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Résumé

De nombreux facteurs peuvent affecter la biodisponibilité d’un agent thérapeutique
administré par voie orale. Ce peut étre, par exemple, une vitesse de dissolution insuffisante
dans le cas d’une molécule hydrophobe ou la sensibilité a la dégradation enzymatique
lorsqu’il s’agit d’un peptide. Dans les deux cas,‘ ’encapsulation de principes actifs (PAs) a
'intérieur de vecteurs a permis de contourner les barriéres limitant leur absorption
intestinale. Dans la présente thése, ’emploi de transporteurs micellaires obtenus a partir de
polyméres étoilés a été proposé pour I’administration orale d’agents thérapeutiques. Dans
un premier temps, les travaux ont été consacrés au développement de micelles
unimoléculaires sensibles au pH, pour I’administration de PAs peu solubles dans I’eau.
Pour ce faire, un protocole de synthése par polymérisation radicalaire par transfert d’atomes
a été élaboré de fagon a obtenir des polymeres possédant une structure cceur hydrophobe—
couronne hydrophile. Le cceur micellaire était composé d’un copolymére de méthacrylate
d’éthyle et d’acide méthacrylique alors que I’enveloppe était constituée d’un dérivé de
poly(éthyléne glycol). 1l a été démontré que ces polyméres existaient sous forme
unimoléculaire en solution. Néanmoins, il leur était possible de former des agrégats
‘supramoléculaires lorsque la densité de la couronne était insuffisante pour masquer le cceur
hydrophobe. La sensibilité au pH a, quant a elle, été confirmée, lors d’essais de libération in

vitro ou |’alcalinisation du milieu a permis d’accroitre la vitesse de libération.

Dans un second temps, le projet s’est concentré sur la mise au point de
formulations pour I’administration orale de peptides. Le syst¢éme proposé repose sur la
solubilisation d’un peptide dans un véhicule huileux, en présence de micelles polymeéres
inverses (Mls). Ces micelles, solubles en milieu organique, non polaire, ont été obtenues
suite a 1’association de polyols alkylés (C12; C14; C18) dans ’oléate d’éthyle. Elles ont
permis d’augmenter significativement 1’affinité de macromolécules peptidiques pour la
phase huileuse. Cet effet s’est avéré dépendant de la nature du peptide, mais aussi de la

composition chimique du polymeére employé. Les meilleurs résultats ont été obtenus lors de
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I’encapsulation de la vasopressine a 1’aide de MIs composées du dérivé C18. Cette
formulation, administrée par voie la orale chez le rat, a permis de prolonger [’effet
antidiurétique de la vasopressine, bien que ceci ne se soit pas traduit par une élévation
mesurable des taux sanguins. D’autre part, cette méme formulation injectée par voie sous-
cutanée a retardé significativement la diurése et permis une libération lente du peptide
encapsulé. Les Mls s’avérent des vecteurs polyvalents pouvant étre utilisés autant pour la

voie orale que pour la voie parentérale.

Mots-clés : micelles polymeéres, micelles inverses, micelles unimoléculaires, voie orale,

peptide, vasopressine, polymérisation radicalaire par transfert d’atomes, sensibilité au pH



Abstract

A large number of variables may influence the oral biovailability of a therapeutic
agent. For example, a low dissolution rate may laffect the bioavailability of a hydrophobic
drug, while a high susceptibility to enzymatic degradation may limit the absorption of
peptides. In both instances, these limitations can be addressed by the encapsulation of the
drug in a synthetic vector. In the present work, micelles obtained from star-shaped
polymers have been proposed for the oral administration of therapeutic agents. First, pH-
sensitive unimolecular polymeric micelles were developed for the administration of
hydrophobic drugs. To that end, amphiphilic polymers with an inherent core-shell structure
were synthesized by atom transfer radical polymerization. The hydrophobic core consisted
in a copolymer of ethyl methacrylate and methacrylic acid, while the corona was formed by
a poly(ethylene glycol) derivative. These polymers were shown to remain as unimolecular
entities in solution, although supramolecular aggregates could be observed when the core
was not efficiently shielded by the shell. pH-sensitivity was confirmed through in vitro

release studies, where an increase in the pH yielded faster release rates.

Secondly, the objective of the projet was to optimize a formulation for the oral
administration of peptides. The system proposed was based on the solubilisation of a
peptide in oil, in the presence of reverse polymeric micelles (RMs). RMs were obtained
following the self-association of alkylated star-shaped polyols (C12; C14; C18) in ethyl
oleate. These self-assemblies were able to significantly increase thé affinity of various
peptides/proteins for an oil phase. This effect depended on the nature of the peptide and the
micelle compésition. The best results Were achieved using the C18 derivative. Following
oral administration to rats, the latter formulation delayed urinary oufput, though this could
not be correlated with increased blood levels. The C18-RM formulation was also injected
subcutaneously to rats where it displayed a prolonged antidiuretic effect and allowed for the
sustained release of the loaded peptide. RMs were found to be versatile carriers which

could be applied to both the oral and parenteral administration of peptides.



Keywords : polymeric micelles, reverse micelles, unimolecular micelles, peptide,

vasopressin, atom transfer radical polymerization, pH-sensistivity
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Chapitre 1. Introduction

Partie I- Physiologie gastro-intestinale

Le systéme digestif comprend I’ensemble des organes et glandes impliqués dans
I’extraction et I’absorption des éléments nutritifs provenant de I’alimentation (Marieb,
1992). Chaque élément présente une anatomie et une physiologie qui lui est propre et dont
dépend son role dans le processils digestif. Cependant, une certaine homologie structurelle
peut étre mise en évidence. Ainsi, hormis la cavité buccale, la paroi de tous les organes du
tractus gastro-intestinal (TGI) partage une organisation caractérisée par la présence de 4
couches superposées. De la lumicre a la périphérie, ce sont la muqueuse, la sous-muqueuse,

la musculeuse et la séreuse (Bannister, 1995; Marieb, 1992) (Figure 1.1).

Epithélium
Muqueuse Lamina propria
Muscularis mucosae
Sous-muqueuse
Couche circulaire
Musculeuse

jéjunum

Couche longitudinale - 773 ‘
y ; - duodénum
Séreuse R ¢stomac

vesophage

Figure 1.1. Représentation schématique de la paroi des différents organes du tube digestif

Reproduit de (Bannister, 1995) avec permission de Elsevier Ltd.

La muqueuse comprend une couche épithéliale qui tapisse la lumiére et est
impliquée aussi bien dans [I’absorption de nutriments que dans la sécrétion
d’enzymes/mucus ou la défense immunitaire de 1’organisme (Bannister, 1995; Marieb,
1992). L’importance relative de chacune de ces fonctions varie selon le type cellulaire et la

composition cellulaire. L’épithélium mucosal repose sur une fine couche de muscle lisse



(muscularis mucosae) ainsi qu’une faible quanti;(é de tissu conjonctif (/lamina propria) qui
assure de fagon exclusive I’irrigation sanguine et lymphatique de I’épithélium. Dans tous
les organes, 1’épithélium est tapissé d’une couche de mucus, une sécrétion visco-€lastique
composée en majorité d’eau et de glycoprotéines (mucine). Cette couche protége la
muqueuse de ’action protéolytique des enzymes digestives (Khanvilkar, 2001). Dans le
TGI, le mucus est sécrété par les cellules caliciformes dispersées a travers 1’épithélium
mucosal (Marieb, 2005). |

La sous-muqueuse abrite un tissu conjonctif plus ou moins dense qui contient les
principaux réseaux vasculaire et lymphatique du tube digestif (Marieb, 1992). Le systéme
nerveux autonome y posséde des terminaisons au niveau du plexus de Meissner d’ou il
contrdle les sécrétions endocrines et les contractions des muscles lisses de la musculeuse.
Toutefois, la majorité des terminaisons nerveuses se concentrent dans le plexus
myentérique, situé entre les couches musculaires de la musculeuse. Les influx nerveux qui
y parviennent assurent le controle des mouvements du TGI et permettent a4 la musculeuse
de remplir son rdle, essentiellement mécanique. La couche la plus externe, la séreuse, est
formée d’un épithélium squameux et permet de relier les organes digestifs a la cavité
abdominale (Marieb, 1992). Dans le cas des organes situés dans la cavité thoracique, tel
I’oesophage, la derniére couche est constituée d’un tissu conjonctif et adopte le nom

d’adventice.

Cavité orale

La cavité orale constitue la porte d’entrée du systéme digestif. La fonction premiére
de la bouche étant mécanique (mastication), celle-ci est tapissée d’un épithélium apte a
résister aux chocs mécaniques (Hao, 2003). Une protection supplémentaire est assurée par
la présence de mucus et de salive qui lubrifient la surface buccale (Marieb, 1992). La

salive, composée en grande majorité d’eau, contient également du mucus, des protéines, des



sels minéraux et des enzymes (Washington, 2001). Parmi celles-ci se trouve I’amylase qui
initie le processus digestif en décomposant les polysaccharides tels le glycogeéne et
I’amidon (Tableau 1.1). Suite a la mastication, les aliments imprégnés de salive forment le

-bol alimentaire qui sera d'irigé par la langue vers le pharynx ou il sera dégluti.

Tableau 1.1. Physiologie des organes du TGI. Adapté de (Daugherty, 1999a)

Su rfaée Temps de
Longueur pH Activité métabolique
d’absorption résidence
Cavité Buccale 100 cm® 6.5 polysaccharides
Oesophage 200 cm’ 23-25cm - -
5 0.25 cm
Estomac 35m . 15h 1-2 Protéase, lipases
(variable)
Polysaccharides, protéases,
Duodénum 1.9 m’ 0.35m 0.5-0.75 h 4-5.5 peptidases, lipases,
nucléases
, Oligosaccharidases,
Jéjunum 184 m” 2.8m 1.5-2.0h 5.5-7.0 ) )
peptidases, lipases
Oligosaccharidases;
lléon 276 m? 42m 5-7h 7.0-7.5 peptidases, lipases,
nucléases, nucléotidases
Colon- rectum 1.3 m’ o 15m 1-60 h 7.0-7.5 Enzymes bactériennes

(Esophage

L’cesophage est un tube musculeux qui relie la cavité buccale a I’estomac et est
responsable d’y acheminer le bol alimentaire, suite a la déglutition. La fonction de
I’cesophage est purement mécanique et aucune activité liée a la digestion ou a I’absorption

n’y a lieu (Marieb, 1992).



Estomac

L’estomac constitue le premier véritable organe de digestion; la, le bol alimentaire
est transformé en chyme. L’estomac peut étre divisé en trois parties : le fundus, le corps et
I’antrum. Ce dernier se termine par le pylore qui contrle I’accés a I’intestin. Chaque
segment est recouvert d’'une muqueuse comprenant une variété de glandes sécrétrices,
localisées sous 1’épithélium dont la composition varie d’une région a ’autre (Washington,
2001). Ainsi, les cellules principales et les cellules pariétales, responsables, respectivement,
de la sécrétion du pepsinogéne (précurseur de la pepsine) et de I’acide chlorhydrique (HCI)
se retrouvent principalement au niveau du corps et du fundus. La diminution du pH
gastrique produite par le HCI permet I"hydrolyse du pepsinogéne en pepsine. Cette demiére
est une protéase qui s’attaque préférentiellement aux liaisons impliquant des acides aminés
hydrophobes. Elle compose, avec la lipase et [’amylase gastriques, la totalité de 1’arsenal
enzymatique de ’estomac. Les cellules productrices de mucus, quant a elles, peuvent étre
trouvées dans la plupart des glandes gastriques, mais demeurent concentrées au niveau des
jonctions oesophago-gastrique et gastro-intestinale (Washington, 2001). Le mucus qu’elles
sécrétent sert notamment, & protéger la muqueuse de I’acide et de ’action protéolytique
persistante de la pepsine en cours de digestion. La fonction de I’estomac étant d’abord
mécanique, |’absorption de nutriments demeure minimale. Bien que I’épithélium gastrique
soit perméable a certains nutriments, !’intervention de l’estomac dans le processus
d’absorption se limite a la sécrétion du facteur intrinséque, essentiel a 1’absorption

intestinale de la vitamine B,; (Marieb, 1992).

Intestin gréle

L’intestin gréle est l’organe du TGI qui présente la plus importante surface
d’absorption (Tableau 1.1). Trois structures distinctes permettent lorsqu’elles sont
combinées, une augmentation significative de ’aire disponible : les valvules conniventes,

les villosités et les microvillosités (Figure 1.2). Les valvules conniventes et les villosités



amplifient la surface d’absorption de 3 et 30 fois, respectivement. Les premieres sont des
replis grossiers de la membrane intestinale et jouent un role mécanique dans la digestion
(Figure 1.2A); les secondes sont des projections épithéliales longiformes de 0.5 a 1 mm
recouvertes d’un épithélium composé d’un mélange de cellules absorptives (entérocytes),
productrices de mucus (cellules caliciformes) ou endocrines (Figure 1.2B) (Washington,
2001). Chaque entérocyte est chapeauté de microvillosités, haute d’environ 1 um, qui a
elles seules augmentent de 600 fois la surface d’absorption (Figure 1.2C). Les
microvillosités forment avec le glycocalyx associé (un mélange de protéines, cholestérol et
glycoprotéines ancrées dans la membrane), ce qui est communément nommé la bordure en
brosse. Cette derniére, en plus de constituer une barriére physique importante possede une

activité enzymatique florissante.

Physiologiquement, |’intestin peut étre divisé en 3 régions qui se distinguent par la
nature des sécrétions que l’on y retrouve et par leur capacité d’absorption, soit le
duodénum, le jéjunum et I’iléon (Tableau 1.1). Le duodénum couvre les premiers 20-30 cm
et regoit le chyme aprés son passage dans I’estomac. La présence de glandes de Brunner
assure la production de sécrétions alcalines qui viendront neutraliser I’acidité du chyme. Le
jéjunum posséde une paroi plus épaisse et plus vascularisée que le duodénum; les villosités
y sont plus longues et plus nombreuses qu’ailleurs dans I’intestin de sorte que la surface est
maximisée pour I’absorption. En revanche, I’iléon est plus riche en follicules lymphoides et
joue un role prédominant dans la défense de I’organisme contre les pathogénes

(Washington, 2001).
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Figure 1.2. Histologie de la muqueuse du jéjunum. [llustration des valvules conniventes
(A), des villosités (B) et des microvillosités qui sont illustrées avec le glycocalyx (C).
Reproduit de (Welsch, 2003) avec permission de Elsevier GmbH, Urban & Fischer Verlag
Miinchen.

Tissu lymphoide intestinal

Le tube digestif constitue une porte d’entrée potentiellé pour de nombreux
pathogénes. De ce fait, le syst¢éme lymphoide y est trés développé (p.ex. les amygdales dans
la cavité buccale) (Washington, 2001). Dans ['intestin, I'immunité mucosale est assurée par
la présence de lymphocytes intra-épithéliaux (Figure 1.3), mais aussi par un ensemble de
structures hautement organisées réparties parmi les villosités, les plaques de Peyer. Les
plagues de Peyer se composent d’agrégats de tissu lymphoide recouvert d’un épithélium dit
spécialisé (Figure 1.3). La composition de ce dernier differe de 1'épithélium intestinal
nom1all par une production enzymatique et mucoide moindre, mais surtout par la présence
de cellules M, une variation morphologique des cellules intestinales. Les cellules M,

contrairement aux entérocytes, ne possédent pas de bordure en brosse (absence de



glycocalyx). Les microvillosités, quoique présentes, sont moins nombreuses, plus
distancées et laissent transparaitre de larges portions de la membrane cellulaire (des Rieux,
2005). Les antigénes qui se fixent a la paroi des cellules M, seront internalisés par
endocytose, acheminés aux macrophages présents dans les tissus sous-jacents pour ensuite
étre présentés aux lymphocytes T ( Washington, 2001). Les anticorps produits a I’issue de
cette suite d’événements sont retournés a la lumiére intestinale ou ils pourront exercer leur
fonction. Cette réaction immunitaire résultant de I’absorption de matériel antigénique par
les cellules M est a la base du dévelbppement de vaccins oraux. En contre-partie, la
reconnaissance de I’antigéne peut déclencher une réaction tissulaire menant, notamment a

la production de lymphocytes T cytoto
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(1) Follicule lymphatique; (2) lamina propria. (3) épithélium formé de cellules M;
(4) villosité entérocytaire.

Figure 1.3. Région d’une plaque de Peyer provenant de I’iléon. Les fléches indiquent les
lymphocytes intra-épithéliaux retrouvés au niveau de 1’épithélium entre les cellules M.
Reproduit de (Welsch, 2003) avec permission de Elsevier GmbH, Urban & Fischer Verlag

Miinchen.

Glandes annexes

Le processus de digestion dépend du bon fonctionnement de glandes annexes qui
déversent leurs sécrétions dans I’intestin gréle. Ainsi, le foie et le pancréas produisent les
éléments nécessaires a la dégradation et a I’absorption des lipides, glucides et protéines. En

ce qui a trait a la digestion, le role du foie se limite a la production de la bile, une solution



composée de sels biliaires, de lipides et de cholestérol qui participe a I’émulsification et a
I’absorption des matiéres grasses (Marieb, 1992). Le pancréas, quant a lui, produit et
sécréte la pluﬁart des enzymes digestives, incluant la trypsine et la chymotrypsine, les deux
principales protéases. Le suc pancréatique comprend également un certain nombre
d’amylases, d’estérases et de nucléases qui complétent le processus digestif (Washington,

2001).

Digestion et absorption intestinales

Les processus digestifs entamés dans la cavité buccale et I’estomac culminent dans
’intestin gréle qui demeure le lieu principal de digestion et d’absorption (Caspary, 1992).
A ce niveau, le chyme se voit mélé a différentes sécrétions produites localement par les
entérocytes (enzymes) ou déversées dans I’intestin par les glandes annexes. Ainsi, la
digestion intestinale permet de maximiser I’extraction des €éléments nutritifs sous 1’action
combinée des différentes saccharidases, protéases et lipases. Le passage des nutriments a
travers I’épithélium intestinal est assuré par différents mécanismes dont la diffusion passive
ou facilitée, le transport actif et la pinocytose. La voie empruntée varie selon la molécule
impliquée. Par exemple, seuls certains nutriments hydrophiles (monosaccharides, acides
aminés et vitamines hydrosolubles) sont absorbés par diffusion passive. Pour la majorité, la
présence d’un récepteur membranaire est obligatoire. Toutefois, I’eau traverse la membrane
au gré des variations de gradients électrochimiques ou osmotiques crées lors de I’absorption
des électrolytes (Marieb, 1992). Les molécules liposolubles, quant a elles, voient leur
absorption limitée par leur faible solubilité dans les liquides intestinaux (Caspary, 1992).
Exception faite des triglycérides a chaine-moyenne (< 12 carbones) (Humberstone, 1997)
qui rejoignent directement la circulation hépatique, ’absorption des lipides requiert la
participation de solubilisants micellaires, sécrétés dans la bile. Au niveau du jéjunum, les
micelles se déchargent de leur contenu qui sera internalisé par transport actif (Caspary,
1992). Les substances lipidiques présentent la particularité de transiter par les canaux

lymphatiques, incorporés a l’intérieur de transporteurs (chylomicrons et lipoprotéines)



(Caspary, 1992). Cette voie est empruntée autant par les phospholipides, que par le

cholestérol, les acides gras et les vitamines liposolubles (i.e. vitamines A, D, E et K).

Gros intestin

Le gros intestin représente la portion la plus distale du tube digestif et peut étre
divisé en quatre régions : le caecum, le colon, le rectum et le canal anal. Le colon, la section
la plus importante peut étre lui-méme subdivisé en 4 segments, soit le colon ascendant,
transverse, descendant et sigmoide (Watkins, 1987). Contrairement a I’ intestin gréle, le gros
intestin ne joue pas de rdle déterminant dans les processus de digestion et d’absorption.
L’épithélium de la muqueuse colonique est dépourvu de plis circulaires et de villosités et
contient peu de glandes sécrétrices d’enzymes. Cependant, un nombre élevé de cellules
mucoides sont dispersées au sein de la muqueuse qui est plus épaisse et plus étanche que
celle de I’intestin gréle (Marieb, 1992). En fait, seuls I’eau, les électrolytes et quelques
vitamines parviennent a la traverser. L’activité métabolique est assurée par la microflore
bactérienne et se résume a la fermentation des polysaccharides et protéines ayant échappé a
la digestion (Caspary, 1992). Ce qui reste du chyme sera donc concentré et stocké dans le

colon jusqu’a I’élimination dans les matiéres fécales.
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Partie II- Administration orale d’agents thérapeutiques

L’étude anatomique et physiologique du TGI met en évidence la complexité du
processus digestif, de nombreux éléments agissant de concert pour assurer I’apport
nutritionnel essentiel au fonctionnement de [I’organisme. Ces mécanismés, pourtant
nécessaires a |’extraction des nutriments ou a la protection des muqueuses, représentent des
barriéres potentielles au passage de molécules exogénes. La section qui suit présente un
survol des paramétres physiologiques, liés au patient ou a 1’agent thérapeutique, pouvant

influencer I’absorption intestinale.

Biodisponibilité orale

La biodisponibilité est un concept qui définit la vitesse et I’étendue de I’absorption
d’un composé thérapeutique. En considérant que les concentrations plasmatiques sont
représentatives des concentrations au site d’action, il ressort que seule la voie intraveineuse
est assurée d’une biodisponibilit¢ de 100%. En effet, toute voie d’administration
extravasculaire présente un certain nombre de barriéres physiques et/ou physiologiques
auxquelles sera confrontée le PA avant d’atteindre la circulation sanguine (Hillery, 2001).
L’impact de ces barri¢res se mesure par le calcul de la biodisponibilité absolue (F) qui
prend la forme suivante pour I’administration orale :

ASC. Dose :
F= o 9% 100 (équation 1)
ASC,  Dose,

ou ASC,, et ASC;, représentent les aires sous la courbe concentration plasmatique-temps obtenues

aprés administration d’une dose par voie orale (Dose,,) et intraveineuse (Dose;,).

De fagon empirique, la dose biodisponible (F) aprés une administration entérique se
définit par la fraction de la dose absorbée (F,ps) demeurant intacte aprés le passage du PA

dans I’entérocyte (F)) et dans le foie (Fy). La valeur F représente donc la fraction de la dose
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qui pourra étre détectée dans le sang et qui sera disponible pour exercer un effet
thérapeutique.

¢ quati
F=F .F,-F (équation 2)

ubs
Barriéres physiologiques a I’absorption

Mucus

L’épithélium intestinal est recouvert d’une couche de mucus que doit traverser le
principe actif (PA) afin de rejoindre son site d’absorption (Lee, 2001). L’impact de la
présence du mucus se fait surtout sentir sur les molécules capables d’interagir avec les
différentes composantes mucineuses (Khanvilkar, 2001). C’est le cas des molécules
cationiques qui pourront former des liaisons électrostatiques avec la mucine, chargée
négativement, mais aussi des molécules aptes a participer & des interactions hydrophobes
ou a la formation de ponts hydrogéne. L’importance réelle du mucus comme barriére a
|*absorption est encore sujet de débat, notamment en raison de l’obtention de résultats
contradictoires selon la source du mucus (Larhed, 1997) ou le protocole expérimental
employé. Une uniformisation des méthodes d’étude est donc nécessaire afin de clarifier le

role exact du mucus.
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Membrane cellulaire et jonctions serrées.

Le caractére semi-perméable de 1a membrane intestinale restreint 1’absorption
d’agents thérapeutiques a 1’'une de deux voies, soit & travers la membrane cellulaire
(transport transcellulaire) ou a travers 1’espace intercellulaire (transport paracellulaire)
(Figure 1.4).

|

° ‘o SANG
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F

Figurel.4. Illustration des mécanismes d’absorption de vxéunobiotiques dans I’intestin gréle.
(A) diffusion passive; (B) transport actif; (C) diffusion facilitée; (D) Endocytose médiée par

un récepteur; (E) transport paracellulaire; (F) pinocytose.

Transport transcellulaire

Différents modes de transport transcellulaire ont été décrits. Par- un premier
mécanisme, les molécules liposolubles de faible masse moléculaire peuvent diffuser
librement a travers 1’épithélium intestinal (Figure 1.4A). Les PAs ainsi absorbés doivent

traverser la membrane cellulaire a deux reprises, soit au versant apical en contact avec la
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lumiére intestinale, puis du coté basolatéral d’ou ils atteindront la circulation sanguine.
Dans les deux cas, le mouvement du PA se fait dans le sens du gradient de concentration a

une vitesse déterminée par la loi de Fick (Hillery, 2001) :

d_Q_Dk-A-AC
dr h

ou dQ/dt représente la vitesse de diffusion a travers une membrane, D est le coefficient de diffusion,

_ (équation 3)

k, le coefficient de partage du PA dans la membrane; h, I'épaisseur de la membrane; A, |'aire de
shrface.disponible pour l'absorption et AC, le gradient de concentration de part et d’autre de la

membrane intestinale.

Un second mécanisme passif, la diffusion facilitée, implique la liaison du PA a un
transporteur membranaire, mais est réservé aux molécules présentant une forte homologie
structurelle avec le substrat naturel du récepteur (Hillery, 2001). Le mouvement du PA se

fait dans le sens du gradient de concentration et ne requiert pas d’énergie.

Le transport transcellulaire de macromolécules est possible et peut se faire par
pin(;cytose: le PA est alors incorporé a I’intérieur de vésicules résultant de I’invagination de
la membrane cellulaire (Figure 1.4F). Cette voie d’absorption non spécifique est
indépendante du gradient de concentration (Hillery, 2001). Une fois dans le compartiment
intracellulaire, il y a fusion entre les vésicules et les lysosomes, ce qui, plus souvent
qu’autrement, entraine la dégradation du PA (Hillery, 2001). Dans certains cas, la
formation de vésicules peut résulter de I’interaction entre le PA et un récepteur
membranaire (Figure 1.4D). Tohtefois, tout comme la pinocytose, cette voie conduit a la

dégradation du matériel internalisé et constitue une voie minimale d’absorption
(Daugherty, 1999a).



14

Transport paracellulaire

La voie paracellulaire est empruntée par les PAs hydrophiles de faible masse
moléculaire, pour lesquelles la voie transcellulaire demeure inaccessible (Figure 1.4E). La
présence de jonctions entre les cellules constitue une barriére qui s’oppose efficacement au
passage de ces molécules (Daugherty, 1999b). En fait, la cohésion de la membrane
intestinale résulte de la présence de jonctions serrées. Ces derniéres sont caractérisées par la
fusion des membranes de cellules voisines, amenée par [’interaction de protéines
spécifiques établissant des liens a travers 1’espace intercellulaire (Hillery, 2001). Deux
autres complexes protéiques, les jonctions adhérentes et les desmosomes viennent resserrer
les liens entre cellules adjacentes, sans toutefois entrainer la fusion des membranes

cellulaires (Daugherty, 1999).

Modulation de la perméabilité membranaire

Quel que soit le mécanisme, la vitesse d’absorption dépend des propriétés physico-
chimiques du PA et de I’état de la membrane (transport transcellulaire) ou des jonctions
intercellulaires (transport paracellulaire). L’étanchéité de la membrane intestinale peut étre
modulée par I’administration d’agents perméabilisants (Tableau 1.2) (Daugherty, 1999a).
Ces derniers sont, pour la plupart, des composés amphiphiles et se classent parmi les
surfactants synthétiques, les acides gras/sels biliaires ou les chélateurs d’ions divalents. Ils
exercent leur fonction en modifiant de fagon réversible la rhéologie de la couche de mucus
ou de la membrane intestinale, ou, plus simplement, en augmentant la solubilité aqueuse du
PA. Dans le cas particulier des jonctions serrées, la perméabilité membranaire peut étre
modulée par ’emploi de toxines (toxine du Vibrio cholerae) et de certains polyméres
(poly(acide acrylique) (PAA), chitosan) (dungst, 2000). Malgré une efficacité indéniable,
I’utilisation d’agents perméabilisants s’accompagne d’un risque accru de toxicité pouvant
résulter de I’entrée de pathogénes par I’épithélium rendu moins €tanche. Les stratégies

n’impliquant aucun dommage a la membrane, reposant, entre autre, sur un contrle du
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métabolisme intestinal et sur I’augmentation des concentrations au site d’absorption sont

donc préférées.

Tableau 1.2. Agents perméabilisants (Aungst, 2000)

Classe Exemples Mécanisme Spécificité
Transcellulaire Paracellulaire
Surfactants . . . :
Polysorbate 80 Modification de la fluidité membranaire v
synthétiques
Chaine longue Modification de la fluidité membranaire
Acides gras N
Chaine courte Moditication de la fluidité membranaire )
Acides . .
Modification de la fluidité du mucus )
biliaires
Modification de la fluidité membranaire N J
(extraction du cholestérol)
Cyclodextrines )
Ouverture des jonctions serrées J
Augmentation de la solubilité ) :
Complexation de calcium
EDTA v
Chélateurs Ouverture des  jonctions  serrées; )
PAA . N
mucoadhésion; inhibition enzymatique
Polyméres . Interaction avec les composantes
Chitosan . . v
cationiques négatives du glycocalyx: mucoadhésion

Barriére biochimique

La barric¢re opposée par la multitude d’enzymes vient s’ajouter a celle, physique, du
mucus et de la membrane cellulaire. D’une part les enzymes digestifs, particuliérement les
protéases et nucléases, peuvent s’attaquer aux PAs de nature peptidique ou a base d’acides
nucléiques. D’autre part, les PAs peuvent étre métabolisés par différents enzymes au niveau
des entérocytes ou lors de leur passage dans le foie. Ensemble, ces processus métaboliques
subis par le PA avant d’attéindre la circulation générale constituent ce qu’il convient

d’appeler I'effet de premier passage (EPP) (Thummel, 1997). L’EPP regroupe une série
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d’événements qui se décline en 2 temps. La premiére phase est majoritairement |’ceuvre des
enzymes oxidatifs de la superfamille du cytochrome P450 (CYP). La seconde phase
englobe les réactions de conjugaison et vise, notamment, la détoxification des métabolites
de phase I en vue de leur élimination (Schuetz, 1996a; Xu, 2005). De plus, parallélement a
cette activité enzymatique, I’existence de transporteurs d’efflux, dont la glycoprotéine P
(Pgp), contribue a diminuer la biodisponibilité orale des agents thérapeutiques (Zhang,
2001). Etant donné leur role déterminant dans le processus d’absorption, les mécanismes
impliqués dans le métabolisme de phase I et I’expulsion de xénobiotiques seront examinés

plus en détail.

CYP et métabolisme de phase 1

Agents principaux du métabolisrﬁe de phase I, les enzymes du complexe du CYP
sont localisés au niveau du réticulum endoplasmique lisse dans le cytoplasme (Zhang,
2001). lls peuvent étre classés en familles (p.ex. CYP2) puis en sous-familles (p.ex.
CYP2(), lesquelles se composent de nombreux isoenzymes ou isotypes (p.ex. CYP2C9;
CYP2CI19) (Thummel, 1997; Xu, 2005). Chez ’'Homme, cing isotypes seraient impliqués
dans ’EPP : CYP1A2, CYP2C9, CYP2C19, CYP2D6 et CYP3A4. Le CYP3A4 demeure le
plus important quant a sa distribution et au nombre de substrats qu’il possede (Schuerz,
1996b;, Wacher, 2001). D’ailleurs, le CYP3A4 est, de maniére directe ou indirecte,
responsable du métabolisme de plus de la moitié des xénobiotiques (Wilkinson, 2001).

‘ Dans le systeme digestif, le CYP se concentre principalement dans le foie, au
niveau des hépatocytes (Wacher, 2001). Vers la fin des années 1980, la présence extra-
hépatique d’isoenzymes du CYP et leur participation a I’EPP intestinal ont été confirmées
(Murray, 1988). Le CYP3A4 reste ’isotype le plus abondant (70% du CYP intestinal) et se
distribue tout au long de I’intestin en quantité décroissante du duodénum a I’iléon (Schuetz,
~ 1996b). Les isoenzymes CYP1Al, 2C8-10, 2D6, 2E1 et 3A5 ont également été détectés
dans I’intestin et participent a ’EPP intestinal (Wacher, 2001). Les substrats du CYP3A4
incluent un large éventail de substances thérapeutiques (Wilkinson, 2001). Bien que de

structures chimiques variées, ces derniers ont en commun une certaine hydrophobie qui est
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a l’origine de leur interaction avec I’enzyme. L’expression du CYP peut étre modulée
(inhibée ou induite) suite a la liaison du substrat a la protéine. Par conséquent, le CYP est
impliqué dans de nombreuses interactions médicamenteuses qui peuvent affecter le devenir

d’un agent thérapeutique administré oralement.

Protéines d’efflux et Pgp

Les protéines d’efflux sont des transporteurs membranaires dont la fonction consiste
a expulser les agents exogenes, considérés comme potentiellement toxiques, hors de la
cellule. De ce fait, leur présence dans le tube digestif est associée a une réduction de la
biodisponibilité orale. De tous les complexes identifiés ce jour, celui de la Pgp demeure le
plus étudié, bien que la présence de transporteurs de la famille des protéines associées a la
résistance pléiotrope (MRP) ou des transporteurs de cations/anions organiques puisse

également affecter la biodisponibilité orale de certains PAs (Wagner, 2001).

La Pgp est une protéine transmembranaire de 170 kDa encodée, chez I’Homme, par
le géne MDRI et dont I’activit¢ dépend de la présence d’énergie sous la forme de
triphosphate d’adénosine (ATP) (Benet, 1999). D’abord étudiée pour son réle dans le
développement de la résistance ple'l'otr(')pe par les cellules cancéreuses, I’expression de la
Pgp a été mise en évidence dans plusieurs tissus sains incluant le foie, I’intestin gréle et le
colon (Thiebault, 1987). Dans |’intestin, _elle s’insére au niveau de la membrane apicale des
entérocytes, mais possede un site de liaisoﬁ intracellulaire. Contrairement au CYP,
I’expression de la Pgp croit de fagon distale au sein du TGI et est maximale dans le colon

(Mouly, 2003, Zhang, 2001).

Les substrats de la Pgp sont de nature trés différente et incluent autant des agents
pharmacologiques que des produits naturels (p.ex les flavonoides retrouvés dans le jus de
pamplemousse) (Tableau 1.3). Récemment, au terme d’une étude exhaustive, Didziapetris
et al. (2003) ont identifié les éléments de structure les plus fréquents chez les substrats de la

Pgp : une masse moléculaire élevée (> 400 g/mol), une forte capacité a agir comme .
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accepteur de ponts hydrogeéne (présence d’oxygéne et d’azote) et un caractére alcalin. En
dehors de cette derniére particularité, les substrats de la Pgp semblent définis par des

critéres similaires aux molécules faiblement perméables (Lipinski, 2001).

L’activité de la Pgp peut étre modulée de fagon a limiter son influence sur
I’absorption d’un PA. Les premiers inhibiteurs proposés étaient eux-mémes des substrats de
la protéine (p.ex. vérapamil, cyclosporine, paclitaxel). Par la suite, des divers composés ont
démontré la capacité d’inhiber la Pgp, dont le millepertuis et certains surfactants. L’action
des ces agents n’étant pas spécifique a la Pgp, leur administration peut s’accompagner
d’effets secondaires indésirables. A ’heure actuelle, la recherche d’inhibiteurs se concentre
sur le développement de molécules biologiquement inactives, possédant une forte affinité

pour la Pgp.

Tableau 1.3. Exemples de substrats communs au CYP3A4 et a la Pgp

Inhibiteurs de la Pgp

Substrats de la Pgp

Substrats/Inhibiteurs de la Pgp

Amiodarone
Erythromycine
Félodipine

Kétoconazole

Dexaméthasone
Etoposide
Paclitaxel

Alcaloides de la vinca

Cortisol
Cyclosporine
Diltiazem

Vérapamil

Lidocaine
Nifédipine
Progestérone

Tamoxiten

Testostéerone

Synergie entre [ activité intestinale du CYP3A4 et de la Pgp

La similitude des substrats/ modulateurs et la colocalisation du CYP3A4 et de la
Pgp au niveau des entérocytes, a suscité un questionnement sur la possibilité d’une action
concertée de ces deux complexes (Schuetz, 1996b; Wacher.. 1995, Zhang, 2001).
L’hypothése la plus plausible voudrait que la Pgp assure au CYP un accés soutenu a son

substrat qui serait piégé dans un cycle d’absorption-expulsion (Zhang, 2001) (Figure 1.5).
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Ce postulat a été vérifié lors d’études in vitro sur un modéle cellulaire (Caco-2) effectuées
en utilisant différentes molécules identifiées comme étant des substrats communs au CYP
et a la Pgp (Benet, 2001). L’inhibition sélective de la protéine d’efflux a amené une
diminution des quantités métabolisées, un effet augmenté par [’administration de
cyclosporine, un inhibiteur non sélectif (Benet, 2001). Cette constatation ouvre la voie a
une nouvelle fagon de percevoir les interactions médicamenteuses se produisant entre les
substrats et/ou modulateurs du CYP3A4 et de la Pgp, bien qu’il demeure difficile de

d’identifier avec certitude ’effet de chacune des protéines.

Figure 1.5. Représentation schématique de I’interaction entre la Pgp et le CYP3A4 au
niveau de I’entérocyte. Suite a son absorption (1), le PA peut étre externalisé intact du coté
basolatéral (2) ou étre métabolisé au niveau du CYP (3). En contre-partie, il peut se lier a la

Pgp (4) et étre expulsé du coté apical, d’ott il peut étre ré-absorbé (5).

Parameétres liés aux patients.

Certains facteurs relatifs au patient peuvent avoir un effet sur la biodisponibilité
orale d’'un PA. Outre les effets de I’dge, du sexe et de la race, le polymorphisme important
noté dans I’expression de certains enzymes et/ou transporteurs peut a lui seul induire une

importante variabilité inter-individuelle du profil d’absorption (Hillery, 2001).
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Parameétres liés au PA.

Plusieurs propriétés physico-chimiques intrinseques au PA ont une influence sur sa
biodisponibilité orale. Par exemple, le pK,/degré d’ionisation ou la masse moléculaire
affectent la voie et ’étendue de I’absorption (Hillery, 2001), cette derniére étant
généralement plus limitée pour les macromolécules ou les molécules chargées. En réalité,
I’influence de la majorité des paramétres liés au PA se résume a leur effet sur la solubilité
aqueuse et sur la perméabilité & travers la membrane cellulaire. 11 est a noter que les
parametres liés au PA définis ici ne s’appliquent qu’aux molécules absorbées par voie

transcellulaire.

Solubilité aqueuse

L’absorption efficace d’un agent thérapeutique nécessite que ce dernier puisse se
dissoudre dans les liquides intestinaux, une fois libéré de la forme pharmaceutique. La
dissolution d’un PA peut étre décrite par 1’équation de Noyes-Whitney :

(2—':1=DTS c,-0) (équation 4)

Oui dm/dt représente la vitesse de dissolution; D est le coefficient de diffusion; S est | aire
de surface du solide; C; est la solubilité du PA; C, la concentration du PA en solution au

temps t et h, | 'épaisseur de la couche de diffusion.

Les valeurs de solubilité jugées acceptables dépendent de la dose administrée et du volume
de liquide disponible pour la dissolution. Ainsi, pour un PA peu ou pas hydrosoluble, plus
la dose administrée est faible, moins la solubilité risque de représenter un probléme. Les
différents niveaux de solubilité considérés par les pharmacopées sont présentés au Tableau

1.4.
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Tableau 1.4. Niveaux de solubilité (Washington, 2001)

 Solubilité Volume d’eau (mL) nécessaire a la

solubilisation de 1 g de soluté

Trés soluble <1

Facilement soluble Entre 1 et 10
Soluble : Entre 10 et 30
Faiblement soluble Entre 30 et 100

Peu soluble Entre 100 et 1000
Trés peu soluble ‘ Entre 1000 et 10 000
Insoluble > 10 000

Divers facteurs affectent la solubilité aqueuse d’un PA. Certains sont inhérents a sa
composition chimique, dont la capacité a prendre part & des liaisons hydrogéne et le
polymorphisme cristallin (Dresse, 1978). D’autres, comme le degré d’ionisation sont
grandement influencés par les conditions environnementales dans le TGl (Blum, 1991). La
plupart des solutions proposées aux problémes de solubilité reposent sur la modification
chimique de I’entité active, notamment par la formation de sels (Serajuddin, 2007) ou de
pro-médicaments (Stella, 2007). Dans certains cas, la prise du PA au moment des repas
peut améliorer la solubilité aqueuse en raison de la présence de solubilisants micellaires
(Kafali, 1992; Luner, 1994). Lorsque aucune de ces solutions n’est envisageable, la

formulation devra étre adaptée de fagon a assurer une solubilité aqueuse adéquate.

Perméabilité membranaire

La plupart des facteurs affectant la solubilité aqueuse ont aussi une influence sur la
perméabilité intestinale (degré d’ionisation, liaison hydrogene). Un ensemble de régles a
été édicté afin de prédire les molécules pour lesquelles la perméabilité risque de représenter

I’étape limitante a I’absorption (Lipinski, 2001). Cette régle, dite la regle des « 5 », est
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couramment utilisée afin de discriminer les molécules t6t dans le processus de
développement (Tableau 1.5). Tout PA présentant deux de ces critéres ou plus risque de

voir son absorption limitée par une perméabilité insuffisante.

Tableau 1.5. Regle des « 5 ».

Paramétres physico-chimiques
Donneurs de ponts hydrogene >5
Accepteurs de ponts hydrogeéne HE 10
Masse molaire > 500
Log P <35

Prédiction de la solubilité aqueuse et de la perméabilité

Diverses méthodes ont été développées afin de prédire le comportement in vivo de
‘molécules thérapeutiques et ce, bien avant d’effectuer des essais sur des organismes
vivants. Ces tests font partie du dépistage précoce des nouvelles entités actives et
permettent de déceler rapidement celles dont la formulation pourrait s’avérer

problématique.

Etude de la solubilité aqueuse

De fagon usuelle, la solubilité d’une molécule est déterminée a I’équilibre suite a la
préparation d’une solution saturée en PA (Bhattachar, 2006; Délivaney, 2006). Cette
technique a I’avantage d’étre trés simple & exécuter, mais requiert une quantité importante
de produit, sous sa forme cristalline la plus stable (Bhattachar, 2006; Delivaney, 2006).
C’est en réponse a ces problémes qu’une série de meéures théoriques de la solubilité ont été
proposées. Ainsi, de nombreuses méthodes basées sur la prédiction de la solubilité a partir
‘de la structure ou de parameétres physico-chimiques expérimentaux (p.ex. coefficient de

partage, aire de surface polaire, accepteur/donneur de ponts hydrogéne, efc.), ont
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récemment été évaluées (Delivaney, 2006, Jorgensen, 2002). Ces procédés souffrent de
I’absence de données de solubilité précises qui permettraient de tester la validité des
modeéles (Jorgensen, 2002). Pour le moment, I’alternative la plus utilisée consiste a étudier
la précipitation du PA dissous dans un solvant organique, souvent le diméthylsulfoxide
suite a son introduction en milieu aqueux (Bhattachar, 2006). Cette technique permet
I’évaluation sommaire d’un grand nombre de composés et ne requiert que de faibles
quantités de PA (Bhattachar, 2006). Toutefois, la présence d’un solvant organique peut
fausser les résultats en modifiant I’arrangement cristallin, de sorte que la mesure ne reﬂ_éte

pas nécessairement la solubilité réelle du PA (Dresse, 1978).

Coefficient de partage et perméabilité

Le coefficient de partage entre I’octanol et I’eau (log Po) demeure I’indicateur de la
perméabilité membranaire le plus fréquemment employé. La pertinence du modéle repose
sur la similitude entre la lipophilie démontrée par I’octanol et celle des membranes
cellulaires (Artursson, 2001). Selon cet indice, la perméabilité d’un PA augmente de fagon
linéaire avec le log P, jusqu’a ce que les concentrations atteintes dans la phase organique
soient 100 fois plus élevées que celles obtenues dans la phase aqueuse.(log Pot = 2). A ce
moment, 'absorption est maximale. Une augmentation supplémentaire de la lipophilie
s’accompagne de problémes de solubilité, ce qui finirait par freiner I’absorption. Aussi, un
log Poct > 3-4 est associé a une affinité importante pour les composantes lipidiques qui peut
limiter la diffusion du PA hors de la membrane (Varma, 2004).

L’utilisation du log Py permet surtout de prédire le transport transcellulaire d’une
molécule neutre. Le plus souvent une bonne corrélation peut étre établie avec les résultats
de perméabilité déterminés sur un modéle cellulaire. Avec le temps, quelques ajustements
ont été proposés afin, notamment, de tenir compte des différentes interfaces traversées par

le PA lors de son absorption ou de I’importance du degré d’ionisation (Burton, 1992).
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Etude de la perméabilité

En dehors du log P,y [’étude expérimentale de la perméabilité repose sur
I’évaluation du coefficient de diffusion d’un PA a travers une membrane mimant les
propriétés de I’épithélium intestinal. La surface de diffusion peut étre artificielle et
constituée de vésicules lipidiques (Flaten, 2006) ou naturelle, composée de cellules
(Balimane, 2005), ou méme d’un sac épithélial isolé (Castella, 2006). De tous les modéles
proposés, celui des cellules humaines d’adénocacinome du colon (Caco-2) demeure le plus
couramment utilisé. Les Caco-2 ont la particularité de se différencier en un épithélium
intestinal mature lorsqu’elles sont cultivées sur une membrane perméable (Hidalgo, 1989).
Ainsi, le film cellulaire obtenu présente les propriétés caractéristiques de la membrane
intestinale incluant la bordure en brosse, les jonctions serrées et la majorité des
transporteurs membranaires (Figure 1.6) (Balimane, 2005; Sambuy, 2005). Contrairement
aux modeles théoriques, I’utilisation de Caco-2 permet d’évaluer la perméabilité de PAs
transportés a la fois par voie transcellulaire que paracellulaire. Néanmoins, une meilleure
corrélation in vitro-in vivo est obtenue lorsque le transport transcellulaire est étudié. Pour
les molécules plus hydrophiles, il est recommandé de sélectionner des modeles cellulaires
plus perméables, dont les 2/4/Al (cellules épithéliales foetales), qui représentent de
maniere plus fidele I’étanchéité des jonctions serrées intestinales (Balimane, 2005; Shah,
2006). Bien que fort utile, le modele Caco-2 présente certaines lacunes, notamment
’absence de cellules M et la sous-expression du CYP3A4, qui peuvent mener a une
estimation erronée de la perméabilit¢ d’un PA. Différentes modifications ont donc été
apportées au modele incluant I’utilisation de co-culture (Balimane, 2005) ou de cellules

transfectées (Crespi, 1990) .
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Figure 1.6. Image d’une monocouche de Caco-2 en microscopie é€lectronique (A) et
grossissement de la membrane apicale (B) ou peuvent étre distinguées les microvillosités
[M] et les jonctions serrées [TJ]. Reproduit de (De Boer, 1994) avec permission de

Harwood Academic Publishers.

Classification biopharmaceutique

En 1995, Amidon et al. ont proposé un systéme de classification des molécules
thérapeutiques basé sur leur solubilité aqueuse et leur perméabilité membranaire. Selon ce

modeéle, quatre classes peuvent étre identifiées (Tableau 1.6).

Tableau 1.6. Classification biopharmaceutique des agents thérapeutiques

Haute perméabilité ? ~ Faible perméabilité
Haute solubilité aqueuse ! Classe [ Classe 111
Faible solubilité aqueuse - Classe lI ‘ Classe IV

[a] Un PA sera considérée comme hautement perméable lorsque Ia fraction de la dose absorbée est d’au moins 85%; il
sera considéré hautement soluble si la dose maximale utilisée en clinique est complétement soluble dans 250 mL d’eau ou

de tampon sur un large intervaile de pHs (1 4 7.5).
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Développé au départ comme une alternative aux essais in vivo de bioéquivalence, ce:
systétme est maintenant couramment employé en développement afin de prédire le
comportement in vivo d’un PA, & partir de données expérimentales obtenues in vitro
(Varma, 2004). Ce modéle montre que, en dehors des molécules de la classe I, la majorité
des agents thérapeutiques risquent de présenter des problémes d’absorption intestinale, que
ces derniers soient dus a un manque de solubilité aqueuse (classe II), lipidique (classe III)
ou les deux (classe IV). Alors qu’un nombre limité de solutions a été pfoposé au manque de
perméabilité, les problémes de solubilit¢ pourront étre adressés de maniéres relativement

aisée par une modification du PA ou de la forme galénique utilisée.



27

Partie III- Formulation d’agents thérapeutiques pour la voie

orale.

Le systéme de classification décrit a Ia section précédente résume I’influence que
~ peuvent avoir les propriétés physico-chimiques d’une molécule sur son absorption
intestinale. Lorsqu’il est question de molécules plus fragiles (p.ex. peptides, protéines et
poly(acides nucléiques), la biodisponibilité orale sera également affectée par I’instabilité en

milieu acide ou en présence d’enzymes digestifs.

Pour certains principes actifs (PAs), la biodisponibilité orale peut étre améliorée par une
modification chimique, par exemple, par le développement d’une forme sel pour une
molécule hydrophobe ou d’un dérivé lipidique pour un PA hydrophile. Toutefois, lorsque
ces solutions ne sont pas réalisables ou qu’elles ne produisent pas les résultats escomptés,
d’autres stratégies reposant sur la modification de la formulation doivent étre envisagées.
Les problémes de solubilit¢ peuvent étre contournés par une réduction de la taille des
particules de PA, par I’ajout d’un co-solvant ou |’utilisation d’agents solubilisanst incluant
les cyclodextrines (Brewster, 2007) ou les tensioactifs (Takahashi, 2002). A 1’opposé,
’emploi de promoteurs de I’absorption est recommandé pour les agents hydrophiles afin

d’augmenter le transport paracellulaire.

Par ailleurs, les difficultés posées par [’administration entérique d’agents
thérapeutiques, quels qu’ils soient, peuvent étre résolues par I’utilisation de vecteurs
synthétiques, notamment les colloides. Dans ‘les sections suivantes, les différents vecteurs
seront décrits en portant une attention particuliere aux applications potentielles des

différents systemes.
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Interaction des vecteurs avec 1a membrane intestinale

Absorption intestinale de vecteurs

Les mécanismes impliqués dans I’absorption intestinale de particules colloidales ont
longtemps été associés a une certaine controverse. Les premiers exemples rapportés
faisaient état du transport p;xracellulaife de larges particules d’amidon (150 pm) sous !’effet
du péristaltisme intestinal (Volkheimer, 1968). Ce postulat a été plus tard réfuté lorsqu’il a
été démontré que la taille des pores au niveau des jonctions serrées pouvait, au plus,
atteindre 30 A et ce, en présence d’agents perméabilisants. Un second contentieux
concernait le type de cellules impliqué dans le processus d’absorption. Il a longtemps été
présumé que les cellules M étaient les seules responsables de I’internalisation des
particules, étant donné la production limitée d’endosomes par les entérocytes (Yeh, 1998).
Aujourd’hui, il est généralement entendu que la voie transcellulaire est la voie majeure
d’absorption des vecteurs et que les entérocytes y participent au méme titre que les cellules
M (Norris, 1998).

Au niveau des entérocytes, le transport transcellulaire de particules se fait
généralement par pinocytose ou endocytose (voir Figure 1.4). Eﬁ I’absence de ligand,
I’endocytose est déclenchée suite él' I’interaction non spécifique du vecteur avec la
membrane cellulaire (endocytose de contact). La vésicule membranaire ainsi formée est
transportée a traivers la céllule, puis externalisée au niveau de la membrane basolatérale.
Des mécanismes similaires sont impliqués dans l’internalisation de particules par les
cellules M (Yeh, 1998). La trajectoire suivie par la particule absorbée semble influencée par
sa taille. Ainsi, les particules de taille inférieure a 5 pm seraient externalisées puis dirigées
vers des poches de tissu lymphoide alors que les particules plus larges seraient retenues a

’intérieur de la cellule (Yeh, 1998).

De fagon générale, ’efficacité du transport transcellulaire dépend des propriétés

physico-chimiques des particules (Jung, 2000). Plus précisément, la discrimination se fait
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sur la taille et les propriétés de surface. Ainsi, les entérocytes participent plus activement a
’absorption des petites particules (< 500 nm), alors que les plus grandes sont
exclusivement internalisées par les cellules M (Desai, 1997). Toutefois, peu importe le lieu
d’absorption, les particules de petit diametre seront internalisées de fagon plus importante,
comme le démontrent les résultats de I’étude de Desai et al. (1996) qui ont évalué
I’influence de la taille sur ’absorption intestinale de particules de poly(acide lactique-co-

acide glycolique) (PLGA) (Figure 1.7).

L.’absorption de particules par les entérocytes requiert un équilibre adéquaf entre les
propriétés hydrophiles et lipophiles, de maniére 4 permettre au vecteur de traverser la
couche de mucus puis d’interagir avec la membrane cellulaire (Norris, 1998). Ces
considérations sont moins importantes pour les cellules M qui présentent une barriére
mucosale moins épaisse. Dans ce cas, I’internalisation des particules hydrophobes est
favorisée. En dehors de ce critére de base, I'impact de modifications apportées aux
propriétés de surface peut étre extrémement dur a prédire. Ainsi, alors que certains auteurs
ont montré que l’ajout d’un polymére hydrophile peut améliorer I’interaction entre les
particules et la membrane cellulaire (Vila, 2002), d’autres ont noté une diminution du taux
d’absorption (Behrens, 2002). De la méme fagon, la présence de charges (positives ou
négatives) s’est avérée autant bénéfique que délétére (Jung, 2000, Shakweh, 2005). De
telles disparités résultent le plus souvent de ditférences expérimentales, soit au niveau du

modeéle (cellules ou animal) étudié ou de la méthode employée.
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Figure 1.7. Analyse histologique des tissus intestinaux de nature lymphoide (Plaques de
Peyer (PP)) ou non (NP) exposés a des particules de PLGA de taille variable. Les tissus
proviennent d’intestins de rats. (8) = séreuse; (M)= muqueuse; (V) = villosités. Reproduit

(Desai, 1996) avec permission de Springer.
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Tous facteurs considérés, 1’absorption d’un vecteur administré oralement totalise
rarement plus de 10% de la dose administrée, selon le modéle animal employé (Chen,
1998, Russell-Jones, 2004). Ceci est dii a I’importante barriére formée par le glycocalyx
entérocytaire combiné a une faible distribution des celluless M (< 1% des cellules
intestinales). Cependant, diverses stratégies peuvent étre employées afin de maximiser

|*absorption.

Ciblage actif de l'épithélium intestinal

Le ciblage actif, soit I’ajout d’'une molécule de reconnaissance (ligand) a la surface
d’un vecteur a été proposé afin de promouvoir son absorption intestinale. Le principe sous-
jacent veut que le vecteur soit absorbé de fagon concomitante au ligand, généralement par
endocytose médiée par un récepteur. En dehors des lectines, les molécules de
reconnaissance employées différent selon le type cellulaire visé: vitamines et transporteurs
d’oligoéléments pour les entérocytes; molécules d’adhésion, anticorps et toxines
bactériennes pour les cellules M (Russell-Jones, 2001). Seules la vitamine B,; et les

lectines, qui ont été les plus étudiées, seront vues ici.

a.Vitamine B,

La cyanocobalamine (vitamine Bi;), une vitamine hydrosoluble, est absorbée au
niveau de I’iléon liée au facteur intrinséque (FI), sécrété par les cellules pariétales dans
gastriques. Le potentiel de la vitamine B, a d’abord été¢ démontré lors de I’administration
orale de peptides (Habberfield, 1996, Russell-Jones, 1993). In vivo, I’administration intra-
duodénale de conjugués de vitamine B|; a permis d’augmenter I’absorption du facteur de
croissance des granulocytes (GCSF) de plus de 100 fois par rapport au controle
(Habberfield, 1996). Cette stratégie a été par la suife appliquée au ciblage de particules
colloidales. Francis et al. (2005) ont étudié ’effet de la présence de vitamine B,; sur le
transport de la cyclospofine A (CsA) encapsulée a lintérieur de micelles composées de
dextran modifié a I’aide d’un dérivé éther cétylique de poly(éthyléne glycol) (PEG). La

présence du ligand a été associée a une augmentation de la perméabilité du PA de deux fois
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par rapport aux micelles nues, un effet amélioré en présence de FI. De la méme fagon, le
ciblage de nanoparticules de dextran a I’aide de vitamine Bj; a permis d’augmenter

I’activité biologique de I’insuline de 2.6 fois par rapport aux nanoparticules non modifiées
(Chalasani, 2007).

b. Lectines

Les lectines sont des protéines pouvant se lier de fagon spécifique aux saccharides
présents a la surface des cellules (Woodley, 2000). Par conséquent, les lectines peuvent
interagir avec les sucres de la mucine ou les glycoprotéines et glycolipides du glycocalyx
(Bies, 2004). L affinité des lectines pour les composantes de la mucine a principalemént été
exploitée dans le développement de formulations muco-adhésives. Cette application sera

discutée a la section suivante.

Il a été démontré que I’interaction des lectines avec les saccharides du glycocalyx
des entérocytes pouvait provoquer I’endocytose du complexe formé (Ertl, 2000, Wirth,
2002). L utilisation de lectine§ comme agent de ciblage repose donc sur leur capacité a
provoquer I’internalisation du vecteur. Par ailleurs, selon la lectine employée, il est possible
de cibler préférentiellement un type de cellules plutdt que |'autre. Par exemple,
’agglutinine Ulex europaeus (UEA) reconnait les glycoconjugués présents a la surface des
cellules M, alors que la lectine de tomate (LT) se lie pre’férehtiellement au glycocalyx des
entérécytes (Clark, 2001; Zhang, 2005). La lectine de germe de blé (WGA), quant a elle,
peut adhérer aux deux types cellulaires (Yin, 2007).

L’efficacité du ciblage a l’aide de lectines a été démontrée in vitro sur des Caco-2
lors d’essais effectués avec des nanosphéres de poly(styréne) (PS) (50-100 nm) (Russell-
Jones, 1999) et des microparticules de PLGA (4.2 um) (Ertl, 2000) toutes deux modifiées a
’aide de WGA. In vivo, la présence de WGA a permis d’augmenter significativement
I’absorption de nanoparticules fluorescentes de PLGA (240 nm) administrées par gavage
chez le rat. La présepce du vecteur a pu étre décelée dans le sang, la rate, le foie et les reins,

bien que la majorité des particules soient demeurées au niveau de |’intestin. Au total, de 7 a
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16% de la dose administrée a été retrouvée a I’extérieur de I’intestin, comparé a ~ 4.8 a 5%
pour les particules non ciblées (Figure 1.8) (Yin, 2007). Une distribution similaire a été
observée suite a une administration quotidienne sur 7 jours. Ceéi confirme que I’effet cyto-
adhésif n’est pas totalement entravé en présence de mucus, ce qui n’avait pu étre démontré

lors des études in vitro.

Synamic uptake (% wial dose) )
3

S N b O

WGA #.NPs (g WGAImg NPy}

Figure 1.8. Absorption de particules de PLGA nues (F-NP) ou ciblées a I’aide de WGA
(WGA-F-NPs). Reproduit de (Yin, 2007) avec permission de Elsevier Ltd.

Donc, le ciblage permet d’augmenter I’absorption intestinale. Cette approche
s’avére particuliérement intéressante dans le cadre de ’administration orale de vaccin ou la

présence d’un ligand peut améliorer I’absorption par les cellules M.

Mucoadhésion

Le terme « mucoadhésion » définit tout phénoméne par lequel un matériau donné se
lie a la couche de mucus (Sudhakar, 2006). Etant donné la présence ubiquitaire de mucus
dans le TGI, cette propriété peut étre exploitée afin de prolonger le temps de résidence

d’une forme pharmaceutique dans différents segments du tube digestif.

L’agent mucoadhésif type est souvent un polymére hydrophile capable d’interagir
avec le mucus par le biais d’interactions non spécifiques et non covalentes, notamment par
la formation de ponts hydrogéne, de liaisons électrostatiques, hydrophobes ou de van der

Waals (Smart, 2005; Sudhakar, 2006). Ces propri€tés sont caractéristiques des agents de
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premiére génération qui incluent le poly(acide acrylique) (PAA), le chitosan, I’alginate de
sodium. et les dérivés de cellulose (Figure 1.9) (Smart, 2005). Par la suite, différents dérivés
du chitosan ou du PAA ont été proposés. Ces polyméres ont été modifiés de fagon a -
consolider !’interaction avec la mucine. Ceci a été réalisé par I’introduction de groupements
thiolés (-SH) qui peuvent se lier de fagon covalente aux-résidus cystéine de la mucine et

entrainer la formation de ponts disulfure (Leitner, 2003; Roldo, 2004)].

Il est intéressant de noter que pour plusieurs agents, I’effet mucoadhésif
| s’accompagne d’un effet perméabilisant. C’est le cas, par exemple, du chitosan et du PAA.
Ainsi I’amélioration de la biodisponibilité produite par ces agents repoée sur I’effet
combiné d’une prolongation du temps de résidence intestinal et d’une action sur les

jonctions serrées (Bernkop-Schnurch, 2003).
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Poly(acide acrylique)
R= allyle de sucrose ou allyle de pentaérythritol

(carbophile) ou de divynyl glycol (polycarbophile)

L COOH OOH —_
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Dérivés de cellulose

Ex. Hydroxypropyl| méthylcellulose

R1= CH,OCH,; R2 = OH; R3 = OCH,CHOHCHj3;
R4= CH,OH; R5/6 = OCH,

Figure 1.9. Structure chimique des agents muco-adhésifs de 1°® génération.
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Les lectines représentent les uniques membres de la seconde génération. Elles se
distinguent des polymeres par leur aptitude a se lier de maniére spécifique et avec une forte
affinité aux saccharides de la mucine (Woodley, 2000). L’emploi de lectines a permis
d’augmenter le temps de résidence de formulations a base de liposomes (Zhang, 2005),
nanoparticules (Yeh, 1998) et microparticules (Kim, 2005). Dans plusieurs cas, cet effet
était accompagné d’une absorption plus importante du vecteur (Zhang, 2005) permettant
d’améliorer le profil pharmacocinétique de PAs faiblement biodisponibles. Cependant,
certaines lectines ont été associées a de la toxicité (destruction de la bordure en brosse) et
ont démontré un potentiel immunogéne. Ces effets peuvent limiter leur utilisation a long
terme (Naisbett, 1995, Woodley, 2000). De plus amples études sont nécessaires afin

d’évaluer le risque réel posé par 1’ingestion de lectines.

L’utilisation de formulations mucoadhésives a été maintes fois proposée afin de
prolonger le temps de résidence intestinal d’un vecteur (Bernkop-Schnurch, 2005).
Cependant, le renouvellement rapide de la couche de mucus (12-24 h) impose un intervalle
de temps limite & I’intérieur duquel une dose suffisante de PA devra étre libérée et
absorbée. Aussi, I’adsorption aux surfaces mucosales autres que I’intestin (e.g. muqueuse
de I’cesophage ou muqueuse gastrique) pourrait s’accompagner de probléemes de
reproductibilité de dose et méme de toxicité. Cet inconvénient peut aisément étre réglé par

I’administration du vecteur contenu dans des comprimés ou capsules entériques.
Vecteurs et administration orale

Vecteurs lipidiques

Systemes émulsifiés

L’impact positif des lipides sur la biodisponibilité orale d’une PA est démontré par
I’effet post-prandial observé pour certains PAs hydrophobes (Fleisher, 1999). En favorisant
la sécrétion de sels biliaires et donc la formation de micelles, la présence de matieres

grasses peut modifier le profil de dissolution (solubilisation micellaire) et le mécanisme
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d’absorption (voie lymphatique) (Humberstone, 1 997). Ces mémes bénéfices sont observés
lors de I’inclusion de lipides dans une formulation. A cela s’ajoute un effet possible sur la
perméabilité membranaire (Gursoy, 2004) et sur la P-gp (Constantinides, 2007), deux
propriétés associées soit au lipide lui-méme soit aux surfactants généralement ajoutés a la
formulation. Seulement, [’instabilité a long terme des composantes lipidiques et les
difficultés de fabrication de telles formulations sont un frein a leur utilisation plus
répandue. Ce n’est que depuis la démonstration de leur efficacité clinique, notamment pour
I’administration de CsA que les formes émulsifiées connaissent un regain d’intérét
(Fleisher, 1999).

a. Choix de la phase lipidique

La sélection de la phase lipidique constitue une des premieres étapes du processus
de fabrication. Ce choix se fait généralement de fagon empirique de maniére a assurer la
solubilisation de quantités raisonnables de PAs (Fleisher, 1999). Toutefois, la majorité des
PAs, mémes hydrophobes, sont relativement peu solubles dans les huiles (triglycérides), ce
qui peut affecter les rendements d’encapsulation (Pouton, 2000). L’utilisation d’huiles
végétales hydrolysées (mono/diglycérides) ou modifiées est souvent préférée en raison de

leur meilleur pouvoir solubilisant (Gursoy, 2004).

b. Emulsions auto-formantes

Les émulsions -auto-formantes différent des émulsions classiques. Il s’agit de
systémes thermodynamiquement stables et isotropiques. Elles sont constituées d’un
mélange d’huile, de PA et de tensioactifs. La proportion des différents ingrédients est
ajustée, a l’aide d’un diagramme de phase, 'de fagon a ce que le mélange forme
spontanément une dispersion huile-dans-I’eau (H/E) dans I’intestin. Généralement, ceci
requiert d’importantes quantités de tensioactifs (Tableau 1.7). Typiquement, I’usage d’un
tensioactif neutre est préféré de fagon a limiter la toxicité sur la muqueuse intestinale.
Parfois, I’ajout d’un co-solvant hydrophile (p.ex. éthanol, propyléne glycol, PEG) s’avére

nécessaire afin d’aider la solubilisation du surfactant ou du PA (Gershanik, 2000).
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Tableau 1.7. Caractéristiques des différentes émulsions colloidales auto-formantes.

(Brusewitz, 2007; Pouton, 2000)

Emulsions auto-formantes

Emulsions Micro-émulsians Nano-émulsions
classiques
% Triglycérides ou diglycérides 40-80 <20 45-60
Sutfactants (% p/p) 20-60 30-60 30-60
Co-solvants hydrophiles 20-50 « 10 A
Diamétre des particules de la phase 100-300 <50 10-200
dispersée (nm)
Aspect Laiteux Micro-émulsion transparente  Transparent ou translucide

Les émulsions auto-formantes ont été surtout étudiées pour I’administration de PAs
hydrophobes. L’exemple le plus connu demeure celui de la CsA, qui illustre I’efficacité de
ce type de formulation, mais aussi |’effet des propriétés physico-chimiques du systéme
utilisé. La CsA (1202.6 g/mol) est un peptide cyclique, hydrophobe utilisé comme immuno-
modulateur dans la prévention du rejet de greffes. Elle a d’abord été commercialisée sous la
forme d’une solution huileuse, le Sandimmune®, qui forme une émulsion macroscopique au
contact des liquides gastro-intestinaux. La biodisponibilité moyenne du peptide ainsi
formulé pouvait atteindre 30%, mais pouvait varier de 2 a 89%, selon les individus
(Mueller, 1994; Vonderscher. | 994). Ceci était di au fait que ’absorption de CsA a partir
du Sandimmune® nécessite la digestion préalable de la phase lipidique (solubilisation par
les sels biliaires) et peut donc varier selon le moment de la prise par rapport aux repas

(Gursoy, 2004). La volonté de réduire la variabilité inter-individuelle et d’améliorer le
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profil pharmacocinétique de la CsA a mené a la mise en marché d’une seconde formulation,
une micro-émulsion, le Neoral®. La comparaison des paramétres pharmacocinétiques a
révélé une absorption plus rapide (1.5-2 vs 3.5 h) et plus importante de la CsA a partir du |
Neoral®, se traduisant par une biodisponibilité¢ de 1.7 a 2.4 fois plus élevée. De surcroit,
contrairement a son prédécesseur, 1’aire sous la courbe (ASC) du Neoral® varie de fagon
linéaire avec la dose, ce qui facilite grandement les ajustements de dose (Mueller, 1994).
D’autres exemples de formulations commerciales a base d’émulsions auto-formantes sont

présentés au Tableau 1.8.

Tableau 1.8. Formulations commerciales a base d’émulsions auto-formantes

Formulation Phase Tensioactif Co-solvant Contenu en PA Forme
h .
Huileuse Y (pp) % (p/p) % (p/p) pharmaceutique
Cyclosprorine A | Huile de mais | Huile de ricin hydrogénée | Propyléne glycol 10 Capsules .
® 14
(Neoral™) hydrolysée poly(oxyéthylée) Ethanol Solution orale
Ritonavir Acide oléique | Cremophor EL Ethanol & 8
(Norvir®) proplyéne glycol Solution orale
Acide oléique )
& huile de Ethanol, Capsule
noix de coco
fractionnée
Saquinavir dl-a- Diglycérides a chaine 16 Capsule
(Fortavase®) tocopherol moyenne )

c¢. Nanoparticules lipidiques solides

Les nanoparticules lipidiques solides (NLS) sont des particules colloidales obtenues
a partir d’un mélange de lipides solides, de surfactants et d’eau. Plus précisément, les NLS
sont isolées suite a la précipitation ou a la solidification de la phase organique d’une

émulsion H/E. Les lipides sélectionnés peuvent étre des triglycérides, glycérides ou des
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acides gras. Ils ont en commun une température de fusion suffisamment élevée pour
demeurer solides a 37°C. Le PA est généralement ajouté¢ aux lipides fondus lors de
I’émulsification. Dans le cas de molécules fragiles, un procédé ne nécessitant pas le

chauffage de la phase huileuse est préféré (p.ex. émulsion-évaporation) (Miiller, 2000).

Comme les émulsions auto-formantes, les NLS ont le plus souvent été étudiées pour
le transport de moléculés hydrophobes (Luo, 2006; Venkateswarlu, 2004; Yang, 1999), la
solubilisation du PA dans la matrice lipidique ayant un impact positif sur son profil de
dissolution et donc sur sa biodisponibilité orale. Ceci a été confirmé in vivo lors de
I’administration de vinpocétine, un supplément naturel utilisé dans le traitement de troubles
de la mémoire, formulé a I’aide de NLS de monostéarate de glycéryle. Lors de cette étude,
I’influence de la nature (polysorbate 80 ou Cremophor EL) et de la concentration de
tensioactif (1-2 % p/p) a également été évaluée. Une augmentation de I’ASC de 3 a 4 fois
par rapport au contrdle (solution aqueuse) a €té notée, les meilleurs résultats ayant été
obtenus aux plus fortes concentrations de surfactant. En contrepartie, la nature du
tensioactif employé n’a eu aucune influence sur I’absorption intestinale de la molécule

(Luo, 2006).

Garcia-Fuentes et al. (2002) ont décrit un procédé de double émulsion permettant
I’incorporation d’insuline a I’intérieur de NLS de tripalmitine, enrobées ou non d’un .
polymére hydrophile (poloxamer 188 ou PEG). En fait, il ressort de cette étude que la
présence d’un polymeére a la surface des NLS peut avoir un impact positif a la fois sur la
stabilité- en milieu acide et en présence d’enzymes digestifs. Toutefois, les auteurs n’ont
fourni aucune donnée quant au rendement d’incorporation, ou a I’effet thérapeutique. Plus
tard, Liu et al. (2007) ont proposé un protocole impliquant la dispersion de micelles
inverses de surfactant (phosphatidylcholine de soya, cholate sodique et eau) et d’insuline au
sein d’une matrice lipidique composée d’un mélange d’acides stéarique et palmitique. Ce
procédé a permis d’augmenter significativement [’affinité du peptide pour la phase

lipidique, générant des taux d’encapsulation de ~ 19% (p/p). Encore une fois, ’absence de
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données expérimentales in vivo ne permet pas de prédire I’efficacité réelle des NLS pour ce

type d’application.

d. Emulsions solides

Les émulsions solides sont des dispersions H/E dont la phase aqueuse a été retirée
par lyophilisation, évaporation sous vide ou atomisation (Pedersen, 1998). La formation de
particules colloidale solides se fait en' présence de lactose ou de maltodextrine qui sont
ajoutés au moment de I’émuisification (Dollo, 2003, Jang, 2006). Le PA peut étre
solubilisé directement dans la phase huileuse (Jang, 2006) ou encore dispersé en présehce
de tensioactifs (Dollo, 2003). Suite a I’administration orale, I’émulsion d’origine est
reconstituée spontanément dans les liquides gastro-intestinaux, sous I’action du
péristaltisme. Dés lors, le comportement de la formulation est dicté par les propriétés
physico-chimiques de la dispersion nouvellement formée. En plus d’une stabilité accrue
permettant un entreposage a long terme, ce type de formulation peut €tre administré sous la

forme de comprimés ou de capsules.

Liposomes

Les liposomes naissent de 1’auto-assemblage de phospholipides en bicouche
concentriques autour d’un compartiment aqueux (Simard, 2006). Selon le nombre de
bicouches formées, ils peuvent €tre unilamellaires (une couche) ou multilamellaires (> 1
couches). Les liposomes ont été utilisés autant pour le transport de molécules hydrophiles
qu’hydrophobes qui seront, respectivement, solubilisées dans le compartiment central ou

enchassées dans la membrane (Simard, 2006).

L’instabilité¢ des liposomes dans les liquides gastro-intestinaux représente la
préoccupation majeure liée a leur administration orale. Les liposomes doivent étre en
mesure de résister a I’acidité gastrique, a I’action de la phospholipase A; et a la
solubilisation des composantes lipidiques par les sels biliaires (Kisel, 2001, Rogers, 1998).

La stabilité des liposomes est déterminée principalement par leur composition, leur taille et
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le nombre de bicouches (Rogers, 1998). De fagon générale, une variation seule de la
composition lipidique ne suffit pas a assurer une stabilit¢ adéquate aux liposomes.
Néanmoins, ’utilisation de dérivés stéarique ou palmitique de phosphatidylcholine est
préférée puisque ces lipides offrent une certaine rigidité a la membrane (Maitani, 1996), qui
peut étre accrue davantage par I’ajout de 10 a 40 mol% de cholestérol ou de glucosides
(lwanaga, 1997). Une alternative consiste a modifier les propriétés de surface des
vésicules. Ceci peut se faire en introduisant un lipide anionique, de préférence présentant
une température de transition élevée (Kisel, 2001) ou plus simplement en enrobant les
liposomes d’un polymére hydrophile. Bien que le poly(éthyleéne glycol) (PEG) demeure le
polymére le plus employé (lwanaga, 1997), I'utilisation d’un agent muco-adhésif tels le
chitosan (Takeuchi, 1996), la méthylcellulose (Degim, 2004) ou méme les lectines (Zhang,
2005) a également été proposée afin d’améliorer le temps de rési’dence intestinal et
promouvoir I’internalisation cellulaire. Outre le choix des lipides, la stabilité dans le TGI
peut étre modulée par I’emploi de vésicules multilamellaires (4nderson, 2001) ou encore de
liposomes polymérisés. Ces derniers sont obtenus suite 4 la réticulation de lipides
fonctionnalisés dont le 1,2-di(2,4-octadécadiénoyl)-sn-glycérol-3-phosphorylcholine en
présence de NaHSO4/K,S,03 (Chen, 1996; Clark, 2001).

L’insuline constitue le modéle le plus souvent utilisé lors de I’étude de formulations
liposomales orales, en raison de la facilité avec laquelle son effet pharmacologique peut
étre mesuré (i.e. diminution de la glycémie) (lwanaga, 1997; Katayama, 2003, Kisel, 2001;
Zhang, 2005). Selon la composition lipidique, des taux de chargement allant jusqu'a
8% (p/p) ont été atteints: les meilleurs rendements ont été généralement obtenus lorsqu’une
interaction électrostatique était possible entre I’insuline et les lipides (Kisel, 2001). Dans la
majorité des cas, I’etficacité¢ thérapeutique de I’hormone a été conservée et méme
améliorée, quoique |’absence de controles adéquats rende parfois 1’interprétation des
données difficile. En résumé, les résultats obtenus sont venus corroborer les principes
théoriques énoncés précédemment, a savoir qu’une augmentation de la rigidité (Kisel,

2001), I’addition d’un polymere hydrophile (fwanaga, 1997) ou d’un ligand permettait
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d’améliorer I’efticacité. Ce dernier point a été particulierement bien illustré par Zhang et al.
(2005) qui ont évalué |’efficacité in vivo d’une formﬁlation liposomale d’insuline ciblée a
I’aide de WGA. Contrairement aux vésicules nues (lécithine de soya/cholestérol) qui n’ont
démontré aucune différence pas rapport a la solution aqueuse du peptide (absence d’effet),
les liposomes ciblés ont permis une réduction de la glycémie atteignant 60% au nadir. Cela

s’est traduit par une biodisponibilité orale d’environ 9% (relative a la voie sous-cutanée).

Cochléates

Un second type de colloide constitué de phospholipides, les cochléates, a
récemment été proposé pour I’administration orale d’agents thérapeutiques. Les cochléates
diftérent des liposomes par |’arrangement des phospholipides en’ feuillets enroulés et
I’absence de compartiment central aqueux (Figure 1.10). IlIs sont généralement obtenus
suite a la fusion de liposomes constitués de dérivés de phosphatidylsérine en présence de
calcium (Mannino, 1998). L’utilisation de cochléates a permis d’augmenter la
biodisponibilité orale de divers agents hydrophobes, dont I’amphotéricine B, un
antifongique. Lors d’une étude in vivo, I’administration quotidienne de formulations
d’amphotéricine B a base de cochléates sur une période de 15 jours a permis de prévenir le
déces de souris infectées au Candida albicans, 4 une dose aussi faible que 0.5 mg/kg. A cet
égard, la formulation de cochléates s’est comparée avantageusement a la préparation
micellaire commerciale (Fungizone®). La formulation liposomale, quant a elle, a nécessité
une dose 20 fois plus élevée (10 mg/kg) pour produire le méme effet (90% de survie)

(Santangelo, 2000).
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Figurel.10. Image de cochléates obtenue par microscopie électronique. Reproduit de (Zarif,

2002) avec permission de Elsevier Ltd.
Vecteurs polymeéres

Conjugués macromoléculaires

La conjugaison ou la complexation d’une entité active hydrophobe a une
macromolécule hydrophile représente un des mdyens les plus simples pour améliorer sa
solubilité¢ dans les liquides biologiques. Pourtant, en dehors des cyclodextrines (Brewster,
2007) et des dendrimeres de poly(amidoamine) (D'Emanuele, 2004; Najlah, 2007) cette
voie a été relativement peu explorée. En fait, la formation de conjugués a surtout été
évaluée pour I’administration orale de peptides. Le but recherché est alors de prévenir la
dégradation de la molécule liée et de promouvoir son absorption intestinale. L.’approche la
plus courante consite a conjuguer le peptide a un polymeére hydrophile, généralement le
PEG. L’efficacité d’un tel procédé a soustraire le peptide de i’action des protéases a été
démontré a plusieurs reprises (Calceti, 2004: Jensen-Pippo, 1996; Youn, 2006). Cet effet
serait dépendant de la masse molaire du PEG (Youn, 2006) et du nombre de chaines
conjuguées (Calceti, 2004) et s’expliquerait par ’encombrement stérique créé pér le PEG.
Lors d’essais in vitro sur des Caco-2, la présence de PEG n’a cependant pas permis

d’augmenter le transport du peptide li€, que ce soit Dinsuline (Calceti, 2004) ou la
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calcitonine (Youn, 2006). Ceci s’explique par la perméabilité limitée du PEG en raison de

sa masse molaire élevée et de son caractére hydrophile.

Micro- et nanoparticules de polymére

Les micro- et nanoparticules de polymére sont des structures matricielles obtenues
par émulsion simple (H/E) ou double (E/H/E), selon la nature, hydrophobe ou hydrophile,
du PA incorporé (De Jaeghere, 2000; Meissner, 2007). Les poly(ester)s ont longtemps été
le matériau de choix dans la fabrication de particules en raison de leur biocompatibilité et
biodégradabilité. Avec le temps, la démonstration des.bienfaits de la mucoadhésion a
popularisé 1’emploi de chitosan (Varma, 2006) ou d’alginate de sodium (Kim, 2005). Les
particules peuvent également étre préparées de fagon a répondre aux variations de pH. A
cet égard, les dérivés d’acide (méth)acrylique demeurent les plus utilisés soit comme
constituants de la matrice (De Jaeghere, 2000) ou comme enrobage (Hillery, 2001). En
modulant le profil de libération, I’introduction d’un polymére sensible au pH permet
également de contréler, du moins partiellement, la libération rapide et précoce du PA (effet

de « burst ») en évitant qu’elle ne se produise dans I’estomac (Cui, 2007).

Administration de PAs hydrophobes

Les particules polymeéres solides ont le potentiel d’augmenter signiﬁcativemént la
biodisponibilité de PAs faiblement solubles. Cet effet serait di entre autre & une meilleure
solubilisation de I’agent thérapeutique au sein de la matrice, ce qui lui permet d’étre libéré a
I’état moléculaire dans le milieu i'ntestinal (équation 4). Ce fut le cas, par exemple, lors de
[’incorporation de carbamazépine "(solubilit¢ 113 ug/mL, 25°C) a [lintérieur de
microparticules composées d’Eudragit® L100-55 (poly(acide  méthacrylique-co-
méthacrylate de méthyle 1:1). En effet, I’encapsulation a permis d’améliorer
significativement le profil d’absorption du PA (ASC de 27.2 vs 5.8 pugh/mL, pour le
mélange physique) ce, malgré la libération prématurée d’une forte proportion de PA (~

75% du PA en <10 min) (Dong, 2007).
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Administration orale de macromolécules hydrophiles

a. Peptides

L’administration orale de peptides représente 1’application la plus souvent rapportée
pour les particules de polymére (des Rieux, 2006). Les bénéfices démontrés sont liés & la
protection du PA contre la dégradatibn enzymatique. Souvent, ’encapsulation du peptide
permet d’obtenir un effet thérapeutique plus important et plus soutenu que le peptide en
solution. Par exemple, la diminution de la glycémie' (40% de la valeur de base) détectée
suite a I’administration d’insuline formulée a I’aide de nanoparticules de PLGA a été
maintenue durant au moins 18 h (Cui, 2007). Toutefois, malgré une amélioration
significative de I’activité biologique, la biodisponibilité orale de I’insuline (20 IU/kg) a a
peine atteint 5% (Cui, 2007, Damgé, 2007). De meilleurs résultats ont été obtenus lors de
I’utilisation de nanopafticules cationiques composées d’Eudragit® RS (F = 13.21%), bien

que la dose d’insuline administrée soit également plus élevée (50 IU/kg).

b. Héparine

L’héparine est un glycosaminoglycan utilisé en clinique pour son action
anticoagulante. A I’instar des peptides/protéines, cette macromolécule doit étre administrée
par la voie parentérale en raison de sa faible biodisponibilité orale. L’absorption intestinale
de I’héparine est limitée principalement par sa masse molaire élevée et par la présence de
multiples charges négatives. Aussi, |’encapsulation de ce PA a I’intérieur de particules de

polymere a-t-elle été proposée afin d’améliorer son profil d’absorption (Jiao, 2002b).

Jiao et al. (2002a) ont évalué I’effet de la composition et de la taille des particules
sur la biodisponibilité orale de I’héparine (Jiao, 2002a; Jiao, 2002b). Dans un premier
temps, ils se sont attardés & mesurer I’efficacité de nanoparticules de PLGA,

poly(caprolactone) (PCL) ou de dérivés acryliques (Eudragit RS ou RL®Y oud’un mélange

' Les Eudragit RS/RL® sont des copolymeéres de dérivés (méth)acrylate et d’ammoniums quaternaires.
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des deux (RL/PCL; RS/RL/PLGA; RS/PLGA 1 :1) (Jiao, 2002b). Les taux d’encapsulation
les plus élevés ont été obtenus avec les nanoparticules a base d’Eudragit RL ou RS®,
combinés ou non au PCL (~ 10-20 klU/g polymére). Ces polymeéres ont aussi été associés
aux profils de libération les plus avantageux. In vivo, les NPs de RL/PCL et de
RS/RL/PLGA se sont révélées les plus efficaces, avec une biodisponibilité orale absolue de
23 et 12%, comparé a ~ 10% pour les particules de RS +/- PLGA. En comparaison,
I’emploi de microparticules de RS/RL/PLGA ou de RS/PLGA a permis d’élever la
biodisponibilité orale de I’héparine au-dessus de 40% malgré un taux d’encapsulation

similaire (~ 20% p/p).

Vaccination orale

L’emploi de microparticules pour 1’administration orale de vaccins a été rapportée,
autant pour I’acheminement d’antigénes protéiques (des Rieux, 2006) que de vaccins a base
d’ADN (O'Hagan, 2004). L’attrait de ces particules repose sur leur internalisation
préférentielle par les cellules M par rapport aux entérocytes (Eldridge, 1990). Le bien fondé
de cette approche a été illustré lors de I’administration orale de 1’agglutinine filamenteuse
du Bordetella pertussis encapsulée a I’intérieur de micropaticules de PLGA (2 um). La
présence d’anticorps spécifiques (IgG et/ou IgA) pouvait étre détectée non seulement dans
le sérum mais aussi dans la salive et les féces (Jones, 1996). L’immunisation a également
permis aux animaux de mieux résister & I’infection bactérienne lors d’une exposition
subséquente au B. pertussis. Malgré une certaine efficacité, les microparticules sont
lentement délaissées au profit des nanoparticules particulierement depuis I’'émergence de
données indiquant une internalisation plus efficace des particules de ~500 nm par les
cellules M. Bien que I’utilisation de nanoparticules a cette fin en soit encore a ses débuts,

les premiers résultats, prometteurs, semblent justifier I’approche (des Rieux, 2006).

Micelles polyméres

Les micelles polymeres se forment au-dessus d’une concentration critique lors de

I’association de chaines amphiphiles dans un solvant sélectif. Lorsque le solvant est
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aqueux, la micelle pre’sentev un cceur hydrophobe entouré d’une couronne hydrophile. Les
micelles polyméres (MPs) different des micelles de surfactant notamment par une stabilité
accrue en milieu dilué en raison d’une concentration micellaire critique (CMC) plus faible
et d’une cinétique de dissociation plus lente. Malgré cela, suite a 1’administration orale,
I’importante dilution subie par les MPs peut mener a la dissociation du vecteur, a la
libération prématurée du PA et possiblement a sa précipitation dans les liquides intestinaux.
Récemment, un nouveau type de micelles, intrinséquement stables en milieu dilué, a été
décrit. Ces micelles dites « unimoléculaires » (MUs) ont été obtenues a partir de polyméres
branchés; les chaines amphiphiles sont donc liées les unes aux autres de fagon covalente et
la micelle ne peut se dissocier. L’utilisation de polyméres branchés amphiphiles a
également été proposée dans l’élaboration de micelles inverses (Mis). Ces derniéres
présentent une structure cceur-couronne. Cependant, la région centrale est hydrophile et
I’enveloppe, hydrophobe. Les Mls sont insolubles dans l’éau, mais peuvent €tre employées

dans la solubilisation de composés hydrophiles en milieu organique ou peu polaire. -

Les caractéristiques des différents types de MPs ont fait ’objet d’une revue de
littérature qui est présentée au chapitre suivant. Par conséquent, le texte qui suit se limite

aux applications des MPs pour la voie orale.

Micelles et administration orale

L’administration orale de formulations a base de MPs a fait ’objet d’un nombre
limité d’études (Tableau 1.9). Pourtant, a I’instar des nanoparticules de polyméres, les MPs
peuvent solubiliser des quantités appréciables d’un PA hydrophobe et permettre sa
li‘be’ration a |’état moléculaire. Cette propriété est en partie responsable de I’attrait des MPs

pour ’administration d’agents thérapeutiques, autant pour la voie parentérale que orale.
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(a}

78-90 (HPC)

Polyméres Taille (nm) PA % (p/p) incorporé Référence
mPEG-6-PLA : PLA-COOH :PLA-COONa 27 Itraconazole (> 8 %) (Yi, 2007)
PEG-5-PDENA 20 Paclitaxel (18.4-37.4 %) (Lee, 2007)
PEG-b-P(CL-co-TMC) n.d.® Rispéridone (n.d.) (Ould-Ouali,
2005)
PEG-b-P(AnB-co-AMA) 31 Fénofibrate (15.6%) (Sant, 2005)
PEG-b-PLA 27 Griséofulvine (0,4-0,7%) (Pierri, 2005)
PEG-DSPE/TPGS 14 Péclitaxel (3.5%) (Dabholkar,
2006)
PEI*-CI6 100-300 CsA (n.d)® (Cheng, 2006)
Poloxamere-g-PEIl 60-240 (avec PA) Oligonucléotide (0,7-1.11 (Vinogradov ,
nmol/mg)) 2004)
Poloxamere 165 nm plasmide (Chang, 2004)
DEX/ HPC-g-PEG-C16 +/- Vitamine B, 11-44 (dextran) CsA (1-9 %) (Francis, 2003a;

Francis, 2003b)

PEG-DSPE

6 (avec PA)

Porphyrine méso-
tétraphényle (10%)

(Sezgin, 2007)

{a)

PLA : ‘poly(acide lactique); PDENA : poly(2-(4-vinylbenzyloxy)-N,N-diéthylnicotinamide); P(CL-co-TMC) :

poly(caprolactone-co-carbonate de triméthyléne); P(AnB-co-AMA) : poly(acrylate de nbutyl-co-acide méthacrylique);
DSPE : distéroylphosphatidyléthanolamine; TPGS: succinate de D-a-tocophéryl-PEG: PEI+: Poly(éthyléne imine)

quaternisée: DEX : dextran; HPC : hydoxypropyl cellulose. PEG-C16 : éther cétylique de PEG.
® n.d. : non disponible.

a. Solubilisation micellaire

La capacité de solubilisation des MPs varie selon le soluté et selon le polymeére

employé. Il est donc possible d’améliorer le taux de chargement en modifiant la

composition des micelles. Par exemple, les quantités d’itraconazole (antifongique)
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contenues a I’intérieur de micelles de PEG-b6-PLA, ont pu étre augmentées de plus de 8 fois
suite a I’introduction de chaines de PLACOOH ou PLACOONa libres dans le cceur
micellaire. Administrée par voie orale, cette formulation a généré des taux plasmatiques -
comparables a la formulation commerciale, le Sporanox®, dans laquelle le PA est solubilisé

grace a la 2-hydroxypropyl-B-cyclodextrine (Yi, 2007).

b. Absorption intestinale et inhibition de la Pgp

L’interaction des micelles avec la membrane intestinale a été peu caractérisée. Bien
qu’en théorie, la petite taille des micelles puisse faciliter leur diffusion & travers la couche
de mucus, I’importante hydrophilie de la couronne risque de limiter ’absorption du vecteur
(Behrens, 2001). Méthot et al. (2006) se sont intéressés au phénoméne et ont étudié
’absorption de MPs de PEGysy-b-poly(caprolactone-co-carbonate de triméthyléne) PEG-b-
P(CL-co-TMC) radiomarqué, sur un modéle cellulaire de Caco-2, puis in vivo chez le rat.
In vitro, I’absorption du polymeére s’est révélée dépendante de la concentration, une’
augmentation du nombre de micelles en solution étant associée a une diminution du
coefficient de perméabilité (Papp). Une telle constatation suggére que les MPs sont
probablement internalisées par un processus saturable, comme c’est le cas de I’endocytose
de contact ou de la pinocytose. /n vivo, suite a une administration orale chez le rat (1
mg/kg), la présence de radioactivité a pu étre détectée dans le sang, le foie, les reins et la
rate. En tout, jusqu'a 5% de la dose de MPs a été retrouvée en dehors de I’intestin, ce 8 h
apres |’administration. Ces niveaux d’absorption sont comparables a ceux qui avaient été
observés dans le cas de nanoparticules de PLGA (240 nm) (Yin, 2006). Toutefois, le

mécanisme exact d’internalisation n’est pas totalement élucidé.

Zastre et al (2002) se sont quant a eux, penchés plus particulierement sur I’impact
que peuvent avoir les MPs sur I’activité de la Pgp. Pour ce faire, ils ont étudié I’influence
du PEGW-PCLZ et du PEG,;-PCLs sur la diffusion d’un substrat de la ng (rhodamine-
123) a travers un film de Caco-2. lls ont observé que les polyméres augmentaient

’accumulation de la rhodamine-123 a des concentrations 4 a 100 fois supérieures a la
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CMC. Cette accumulation s’est avérée deux fois plus importante que celle observée avec
les contrdles, soit le vérapamil (50 uM) et la CsA (4 uM). Les auteurs ont émis différentes
hypothéses pour expliquer ces observations, notamment I’inhibition directe de la Pgp par
les unimeéres, la promotion du passage transcelluylaire de la PA ou I’endocytose de la
micelle entiére (Figure 1.11). Une étude exhaustive des mécanismes impliqués semble
indiquer que I’inhibition de la Pgp serait due 4 une augr:nentation de la rigidité membranaire
suite a I’insertion d’uniméres dans la membrane (Zastre, 2004, Zastre, 2007). A l’i‘nverse,
en présence de Pluronic® P85, I’inhibition de la Pgp était maximale & des concentrations
légeérement inférieures a la CMC (Batrakova, 1998a; Batrakova, 1998b). Dans ce cas,
I’effet inhibiteur serait dii a I’accroissement de la fluidité membranaire et & une inhibition

de I’activité ATPase nécessaire au fonctionnement de la Pgp.
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Figure 1.11. [llustration des mécanismes impliqués dans 'l’évitement du transport d’efflux
par les MPs composées de PEG-b-PCL. (A) Endocytose de la micelle; (B) Action
perméabilisante des unimeéres insérés au niveau de la meﬁlbrane; (C) Inhibition de I’activité
ATPase de la Pgp par les uniméres enchassés dans la membrane. Reproduit avec

permission (Zastre, 2002).

c¢. Etudes chez I’animal

La plupart des systémes évalués ont démontré une bonne performance in vitro, que
ce soit en terme du rendement d’encapsulation (Lee, 2007), du profil de libération (absence
de « burst ») (Dabholkar, 2006) ou de la stabilité en présence de sels biliaires (Pierri,
2003). In vivo, ceci s’est généralement traduit par une augmentation de la biodisponibilité

du PA encapsulé. Par exemple I’incorporation de paclitaxel (3.8 mg/kg) a I’intérieur de
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micelles de PEG-b-poly(2-(4-vinylbenzyloxy)-N,N-diéthylnicotinamide) a permis
d’augmenter sa biodisponibilité orale de prés de 2 fois, atteignant 12.4% (Lee, 2007),
comparé a une valeur de 6.5% pour la formulation commerciale (Taxol®). A ’inverse,
I’encapsulation de rispéridone a I’intérieur de MPs n’a pas permis d’augmenter la
biodisponibilité orale du PA. Ceci serait di a une rétention trop importante du soluté par les

micelles (Ould-Ouali, 2005).

A cet égard, I’introduction de groupements ionisables a I’intérieur du. cceur
micellaire tel que proposé par Sant ef al. (2005) représente une solution intéressante afin de
d’assurer la libération du PA. Il est attendu que ces micelles, sensibles au pH demeurent
intactes dans I’estomac a pH acide pour n’étre déstabilisées que dans I’intestin, suite a
I’ionisation des fonctions carboxyliques. Cette hypothése a d’abord été confirmée in vitro
lors des essais de libération d’une molécule hydrophobe modéle a pértir de micelles. Par la
suite, les résultats des études de biodisponibilité in vivo chez le rat sont venus réaffirmer le
bien-fondé de I’approche. En effet, I’encapsulation de fénofibrate a I’intérieur de telles MPs
a permis_d’augmentef la biodisponibilité de la PA de 156% et 15% comparé a une.
suspension de fénofibrate dans la carboxyméthyl cellulose sodique et a la formulation

commerciale de fénofibrate micronisé (Lipidil Micro®), respectivement.

d. Transport de molécules hydrophiles

L’usage des MPs ne s’est pas limité aux PAs hydrophobes. En effet, des micelles de
poly(éthyléne imine) (PEI) greffée & un polymére tribloc de type poloxameére ont été
exploitées pour |’administration orale d’oligonucléotides chez la souris immunodéprimée
(Chang, 2004). Les résultats de cette étude ont mis en évidence une augmentation de
I’efficacité¢ de transfection suite a I’encapsulation du plasmide. Cet effet pouvait étre

potentialisé en présence d’un promoteur de I’absorption.
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Micelles unimoléculaires (MUs)

L’utilisation de MUs a des fins thérapeutiques a été peu décrite dans la littérature
(Liu, 2000a; Liu, 2000b). Pourtant, ces micelles constituent une alternative attrayante aux
MPs conventionnelles. Cependant, les taux d’encapsulation obtenus avec les MUs sont
généralement plus faibles qu’avec les MPs conventionnelles. Néanmoins Liu et al. (2000b)
ont rapporté des taux d’environs 10% (p/p), ce qui se rapproche des valeurs obtenues pour

certaines formulations micellaires conventionnelles .

Micelles polyméres inverses

L’encapsulation d’un composé hydrophile a I’intérieur de micelles inverses permet
d’augmenter sa solubilité en milieu organique ou apolaire. Cependant, les molécules
thérapeutiques ne comptent que pour une trés faible proportion des solutés étudiés. En effet,
la majorité des systémes développés I’ont été pour des applications en chimie organique
(Mecking, 2000, Slagt, 2002). Par conséquent, le type de polymére utilisé ou le véhicule
organique sélectionné revétait une moindre importance. Tripathi et al. (2002) furent les
premiers & rapporter |’utilisation de micelles inverses pour le transport d’un agent
thérapeutique, le 5-fluorouracile (Tripathi, 2002). Cependant, leur systéme ne tire pas
avantage des propriétés particulicres des MIs puis qu’elles éont administrées sous forme
d’une dispersion aqueuse. Une partie des travaux effectués dans le cadre de cette thése a

porté sur 1’ utilisation de MIs dans la mise au point de formulations oléagineuses de peptide.

Conclusion

Bien que la voie orale demeure la voie privilégiée pour I’administration d’agents
thérapeutiques, la mise au point d’une formulation ne se fait pas sans heurt. Quoique
différentes approches puissent €tre envisagées, I’utilisation de vecteurs synthétiques s’est
avérée une voie intéressante. Cependant, malgré un nombre impressionnant d’études, les

caractéristiques d’un vecteur idéal ne peuvent étre clairement définies. Certaines propriétés
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sont essentielles, notamment une capacité de chargement adéquate ou la stabilité dans les
liquides gastro-intestinaux. Le vecteur doit aussi retenir efficacement le PA de fagon a.
éyiter que ce dernier ne soit libéré prématurément au contact des liquides intestinaﬁx (effet
de « burst »). En dehors de ces quelques critéres de base, le choix d’un vecteur semble se
faire de fagon empirique. Malgré cela, la plupart des vecteurs se sont avérés efficaces et ont
permis d’augmenter la biodisponibilité orale de nombreux PAs autant hydrophobes (i.e
paclitaxel, CsA, amphotéricine B, efc.) qu’hydrophiles (i.e insuline, calcitonine, GCSF,
héparine, etc.). Toutefois, ces résultats doivent étre confirmés chez I’humain, afin de

déterminer le potentiel réel des différents vecteurs.
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Abstract

Self-assembly of amphiphilic copolymers into micelles has been extensively studied
since polymeric micelles were first introduced over a decade ago. Polymeric micelle are
water-soluble nanoparticles that present tunable properties depending on the building block
used for micelle formation. Because of their potential applications in that particular field,
polymeric micelles are considered of great interested in pharmaceutical technology as drug

delivery systems for poorly water-soluble or pdlyionic drug. Many factors have to be taken

? Paru dans Phys Can (2004) 60 : 177. Reproduit avec permission. © Physics in Canada (2004)
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into consideration when formulating micelle-drug complexes since the therapeutic efficacy
of the carrier will depend on size, loading capacity and stability. This mini-review intends
on providing an overview of polymeric micelle technology including micelle formation and
physico-chemical characterization. Parameters that may influence drug loading, release and
micelle stability will also be diécussed. Furthermore, a summary of recent advances in the

development of unimolecular micelles will be presented.

Introduction

Polymeric micelles (PM) are soluble nanosized self-assemblies that form above a
critical concentration as a result of the association of amphiphilic copolymers chains in a
selective solvent. In water, the hydrophobic moiety collapses to form the micelle core,
which is surrounded by a polymeric hydrophilic shell. From a pharmaceutical viewpoint,
PM possess interesting properties that can be exploited in the delivery of poorly water
soluble drugs. The core-shell structure of micelles allows for the solubilization of
hydrophobic guests in an apolar micro-environment segregated from the surrounding
milieu. The shell, which is composed of highly hydrated polymer chains, solubilizes the
micelle core, limits its interaction with blood components and provides the carrier with long

circulation times in vivo after parenteral administration.

Physico-chemical and biological properties of PM, such as size, drug loading
capacity, drug release rate, in vivo half-life and biodistribution, are determined mainly by
the nature and composition of the amphiphilic copolymer. The shell is typically composed
of poly(ethylene oxide) (PEO) whereas a large variety of hydrophobic polymers have been
used as core-forming blocks (Table 2.1; Figure 2.1). PM have been primarily studied as
parenteral delivery systems but may also find applications for the oral administration of

poorly bioavailable hydrophobic molecules M,
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Figure 2.1. Schematic representation of PM obtained from amphiphilic copolymers.
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In vivo stability of the carrier is an important concern that needs to be addressed
when the micelles are to serve as delivery systems. Dissociation of the micelle upon
administration leads to premature drug leakage and inadequate targeting. On this issue, PM
constitute an improvement over micelles obtained from low molecular weight surfactants.
Nevertheless, disassembly of PM might still occur more or less rapidly as the carrier is
diluted in biological fluids. In recent years, efforts have been made towards developing PM
with improved stability, including PM where either the shell or the core has been cross-
linked. Recently, unimolecular polymeric micelles (UPM) in which the polymer chains are
covalently linked together have been proposed. UPM are usually prepared from
amphiphilic star-shaped polymers or dendrimers. This promising new drug carrier shares a
lot of similarities with PM but is intrinsically stable towards dilution. This review intends to
provide an overview of PM technology in drug delivery. The first section deals with the
design and characterization of multimolecular PM while the second section is dedicated to

UPM
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Table 2.1. Amphiphilic copolymers used in the preparation of PM*

Hydrophilic block | Hycrophobic block Reference
Diblock copolymer | PEO PDLLA {2-5)
PEO PCL (6-9)
PEO PBLA (10,11)
PEO Poly(N-hexyl aspartamide) (12)
PAA PS - 1(3)
PEO PS (14)
PEO P(Asp)-DOX {s)
PVP PDLLA (16)
PEO DOPE {n
Graft copolymers | Poly(asparagines) | PCL (18)
PEO Poly(hydroxyethylaspatamide)-C18 | (19,20)
Triblock PEO PCL (21,22)
PEO PPO (23,24)
PEO PBLG (25,26)
PVP PCL (27)
PHPM PCL (22))

"Abbreviations: DOX= doxorubicin; P(Asp)= poly(aspartic acid); PBLA= poly(y-benzyl L-
aspartate); PBLG= poly(y-benzyl L-glutamate); PCL= poy(g-caprolactone); PDLLA= poly(D,L,-lactide);
PE= 1,2-dioleoyl-sn-glycero-3-phosphatidyiethanolamine; PEO= poly(ethylene oxide); PHPMA= Poly(N-(2-
hydroxypropyl)methacrylamide PVP= poly(N-vinylpyrrolidone); PPO= poly(propylene oxide); PS=
poly(styrene).

Micellization

Self-assembly of copolymer chains into micelles is a thermodynamically driven
process resulting from attractive forces between solvophobic moieties that associate to
minimize interactions with the external medium. Concurrently, repulsive forces arising
from the steric hindrance provided by the shell limit chain aggregation “¥. Intermolecular
interactions leading to micelle foﬁnation can be solely hydrophobic or can consist of a
combination of electrostatic and hydrophobic forces. Micelles formed through electrostatic
interactions will not be discussed here and the reader is referred to a recent review by
Kataoka ef al.*” for further discussion on the subject. Aggregation of polymer chains can

(30.31)

also be driven by hydrogen bonding or metal-complex formation. The latter was
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exploited by Nishiyama et al.®? in the development of cis-dichlorodiammineplatinum(II)

(cisplatin)-PEO-b-poly(aspartic acid) (PEQ-b-P(Asp) micellar formulation.

Critical aggregation concentration

Association of polymer chains into micelles occurs only above a threshold
concentration termed the critical aggregation concentration (CAC). Theoretically, micelle
formation can be detected as a sudden change in the physical properties of a solution
(e.g. surface tension, osmotic pressure and particle size) as the amphiphile concentration
reaches the CAC. However, for PM, the CAC is low and often falls below the sensitivity of
classical methods. CAC of amphipatic copolymers is generally determined using
hydrophobic fluorescent probes (e.g. pyrene), which display polarity-sensitive variations in
their fluorescence pattem(3 Y. For instance, the photophysical properties of pyrene are
altered as a result of the change of micropolarity it experiences upon diffusion from bulk
water (hydrophilic environment) into the micelle core (hydrophobic environment).
Pecreased micropolarity at the CAC is associated with modifications in the vibrational fine
structure of pyrene emission spectra (Figure 2.2a). The CAC is often determined by
monitoring the ratio of the intensities [, and I; of the (Ould-Ouali, 2005 #780) and [1,3]
bands, respectively. The CAC can also be obtained by monitoring the changes in the ratio
of pyrene excitation spectra intensities at A = 333-334 nm in water, and A = 335-339 nm
for pyrene in a hydrophobic medium (Figure 2.2b)*>. The CAC of PM prepared from
amphiphilic copolymers is greatly influenced by the strength of the hydrophobic
interactions participating in micelle formation. Thus, any‘alterations that result in increased
hydrophobicity positively affects the thermodynamic stability of PM"® and lowers the

CAC. Conversely, lengthening the hydrophilic segment has the opposite effect®?.
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Figure 2.2. (A) Fluorescence emission spectra of pyrene as a function of PBLA-b-PEO-b-
PBLA concentration in water Aexc 339.0 nm. (B) Fluorescence excitation spectra of pyrene
as a function of PBLA-b-PEO-b-PBLA concentration in water A.m 390.0 nm. Reprinted

from reference (25) with permission from Wiley-Liss Inc.

If the micellization process is studied as a function of temperature instead of
concentration, then the critical micellization temperature (CMT) can be determined. The
CMT represents the temperature at which the presence of micelles is detected in
solution®?>). CMT values in the 20-50°C range were measured for ditferent poly(ethylene
oxide)-b-poly(propylene oxide)-b-poly(ethylene oxide) (PEO-b-PPO-4-PEO) tribiock
copolymers at a concentration of 0.1% (w/v) in water®®. The CMT was greatly influenced
by the length of the PPO segment, while PEO had a less marked effect. Below the CMT,
both blocks are hydrated and the triblock copolymer is water-soluble. As the temperature

increases, micelles form as a result of the dehydration of the PPO block®®.

Thermodynamics of micellization

A closed association model was developed to describe the thermodynamics of

micellization. Assuming that micelles are small, spherical, narrowly distributed aggregates
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with an aggregation number (N,g) independent of temperature, the equilibrium between

polymer chains in solution (A) and in micelles (A,) can be expressed as:

A4, Ke=ldda™ | (1)
> =
Ner ““ A

For N, values over 50, the equilibrium constant (K¢) can be estimated from K.=
1/[A]eq, Where [A]eq can be taken to be the CAC®”. The free energy (AmicG°) and standard
enthalpy of micellization (An;; H®) are given by equations (2) and (3):
AnicG*==RTIn(K)=RTIn(CAC) . )

_RdIn(K.) _RdIn(CAC) 3)
dUTy —  d(/T)

Amu-H" =

From these two parameters, the net change in standard entropy (AmicS®) is given by:
AmeS? =(Ame H*=AmicG*)/T ‘ 4)

Thermodynamically, micelle formation is an entropy driven process. As micelles
are formed, the hydrogen—bonding structure of water is restored thereby producing a net
gain in entropy" 3. For example, AmicG® of PEO-b-pbly(styrene) (PEO-b-PS) (M,, 4300) in
Wafer is -34 KJ/mol and is determined mainly by the standard entropy since no net change

in enthalpy was observed ( ApcH® =0 KJ/mol)*¥,

Micelle dimensions

Small particle size is generally recognized as one of the most interesting
characteristics of PM for drug delivery applications®**%. Steric protection combined with
size in the range 10-100 nm limits rapid clearance of PM by the mononuclear phagocyte
system, which in turn leads to prolonged circulation times in the bloodstream. It.allso
enables the carrier to extravasate through the leaky vasculature often associated with

diseased tissues, thus favouring carrier accumulation at the target site. Control over micelle
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size depends on several factors that are mainly related to the copolymer nature and/or

composition (molecular weight (MW), hydrophobicity)®34?,

Although micelle size seldom reaches over 100 nm, the presence of larger
secondary aggregates is often observed'®***"). Secondary aggregates are formed as a result
of incomplete shielding of the attractive hydrophobic interactions between micelle cores.
The effect of multimodal size distribution on the in vivo properties of the drug carrier will
depend on the aggregate stability upon dilution. If the aggregates are unstable in a highly
diluted environment, they will readily dissociate upon mixing with biological fluids, and

biodistribution or circulation times should not be affected.

Light scattering is the most widely used method for studying micelle dimensions in
solution. Dynamic light scattering yields both hydrodynamic radius (Rp) and size
distribution of the particles. Parameters such as micelle weight-average molecular ‘weight

(M,,) and radius of gyration (R,) can be obtained from static light scattering (equation 5)

KCp __1_ 1 ,
R = Mw (14—3<RL2>q2)i-2Azc+... ©®)

where c is the polymer concentration, A, the second virial coefficient, R, the gyration
radius, Re the Rayleigh ratio, ¢ =(4rm/ A)sin(@/2) (where @ is the scattering angle) and
K=47r7n‘7(dn/dcp)‘?//l"N, where n is the refractive index of the solvent, (dn/dcp) the

refractive index increment and N, the Avogadro’s number.

The aggregation number (Nag) can be extracted from equation 6 where MW, and

MW, are MW of the micelles and unimers, respectively.

N=Mﬂ”; - (6)

Nagg and micelle MW are influenced mainly by the properties of the core forming
block. An increase in hydrophobicity results in an increase in the number of chains

participating in micelle formation and thus in a higher micelle MW.
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R; relates to the distribution of polymer chains away from the centre of mass and is
influenced by the hydrophilic/lipophilic balance. For PEO-b-poly(d,l-lactide) (PEO-b-
PDLLA) micelles, raising the PDLLA molar ratio from 22 to 51% resulted in a 1.8-fold

. 4
decrease in R, ' D,

The Rg/Ry, ratio can be used to provide insight into rﬁicelle shape. This ratio takes a
value of 0.776 for a polymer chain in a hard sphere conformation, while it reaches 1.30 for
polymers in a random coil. In the case of PM, values close to 0.776 are typically obtained,
meaning that PM form spherical aggregates in solution. Deviation from the theoretical
value expected for a hard sphere can be explained by the fact that the shell-forming
segment expands in water to adopt a coil-like conformation which results in a higher R,.
Particles for which the shell motion is restricted exhibit lower Ry/Ry, ratios*”. PM shape
can be determined from DLS measurements performed at multiple angles. The angular
dependence of scattered light intensity can be estimated from plots of the scaled
characteristic line width (I'/K?) as a function of the scattering vector (K?). This plot is linear
for spherical particles since the intensity of light scattered is the same in all directions®?.

Micelle shape can also be visualized by microscopic methods such transmission electron

microscopy and atomic force microscopy (Figure 2.3).
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Figure 2.3. TEM photographs of poly(asparagine)-g-PCL (45 wt% PCL content) with
negative staining (phosphotungstic acid 0.1%) magnified 230K. Reprinted from reference

(18) with permission from Elsevier.

Drug loading in polymeric micelles

Conventional methods used in physical loading of therapeutics inside micelles are
summarized in Table 2:2. Recently, a new method was developed within our research
group. It involves the freeze-drying of PM-drug complexes prepared in mixtures of

tert-butanol (TBA) and water'?

. Using this procedure, monodisperse stable micelles
(50 nm) loaded with 5 wt% paclitaxel, were obtained from poly(N-vinylpyrrolidone)-b-

PDLLA (PVP-b-PDLLA) (M, 4400; 37 mol% PDLLA).



Table 2.2. Methods used in the physical entrapment of hydrophobic drugs in PM.
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Description

Polymer

Drug

Loading
levels
(wt%)

Reference

Dissolution of the drug in a
preformed micelle solution. The
hydrophobic drug is added to an
aqueous solution of preformed
micelles

PEO-b-PPO-b-PEO

Doxorubicin

0.01

(43)

Dialysis: both drug and polymer are
dissolved in a common water-
miscible organic solvent and dialyzed
against water. Micellization and
loading occur as water replaces the
organic solvent

PCL-b-PEO-b-PCL

Clonazepam

8-12

(2D

Oil-in-water emulsion: the drug is
dissolved in an organic volatile
solvent and emulsified in the
presence of a solution of the polymer
in water. The drug partition at the
solvent/water interface is
incorporated as  the  solvent
evaporates

PEO-5-PBLA

Indomethacin

22

(10)

Solution casting: both drug and
polymer are dissolved in a common
solvent which is then evaporated. The
resulting film is rehydrated in hot
water

PEO-6-PDLLA

Paclitaxel

25

(2)

Characteristics of both drug and copolymer may affect loading levels achieved with

PM®Y. Loading of poorly water-soluble drugs is favoured in more hydrophobic

environments'*'*?. The presence of crystalline domains in the core may impair entrapment

efficiency due to limited free space"'®. Still, it is the compatibility between the drug and the

solvophobic block that influences most drug loading. The Flory-Huggins interaction

parameter ()sp) was proposed as a means to quantify the affinity between the solubilizate

and the core-forming block. It is obtained from the Scatchard-Hillebrand equation:
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A =(d\' '—5[7 )2 % (7)

where s and J, are the solubility parameters of the solubilizate and core-forming block,

respectively ,V; is the molar volume of the solubilizate, R is the gas constant and T is the

temperature.

Best loading results -are achieved when the solubility parameters of the drug and
core-forming block are similar, ie. when s, is low***>)_ Since all drugs present unique
properties, it thus becomes unlikely that a single hydrophobic segment can serve to -
solubilize every drug nor, can one drug be solubilized by all block copolymers. The
compatibility between a drug and the micelle core can be increased by covalently linking
drug molecules to the hydrophobic segment. For example, the chemical fixation of
doxorubicin (DOX) on PEO-b-P(Asp) (M, 14,000) was shown to cause an increase in the
level of physically-loaded DOX due to enhanced affinity resulting from nt-x interactions''>).
Another predicator of drug loading' is the partition coefficient (K,) of the solubilizate

between the core and the surrounding environment (Equation 8)16):

Qm_= K ¢carU'C ’ . (8)
Cw : pcore

where C, and C,, are the concentrations of the solubilizate in micelles and water,
respectively; C is the copolymer concentration, §core and peore are the core-forming block’s

weight fraction and density, respectively.

Allen et al'® have studied the correlation between K, and testosterone levels in
PEO-b-poly(e-caprolactone) (PEO-b-PCL) PM (M, 4400; 31 mol% PCL) micelle
formulations. Partition of the drug in micelles increased with feed ratio to attain a
maximum, which corresponded approximately to the highest drug loading levels (i.e. 240

wt%)® (Figure 2.4).
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Figure 2.4. Plot of the apparent partition coefficient (left) and drug loading (right) as a
function of the initial amount of dihydrotestosterone added during PEO-5-PCL PM

preparation. Reprinted from reference (8) with permission from Elsevier.

Drug release from micelle formulation

Drug release can result from either degradation of the polymer (e.g. PDLLA),
micelle dissociation or from simple drug diffusion. In the case of stable and non- or slowly
degradable PM, the drug release is mostly determined by the rate of diffusion of the drug
out of the micelle. The rate of diffusion of a micelle-entrapped drug through a semi-
permeable membrane is often used as an in vitro model to study drug release. Given that
polymer concentration is usually kept above the CAC and that the polymer does not
degrade over the time period of the experiment, it is generally the diffusion driven-release
that is observed in vitro. Release kinetics are often biphasic and exhibit an initial burst
associated with the fast release of drug molecules located in the shell or at the core-shell
interface, followed by a slower release phase corresponding to the diffusion of the drug
from the core®. Factors that influence drug loading also affect drug release. In general,
increased compatibility or favourable partition of a drug in the core reduces its release

rate®?%). It was demonstrated that increasing the loading of dihydrotestosterone from
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8 to 40 mM in PEO-b6-PCL (M, 4400; 31 mol% PCL) extended the release time from a few
days to over a month®. This drug-loading effect may be explained by an increase in the
drug’s affinity for the core (see Section 4) or by the crystallization of the incorporated drug.
Jeong et al.*” have shown a similar trend as a function of drug loading for clonazepam
encapsulated in PEO-b-poly(y-benzyl L-glutamate) (PEO-6-PBLG) (M, 20,400; 12 mol%
PBLG) micelles. Differential scanning calorimetry studies performed on these formulations

demonstrated that the drug crystallizes in the core as the loading increases.

Results of in vitro studies often do not correlate with in vivo release behaviour. Burt
et al.® showed that, upon in vivo intravenous injection, paclitaxel (10 wt%) incorporated
into PEO-6-PDLLA (M, 5,400; 40% wt PDLLA) micelles was released within minutes and
both drug and vehicle were rapidly and almost totally eliminated within 15 hours. In vitro,

the same PM behaved as highly stable particles.

In vivo efficacy

In vivo efficacy studies using PM formulations have been conducted primarily with
anticancer drugs. Although incorporation of a drug into micelles does not necessarily result

. - 49
in increased efficacy!**4?

, antitumoral activity is maintained in most cases. Also, PM drug
formulations are generally better tolerated than the drug administered alone or in low
molecular weight surfactant micelles, and thus permit the administration of higher
doses®”. For more information on this topic, the reader is referred to a recent review on
the use of micelles in cancer therapy”’". Other applications include the development of PM

(6)

for the delivery of radioisotopes for bone imaging'®, neurotrophic agents”’ and

amphotericin B, a hydrophobic antifungal drug®?.

In vivo efficacy of a parenteral micellar formulation is closely related to the capacity
of the carrier to circulate in blood for prolonged periods. This allows for preferential

accumulation in diseased tissues due to the enhanced permeation and retention effect.
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Indeed, tumoral and inflamed tissue present leaky vasculature and impaired lymphatic
drainage, which help retain particulate carriers at the targeted site. Accumulation at the site
of action can be further increased by actively targeting the micelles. Active targeting is

achieved by introducing environment-sensitive (pH or temperature) moieties®”

or by
attaching a ligand (sugar®?, antibodics””, folic acid®™) at the micelle surface. PEO-1,2-
dioleoyl-sn-glycero-3-phosphatidylethanolamine (PEO-DOPE) micelles were modified
using a monoclonal antibody fragment with nucleosome-restricted specificity. The
immunomicelles thus obtained were loaded with paclitaxel and studied in vivo on mice
bearing murine Lewis lung carcinoma. Preferential accumulation at the tumoral site was
observed for the targeted micelles compared with both non-targeted PM and the

commercial formulation (Taxol®)!'”.

Micelle stability

PM developed for drug delivery applications should be stable enough to present
long circulation times in the blood while being able to slowly dissociate into unimers or
degrade in situ in order to ensure carrier elimination. PM stability can be described in terms
of thermodynamic and kinetic stability. As previously discussed, thermodynamic stability
is associated with the equilibrium between unimers and micelles, and micelles are said to
be thermodynamically stable above their CAC®? [see Section 2]. The kinetic stability
relates to the rate at which micelles dissociate when dilﬁted at concentrations below their
CAC. Consequently, even micelles presenting a high CAC may be kinetically stable if they
dissociate slowly. The dissociation rate of the micelle into unimers is partly determined by
the physical state of the core. As a result of limited chain mobility®, rﬁicelles prepared with
copolymers containing a core-forming segment with an elevated glass transition
temperature (Tp) will dissociate at a slower rate ®*“than will micelles with a low Tg. Both

thermodynamic and kinetic stabilities in water can be improved by enhancing the core’s
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hydrophobicity. This can be done by introducing additional hydrobhobes (therapeutic or

not) into the micellar core!'>**®,

Several strategies based on chemical modification of PM structure have been
proposed to stabilize PM. Shell cross-linked micelles are obtained by chemically cross-
linking the corona in aqueous solution following micelle formation. The hydrogel-like shell
acts as a semi-permeable membrane through which small molecules can diffuse®®”.
Diffusion of molecules in and out of the shell cross-linked micelles is mainly controlled by
shell thickness and permeability, which in turn are determined by the cross-linking
density®®. The influence of cross-linking density on the loading of 6-fluorotrytophan in
PS-5-PAA has been studied by Huang et al.®*” It was observed that increasing the cross-
linking density from 15 to 55% abolished the diffusion of the molecule inside the micelle.
Thus, for drug delivery applications, a proper balance between high micelle stability,
acceptable loading and release rate must be obtained.

Core cross-linked PM can be prepared by introducing polymerizable functions (e.g.
(60)

methacryloyl) at the hydrophobic end of the amphiphilic copolymer chain
stabilized micelles prepared from PEO-b-PDLLA-methacryloyl (M, 7000)®" have been

. Core-

studied as carriers for paclitaxel. Loading values-of 3-6 wt% were obtained with these
micelles, which is 4 to 8 times less than the 25 wt% levels obtained when PEO-5-PDLLA
unstabilized micelles (M, 5240) were used®®. Thus, cross-linking of the micelle core may
have a negative impact on drug loading by diminishing the free volume available for drug
entrapment. Although stabilized PM present undeniable potential as stable drug delivery
agents, studies on the applicability of such carriers in drug delivery have not yet been
conducted. Covalently linking the polymer chains to one another may have a favourable
impact on stability and circulation time, but ma;y also hamper the proper elimination of tﬁe

carrier by preventing micelle dissociation and/or biodegradation.
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Unimolecular polymeric micelles

In the previous section, core or shell cross-linked micelles were described as a
potential solution to the instability of PM. However, the preparation of such assemblies
requires multiple steps since micelle stabilization is performed after micelle formation. A
more straightforward approach resides in the use of amphipétic branched polymers—
i.e. UPM—that mimic PM structural characteristics but which are inherently stable to

dilution. The concept of UPM was first introduced in the late eighties by Newkome et

al®®. This early description of UPM consisted of an amphiphilic polymer presenting a

tree-like structure (i.e arborol). However, no data was provided on structure, size or
encapsulation capacity. Inspired by that pioneer work, Tomalia er al.®® described UPM (3-
6 nm) of poly(amidoamine) dendrimers. Although the concept of UPM had been
introduced, it was not until a few years later that Newkome et al.®> proposed UPM as
potential carriers for hydrophobic compounds. In the succeeding years, non water-soluble
UPM (inverse UPM) presenting a hydrophilic core were synthesized as potential delivery
agents for hydrophilic compounds®®®. Although the use of UPM as a drug delivery system

is still in its infancy, the next section is dedicated to this promising novel nanocarrier.

Unimolecular polymeric micelle synthesis

UPM are amphiphilic polymers in which all the polymer chains are covalently

(67,68)
2

linked to one another. UPM can be prepared from either amphiphilic dendrimers star-

%9 or hyperbranched polymers’®. Dendrimers may be considered as an

shaped, arborescent
evident choice as scaffolds for UPM, since they are inherently spherical and present high
peripheral functi‘onalities that can be exploited in active targeting. However, dendrimer
synthesis often requires several steps that render their preparation difficult. UPM can be
obtained from star-shaped polymers, given:that they present a sufficient number of arms

emanating from the central core'’V. Star-shaped polymers are prepared by a convergent or
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divergent method. In the convergent or arm-first method, amphiphilic linear polymers are
first synthesized and then cross-linked using a bifunctional coupling ag@nt””. In the
divergent or core-first method, a multifunctional initiator is used for the polymerization of
the star polymer and yields UPM in a single step'”>"®. Arborescent polymers are highly
branched structures prepared by successive grafting reactions of well-defined polymeric

building blocks onto substrates with randomly distributed coupling sites®®.

Similar to PM, the properties of UPM depend on the nature of the building block.
Numerous polymers can be used in UPM synthesis, and while PEQ remains the gold
standard for the shell-forming block, the hydrophobic moiety can be tailored to impart

specific properties to the micelle, such as pH-sensitivity”* or biodegradability'”*"",

Unimolecular polymeric micelle characterization

Size measurements

It was shown that 4-nm star-shaped polymers could be prepared by a divergent
method that is 10 times smaller than the size of the equivalent multimolecular PM prepared
from linear polymer chains'"?. Similarly, Newkome et al.®® described star-shaped UPM of
3-5 nm. However, such small size, which is also classically obtained with dendritic

polymers!’®

, may be too small to insure long circulation times in the blood, since the carrier
may experience non-specific extravasation through small capillary pores or sinusoids in
healthy tissue””. Larger UPM with sizes in the range of 10 to 50 nm have also been

obtained and may be more suitable for drug delivery applications.

Solvent sensitive behaviour of unimolecular polymeric micelles

Although they retain their micellar architecture in unselective solvents, UPM still

" studied the effect of solvent on

undergo solvotrophic conformational changes. Yoo et al.
the conformation of 6-arm UPM composed of poly(methylmethacrylate) (PMMA) and

PAA. '"H-NMR studies revealed that signal from either the core or shell could be selectively
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suppressed depending on the solvent used for analysis. Selective collapse of the PMMA
core was further demonstrated by steady-state fluorescence studies, using pyrene-labelled
PMMA-b-PAA (Py-PMMA-b-PAA). Pyrene is known to form excimers when the distance
between two molecules is less than 0.5 nm. Accordingly, excimer formation is favoured in
a collapsed core, since the distance between two incorporated pyrene molecules is reduced.
The extent of excimer formation can be assessed from the ratio of the intensity of pyrene
excimer (I)-to-monomer (I,) bands. The 1./I,, ratio was measured for Py-PMMA-b-PAA
dissolved in methanol, a non-selective solvent, containing increasing amounts of
chloroform, which is selective for the PMMA block®®. This ratio was found to decrease
with increasing amounts of chloroform. Other UPM built using either dendrimers or star-

shaped polymers have shown similar solvent-dependent behavior®”’".

Solubilization studies

Part of the interest of multimolecular PM as drug delivery agents arises from their
capacity to solubilize hydrophobic compounds in water. Due to the similarity between
multimolecular PM and UPM, the latter are expected to demonstrate similar properties but
over a larger range of concentrations and conditions than conventional PM®". Hydrophobic
fluorescent probes, such as pyrene, are commonly used as model water-insoluble
compounds to evaluate the efficacy of UPM as solubilizing agents®**". Hawker er al.®®
were able to solubilize 0.45 molecule of pyrene in each poly(benzylether)-PEO dendrimer,
which was associated with a 120-fold increase in the solubility of pyrene in water
(dendrimer concentration 213 pM). In this case, m-1 interaction between the aromatic
benzene of both pyrene and the core may explain the relatively high solubilizing power of
~ the dendrimers. Solubilization of pyrene was studied over a large range of concentrations,
and UPM were able to solubilize, albeit in small amounts, hydrophobic compounds at

concentrations as low as'5 x 107 M©®8D,
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Drug loading

In multimolecular PM, the drug may be incorporated during micelle formation or
diffuse into a preformed micelle [see Section 4]. Since UPM do not present a CAC, drug
loading necessarily occurs by diffusion of the drug into the micellar core. Loading of UPM
is often achieved by simply mixing the polymer and drug in a good solvent for both
entities. Following addition of water, the core-forming block collapses, entrapping drug

(68) 1.7 used this method to load lidocaine into

molecules in the process” . Liu et a
biodegradable UPM composed of mucic acid and alkyl chains of variable length
surrounded by a PEO Shell. Loading of 0.7 wt% was achieved when a propyl (C3) chain
was used as the core-forming block. The payload increased to 1.0 and 1.6 wt%,

(75)

respectively' ', when the length of the alkyl chain was increased to 6 and 12 carbons®. In

another study, loadings of 11 wt% were achieved for indomethacin, using third-generation

poly(benzylether)-PEO dendrimers®®

, which corresponds to 9-10 drug molecules per
micelle. Although this is 2 times lower than the amount of the same drug solubilized in
PEO-poly(benzyl L-aspartate) (PEO-b-PBLA) PM, these UPM still present remarkable

loading capacity for their size.

Drug release

Use of UPM as drug carriers was not proposed until recently, and studies on this

1" studied the in vitro release of lidocaine from

subject matter are scarce. Liu et a
biodegradable UPM through a semi-permeable membrane. The drug was assumed to be
incorporated more favourably in the hydrophobic core than into the shell, and to be released
by diffusion from the central core to the surrounding environment. The UPM were shown
to sustain the release of lidocaine over 24 hours. Comparable results were obtained for
indomethacin-loaded dendritic UPM®® where release of free indomethacin was completed
within 4 hours, while it took more than 24 hours to deplete UPM from their content.

Introduction of stimuli-responsive functions in the core can be used to prepare UPM in
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which release rate is controlled by an external trigger. We indeed showed that the presence

of carboxylic groups in the core of star-shaped UPM render release of progesterone

sensitive to pH (Figure 2.5)"%.
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Figure 2.5. Invitro release study of progesterone encapsulated in star-shaped UPM (stér
(ethylmethacrylate-co-methacrylic  acid)-b-PEOmethacrylate (M, 20,000, 5. wt%
progesterone) as a function of pH. UPM formulations were dialyzed against simulated
gastric fluid pH 1.2 for 2 hours, at which point the pH was adjusted to pH 7 (open circles).
Release of free (closed squares) and UPM loaded pfogesterone (closed triangles) at pH 1.2

were used as controls. The arrow indicates the time point at which pH was adjusted.

Inverse unimolecular polymeric micelles

Inverse UPM have been designed and studied as non-aqueous solubilizers for
hydrophilic compounds. They consist of a polar core surrounded by a hydrophobic corona.
Frey et al.®? prepared inverse UPM from hyperbranched poly(glycerol) grafted with alkyl

chains. The capacity. of these micelles to solubilize water-soluble molecules has been
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repetitively demonstrated®**®. The amount of incorporated guest molecules depended on

the polymer MW and length of the alkyl chain®?

, whereas the degree of substitution had a
limited effect. Indeed, for poly(glycerol)-C16 derivatives, tripling the MW of the
poly(glycerol) portion resulted in a 4-fold increase in the number of Congo red (a
hydrophilic dye) molecules encapsulated per polymer. This is thought to result from
increased hydrogen bonding between the dye and available hydroxyl groups within the
core®®. Increasing the length of the alkyl chain from C8 to C16 was associated with a 2-
fold increase in the amount of dye molecules solubilized in the polymer. A similar trend
was observed for inverse UPM dendrimers of poly(propylene imine)-alkyl esters where a 2-
fold increase in the number of generations caused a 7-fold increase in the number of
hydrophilic guest molecules entrapped in the core®. For hyperbranched poly(glycerol)
with C16 alkyl chains grafted through cither ester®™ or acetal bonds®?, the release of
encapsulated molecules was shown to occur only after removal of the alkyl chains
following acid-catalyzed hydrolysis. The opposite pH-dependent behaviour was observed
for poly(ethyleneimine)-C16, for which amputation of the corona occurred at basic pH®?.
Inverse UPM may find applications in the oral delivery of water-soluble drug. It was indeed

shown that incorporation of 5-fluorouracil into poly(amidoamine)-C16 dendrﬁners doubled
(86)

their oral bioavailability when administered to albino rats at a dose of 10 mg

Conclusion

In the past two decades, PM have been the object of growing interest as potential
delivery agents owing to their capacity to solubilize substantial amounts of hydrophobic
drugs. However, the design of an optimal micelle formulation remains an intricate process.
Multiple parameters, related to the nature of both the drug and the polymer must be taken
into account, although hydrophobicity and drug-copolymer compatibility seem to be the
most influential factors. Recently, new and more stable UPM have been introduced, with

these promising carriers being studied as delivery agents for both hydrophobic and
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hydrophilic therapeutic compounds. PM thus constitute versatile drug carriers that may find

applications for the delivery of a large variety of bioactive compounds.
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Objectifs et présentation des articles

Objectif général

La biodisponibilit¢ d’un agent thérapeutique administré par la voie orale peut étre
affectée par différents facteurs, notamment par les prbpriétés physico-chimiques du
principe actif (PA) lui-méme. L’incorporation du PA a I’intérieur des vecteurs synthétiques
a été proposée dans le but de contourner les principales barriéres a I’absorption. Pour un PA
hydrophobe, le but recherché est d’améliorer le profil de dissolution par une augmentation
de la solubilité dans les liquides gastro-intestinaux. Dans le cas de molécules hydrophiles
fragiles, tels les peptides, I’encapsulation permet surtout de protéger le PA de I’action des
enzymes digestifs. Récemment, de nouveaux types de micelles polyméres ont été décrits :
d’une part, les micelles unim(_)léculaires (MUs) qui sont intriséquement stables en milieu
dilué et d’autre part, les micelles polyméres inverses (Mls) qﬁi peuvent solubiliser
d’importantes quantités d’agents hydrophiles en milieu organique non polaire. Jusqu’a ce
jour, peu d’exemples de l’utilisation de tels vecteurs a des fins thérapeutiques ont été

décrits.

L’objectif général de la thése était donc d’évaluer le potentiel de vecteurs

micellaires unimoléculaires et inverses pour I’administration orale de PAs.

Objectifs spe’cifiques.

Nous avons en premier lieu mis au point une formulation a base de MUs sensibles
au pH. L’introduction de groupements ionisables devait permettre de moduler le caractére
hydrophobe du cceur micellaire et promouvoir la libération du principe actif encapsulé,
suite a une augmentation du pH. Les travaux de cette section visaient a :

1) Synthétiser les polymeres étoilés amphiphiles
2) Etudier la conformation des polyméres en solution aqueuse;
3) Evaluer la sensibilité au pH des micelles;

4) Etudier la libération d’un PA hydrophobe modéle en fonction du pH.
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Ensuite, nous nous somme intéressés a I’utilisation de MIs pour la formulation de peptide.
Ces micelles ont permis de solubiliser des molécules peptidiques dans un véhicule huileux.
Les objectifs propres a cette section étaient de :

1) Synthétiser des polymeéres amphiphiles hydrophobes;
2) Etudier la conformation des polymeéres en milieu organique;

3) Etudier I’interaction entre les MIs et diverses molécules peptidiques;

Ces essais ont confirmé que les MIs pouvaient solubiliser de fortes quantités de peptides
dans des véhicules huileux. Les meilleurs rendements d’encapsulation ont été obtenus avec
la vasopressine. Différentes formulations de vasopressine ont donc été évaluées lors
d’essais in vitro puis in vivo chez le rat. Les travaux réalisés visaient a :

1) Etudier la cinétique de libération de la vasopressine encapsulée;

2) Evaluer Iactivité pharmacologique et la pharmacocinétique de formulations
micellaires de vasopressine administrée par voie orale;

3) Evaluer I’activité pharmacologique et la pharmacocinétique de formulations
micellaires de vasopressine administrée par voie sous-cutanée.

Présentation des articles

Chapitre 3 : Cet article présente les résultats obtenus lors de la conception de MUs
sensibles au pH. La premiére partie traite de la synthése et de la caractérisation des
copolymeres amphiphiles étoilés. Par la suite, nous rapportons les résultats de I’étude du
comportement de MUs sensibles au pH en solution. Finalement, nous avons évalué I’effet
du pH sur la libération d’un principe actif hydrophobe modéle.

Chapitre 4 : Cet article présente la synthése et la caractérisation physico-chimique de
polymeéres étoilés amphiphiles. Sont également inclus, les résultats de I’incorporation de
molécules peptidiques a I’intérieur de micelles inverses obtenues a partir de ces polyméres
ainsi que la détermination de leur coefficient de partage entre I’eau et I’oléate d’éthyle.

Chapitre 5: Cet article présente les résultats de |’évaluation in vitro (cinétique de
libération) et in vivo de formulations de micelles inverses. L’efficacité et la
pharmacocinétique de formulations micellaires de vasopressine ont été étudiées suite a leur

administration par voie orale et sous-cutanée chez le rat.
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Chapitre 3. pH-Sensitive unimolecular polymeric

micelles: synthesis of a novel drug carrier’

Marie-Christine Jones', Maxime Ranger* and Jean-Christophe Leroux'

' Canada Research Chair in Drug Delivery, Faculty of Pharmacy, University of Montreal,
Montréal, Québec, Canada, H3C 3J7. * Technology Innovation, Labopharm Inc., 1208

Bergar, Laval, Québec, Canada

Abstract

Novel amphiphilic star-shaped polymers showing pH-sensitivity were synthesized
by atom transfer radical polymerization. These new polymers present a core-shell structure
similar to polzymeric micelles, but are inherently stable to dilution and can be referred to as
unimolecular polymeric micelles. A 4-armed multi-functional initiator was used for the
sequential polymerization of hydrophobic ethylmethacrylate and fers-butylmethacrylate and
hydrophilic poly(ethylene glycol)methacrylate. Polymers of molecular weight ranging from
9,000 to 20,000 were obtained. Results of dynamic light scattering showed micelle size
ranging from 11 to 40 nm. Unimolecular micelles were also analyzed by static light
scattering in aqueous environment. Star-shaped polymers which presented the highest
molar ratio of hydrophobic monomers tended to form high molecular weight aggregates in
water. Hydrolysis of the fert-butylmethacrylate units permitted the introduction of ionizable
methacrylic acid functions. Size distributions were bimodal at both acidic and basic pH.
Since, the polymers were designed as potential delivery systems for the oral administration
of hydrophobic drugs, they were titrated to evaluate the degree of ionization as a function
of pH. In the stomach, the carboxylic functions are expected to be fully protonated.

However, in the intestine, the micelles will be more than 40% ionized. Fluorescence studies

? Paru dans Bionjugate Chem, (2003) 14 :774. Reproduit avec permission.© American Chemical Society
(2003).
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were conducted in order to evaluate the polarity of the micellar core. Results showed an
increase in polarity with pH due to the ionization of the acid functions present along the
polymer chains. The pH rise was associated with an increase in the in vitro release rate of

progesterone, which was used as hydrophobic drug model.

Introduction

Polymeric micelles (PM) have been extensively studied as carriers for water-
insoluble drugs (/). However, because micelle formation is a thermodynamic phenomenon,
micelles are relatively unstable to infinitely dilute environments such as those encountered
after oral or parenteral administration. To improve micelle stability, the synthésis of
polymeric structures that mimic PM regarding their morphological properties has been
proposed. Such polymers are referred to as unimolecular polymeric micelles (UPM) (2) and
consist of covalently bound amphiphilic polymer chains. These colloids are intrinsically
stable upon dilution since their formation is independent on polymer concentration. UPM
have been obtained from both dendrimers (3.4) and star polymers (5-7). The latter form
presents the advantage of being simpler to prepare since fewer synthetic steps are involved.
Star polymers can be produced by the arm or core-first methods. The arm-first method
involves the use of a multifunctional termination agent or the cross-linking of linear
polymer chains prepared by “living”/controlled polymerization with a difunctional vinylic
compound (8&). In the core-first method, polymer chains are grown from a multifunctional
initiator. In the present work, the latter method has been applied to the synthesis of UPM by
atom transfer radical polymerization (ATRP). ATRP is a controlled radical polymerization
procedure that allows control over both molecular weight and a.rchitecture. It has been
previously employed to prepare polymers of varying morphologies, including linear (9.10)
and star polymers (//-13). Heise et al. (5) have reported the synthesis of amphiphilic star
polymers bearing an ionizable core and a hydrophobic shell. However, in that case, the

micelle insolubility in water limits its application in drug delivery.
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In this study, novel non-biodegradable water-soluble UPM with an ionizable core
were developed as potential carriers for the oral delivery of hydrophobic drugs. To our
knowledge, this is the first report on the use of ATRP to produce water-soluble UPM with
an ionizable core. While diffusion is the sole mechanism by which drugs are released from
non-biodegradable UPM, the introduction of ionizable functions within the core is expected
to modify the partition coefficient of the drug between the hydrophobic core and the
surrounding aqueous milieu upon a change in pH. In the stomach,‘ the drug would remain
inside the core, protected from interactions with stomach contents by the hydrophilic shell
(Figure 3.1). As the carrier moves towards the jejunum, the increase in polarity resulting
from the ionization of acidic units would promote the release of the drug. Poorly water-
soluble drugs with low or variable oral bioavailability, such as HIV-1 protease inhibitors,
may mostly benefit from incorporation in the proposed UPM formulations. Although this
work focuses mainly on the preparation of novel ionizable anionic UPM for the oral
delivery of drugs, other types of UPM (non-ionic and cationic) could be prepared by the
proposed synthetic procedure (/4).

Hydrophobic drug
Q00

Figure 3.1. Theoretical drug release from a pH-sensitive UPM. It is expected that the
ionization of the carboxylic functions within the micellar core will provoke an increase in

polarity which in turn will aid the release of the hydrophobic drug solubilized in the core.
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Experimental procedures

Materials

All chemicals were obtained from Sigma-Aldrich (Milwaukee, W1) except where
otherwise stated. Tetrahydrofuran (THF) was dried over sodium using benzophenone as a
dryness indicator, and distilled under nitrogen prior to use. Ethylmethacrylate (EMA) and
tert-butylmethacrylate (tBMA) were distilled under vacuum prior to use. Poly(ethylene
glycol) methacrylate (PEGMA) (475 g/mol) was passed through a hydroquinone-
monomethylhydroquinone inhibitor remover column and then washed with a 5% sodium
hydroxide solution. PEGMA of lower molecular weight (MW) (200 and 400 g/mol) were
purchased from Polysciences (Warrington, PA) and used without further purification. All
other reagents were used as received. Deuterated chloroform (CDCL;), water (D,0) and
methanol (MeOD) were purchased from CDN Isotopes (Pointe-Claire, QC, Canada).

Radiolabeled * H-progesterone was obtained from Amersham Biosciences (Piscataway, NJ).

Synthesis of ATRP initiator: tetra(2-bromoisobutyryl)pentaerythritolate

2-Bromoisobutyrylbromide (0.200 mol) was slowly added to a slightly cooled
solution of pentaerythritol (0.025 mol) and triethylamine (0.15 mol) in THF (Scheme 1).
The solution was allowed to reach room temperature and stirred for 24 h. The mixture was
then transferred to a separation funnel with 300 mL of dichloromethane, and extracted
successively with 10% HCI, 10% NaOH and brine. The organic extracts were dried over
MgSO0y4, and the solvent removed by rotary evaporation. The crude extract was dissolved in
a small amount of dichloromethane and recrystallized in methanol. MS (positive FAB)

728,9 (MH+)."H NMR (8, ppm, CDCls): 4.33 (s, 8H); 1.94 (s, 24H). >C NMR (3, ppm,
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CDCLy): 171.3; 77.4; 63.2; 55.6; 44.0; 31.0. Elemental analysis C (34.60%0.07%), H
(4,44£0.01%).

Synthesis of star-P(EMA-co-tBMA)-b-P(PEGMA)

ATRP was carried out in THF using copper bromide (CuBr(I)) as a catalyst and
N,N,N’,N’,N"-pentarﬁethyldiethylenetriamine (PMDETA) as a ligand (Scheme 2). ATRP
tetra-initiator (1 mol) was added to CuBr (1.8 mol), PMDETA (3 mol), EMA (16 or 40
mol) and tBMA (16 or 40 mol) in THF (0.4 M). The mixturé was degassed under argon for
15 min at room temperature and then heated to 65°C. The hydrophobic core was reacted for
1 h at which point PEGMA (200, 400 or 475 g/mol) was added to the reaction pot. The
mixture was left to further react and then poured in THF containing ethanol. The polymer
was passed through a silica gel column to remove CuBr, using THF as the eluent. The
solvent was evaporated under reduced pressure, and the crude polymer extract was dialyzed
against water for 36 h (Spectra/Por no. 1, MW cut-off 6,000-8,000). The polymer was
recovered by freeze-drying. All polymers are referred to Ey S_ExTxPYx where X is the DP
of EMA (E), tBMA (T) or PEGMA (P) and Y is the MW of the PEGMA monomer divided
by 100. S_E 6T sP235, 'H-NMR (8, ppm, CDCl;): 4.08 (m, 82H); 3.65 (m, 760H); 3.39 (s,
77H); 1.82 (m, 118H); 1.42 (s, 144H); 1.26 (m, 65H); 0.87 (m, 174H). S_E;3T1 P4y, 'H
NMR (8, ppm, CDCl3): 4.08 (m, 95H); 3.65 (m,1258 H); 3.38 (s, 116H);1.79 (m, 117H);
1.42 (s, 105H); 1.26 (m, 47H); 0.86 (m, 177H). S_E;3T7P4y;, 'H-NMR (8, ppm, CDCl,):
4.08 (m, 124H); 3.65 (m, 1265H); 3.39 (s, 126H); 1.82 (m, 244H); 1.42 (s, 153H); 1.26 (m,
53H); 0.87 (m, 219H). S_E;4T23P229, 'H NMR (8, ppm, CDCl3): 4.08 (m, 98H); 3.65 (m,
411 H); 3.38 (s, 84H); 1.79 (m, 177H); 1.42 (m, 208H); 1.26 (m, 47H); 0.86 (m, 218H).
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Preparation of star-P(EMA-co-MAA)-b-P(PEGMA).

pH-responsivenéss was introduced by the hydrolysis of tBMA units into
methacrylic acid (MAA). Concentrated HCl was added to a solution of the polymer
bearing tBMA groups in refluxing dioxane (2.6 M). The reaction was stirred overnight. The
solvent ‘was removed by rotary evaporation, and the hydrolyzed polymer was dialyzed
against. water for 48 h. The polymers were recovered by freeze-drying. All hydrolyzed
polymers are identitied by as S_ExMxPY,, where M, is the DP of MAA.S_EsM P25,
'"H-NMR (8, ppm, MéOD): 4.13 (m, 92H); 3.68 (m, 760H); 3.39 (s, 61H); 1.94 (m, 117H);
0.9-1.29 (m, 379H). S_E;3M, P44, 'H-NMR (3, ppm, MeOD): 4.13 (m, 139); 3.68 (m,
1258H); 3.39 (s, 91H); 1.94 (m, 176H); 0.9-1.29 (m, 573H). S_EsM7P4y,, 'H-NMR (3,
ppm, MeOD): 4.13 (m, 140H); 3.68 (m, 1265H); 3.39 (s, 92H); 1.94 (m,177H); 0.9-1.29
(m, 576H). S_E,3M;3P2,9, '"H-NMR (8, ppm MeOD): 4.13 (m, 50H); 3.68 (m, 416H); 3.39
(s, 34H); 1.94 (m, 64H); 0.9-1.29 (m, 204H).

MW determination by size exclusion chromatography

Number- (M,) and weight- (M,,) average molecular weights were determined using
a Waters 1525 size exclusion chromatography (SEC) system equipped with a 2410
refractometer (Waters, Milford, MA) and low-angle laser light scattering (PD2000DLS,
Precision Detectors, Bellingham, MA) detector. Analyses were performed in DMF with 10
mM LiBr, at a flow rate of 1 mL/min using a set of 3 Styragel HT2, HT3 and HT4 columns
(Waters, Milford, MA), maintained at 45° C.
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Multi-angle static light scattering experiments (MALLS)

Star-P(EMA-co-tBMA)-b-P(PEGMA) were analyzed by MALLS on a Malvern
Autosizer 4800 equipped with a uniphase argon ion laser (488 nm) (Malvern Instruments,
Worcestershire, U.K.). My were calculated from equation 1:

Keon_ 1 1,1 p, 2
Ro _Mw[1+3<RL2>q2)+2A_cp (1)

where ¢, is the polymer concentration, A, the second virial coefficient, R, the

gyration radius, Re the rayleigh ratio, ¢ =(4zm/A)sin(6/2) (where 0 is the scattering

angle) and K= 470’ (dn/dc,,)z/ﬂf’N, where n is the refractive index of the solvent, (dn/dc;)
the refractive index increment and N, Avogadro’s number. Values of dn/dc, were obtained
using a Fisherbrand Abbe Benchtop refractometer ( Fisher Scierntific Ltd., ON, Canada).
The calculated dn/dc, values were of 0.1469 ml/g and 0.1552 ml/g for S_E3T,P44, and
S _Ez4T23P2;9 respectively. Zimm plots were obtained by measuring the intensity of the

scattered light at varying angle and concentrations to obtain My,

Size analysis by dynamic light scattering (DLS)

The hydrodynamic diameter were determined by DLS on a Malvern Autosizer
4800. Aqueous polymer solutions of varying concentrations were prepared and passed
through a 0.22-pm filter prior to size determination. Size measurements were performed at
a 90° angle in triplicate at 25°C. In some experiments, pH was adjusted using small

amounts of NaOH 0.5 N or HCI 0.5 N

Potentiometric titrations

Aqueous solutions of the polymer were prepared (1 mg/mL) and titrated with NaOH

0.05 N. pH values were plotted as a function of the degree of ionization o, where
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asz/C

s and Cp is the concentration of NaOH added to the solution, Cyvaa is the

concentration of MAA in solution. The apparent pK, values were calculated from equation

2(15):

pKa= pH+log17a Q)

Fluorescence studies

The local environment inside the hydrolyzed UPM was characterized by
spectrofluorimetry. Pyrene was chosen as the fluorescent probe because its fluorescence is
polarity-dependent. Hydrolyzed UPM solutions were prepared in water. Pyrene was added
to the solution (2x10” M final concentration), and pH was adjusted to 3 or 11 with small
amounts of NaOH or HCl 1 M. The solutions were stirred overnight in the dark at room
temperature. Excitation spectra (Aem= 393 nm) were obtained at 25°C on a Series 2 Aminco

Bowman fluorimeter (Spectronic Instruments Inc., Rochester, NY).

In vitro drug release studies

Drug release experiments were carried out using progesterone as hydrophobic
model drug. A solution of UPM. (1% w/v), *H-progesterone (0.5 pCi/mL) and cold
progesterone (0.05% w/v) was prepared in acetone. The" solvent was removed under
reduced pressure and the resulting film was hydrated in 2-mL simulated gastric buffer (HCI
0,06 M/NaCl 0.021 M; pH 1.2). The micelle-drug complex (5% w/w drug loading) was
transferred into a dialysis bag (MW cut-otf 6,000-8,000) and dialyzed against simulated
gastric buffer at 37°C. When needed, the pH was adjusted to 7.4 or 11 after 2 h by adding
NaOH (0.25% w/v)/NaH,PO4 (0.12% w/v) or NaOH (0.25% w/v) to the acidic milieu.
Aliquots of the dialysis milieu were taken at predetermined time intervals, and the
fadioactivity was measured on a LKB-Wallac 1217 Rackbeta liquid scintillation counter

(Perkin-Elmer, Boston, MA). Release of free progesterone was also performed as a control.
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A similar procedure was used, except for the concentration of unlabeled progesterone,

which was decreased by 250-fold to avoid drug precipitation in the dialysis bag.

Results and discussion

Star-P(EMA-co-tBMA)-b-P(PEGMA)

Polymer characterization.

Star-shaped polymers were synthesized by the core-first method. The first step
consisted in the synthesis of a  multifunctional initiator, tetra(2-
bromoisobutyryl)pentaerythritolate, which was obtained by the esterification of
pentaerythritol in the presence 2-bromoisobutyryl bromide (Scheme 3.1). This initiator was
used for the polymerization of tBMA and EMA (the core forming units) and of PEGMA
(the shell forming unit) (Scheme 3.2). The characteristics of the polymers are presented in
Table 1. The degrees of polymerization (DP) of S _EsT,;P44; as calculated by NMR
spectroscopy were slightly higher than the feed ratio, but remained within the experimental
error. S _E3T|7P44; and S_E»4T73P2;9 were analyzed by SEC equipped With LALLS
detector. Absolute M,, determined by LALLS for these 2 polymers were similar to those
calculated by NMR spectroscopy. Relatively low polydispersity indices (<1.3) were

obtained for both polymers, which is consistent with controlled radical polymerization.
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Scheme 3.1. Synthesis of ATRP multifunctional initiator tetra(2-bromoisobutyryl)
pentaerythritolate (2) . Pentaerythritol (1) (25 mmol) is esterified by 2-
Jbromoisobutyrlbromide (200 mmol) in the presence of triethylamine (150 mmol) in THF at

room temperature.

MALLS

MALLS analysis was carrted out for S_E 3T \7P44; and S_E;4T23P229 The absolute
Mw obtained for S_E. sT17P44; was close to that observed in organic solvent suggesting the
existence of true UPM. However, for S_E;4T,3P235, which is more hydrophobic, My over a
million was observed (Table 3.1), indicating that polymer chains tend to aggregate in water.
Indeed, this polymer presents a higher proportion of hydrophobic monomers. Also, in this
case the MW of the PEGMA chain used to form the micelle shell is half that of
S_E3T)7P44; and may not completely shield the core from hydrophobic intermolecular

interactions.
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Scheme 3.2. Synthesis of pH-sensitive star-shaped amphiphilic polymers by ATRP. The
initiator (2) is first reacted with hydrophobic EMA and tBMA to yield the micellar core
star-P(EMA-co-tBMA) (3). The hydrophilic shell is formed by the polymerization of
PEGMA which is added to the reaction pot to obtain the star-shaped amphiphilic polymer
(4). Hydrolysis of tBMA units of compound 4 yields the pH-sensitive UPM (5).
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Table 3.1. Characteristics of the star-shaped polymers

MW of LALLS’
NMR MALLS’ DLS
DP DP PEGMA
Polymer DP EMA .M, M. Size
) tBMA PEGMA unit (am)
’ nm
(g/mol) M, Mw PI
S_E T 16P2-25
16 . 16 25 200 9,100 N/A N/A | N/A N/A 154
S _EuTuP4-y -
13 - 34 475 19.670 N/A N/A | N/A N/A 14.3
S_ET;Pd-;
18 17 42 400 21,200 32,000 | 38,700 | 1.20 48,500 1.0
(56%)
S_E2TuP2-5 3
24 23 29 200 11,950 20,850 | 26,500 | 1.27 1,4x10 140.6
' (44%)

N/A: not available; ¢ determined in DMF with 10 mM LiBr; ® determined in H,O at.25°C. Polymer concentration: 0.5
mg/mL) to determine whether the amphiphilic polymer would behave as unimolecular micelles in water or self-assemble
to form multimolecular structures.

'H NMR spectroscopy analysis.

Amphiphilic star polymers, just as PM, have Been shown to adjust to changes in
their environment by changing their conformation . In order to get an insight on the
interactions of the micelle core with the external environment, NMR spectra were recorded
in D;O and CDCl; (Figure 3.2). In CDCl;, 'H-NMR spectrum of the UPM showed signals
from both the PEGMA shell (signal 6, 8=3.65 ppm) and the fert-butyl signal from tBMA
(signal 1, &=1.9 ppm, tBMA was used as a reference signal for the core) since chloroform is
a good solvent for both PEGMA and the 2 hydrophobic monomers (Figure 3.2A). In D,O,
the signals observed were those of PEGMA whereas the signal corresponding to tBMA was
not visible (Figure 3.2B). This indicates reduced proton mobility of the core-forming units

and thus high core viscosity in aqueous media.
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Size measurements.

DLS experiments were performed on aqueous solutions (0.5 mg/mL) of the
polymers to evaluate their hydrodynamic diameter (Table 3.1). Small sizes (ca. 11-16 nm)
were obtained for all formulations except S_E4T73P29. Indeed, particle sizes exceeding 30
nm were observed for the latter, corroborating the results obtained by MALLS. Star
polymer with the same amount of hydrophobic monomers but with differing PEGMA
showed similar sizes (Table 3.1). Since the shell is composed of pendant PEG chains, their
length may not significantly affect the hydrodynamip radius of the carrier. Hydrophobicity
of the carrier seemed to be the most influential factor. S E;;Ty3P2, presented the highest
molar ratio of hydrophobic monomers compared to hydrophilic PEGMA and may be more
pfone to aggregation. Indeed, although size distribution remained unimodal and
independent of concentration for all other star polymers, size increased with concentration
for S_E;4T23P2;¢ (data not shown) which is consistent with the presence of secondary

aggregates, a phenomenon commonly observed with PM (16) and lipidic dendrimers (/7). -

The small size of these UPM present several advantages for drug delivery
applications. Small-sized carriers (<100 nm) have the advantage of longer circulation time
in blood, after intravenous administration, due to decreased interactions with the
mononuclear phagocyte system. This has long been recognized as one of the most attractive
characteristics of PM (/). Oral absorption of polymeric carriers is also affected by size.
Indeed, the size limit for particle uptake by transcytosis was evaluated at 100 nm (I8).
Smaller particles (50 nm) were also shown to be better absorbed than larger particles (3
um) (19). Also, the high specific surface area of small drug carriers facilitates the
dissolution of hydrophobic drugs in pgastrointestinal fluids and increases their

bioavailability (20).
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Figure 3.2. Study of the influence of solvent polarity on UPM conformation. 'H-NMR
spectra (300 MHz) of UPM S_E 3T 7P44; in CDC13 (A) and D,0O (B). Signals 1 to 5 can be
attributed to hydrophobic EMA and tBMA monomers while signals 6 and 7 are those of
hydrophilic PEGMA. The signals‘for both the core and the shell were visible in apolar

chloroform while only the signals of PEGMA can be seen in water.

Star-P(EMA-co-MAA)-b-(PEGMA)

Hydrolysis of tBMA units. pH-responsiveness was introduced by the hydrolysis of
tBMA units in dioxane (2.6 M) with concentrated HCI (Scheme 2). The reaction proceeded

easily and was monitored by the disappearance of the tBMA peak in the '"H-NMR spectrum
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(data not shown). tBMA units were selectively hydrolyzed under these conditions since
NMR did not show any signs of polymer degradation and the polymer maintained its water

solubility.

'H NMR spectroscopy analysis.

'H NMR spectra were recorded for hydrolyzed polymers as a function of pH. At
acidic pH, only the PEGMA signals were observed (Figure 3.3A). As the pH is increased,
electrostatic repulsions between negatively charged MAA is thought to force the polymeric
chains to adopt a more extended conformation thus allowing both the core and the shell
signals to be seen (Figure 3.3B). Comparatively, the intensity of the signals associated to
the protons of PEGMA was lower at acidic pH, than at pH 12, suggesting possible
hydrogen bonding between the carboxylic functions of MAA and the oxygen atom of
PEGMA (21), and reduction of the mobility of the protons implicated in the interaction.
The presence of hydrogen bonding was also suspected for S _E;aM33P2-39 in MeOD and
thought to account for the observed discrepancies in signal intensity between the NMR

spectrum of S_E24M313P22¢ and its non-hydrolyzed precursor.
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Figure 3.3. Study of the influence of pH on hydrolyzed UPM conformation. 'H-NMR
spectrum (300 MHz) of S_E3sM;7P44; in D,0 at pH 2 (A) and pH 12 (B). Polymers were
dissolved in D;O and thé pH was adjusted using small amounts of NaOH or HCI 0.01 N.
The signal of EMA (0.9 ppm, as indicated by the arrow) was used as a reporter signal for
the hydrophobic core.

Potentiometric titrations.

Hydrolyzed UPM were titrated in order to evaluate their MAA content. The latter
‘was approximated from the volume of NaOH corresponding .to the maximum of the first
derivative of pH vs. NaOH volume plot (data not shown). For both S _EsM,;P4,, and
S_E,;sM,3P2;9, the DP of MAA was 82-88% that of the value estimated from tBMA DP
(Table 3.1). This slight discrepancy may be explained by the presence of MAA units
located deeper in the core that may not be readily accessible by NaOH. Also, MAA protons
implicated in hydrogen bonding with PEG do not readily dissociate even ip the presence of
NaOH and are thus not accounted for (22). Titration curves were also used to evaluate the
degree of ionization (@) as a function of pH (Figure 3.4). The resulting curve presented a
single equivalent point at a =1, which corresponds to the complete neutralization of the
MAA units (/5 ,23) and occurred around pH 9 for both polymers studied (Figure 3.4).
Similar results were obtained for different MAA random copolymers (24). Apparent pK,

values were extrapolated from the curves and are presented in Figure 3.5.
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Figure 3.4. Plot of the pH as a function of the degree of ionization for S_EsM ;P44
(closed circles) and S ET23P22 (open squares). The degree of ionization (o) was

calculated as a=Cp/C

e - Solutions of the polymers were prepared in water (I mg/mL)

and titrated using NaOH 0.05N. Results are a average of three measurements.

Contrarily to monomeric MAA for which a single pK, value of 4.5 (25) can be
calculated, polymeric MAA shows a dependence of the pK, value over a and higher pK,
values are generally observed (23). Neutralization of MAA has been shown to be
influenced by conformational changes of the polymer chain (15), usually evidenced by the
presence of two inflection points in the plot of pK, vs. o.. However, in the present case,
except for a small plateau at low o values, pK, increased steadily with a. The electrostatic
repulsion initially rising from the ionization of MAA units caused polymer chains to
expend and translated into the plateau observed between a =0.05 to 0.10 for S_E4M13P2y,
and between o =0.06 to 0.15 for S_EgsM;P44; (I5). Although polymer chains may
experience some conformational changes due to the ionization of MAA units, the fact that
chains are covalently bonded to one another prevents the occurrence of marked transitions

such as the coil-to-globule transition that has been observed in other studies (/3,24). It is
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predicted from the titration curves that changes in the ionization of the carrier will occur as
it travels through the gastro-intestinal tract. Indeed, it can be hypothesized that the UPM
will be fully protonated in the stomach (pH 1 to 2). As the drug carrier travels through the
small intestine, the degree of ionization (20% at pH 6 in the jejunum) will reach more than

40% in the ileum (pH 7).
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Figure 3.5. Plot of the apparent pKa as a function of the degree of ionization (a) for

S_EsM,7P4,; (closed circles) and S_E»4T23P2;9 (open squares). pK, values were obtained

from pK.=pH +log1—;‘l. Results are presented as the average of three experiments + SEM

(when not visible SEM error bars are smaller than symbol).

Size measurements.

The size of hydrolyzed UPM was determined in water as a function of pH (Table
3.2). The polymers generally presented a bimodal size distribution with a small population
size around 9-11 nm and large secondary aggregates (> 150 nm). The presence of large
aggregates may either be attributed to hydrophobic vinteractions or to hydrogen bonding
between MAA and PEGMA units, due to the relatively high concentration of polymer (10
mg/mL), which was required to obtain an adequate signal intensity. Compared to the non-
ionizable polymer precursor, star-P(EMA-co-MAA)-b-P(PEGMA) scattered light less
efficiently, and thus higher concentrations were used . In the case of S _E;sMj3P2;9, the |

polymer precipitated at pH 2, indicating insufficient steric stabilization and important
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hydrogen bonding between UPM . The presence of aggregates is a problem often
associated with micelles leading to bimodal size distribution. Although size may influence
the properties of the carrier in vivo, it will do so only if the aggregates are stable to the
dilution encountered after oral or intravenous administration (26). Following oral
administration, the micelles will find themselves diluted in the contents of the stomach and
the small intestine. It is likely that this dilution will cause the breakdown of the secondary
aggregates into single micellar entities, thus minimizing the possible effects of a bimodal

size distribution

Table 3.2. Size determination of pH-sensitive UPM (10 mg/mL) by DLS

S_E18M17P442 S_E24M23P229
pH Hydrodynami Hydrodynamic
o rodynamic o ydrodynami
Peak area (%) diameter (nm) Peak area (%) diameter (nm)
5 60% 11 .
recipitate recipitate
40% 180 precip precip
45% 9.0
4 o 100% 136
55% 158
2 35% 1.4 37% - 9.0
65% 170 63% 178

Fluorescence studies.

Fluorescence studies were performed in order to evaluate the effect of pH variations
on the local environment of the UPM core. Pyrene was chosen to conduct those assays
because its fluorescence is polarity-sensitive (27). In the case of ionizable polymers
containing MAA units, it is expected that the fluorescence of pyrene will vary as the pH
inside the core changes from acidic to basic. At lower pHs values, the presencé of un-
ionized MAA, along with EMA, units affords a non-polar environment. This results in
increased fluorescence emission intensity, compared to the value in pure water, and a red -

shift of the (0,0) band from 333 nm to 337 nm (Figure 3.6). At higher pH values, the
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ionization of carboxylic groups renders the environment‘more polar, resulting in a 40%
reduction of fluorescence intensity. These data confirm that pH does influence the local
environment inside the core. However, even at higher pH values, the spectrum obtained is
still that of pyrene in a hydrophobic environment, albeit less than at acidic pH. At least 2
hypotheses could be proposed to rationalize this observation. Firstly, although polarity is
effectively increased by the ionization of MAA units, the presence of hydrophobic EMA
may compensate by providing hydrophobic clusters in which pyrene might be trapped.
Indeed, the EMA units are randomly distributed along the hydrophobic chains. They serve
to increase the hydrophobicity of the core and afford a more favorable environment for a
water-insoluble compounds than MAA units aloné. Secondly, the ihcreased polarity may
promote the partial pyrene release into the aqueous milieu, which might account for the
decreased emission intensity.
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Figure 3.6. Fluorescence study of the effect of pH on the local environment inside UPM
core. Excitation spectrum of pyrene (2x10”M) were obtained in water (closed triangles)
and in the presence of S E2sM33P229 (2 mg/mL) at pH 3 (closed circles) and pH 11 (closed

squares). Aem =393 nm.
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Figure 3.7. Chemical structure of progesterone.

In vitro drug release.

Drug release from polymeric micelle will depend mainly on drug diffusion, on the
stability of the carrier and on polymer degradation (26). As the present UPM are stable to
dilution and composed of non biodegradable polymers, diffusion will be the sole
mechanism for drug release. Diffusion of the drug from the micelle may be influenced by
several factors, such' as core hydrophobicity. The introduction of pH-sensitive acidic
functions in the core is expected to influence its polarity upon pH variations. Indeed, the
ihcreased polarity ensuing from the ionization of carboxylic functions may promote the
diffusion of the drug from the core. Thus, in vitro kinetics studies were performed to
evaluate the effect of pH on the release of a hydrophobic model drug. Progesterone is a
hormone synthesized naturally from cholesterol with which it shares structural similarities
(Figure 3.7). It was selected as a model drug mainly due to its low solubility in water and
because it does not bear any pH-sensitive functional groups, which would otherwise
complicate the interpretation of the release kinetics. Figure 3.8A shows the release kinetics
of free and entfapped progesterone at pH 1.2 and 37°C. Under acidic conditions and at high
polymer concentration the UPM solution was opalescent, probably because of hydrogen
bonding between the MAA and PEGMA. From Figure 3.8A, it can be seen that
incofporation of the drug in UPM slowed down its diffusion from the dialysis bag. Indeed,
in absence of polymer, 831+3% of the drug was released after 60 min and mostly all the

progesterone diffused out of the bag after 2 h. Comparatively, the amount of drug released
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from UPM hardly reached 30% after 1 h, with a maximum of 80% after 8§ h. The pH-
dependence of drug release from UPM was demonstrated by alkalizing the release medium
to pH 7 or 11, after 2 h (Figure 3.8B). This increase in pH led to the disappearance
opalescence observed under acidic conditions and‘ to a relatively sharp increase in drug
release. Approximately 70% progesterone was released after 5 h vs. 45% when the pH was
maintained at 1.2 (Fig. 8A). Release at pH 11 was slightly faster than at pH 7 although at
this pH a stands at 42%. Composition seemed to influence the release of progesterone from
the UPM. The effect of pH was less evident when similar experiments were carried out
using S_E3sM;7P4,; instead of S_E;4sM,3P259 (data not shown) Although these preliminary
in vitro release kinetics are promising, improvements are still needed in order to slow down
the rate of release at acidic pH and to increase the total amount of drug discharged from the

micelles at higher pH.
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Figure 3.8. (A) In vitro release profiles of free (closed triangles) and S_E;sM;3P2;¢-
entrapped (5% w/w) (open triangles) progesterone against in simulated gastric fluid pH 1.2
(HC1 0,06 M/NaCl 0.021 M). (B) Release profiles of S_E»4M»;3;P2,9-entrapped progesterone
(5% w/w). UPM formulations were dialyzed against simulated gastric fluid pH 1.2 for 2 h
at which point the pH was adjusted to either to pH 11 (open squares) or to pH 7 (closed
circles) using, respectively, NaOH (0.25% w/v) or NaOH (0.25% w/v)/NaH,PO, (0.12%
- w/v), respectively. Results are presented as the average of 3 independent experiments *

SEM (when not visible SEM error bars are smaller than symbol).

The above results show that pH-responsive UPM were produced from star
polymers. These systems present structural properties similar to PM and are also of small

size. Drug incorporation studies are presently being carried out to evaluate the loading
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capacity of these novel UPM. Given a reasonable incorporation capacity, such carriers may

circumvent the instability problems associated with conventional micelles. A
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Abstract:

Reverse polymeric micelles are obtained following the association of polymeric
amphiphiles in apolar media. To this date, reports of pharmaceutical applications for such
micelles have been scarce, mainly because these systems have been studied in solvents that
are not suitable for medical use. Here, alkylated star-shaped poly(glycerol methacrylate)
polymers have been proposed in the design of oil-soluble reverse polymeric micelles.
Micellar behavior was studied in various apolar solvents including ethyl oleate, a
pharmaceutically acceptable vehicle. The polymers were shown to assemble into spherical
nanostructures (< 40 nm) as determined by cryo-TEM and AFM studies. Interestingly, the
reverse micelles were able to encapsulate various peptides/proteins (vasopressin,
myoglobin and albumin) in substantial amounts and facilitate their solubilization in oil. The
nature of both the polymer used in micelle formation and of the guest molecules were

found to influence the ability of the micelle to interact with hydrophilic compounds.

* Paru dans J Am Chem Soc (2006) 128 :14599-14608. Reproduit avec permission. © American Chemical
Saociety (2006).
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Introduction

The ability of micellar aggregates to act as solubility enhancers stems from the
dichotomy of their architecture. Indeed, the segregation of the lyophobic segment of an
amphiphilic compound in the micelle core allows for the creation of a favorable micro-
environment for molecules with limited affinity for the dispersing phase. Theoretically,
reverse micelles should be obtained from any amphiphilic molecules placed in an organic,
non-polar solvent. However, for most low-molecular weight surfactants, the presence of
water or another polar solvent appears to be necessary for micelle formation (Carvalho,
2000, Khougaz, 1997 Pileni, 2003; Price, 2005; Riter, 1997). Consequently, these systems
consist in a polar phase stabilized by a molecular surfactant layer in an arrangement
reminiscent of a w/o microemulsion. Nevertheless, several reports have emerged on
potential applications for these reverse micelles including their use as nanoreactors
(Mecking, 2000), for protein encapsulation (Luisi, 1988), for extraction of water-soluble
biomolecules(Fadnavis, 1997) or in protein conformational studies (Van Horn, 2005). The
assembly of surfactant-based reverse micelles has mainly been studied in organic solvents
such as saturated hydrocarbons, and few examples of their use in pharmaceutically relevant

vehicles have been reported (Ichikawa, 2000; New, 1997).

Hydrophobically-modified dendrimers and hyperbranched polymers were recently
proposed for the design of unimolecular reverse polymeric micelles. Both types of
polymers are characterized by relatively compact structures with high densities of surface
functionalities (Stevelmans, 1996). Compared to dendrimers, hyperbranched polymers
present the added benefit of being easier to prepare (Sunder, 2000). Reverse unimolecular
micelles are typically generated by the partial modification of surface hydroxyl or amine
functions with fatty acids derivatives. Such polymeric structures have been shown to
promote the extraction and solubilization of various hydrophilic model compounds in non-
polar organic solvents. For instance, Cooper et al. (1997) highlighted thé use of reverse
polymeric micelles (RPMs) for improving the solubility of a water-soluble dye in

supercritical carbon dioxide. Later, reverse micelles obtained from hyperbranched
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poly(glycerol)s (Sunder, 1999) or poly(ethylenimine)s (Chen, 2005a) were shown to extract
the hydrophilic dye Congo red from water into chloroform. The potential of RPMs as drug
delivery systems was demonstrated using hydrophobically modified-poly(amidoamine) .
dendrimers for the oral administration of 5-fluorouracil, an anticancer drug (7Tripathi,
2002). While good at solubilizing monomolecular entities, unimolecular reverse micelles
present limited core space, which may not be suitable for the incorporation of larger guests
such as proteins. In the present study, it was hypothesized that the encapsulation of more
complex structures could be better achieved using multimolecular reverse micelles.
Accordingly, RPMs were prepared from amphiphilic star-shaped poly(alcohol)s and their
behavior was studied in various organic phases. More specifically, RPMs were evaluated
for their ability to enhance the solubility of peptides/proteins in ethyl oleate, a solvent
accepted for pharmaceutical use. It is expected that the formulation of these compounds' in
an oleaginous environment will improve their stability against enzymatic degradation and
promote their absorption through biological barriers such as the intestinal membrane (New, .
1997). If administered subcutaneously, the RPM formulation could also serve as a reservoir
for the sustained release of peptidic drugs. Here, 4-arm poly(glycerol methacrylate)s were
employed as scaffolds in the elaboration of RPMs. The hydrophobicity of the micellar shell
was tailored using fatty acid derivatives of varying length. The micelles were characterized
with regards to their assembly in tetrahydrofuran (THF) and ethyl oleate and their ability to
interact with hydrophilic macromolecules was studied using three peptidic molecules,

.namely vasopressin, myoglobin and albumin.
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Experimental section |

Materials

Glycidyl methacrylate was obtained from Polysciences (Warrington, PA). Other
reagents employed in polymer synthesis were purchased from Aldrich (Oakville, ON,

Canada) and used without further purification. THF was dried over sodium using

benzophenone as a dryness indicator. Myoglobin and fluorescein-isothiocyanate conjugate

albumin (FITC-albumin) were obtained from Sigma (Oakville, ON, Canada).

Methods

Synthesis of star-shaped poly(glycidyl methacrylate) (PGMA)

Atom transfer radical polymerization (ATRP) was carried out in THF using copper
bromide (Cu(I)Br) as a catalyst and 2,2-bipyridine as a ligand. ATRP initiator, tefrakis(Z—
bromoisobutyryl) pentaerythritolate (Jones, 2003) (1 eq.) was added to Cu(I)Br (1 eq.), 1-
2,bipyridyl (1 eq.), and glycidyl methacrylate (106 eq.) in THF ([monomer] = 0.3 M). The
mixture was degassed under argon for 15 min at room temperature and then heated to 90°C.
The reaction was left to proceed for 24 h. The mixture was then poured in THF containing
ethanol (95:5) and passed through a silica gel column to remove the copper. THF was used
as eluent. The solvent was evaporated under reduced pressure and the crude polymer
extract was precipitated twice in diethyl ether. The polymer was further purified by soxhlet
extraction in diethyl ether. A mean degree of polymerization of 26 units per initiator arm
was targeted for a total molecular weight (MW) of 15,000. Number- (M,) and weight- (M,,)
average MWs were determined using a Waters 1525 size exclusion chromatography (SEC)
system equipped with a 2410 refractometer (Waters, Milford, MA) and low-angle laser
light scattering (PD2000DLS, Precision Detectors, Bellingham, MA) detector. Analyses

were performed in N,N-dimethylformamide with 10 mM LiBr, at a flow rate of | mL/min
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using a set of 3 Styragel HT2, HT3 and HT4 columns (Waters, Milford, MA),

maintained at 45°C. 'H-NMR spectra wer’t; recorded on a Bruker ARX400 spectrometer in
deuterated chloroform (CDCl;). 'H-NMR (®, ppm, CDCl;): 4.31 (m, 112H); 4.1 (m,
7.99H); 3.8 (m, 113H); 3.22 (m, 114H); 2.84 (m, 115H); 2.63 (m, 116H); 1.8-2.2 (m,
208H); 0.9-1'.1 (m, 349H).

Synthesis of star-shaped poly(glycerol methacrylate) (PGouMA)

PGouMA was obtained following the hydrolysis of the epoxy ring of PGMA. In a
typical procédure, PGMA (6 g) was dissolved in 1-methyl-2-pyrrolidinone (75 mL, NMP)
under gentle stirring. After complete dissolution of the polymer, 15 mL of water was added
dropwise and the mixture was left to react at 140°C for 24 h. The hydrolyzed polymer was
dialyzed (Spectra/Por no.1, MW cut-off 2,000) against water for 48 h and then freeze-dried.
'H-NMR spectra were recorded on a Bruker ARX400 spectrometer in deuterated
dimethylsulfoxide (DMSO-dg) '"H NMR (8, ppm, DMSO-dg): 4.7-4.9 (m, 2H); 3.7-3.9 (m,
3H); 3.3 (m, 48H); 1.82 (m, 1.4H); 0.4-1.2 (m, 3H).

Synthesis of hydrophobically modified star-shaped. (PGoyMA-CX)

PGoyMA (212 eq. of hydroxyl group) was dried by azeotropic distillation and
solubilized in pyridine (0.8 M) in the presence of catalytic amounts of 1-methylimidazole.
Acyl chloride derivatives (127 eq.) were dissolved in toluene and slowly added to the
reaction mixture under anhydrous and inert conditions. The reaction was left to proceed
overnight under reflux. Kng; (5 g) was added following completion of the reaction.
Excess pyridine was removed under reduced pressure. The mixture was then transferred to
a separation funnel with 200 mL of chloroform, and pyridine residues extracted
successively with HCl (0.1 M) and brine. The organic extracts were dried over MgSQ,,

filtered and dialyzed against chloroform for 24 h (Spectra/Por Biotech regenerated
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cellulose; MW cut-off 6-8,000; Spectrum Laboratories, Rancho Dominguez, CA). The

solvent was removed under reduced pressure to yield the alkylated polymer as off-white
waxy flakes. All star-shaped amphiphilic polymers are referred to as PGoyMA-CX where

X stands for the total number of carbon atoms present on the fatty acid chain.

Determination of the degree of alkylation

. The degree of alkylation (DA) was determined from the 'H-NMR spectra of
PGouMA-CXs using Equation 1:

__ [aor+8y)s]
[(4(DP)(n—~4))+2DP]

(D

where [ is the intensity of the peak at 6= 1.2-1.3 ppm, DP is the degree of polymerization
calculated from the '"H-NMR of PGMA and n is the number of carbon atoms in the alkyl

chain.

Particle size analysis

Dynamic light scattering experiments were performed in THF and ethyl oleate
(Crodamol EO®, Croda Canada Ltd., Vaughan, ON, Canada) at 25°C and at a angle of 173°
using a Malvern Zetasizer ZS (Malvern, Worcesteshire, UK). The polymer concentration
was kept constant at 1 g-L-1, and peptide concentration was kept at 1 wt% where
applicable. All polymer solutions were filtered twice prior to analysis using 0.22-um
hydrophilic propylene (GHP) filters. Viscosity values of 0.455 and 9.29 cps (determined
experimentally) were employed for THF and ethyl oleate, respectively. The theoretical
diameter of a fully extended PGouMA backbone was calculated based on the length of a
saturated carbon-carbon bond length (1.54 A) and the degree of polymerization obtained by
'"H-NMR.
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AFM imaging

Forty microliter (40 puL) of a solution of the polymer in THF ( 0.1 mg-mL") was
deposited on a mica sheet (1 x 1 cm2) and centrifuged at 2000 rpm during 2 min using a
spin coater (Laurell technologies, Model; WS400-A6NPP-lite, NorthWales, PA). The
samples were vacuum dried for 24 h before AFM imaging. AFM images were recorded in

tapping mode on Nanoscope IIla Dimension TM3100 (Digital Instruments, Santa-Barbara,
CA).

Cryogenic transmission electron microscopy (cryo-TEM) analysis

For cryo-TEM imaging, a thin film of polymer solution in ethyl oleate was
transferred to carbon-coated copper grids. The grids were plunged into liquid ethane at -
170°C using a FEI Vitrobot™ (FEI Company, Hillsboro, OR), an automated cryo
preparation system. The vitrified samples were transferred to a Gatan 626 cryoholder and
cryotransfer stage. During observation of the vitrified samples, the cryoholder tempe/rature'
was maintained at -170°C. Images of the vitrified samples were taken in bright-field mode
with a Tecnai G2 12 transmission electron microscope (FEI Company) at 120 kV

accelerating voltage.

Determination of the partition coefficient of vasopressin between ethyl oleate and

water

Hydrophobically-modified PGoyMAs were dissolved in dichloromethane (DCM)
(2.5 or 5 mg'mL™"; 1ml DCM) and mixed with increasing volumes of an ethanolic solution
of vasopressin (Peptide International, Louisville, KY) spiked with *H-vasopressin (Perkin-
Elmer, Boston, MA). Ethyl oleate (500 uL) was added to the mixture. The volatile organic
solvents were removed under vacuum. At this point, 500 uL of water was added. The two
phases were gently mixed together for 24 h. Following complete phase separation, 100-uL

aliquots of both the aqueous and organic layers were assayed for radioactivity on a
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LKB-Wallac 1217 Rackbeta liquid scintillation counter (Perkin-Elmer, Boston, MA)

using Ultima Gold scintillation cocktail (Perkin-Elmer). Controls without polymer were

also prepared.

Extraction of myoglobin and albumin.

Small volumes of a concentrated solution (100 g-L"') of the polymer in ethyl oleate
were mixed with pre-determined volumes of a solution of myoglobin (1 g-L"') or FTIC-
albumin (1 g-L") in phosphate buffered saline (PBS, NaCl 75 mM, Na;HPO, 53 mM,
NaH,PO4 17 mM; pH 7.4) and left to stand at room temperature. In the event of gel
formation, the mixture was heated at 37°C in order to destroy the organogel. Both phases
were completed to their final volume (polymer concentration 5 g'L" ) and gently stirred for
24 h. Sample were centrifuged at 5000 g (Hermle Z252M microcentrifuge, Mandel
Scientific, Guelph, ON, Canada) for 3 min to induce phase separation. The protein content
was assayed in the aqueous layer by spectrophotometry for both myoglobin (Amax 410 nm)
and FITC-albumin (Anma 494 nm) on a BioTek PowerWave X (Winooski, VT) plate reader.

Controls without polymer were also prepared.

Analysis of extraction data
The percentage of peptide/protein retained in ethyl oleate was calculated from Equation 2.

Cro

% retained in ethyl oleate = C iC
o T
kO W

(2)
Where Cgo and Cy, are the final peptide/protein concentrations in the oil and aqueous phase
in the presence of RPMs, respectively. Results are presented as the mean + SEM of at least

three independent experimentS.

The apparent partition coefficient (K.p,) of peptide/protein between the organic and
aqueous phases was calculated using Equation 3.

_ le()
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Results and discussion

Polymer synthesis

Amphiphilic PGopMA-CXs were selected as building blocks to form
multimolecular RPMs. The rationale was that a star-shaped conformation would allow
sufficient mobility within the polymer structure to permit hydrogen-bond formation
between neighbouring polymers (Garamus, 2004, Kim, 2001) and subsequent aggregation.
Star-shaped PGMA was synthesized by ATRP from a 4-arm multifunctional initiator,
namely tetrakis(2-bromoisobutyryl) pentaerythritolate (Jones, 2003) (Scheme 1).
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Scheme 4.1. Synthesis of alkylated star-shaped PGouMA. A: pentaerythritol (1) was
esterified with 2-bromoisobutyrylbromide in the presence of triethylamine in THF at room
temperature. B: the ATRP initiator (2) was reacted with glycidyl methacrylate (GMA) in
THF in the presence of Cu(I)Br/1,2-bipyridyl. C: PGMA (3) was hydrolyzed in a mixture
of NMP/H;0 (5:1) to yield star-shaped PGouMA. D: PGouMA (4) was partially esterified

using alkanoyl chlorides in pyridine in the presence of 1-methylimidazole at 140°C.

The reaction proceeded smoothly with over 85% of the monomer converted in 24 h.

Polymerization was initiated equally at all sites and the star conformation was retained as
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evidenced by AFM (see Supporting Information). The molecular weight of the polymer
was evaluated by SEC and 'H-NMR (Table 4.1). The results correlated well with the

expected value.

Table 4.1. Characterization of Alkylated PGoyMas

mean diameter
polymer PGMA properties fatty acid derivatives | polydispersity
index]
ethyl
Theoretical Mn ) THF
. . Mn SEC Pl Chain length DA (%) oleate
Mn H-NMR {(hm)
(nm)
theoretical experimental
Lauric 19 33
60 65.3
.| PGoxMA-CI2 (-OC(0)~(CH2),,-CHj 03] | [0.24)
/ Myristic 19 32
PGoyMA-C14 15,000 14,600 20,600 .17 60 60.1
(-OC(O)«(CH2):2-CH,4 [0.3] [0.25]
Stearic 19 32
PGoyMA-C18 . 60 61.0
\ (-OC(0)-(CH2),5.CHa [0.3] [0.24]

* Mn was calculated from the spectrum of PGMA using the intensities of the peaks at 8 =3.25 ppm and 4.2 ppm (8H).

The pendant epoxides were hydrolyzed in a mixture of NMP and water to yiefd the
star-shaped PGouMA core. The hydrophilic PGoyMA core was rendered more hydrophobic
through chemical modification of the pendant —OH functionalities (Scheme 1). The latter
were partially esterified (60 mol%) using alkanoyl chlorides. The number of modified
hydroxyl groups was controlled by the feed ratio. In the present case, fatty acid derivatives
of varying chain length, namely lauric (C12), myristic (C14), and stearic (C18), acid were
employed. These derivatives were purposely chosen in order to .study the influence of alkyl

chain length on the properties of the reverse polymeric micelles

The resulting PGouMA-CX derivatives (Figure 4.1) were water-insoluble, but easily
dissolved in organic solvents such as DCM and THF. Furthermore, all polymers were
soluble in ethyl oleate, an oil approved for pharmaceutical use. Oleaginous polymeric

solutions were prepared by dissolving the polymer in ethyl oleate at high temperature



144
(60°C), then allowing the mixture to cool down to room temperature. All star-shaped

alkylated PGonMAs formed thermoreversible ethyl oleate organogels. Gel formation was
observed at high concentration (>100 gL' ) for both the lauric and myristic acid
derivatives, while PGoyMA-C18 induced gelation at a much lower concentration (= 10
g/L). In all cases, the sol-gel transition occurred upon cooling and was attributed to a
decrease of the affinity of the polymer for the dispersing phase (Murdan, 1999).
Organogelation remains an intricate and often unpredictable process in which a
combination of intermolecular attractive interactions such as hydrogen bond formation and
van der Waals forces are thought to participate (Kim, 2001; Motulsky, 2003). In the present
case, free stearoyl chloride failed to produce an organogel in ethyl oleate at a similar
concentration (10 g'L™"), thus confirming the determining role of hydrogen bonding. It
should be mentioned that in all further experiments involving PGoyMA-C18, polymer

concentrations were adjusted to prevent gelation
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Figure 4.1. "H-NMR spectrum of PGoyMA-C14 in CDCl.
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Reverse micelle characterization

Micelle size was evaluated in both ethyl oleate and THF (Table 4.1). In ethyl
oleate, micellar aggregates .presented mean diameters of approximately 19 nm with a
relatively broad size distribution (Table 4.1). The observed size did not vary between the
different alkylated polymers. In THF, the average diameters experienced a 1.7-fold
increase for all formulations.(Table 4.1). The heightened polarity (€ = 7.6 vs 3.2 for ethyl
oleate) of this solvent is thought to contribute to the observed occurrence. Indeed, the more
polar surrounding provided by THF possibly induced the swelling of the hydrophilic core
and exposed some of the hydroxyl functionalities, thus promoting the aggregation of the
polymer. When compared to the diameters reported for dendrimers or hyperbranched
structures with similar MWs (2-10 nm) (Garamus, 2004; Stevelmans, 1996), the sizes
observed for star-shaped micelles tend to indicate that multimolecular, rather than
unimolecular micelles are formed (Krdmer, 2002). Furthermore, the diameters observed by
DLS in both solvgnts are higher than the theoretical diameter of a fully extended star-
shaped PGoyMA-CX (ca. 9-10 nm), which further supports the hypothesis that alkylated

PGouMAs assemble into supramolecular structures in apolar media.

The morphology of the self-assembled nanocages in oil and THF was elucidated by AFM
and cryo-TEM, respectively (Figures 4.2a and b). In both solvents, spherical aggregates
were observed and the average diameters and polydispersity correlated well with the light
scattering results (see Supporting Information). To date, cryo-TEM has been mainly
applied to imaging in aqueous environments (Pochan, 2004; Wittemann, 2005), low-
viscosity organic solvents (Balmes, 2004; Boettcher, 2001) or ionic liquids (He, 2006); its
utilization for oleaginous media is restricted due to inherent difficulties in sample
preparation (Danino, 2002). However, the results presented here (Figure 4.2b) confirm the

feasibility of using cryo-TEM to study the self-assembly of polymeric amphiphiles in oils.



Figure 4.2. Study of the morphology of reverse PGouMA-C18 micelles. The morphology of
PGonMA-C18 was studied by (a) AFM in THF and (b) cryo-TEM in ethyl oleate. The inset
shows a magnified RPM.

Protein partition between ethyl oleate and water

Extraction of vasopressin

The ability of PGouMA-CX RPMs to take-up a water-soluble macromolecule in
ethyl oleate was first demonstrated through partition studies using vasopressin, a natural
peptide (1084 Da) which plays an important role in the regulation of extracellular fluid
levels in the human organism. The encapsulation of vasopressin was studied as a function
of peptide concentration (0.125 to 5 wt% of polymer). RPMs were loaded with vasopressin
by mixing solutions of the polymer in DCM/ethyl oleate with ethanolic solutions of the
peptide. The volatile organic solvents are then removed to allow the incorporation of
vasopressin. Particle size analysis performed at this point revealed a 3 to 4-fold increase in
micelle size, with PGouMA-C18 experiencing the most change with diameters around 65-
70 nm. The aqueous. phase was then added in order to extract the unincorporated peptide.
In the absence of micelles, vasopressin was only marginally retained in the oleaginous
phase (<5%; K,pp <0.05) and partitioned preferentially into the aqueous layer. Linear

PGouMA-CX also failed to take-up considerable amounts of vasopressin in ethyl oleate
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(data not shown), emphasizing the importance of the polymer structure (Chen, 2005b;

Stiriba, 2002). The addition of RPMs, however, led to a significant increase in the quantity

of peptide solubilized in the organic phase. As vasopressin exhibited limited affinity for the
oleaginous phase, its partition in the organic phase is attributed to its loading in the micellar

core.

The retention efficiency of vasopressin in the RPMs was influenced by both the nature of
the star-shaped polymer and the initial peptide loading (Figure 4.3). Under the tested
experimental conditions, PGoyMA-C12 reverse micelles were able to retain 0.2 to 2.4% of
their weight of vasopressin in the oil phase, corresponding to entraplhent efficiencies of
46.4 £ 6.6% to 69.7 + 6.2% and K, values between 0.9 and 2.3 (Figure 4.3a). PGouMA-
C14 showed higher retention efficacy, with partitiori coefficients between 1.8 and 3.4
(Figure 4.3b). The stearic acid derivative was the most effective, with up to 10% of its
weight in vasopressin solubilized in ethyl oleate and efficiencies ranging from 94.5 + 2.5 to
98.7 + 0.7%. Accordingly, in the presence of PGoyMA-C18 micelles, the peptide
concentrations were 17 to 77-times higher in oil than in water (Figure 4.3c). The
remarkable ability of this formulation to retain vasopressin in ethyl oleate may be attributed
to the higher lipophilicity of the C18 shell. The C18 chains may act as a barriér that
prevents the entrapped peptide from migrating into the apolar external phase where it could

be extracted by water molecules (Krimer, 2002 Sunder, 1999).
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Figure 4.3. The partition of vasopressin between ethyl oleate and water was studied in the
presence of RPMs of (a) PGoyMA-C12, (b) PGoyMA-C14, and (c) PGoyMA-C18. The
results for the % of vasopressin retained (closed symbols) are presented as the mean £ SEM
of at least three independent experiments. The partition coefficient (Kapp; open symbols)
was estimated using Eq. 3. The initial loadings are expressed in wt% of polymer (2.5 or 5

mg).
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In all cases, the K,y values were inversely related to guest concentration.

Peptide molecules that are taken-up by the reverse micelles may slowly fill the core-shell
interface until the space is completely occupied; from this point forward, excess peptide is
transferred to the aqueous phase, shifting the K,y towards lower values (Sunder, 2000).
The Langmuir adsorption isotherm was thus applied to evaluate the maximum amount of

peptide that can be accommodated (Choucair, 2003) (Figure 4.4).
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Figure 4.4. Fitting of the partition data according to the Langmuir isotherm for PGoyMA-
C12 (closed circles), PGoyMA-C14 (open triangles) and PGoyMA-C18 (closed diamonds).
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The Langmuir isotherm is based on the premise that solutes will adsorb onto a

surface to form a monomolecular layer and is described by the following equation

(Equation 4)

Lol

C 1 C
_— +
x x,. K. o x

max

max ' 4)
where C is the molar concentration of peptide, x is the mole fraction of peptide in the
micellar phase, xmax is the maximum of that mole fraction value and Kads is the Langmuir

adsorption constant.

The partition data fitted well with the Langmuir model (r* >0.99) supporting the
hypothesis that loading can reach saturation and occurs at the core-shell interface
(Choucair, 2003; Croy, 2005). Interestingly, the value of the slope was inﬂuencéd by the
nature of the hydrophobic segment (Figure 4.4). The slope was more pronounced for the
C12 and C14 derivatives compared to PGoyMA-C18, yielding Xax values of 0.64, 0.85 and
0.99, respectively (Table 4.2). These experimental Xnax values were used to compute the
maximum amount of drug that can be accommodated within the RPMs (Table 4.2). As
expected, PGoyMA-C18 showed the highest solubilization capacity of all formulations,

which corroborates the partition data.

Table 4.2. Maximum protein loading in RPMs

RPM Vasopressin Myoglobin FITC-Albumin
S .
(MW 1048 Da) (MW 17,600 Da) (MW 66,000 Da)
DLmaxA DLmaxA DLmax
xmax xmax xmax

(%w/w) (%w/w) (Y%ow/w)
PGouMA-CI12 0.64 6.5 0.08 5.0 nd. n.d.
PGoyMA-Cl4 0.85 17.8 0.07 4.2 nd. n.d.
PGouMA-CI18 0.99 77.0 0.07 38 0.009 1.7

AMaximum drug loading n.d.: not determined
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Extraction of myoglobin and albumin

The results obtained with vasopressin demonstrate that RPMs are able to interact
with a hydrophilic molecule -and to significantly increase its solubility in an oleaginous
phase. The RPM’s extraction capability was further challenged using a more complex
polypeptide, namely myoglobin. Myoglobin is a 17,600 Da protein responsible for the
transport and storage of oxygen in the muscles. Unlike vasopressin, myoglobin presents an
elaborate tri-dimensional structure, which could be destroyed in the presence of ethanol. As
a result, the loading method was adapted to avoid the use of potentially deleterious

solvents.

As expected, increasing the MW of the guest molecule resulted in a decreaée of the
loading efficiency and of the K,,, value (see Supporting Information). Still, the reverse
micelles were able to load approximately 1.3 to 2.9% of their weight in myoglobin, with
PGouMA-C18 showing the best results. At low concentrations (1-2%), the latter extracted
over 80% of the myoglobin pl;esent in the aqueous phase, while PGoyMA-C12 and
PGonMA-C14 took up approximately 50% of the protein. The slight difference in efficacy
previously observed between the two shorter-chained RPMs disappeared with the increase
in guest size. The C12 derivative even proved to be somewhat more efficient in extracting

myoglobin than PGoyMA-C14.

The K,pp values remained above unity at the lowest initial loading tested, confirming
that RPMs were able to improve the partition of myoglobin between oil and water. For all
formulations, the Ky, values decreased steadily over the range of concentrations studied

(see Supporting Information).

The myoglobin partition data was fitted using the Langmuir isotherm (Equation 4).
Contrary to what was observed with vasopressin, there was no difference between the
slopes of the different RPM formulations. Replacing vasopressin by myoglobin, led to an 8
to 13-fold decrease in the Xy value (Table 4.2), which correlates well with the fact that
this protein is 16-times larger than .vasopressin. The maximum loading values for
myoglobin are reported in Table 4.2. The highest loading was obtained for PGoyMA-C12
(5 Yow/w) and slightly decreased with lengthening of the hydrophobic chain, in opposition
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to what was seen for vasopressin. This difference may be ascribed to both the MW of

the encapsulated compounds and the extraction methods. Vasopressin was first loaded
inside the micelles with the help of ethanol and then extracted back with the aqueous phase.
In order to avoid using an organic solvent in the presence of a protein, myoglobin was first
dissolved in the aqueous buffer and was then incubated with the oleéginous RPM solution.
As a consequence, augmenting the length of the hydrocarbon chain may increase steric
hindrance, and thus lower the drug loading. Moreover, since myoglobin forms aggregates
of 3-4 nm in aqueous solutions (1/6™ of the micellar size), its diffusion through a highly

shielded micelle core may be impaired.

To further investigate the effect of MW on uptake, a 66,000 Da serum protein (i.e.
albumin) was selected for encapsulation into PGoyMA-C18 RPMs. Albumin is known to
interact with hydrophobic compounds, such as lauric and myristic acids. However, it has
been shown that conformational rigidity limits its interactions with neutral fatty acids
containing over 14 carbon atoms (Ashbrook, 1975, Bird, 1996); the non-specific adsorption
of PGouMA-C18 RPMs and oil adsorption should therefore remain negligible. The
extraction ability of the PGouMA-C18 RPMs was influenced by the initial protein
concentration, similarly to what was observed for vasopressin and myoglobin. Although
significantly lower than those observed for vasopressin or myoglobin, the maximal
partition coefficient remained above unity at aqueous concentrations below 2% (see
Supporting Information). Albumin parfitioned preferentially in water at concentration
above this threshold. Fitting the partition data to the Langmuir isotherm yielded an Xmax
value of 9.0x107, which corresponds to a 116- and 8.5-fold decrease compared to
vasopressin and myoglobin, respectively (Table 4.2). Further proof of the more favourable
interaction of PGoyMA-C18 RPMs with smaller proteins was provided through a kinetic
study of the loading. In the case of vasopressin, where the peptide is loaded in the RPM
prior to extraction with water, the time-dependency of guest loading was not evaluated. For
both myoglobin and albumin, maximum loading was achieved in approximately lh. After
30 min, RPMs had extracted ~20% of albumin from the aqueous phase compared to ~40%

for myoglobin. Although PGonMA-C18 micelles remain somewhat effective in promoting
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the solubilization of albumin, albeit at lower concentration than vasopressin or

myoglobin, the analysis of the partition data indicates that these micelles are better suited
for the encapsulation of poly(amino acid)s with a MW comprised between that of

vasopressin and myoglobin.

Conclusion

Hydrophobically modified star-shaped PGouMAs were successfully employed as
building blocks for supramolecular assemblies in a pharmaceutically acceptable oil. These
RPMs were able to drastically increase the solubility of various proteins including
vasopressin, myoglobin and, to a lesser extent, albumin in ethyl oleate. The nature of the
hydrophobic segment and the guest molecule had a marked influence on the solubilizing
ability of the reverse micelles. After additional processing, the system described here could
be applied to the oral delivery of fragile peptidic molecules(New, 1997) or for their

sustained release following parenteral extravascular injection(Plourde, 2005). .
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Supporting Information

Figure S 1. The morphology of PGoyMA was studied by AFM in water . A higher
molecular weight (Mn 150,000) was purposely selected here to achieve optimal resolution.

The AFM study shows the 4-arm structure of the polymer.



159

{ lg &

20+ 14

100 - ) L 14
—&— % myoglobin retained in ethyl ofeate
[+}]
(a) 3 Ko
° 801
= 13
£
®
= 60 -
g ——— 12 x
]
3 40 . T 8
c
3 \
° O . 41
S 20- o~
>
E
2
° 0 — T T T 0
0 12 3 4 5 (]
1007 Initial myoglobin loading (% w/w) 14
% ) —&— % myglobin retained in athyl oleate
o 804 ——K,
(b) 2 13
>
£
E 60
c
- S
2 1 12~
S 40 1 ‘ . §
= A 4
a
11
= 204 k\\\
=4 A\A a
E .
o
& 0 " T T T ——— 0
o 1 2 3 4 5 (]
Initial drug loading (% w/w)
—&— % myoglobin retainad in ethyl oleats
1‘00 J —o—K 1 20
o
3
g 80+ 416
z
E 60 12
£ b 1
© 3
£ =
s E
3 407 :
c
£
=]
g
>
E
ES

Initial myoglobin loading (% w/w)

Figure S 2. The partition of myoglobin between ethyl oleate and water was studied in the
presence of reverse micelles of (a) PGoyMA-C12, (b) PGoyMA-C14, and (¢) PGoyMA-
C18. The results for the % of myoglobin retained (closed symbols) are presented as the
mean + SEM of at least three independent experiments. The partition coefficient (Kqpp;

open symbols) was estimated using Eq. 3. The initial loadings are expressed in wt% of

polymer.



160

wo'—o—%mmmmmmmdmwmmmé 7*
1 K,
80 -
. 43
i/}\
60 +
d2
Fa)
O— §

40- \ ]

T v T T T T T
05 1.0 15 2.0
Initial albumin concentration (% w/w)

% albumin retained in ethyl oleate

Figure S 3. The partition of albumin between ethyl oleate and water was studied in the
presence of reverse micelles of PGouMA-C18. The results for the % of albumin retained
(closed symbols) are presented as the rﬁean + SEM of at least three independent
- experiments. The partition coefficient (Kgpp; open symbols) was estimated using Eq. 3.The

initial loadings are expressed in wt% of polymer.



161
Chapitre 5. Efficacy assessment of [Arg®]-vasopressin

formulated in reverse polymeric micelles

Marie-Christine Jones, Hui Gao and Jeaﬁ-Christophe Leroux*.
Canada Research Chair in drug delivery. Faculty of Pharmacy. Université de Montréal.

P.O. Box 6128, Downtown station, Montreal (QC), Canada, H3C 3J7.

Abstract

Lauroyl, myristoyl and stearoyl derivatives of star-shaped poly(glycerol
methacrylate) were previously shown to self-assemble into reverse micelles (RMs), which
could solubilize substantial amounts of peptide in ethyl oleate. This particularity was
exploited for the development of water-free vasopressin.formulations. /n vitro release
studies showed that the encapsulated drug slowly diffused out of an oily RM solution (<
15% in 7 days). The release rate was significantly accelerated upon emulsification of the oil
phase, due to an increase in specific surface area. The antidiuretic activity and
pharmacokinetics of vasopressin-loaded RMs were studied in vive in rats. Following oral
administration (30 pg/kg), the RMs obtained from the stearoyl-derivative produced the
antidiuretic effect, although this could not be correlated with an increase in plasmatic
concentrations. The latter formulation was also administered subcutaneously (30 pg/kg),
where it displayed a prolonged antidiuretic effect for 3 days and allowed for the sustained

release of vasopressin.

Introduction

The greatest challenge in peptide delivery is to ensure sufficient drug concentrations
at the site of action. Typically, this has been achieved by parenteral administration. Yet, as

frequent dosing is often required to maintain therapeutic blood levels, the inconveniences



162
associated with multiple daily injections may lead to poor patient compliance. This

issue was addresses in part by the development of sustained-released or depot formulations

which reduced the requirement for daily injections (Plourde, 2005: Schmidt, 2007).

Still, there has been a strong incentive to administer peptides via alternate routes.
Although nasal (Hinchcliffe, 1999) and pulmonary (Steiner, 2002) drug delivery have been
successfully exploited to that end, the oral route remains the most convenient for chronic
therapy. Unfortunately, per oral administration is .associated with significant hurdles as
peptides are both highly susceptible to enzymatic degradation and poorly absorbed
(Hamman, 2005). Several avenues have been explored to cope with poor peptide absorption
including the chemical modification of the peptide (Wang, 2006), the co-administration of
permeation enhancers (van der Merwe, 2004) or enzyme inhibitors (Fjellestad-Paulsen,

1996) or its encapsulation in a colloidal drug carriers (Damgé, 2007, Takeuchi, 1996).

Oil-based formulations have been the subject of increasing attention as potential
peptide delivery systems (Kirby, 2000, New, 1997). It has been shown that the presence of
oil could prevent the action of digestive enzymes and promote peptide absorption (Kirby,
2000). Furthermore, the slow diffusion of the peptide through the oleaginous vehicle could
allow its sustained release following subcutaneous administration. The preparation of such
formulations, however, requires the addition of surface-active agents in order to solubilize
the peptide. In oil, the low-molecular weight surfactants assembfe into aggregates with the
hydrophilic moiety pointing towards the peptide. However, upon mixing with the intestinal
fluid this structure is rapidly lost and a large proportion of naked peptide is released in the

gut.

It was recently reported that alkylated star-shaped poly(glycerol methacylate)s
(PGonMA) could form reverse micelles (RMs) in ethyl oleate, which were able to host
substantial amounts of peptidic drugs (Jones. 2006). In the present wqu, these RMs were
proposed as an alternative to low-molecular weight surfactants for the preparation of
versatile oil-based formulation, using the antidiuretic hormone vasopressin as a model drug.
More specifically, RM were evaluated as potential delivery system for the oral and

subcutaneous administration of vasopressin.
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Experimental Methods

Materials

Alykylated star-shaped poly(glycerol methacrylate) were synthesized as previously
described (Jones, 2006). Briefly, star-shaped poly(glycerol methacrylate)s (PGouMA) were
isolated following the hydrolysis of a 4-arm poly(glycidyl methacrylate) precursor
synthesized by ATRP ( M;: 14 700 g/mol; polydispersity index: 1.4). PGouMA was then
modified by reacting pendant hydrolxyl function with acyl chlorides of varying length. In
all cases, a degree of alkylation of 60 mol% was targeted.Vasopressin and *H-vasopressin
were acquired from Peptide International (Louisville, KY) and Perkin-Elmer, respectively
(35 Ci/mmol; Boston MA). Ethyl oleate (Crodamol EO®) was obtained from Croda Canada
Ltd. (Vaughan, ON, Canada).

In vitro release kinetics of vasopressin from RMs in ethyl oleate.

RMs were loaded with vasopressin as previously described. Briefly,
hydrophobically-modified PGoyMAs were dissolved in methylene chloride (1 mL; 1.25 or
5 mg/mL) and mixed with 51 pL of a vasopressin solution in éthanol (1 g/L; spiked with
H-vasopressin). Ethyl oleate (250 uL) was added to the mixture and the organic solvents
evaporated to yield oleaginous micellar solutions. These solutions were then diluted 5-
folds in oil to obtain a'final polymer concentration of 1 mg/mL. Dialysis membranes
(Dispodialyzer®, molecular weight cut-off of 100 kDa, Spectrum Laboratories, Rancho
Domingez, CA) were filled with the solutions and placed in 40 mL of non-enzymatic
gastric buffer (pH 1.2) under stirring (150 rpm). After 2 h, the release medium was changed .
to non-enzymatic intestinal buffer (40 mL; 0.06 M NaH,POy; 0.015 M NaOH; 0.2% (w/w)
polysorbate 20; pH 6.8) for the rém_ainder of the experiment. Aliquots of the release media
were taken at pre-determined time points and replaced with fresh medium. Vasopressin
content was determined by radioactivity counting on a Tri-Carb beta counter (Perkin Elmer,
Waltham, MA). Experiments were performed at 37°C in triplicate. The control consisted in

a vasopressin solution in water.
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In vitro release of vasopressin from an emulsified micellar formulation.

Solutions of vasopressin-loaded RMs were prepared in ethyl oleate as described
above. Folvlowing complete removal of volatile organic solvents, 100 puL of the micellar
solution (RM concentration 1 mg/mL) in ethyl oleate were emulsified in water (440 pL) in
the presence of polysorbate‘80 as an emulsifier (10 mg). In all cases, mean droplet sizes
were between 300 and 800 nm as determined by dynamic light scatterin (DLS). Dialysis
membranes (Dispodialyzer®) were filled with the emulsions and placed in 100 mL of non-
enzymatic intestinal buffer. Emulsions of ethyl oleate in an aqueous solution of vasopressin

were used as a control.

Animal studies

All animal experimental procedures followed a protocol approved by an in-house

ethics committee in accordance with Canadian Council on Animal Care guidelines.

Preparation of the micellar formulations.

Hydrophobically-modified PGoyMA were dissolved in methylene chloride (1 mL;
1.25 (C18) or 5 mg/mL (C12/C14)) and mixed with 51 pL of a vasopressin solution in
ethanol (1 g/L). Ethyl oleate (250 ul) was added ;(o the mixture and the organic solvents
~ evaporated to yield oleaginous micellar solutions. These solutions were then further diluted

with ethyl oleate so that the proper vasopressin dose was contained in 100 pL of oil.
Assessment of the biological activity of vasopressin

Oral administration

Following an overnight fast and a 2-h water restriction, male Sprawgue-Dawley rats
(350-400 g) (Charles-River, Saint-Constant, QC, Canada) were gavaged with vasopressin
(30 pg/kg) as an aqueous solution (100 pL in water) or a RM formulation (EO 100 pL).
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The control group was also given EO (100 pL) prior to the drug solution. The animals

then received two doses of water 30 min (30 mg/kg) and 1h (15 mg/kg) after the drug
administration. After the last dose of water, the animals were placed in metabolic cages and
urine was collected at pre-determined time points, until the excretion of 60% of the water

load. Access to food and water was restricted for the duration of the experiment.

Subcutaneous injection

Following a 2-h water restriction, male Sprawgue-Dawley rats (350-400 g) were
injected with vasopressin (30 pg/kg) as an aqueous) solution (100 uL in NaCl 0.9%) or a
RM formulation (EO 100 pL). The animals then received two doses of water 30 min (30
mg/kg) and | h (15 mg/kg) after the drug administration. After the last dose or water, the
animals were placed ‘in metabolic cages and urine was collected at pre-determined time
points over a 12-h period. Access to food and water was restricted during that time. The
experiment was repeated 24 and 48 h after the initial vasopressin injection. Animafs were

allowed free access to food and water in between experiments.

Statistical analysis

Statistical analysis of the urinary output results was performed using the Kruskal—-
Wallis test. A probability level of < 0.05 was accepted as a significant difference compared

to the control values. Data are reported as mean + SD.
Pharmacokinetic studies

Oral administration

After an overnight fast, Sprawgue Dawley rats (380-450 g) were gavaged with
vasopressin (30 pg/kg) either as an aqueous solution (100 pL in water) or encapsulated in
RPMs and dissolved in EO (100 pL). The control group received free EO prior to the drug

solution. The animals were allow free access to food and water during the experiment.
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Subcutaneous administration

Sprawgue Dawley rats (380-450 g) were injected with vasopressin (30 pg/kg) either
as an aqueous solution (100 pL) or encapsulated in RPMs dissolved in EO (100 uL). The

animals were allowed free access to food and water during the experiment.

Blood collection and vasopressin assay

Blood samples were collected at defined time points via the jugular vein under
isoflurane anesthesia and immediately transferred to pre-chilled Microtainer® tubes
containing EDTA and aprotinine (500 KUU/mL of blood). Body fluids were replaced by an
equivalent volume of physiological saline. 'Samples were centrifuged at 4°C and 1600 g for
20 min to isolate plasma. Plasma samples were kept frozen at — 80 °C until analysis. Blood
concentrations of vasopressin were assessed by radioimmuno-assay following the
supplier’s protocol (RIA; Penninsula Laboratories, San Carlos, CA).Vasopressin extraction
was carried out on C18 minicolumns (code S-196; Penninsula Laboratories), with a
recovery of more than 95%. The sensitivity of the RIA was 1 pg per assay tube.

Vasopressin levels are given in ng/mL plasma.

Pharmacokinetic data analysis

Standard pharmacokinetic parameters were evaluated from individual plasma
concentration-time curves. Area under the curve (AUC) was calculated using the linear
trapezoidal rule. The relative bioavailability (F.) following s.c. administration was

calculated using eq. 1

AUCRM

rel
AUC,, M

where AUCgrpy and AUCs n are the mean AUCs obtained following the administration of

the RM and aqueous solution, respectively.
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Results and discussion

Preparation and characterization of vasopressin-loaded RMs

The synthesis and characterization of RMs obtained from hydrophobically-modified
PGouMAs have been reported previously (Jones, 2006) and are summarized in Table 5.1.
Briefly, star-shaped PGouMA were esterified using fatty acid derivatives of varying lengths
(60 mol% compared to —OH groups) (Table 5.1). A drug loading corresponding to 1 wt%
of vasopressin was selected since at that drug ratio, the entrapment efficiency remained
above 50% (Jones, 2006). '

Table 5.1. Characterization of amphiphilic star-shaped polymers and reverse micelles.’

Polymer Alkyl chain Dgo(a) (nm) [PI]
Fatty acid | Degree of alkylation
derivative (%mol)
PGouMA-C12 lauric 65.3 19 [0.3]
PGouMA-C14 myristic 60.1 19 [0.3]
PGouMA-C18 stearic 61.0 - 19 [0.3]

@ mean diameter in ethyl oleate; PI= polydispersity index

The release of vasopressin from the different RMs formulations was studied under
pH conditions mimicking those encountered in the gastro-intestinal tract (Figure 5.1). The
formulations were exposed first to an acidic pH for 2 h, then to a neutral buffer (pH 6.8),
simulating the intestinal environment. At this point, neither formulation had released
significant amounts of vasopressin (< 3%). Altering the pH had no noticeable effect on the
release rate (Figure 5.1A). In comparison, over 60% of the drug had been recovered from
the control aqueous solution, agéin with no effect of pH (Figure 5.1A). Overall, the amount
of peptide released from the RM formulations barely reached 5% in 24 h (Figure 5.1A).
After one week, less than 15% of the peptide had diffused out of the RMs, independently of
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the nature of the polymeric scaffold. The observed sustained drug release can be

explained by the slow partitioning of vasopressin between the hydrophilic core and the
external oil phase, for which it has limited affinity (Jones, 2006, Kranz, 2007). However,
this process is expected to be significantly accelerated following the emulsification of the
oil phase by the biliary salts in the small intestine. Indeed, the increase in specific area thus
created may act as a driving force for the release of the encapsulated peptide (Humberstone,
1997). This hypothesis was confirmed by the investigation of the release kinetics of
vasopressin from RM-containing EO-in-water coarse emulsions (Figure 5.1B). Following
emulsification, all RM formulations released 60-80% of their load within a few hours
(Figure 5.1B). The slight difference observed between RM formulations may be ascribed to
variations in oil globule size (300-800 nm) (Humberstone, 1997). After an initial fast-
release, the arhount of vasopressin released plateaued at values from 50-70%, depending on
the formulation. This might be due to the destabilisation of the emulsion over time which
leads to the separation of the RM-rich EO phase from the aqueous dispersant. As this

occurs, the release rate slows down to the level previously observed for the oil solutions.
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Figure 5.1. Release kinetics of vasopressin from RMs prior to (A) or following (B)
emulsification. The inset show the release of vasopressing between 0 and 2 h. Results are

presented as mean + SD (n 2 3).

Biological activity and pharmacokinetics

Oral administration

The in vivo efficacy of the different peptide formulations was studied follo»\;ing oral
administration. The selected method, namely the measurement of urine output, is a standard
pharmacopeal procedure for the evaluation of vasopressin efficacy (Pharmacopea, 1988).
Here, animals were fed known volumes of water 30 min and 1 h foilowing the drug
(Crespi, 1990). The efficacy was estimated as the time required for the excretion of 30, 50
and 60% of the water load (Figure 5.2). For all defined end points, no difference was
observed between control groups. Similar results were obtained when desmopressin, a
vasopressin analog, 'was administered to. rats (Zlan, 1996). On the other hand, the
encapsulation of vasopressin inside RMs composed of PGoyMA-C18 resulted in a

statistically significant prolongation of the antidiuretic effect. Indeed, the time required for
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the elimination of 30, 50 or 60% of the hydric load was approximately 30 min longer

than for fhe controls (Figure 5.2). Although the other RM formulations also provided some

pharmacological effect, no statistically difference could be evidenced.
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Figure 5.2. Biological activity of vasopressin following oral administration. The
antidiuretic effect is expressed as the time required for the excretion of 30, 50 and 60% of
the total water load administered. Vasopressin (30 pg/kg) was administered 30 min before

the first water dose. Results are presented as mean + SD (n 2 6). * p-value < 0.05.

In light of their effectiveness, PGouMA-C18 RMs were selected for further studies.
The pharmacokinetic profiles of vasopressin following oral administration were established
for both the RM and aqueous solution (Figure 5.3). The results show that encapsulation did
not result in higher peptide absorption. Indeed, no significant difference was observed
between the blood concentrations of formulated vs. free vasopressin (Figure 5.3).
Surprisingly, vasopressin even appeared to be slightly better absorbed from the aqueous
solution, with an AUC0_24 of 2.0+ 0.6 compared to 1.3 + 0.3 ng-h/mL for the micelles, yet

not biological activity was observed for the control. Such discrepancies between
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pharmacodynamics and pharmacokinetics may be explained by the lack of specificity of

the assay method which can not discriminate between intact and degraded vasopressin.
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Figure 5.3. Plasma concentrations following oral administration of vasopressin (30 pg/kg)
formulated in RMs (closed circles) or as an aqueous solution (open squares). Results are

presented as mean = SD (n 2 5).

Subcutaneous administration

The pc;tential benefit of RMs as sustained drug delivery systems was first
highlighted during the release studies, where vasopressin was slowly discharged from the
oil solutions (Figure 5.1). In vivo, this may translate into a prolonged antidiuretic etfect and
thus, reduce the need for multiple daily injections. This assumption was challenged
~ following the subcutaneous injection of vasopressin formulated in PGoyMA-C18 RMs.
Again, the urinary output was employed as an indicator of pharmacological efficacy. In this
case, however, the volume of urine excreted was measured over 12 h for three consecutive
days (Figure 5.4). Initially, both the RM and control formulations resulted in a decreased
urine production which was maintained over a 8-12 h period (Figure 5.4A), in accordance
with a reported mean duration of action of ~8-10 h (d'dAgay-Abensour, 1993). At all time

points, the volume of urine produced by the animals who received the aqueous solution of
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vasopressin was higher than those who were given the RM formulation. This difference

became statistically significant at 10 h. After 24 h, no residual antidiuretic effect could be
noted for the vasopressin solution (Figure 5.4B). Instead, the urine output curve followed
closely that of the control (no vasopressin). The RMs, however, maintained their efficacy
over time, with no more than 20% of the water load being eliminated 24 h after the initial

vasopressin injection (Figure 5.4B). Similar results were observed after 48 h (data not

shown).
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Figure 5.4. Biological activity of vasopressin following subcutaneous injection. The
antiduiretic effect was evaluated over 12 h on (A) day | and (B) day 2 following drug

administration. Vasopressin (30 pg/kg) was injected once 30 min before the first water

dose. Results are presented as mean * SD (n 2 6).

The PK studies confirmed that encapsulation slowed the release of vasopressin in
vivo (Figure 5.5). While the aqueous solution yielded a single Cpax (1.4 £ 0.8 ng/mL at 0.47
+ 0.25 h), the presence of two distinct peaks can be observed in the PK profile of the RM
formulations (Figure 5.5). The earliest one (0.25-0.5 h) is hypothesized to result from the



: 173
diffusion of free and/or loosely-trapped peptide while the second one (48 h), is probably

due to the release of vasopressin entrapped deeper in the micelle core (Jones, 2006).
Noticeably, the peptide concentrations appear to return to baseline levels between the two
peaks (Figure 5.5). However, this did not prevent vasopressin from exerting its
pharmacological effect as evidenced by the pharmacodynamy results (Figure 5.4).
Likewise, for the control solution, plasma concentrations fell to baseline levels after 4 h,
though the antidiuretic effect lasted > 8 h. Typically, very low blood concentration are
required for vasopressin activity (Hvistendahl, 2005, Rembratt, 2004). The assay method
may not be sensitive enough to detect such small variations in plasma concentrations,
resulting in the apparent baseline levels evidenced here. Similar AUCy.;39 were estimated
for both formulations (33.3 £ 8 vs 27.9 £ 9.6 ng-h/mL for control and RMs). Consequently
the relative bioavailability of the RM formulation was estimated at approximately 82%.
This indicates that the drug was almost completely released from the formulation over time

contrarily to what could be predicted from the in vitro release studies.
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Figure 5.5. Plasma concentrations following subcutaneous administration of vasopressin
(30 pg/kg) formulated in RMs (closed circles) or as an aqueous solution (open squares).

Results are presented as mean + SD (n > 5).
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Conclusion

RMs obtained from star-shaped polyols were previously shown to solubilize
'substantial amounts of vasopressin in EO, a pharmaceutically relevant 6il. Here, the same
formulations were proposed for administration of this antidiuretic hormone via the oral and
s.c. route. The oral administration of vasopressin loaded RMs yielded a prolonged
biological effect, as evidenced by the delayed urinary output compared to the control
aqueous solution. However, this increased pharmacological effect could not be correlated
with increase plasma concentrations. On the other hand, RMs acted as an efficient sustained
delivery system for parenteral administration, as demonstrated by both the long-lasting
antidiuretic effect and slow release of the peptide. Both applications are promising and
could be further improved by optimizing the formulation, notably by replacing ethyl oleate
by a digestible oil, thus improving intestinal delivery by allowing access to the lymphatic
route. Injected subcutaneously, the increased viscosity of the oil phase may further prolong

release.
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Chapitre 6. Discussion

Les défis posés par I’administration d’un agent thérapeutique ditférent en fonction
des propriétés physico-chimiques de la molécule concernée. Par exemple, le manque de
solubilité peut limiter la biodisponibilit¢ d’un principe actif (PA) dont I’absorption -
dépend de la vitesse de dissolution (Lee, 2001). Les solutions proposées reposent alors
sur une amélioration du profil de dissolution du PA dans les liquides biologiques. En
contrepartie, la biodisponibilité¢ orale de molécules hydrophiles est limitée par une
perméabilité insuffisante et dans le cas des peptides et protéines, par leur sens\ibiiité ala
dégradation enzymatique. Idéalement, ces deux facteurs doivent étre considérés lors du

développement d’une formulation.

I a ét¢ démontré a maintes reprises que 1’encapsulation d’une molécule
hydrophobe a I’intérieur d’un vecteur colloidal permettait d’augmenter sa biodisponibilité
orale en assurant sa libération a 1’état moléculaire dans |’intestin (Dong, 2007; Yang,
1999). A cet égard, les micelles polyméres s’avérent une option particuliérement
intéressante en raison de leur important pouvoir solubilisant (Lee, 2007; Yi, 2007).
Cependant, la déstabilisation de la structure micellaire dans les fluides gastro-intestinaux
peut entrainer la libération prématurée puis la précipitation du soluté encapsulé. Ici,
’utilisation de micelles unimoléculaires (MUs) a été proposée afin d’éviter de tels
problémes de stabilité (Chapitre 3). Ces MUs ont de plus été €laborées de fagon a
répondre aux variations de pH de sorte que la libération du PA soit favorisée a pH neutre,

* dans Dintestin, plutét qu’a pH acide.

Les probleémes posés par I’administration orale de peptides peuvent également étre
résolus par I’emploi de vecteurs (Cui, 2007; wanaga, 1999: Takeuchi, 1996; Yamabe,
2003). Toutefois, une stratégie de plus en plus explorée consiste a formuler le peptide
dans une huile. Le peptide peut soit €tre dispersé sous la forme d"une émulsion E/H
(Jorgensen, 2004) ou encore, solubilisé en présence de surfactants (Kirby, 2000). Dans la
présente theése, une approche originale basée sur la solubilisation de peptides dans une

huile en présence de micelles polymeéres inverses (MIs) a été présentée (Chapitres 4 et 5).
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L’objectif principal de cette thése était donc de mettre au point de nouveaux
vecteurs micellaires pour I’administration orale d’agents thérapeutiques. Outre la
méthode de syntheése et le caractere amphiphile des polymeres, ces deux systémes

présentent peu de caractéristiques communes et seront traités séparément.

Micelles unimoléculaires sensibles au pH.

La premiere partie du travail effectué visait a synthétiser et caractériser des MUs

sensibles au pH pour I’administration orale d’agents hydrophobes (Chapitre 3).

Les MUs sont obtenues a partir de polymeres arborescents, généralement des
dendrimeres (Liu, 2000b), des polyméres étoilés (Liu, 2000a) ou hyperbranchés (Suﬁder,
1999). Dans la présente thése, I’utilisation de polyméres étoilés a été préférée en raison

de I’aisance avec laquelle ils peuvent étre synthétisés.

Ainsi, différents polymeres étoilés ont été synthétisés par polymérisation
radicélaire par transfert d’atomes (PRTA). L’initiateur choisi est un dérivé du
pentaérythritol et compte 4 sites d’initiation (Chapitre 3, Schéma 3.1). Dans un premier
temps, nous avons optimisé la méthode de synthése de fagon a obtenir des polyméres
bien définis possédant les propriétés désirées. La procédure a été élaborée de fagon a ce
que les polymeéres présentent un gradient de polarité du centre (cceur hydrophobe) vers la
péri;\)hérie "(enveloppe hydrophile) (Chapitre 3; Schéma 3.2). Pour ce faire, le
méthacrylate de poly(éthyléne glycol) (MA-PEG) n’a été ajouté qu’une fois la
polymérisation des monomeres hydrophobes, soit le méthacrylate d’éthyle (MAE) et le

méthacrylate de terr-butyle (MAtB), achevée.

Les propriétés des diftérents polyméres synthétisés sont résumées au Tableau 6.1.
Nous pouvons voir que la PRTA a permis un contrdle adéquat de la polymérisation, tel
que démontré par les indices de polydispersité < 1.3 obtenus par chromatographie
d’exclusion stérique (CES). Lors de la synthése de polyméres €toilés, il était impératif de
limiter le degré de polymérisation a environ 80% afin d’éviter les réactions de
terminaisons entre sites radicalaires adjacents (Heise, 2001; Robéllo, 2001). Nous avons
démontré que ce seuil était atteint aprés environ 1 h dans le cas du MAE et du MAB et

aprés 15-20 h pour le MA-PEG. Les copolyméres amphiphiles ont ensuite été
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caractérisés par résonance magnétique nucléaire du proton (RMN-'H) afin d’estimer le
degré de polymérisation des différents monoméres. Les résultats obtenus ont montré une

bonne corrélation entre les valeurs expérimentales et les valeurs attendues.

Tableau 6.1. Caractérisation des polymeres étoilés amphiphiles.

Degré de polymérisation MA-PEG =RMN 'H CES” pL?
y Dy
Polymére 1 M, M
Y (g/mol) P (nm)
MAE | MA(B | MA-PEG M., M, I
S_El6T16m'15
16 16 25 200 9100 | NNA | NA | NA| NA 15
S_EsaT1 Pdese
13 1 34 475 19670 | NA | NA | NA | NA 14
S_E T/ Pd-,
8 17 a2 400 21,200 | 32,000 | 38,700 | 1.20 | 48.500 | 11
37
S_EyTyP2- (56%)
- 9 23 29 200 11.950 | 20,850 | 26.500 | 1.27 | 1,4x10° 1410
(44%)

@ détermination dans le diméthy|formamide ® détermination dans I"eau a 25°C © Dy, = diamétre hydrodynamique

Des quatre prototypes synthétisés, deux ont été caractérisés de maniére plus
poussée afin d’étudier leur comportement en solution. Ces polymeéres ont été analysés par
CES et diffusion de la lumiere en modes statique (DL) et dynamique (DDL). L’analyse
de ces résultats a permis de confirmer I’existence de micelles unimoléculaires dans le cas
du S_E3T|7P44;. En contrepartie, le S_E;4T73P2;9 semblait plutét former des agrégats
supramoléculaires. En outre, le diamétre moyen des particules observées par DDL était
plus élevé dans le cas du S_E 3T 7P44; en raison la détection de deux populations de taille
distincte dont une de plus de 100 nm. Par ailleurs, nous avons observé une variation de la
masse molaire (MM) en fonction du solvant d’analyse. En effet, la MM en poids (M;) de
26 500 mesurée dans le diméthylformamide, un solvant organique non sélectif, passait a
1.4x10° dans I’eau, ou l’agrégation était favorisée. Ces deux polymeres se distinguent

principalement par la composition de |’enveloppe hydrophile (Tableau 6.1). Non
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seulement la chaine de MA-PEG utilisée dans la synthése du S_E24T23P22; est plus courte
(200 g/mol vs 400 g/mol), mais le nombre d’unités monoméres greffé est également plus
faible (29 vs 42). Il est dohc possible que la couronne hydrophile du S~E24T23P229 ne soit
pas suffisamment dense pour masquer efficacement le cceur micellaire et prévenir les

interactions hydrophobes entre polyméres adjacents (Benahmed, 2001; Sakthivel, 1999).

La RMN-'H a été employée afin de mettre en évidence I’influence de la polarité

du milieu externe sur le comportement des MUs en solution (Chapitre 3; Figure 3.2).
Ainsi, dans le chloroforme, un solvant non sélectif, il a été possible de déceler les signaux
produits par les protons localisés tant au niveau du segment hydrophobe qu’hydrophile.
En milieu aqueux, I’augmentation de la viscosité du cceur micellaire s’est traduit par la
disparition des signaux associé€s a la fraction hydrophobe. Ces résultats confirment le
caractére amphiphile des copolyméres étoilés ainsi que leur capacité¢ a réagir a des

variations de la polarité du milieu environnant.

Il est a noter que les polyméres décrits ci-dessus sont des précurseurs ne
présentant aucun groupement ionisable. En fait, la fonction acide conférant la sensibilité
au pH est introduite suite & I’hydrolyse du MAtB, un dérivé ester de I’acide
méthacrylique (AMA). Suite a cette réaction, il est attendu que la polarité du coeur
micellaire augmente de fagon significative de sorte que ’agrégation secondaire observée
pour le S_E34T73P229 ne devrait plus se produire. Diverses méthodes ont été employées
afin de confirmer la sensibilité au pH des polyméres, notamment la RMN'H (Chapitre 3,
Figure 3.3), le titrage des fonctions. AMA (Chapitre 3, Figure 3.4 et 3.5) et la

spectroscopie de fluorescence (Chapitre 3, Figure 3.6).

Le pyréne est un marqueur fluorescent dont le comportement varie en fonction de
la polarité du milieu dans lequel il se trouve (Kalyanasundaram, 1977). Cette propriété a
été mise a profit dans le but d’évaluer ’etfet de variations du pH sur la polarité du cceur
micellaire. Nous avons pu mettre en évidence un déplacement batochrome du signal
détecté a 333 nm ainsi qu’un augmentation de son intensité en présence de MUs
(Chapitre 3; Figure 3.6). Le ratio I337/I333 peut étre employé comme indicateur de la
polarfté de I’environnement dans lequel se trouve le pyréne. En milieu polaire, I’intensité

du signal a 333 nm est plus importante et donc, le ratio est plus faible qu’en milieu



181

partir des résultats présentés a la figure 3.6, le ratio I337/133; a été estimé a 0.6, 1.5 et 1.7
dans I’eau et en présence de MUs a pH basique et acide, respectivement. Ces résultats
montrent que, en présence de MUS, le pyréne se retrouve dans un milieu hydrophobe,
probablement solubilisé au sein du cceur micellaire. Cepe'ndant, I’effet de la variation du
pH est moins important qu’anticipé. En effet, un ratio [337/1333 similaire a été obtenu peu
importe le pH du milieu externe. Ceci peut s’expliquer par la solubilisation du pyréne a

I’intérieur de microdomaines hydrophobes constitués par les unités MAE.

La variation de la taille des polymeres en fonction du pH a également été évaluée.
Nous pouvons voir au Tableau 6.2 que dans le cas du S_E 3T 7P44, deux populations de
tailles distinctes ont été détectées, quel que soit le pH. Dans le cas du S_E»4T23P29, la
formation d’un précipité a été notée a pH 2. La présence de particules de plus de 100 nm
peut étre attribuée a une interaction entre les segments de PEG et de PAMA (pont
hydrogéne) ou 4 la formation d’agrégats micellaires. A pH basique, nous avons pu
observer une population de particules ayant un diamétre inférieur a 10 nm, que nous
supposons étre des MUs. Il est a noter que la détermination du diamétre des particules a
été effectuée sur des échantillons concentrés (10 g/L) afin d’obtenir un signal d.’intensité
suffisante. Or, ["utilisation de fortes concentrations semble avoir favorisé la formation de
larges agrégats, rendant plus difficile I’analyse des résultats. Il faut toutefois préciser que
de tels agrégats seront déstabilisés en milieu dilué, par exemple suite a I’administration
orale. De fagon générale, les résultats obtenus a ’aide des différentes méthodes de

caractérisation confirment la sensibilité au pH des copolymeres étoilés.
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Tableau 6.2. Détermination de la taille des MUs par DDL.

pH S_EsM,;P4,, S_E;sMy;P2,
Aire sous le pic Dy Aire sous le pic Dy
(%) (nm) (%) (nm)
2 60% 11 précipité précipité
40% 180
4 45% 9.0 100% 136
55% 158
12 35% ' 1.4 37% 9.0
65% 170 63% 178

Par la suite, nous avons évalué la cinétique de libération d’une molécule
hydrophobe encapsulée en fonction du pH. Pour ce faire nous avons étudié la diffusion
du principe actif a travers une membrane de cellulose poreuse en présence et en absence

de MUs.

Dans le cas, présent, la progestérone (Chapitre 3, Figure 3.7), une hormone
stéroidienne a été utilisée comme composé modéle et a été encapsulée dans des micelles
de S_E>4M23P2;9 (5% p/p de PA). La libération de la progestérone a d’abord été évaluée a
pH 1.2 (Chapitre 3; Figure 3.8A). A ce pH, en présence de MUs, la quantité de PA
libérée a été évaluée a ~ 45% apres 8 h. La cinétique de libération était quasi-linéaire. De
plus aucun « burst » n’a été observé. Aprés environ 3 h, la vitesse de libération semblait
ralentir sans toutefois atteindre de plateau. En comparaison, la totalité du PA libre avait
diffusé a travers la membrane de dialyse en 2 h. Les résultats obtenus pour la formulation
contrdle ont permis de confirmer que la membrane de dialyse ne constituait pas un
obstacle a la diffusion du PA. Par conséquent, le ralentissement de la diffusion observé en

présence de MU était attribuable a I’encapsulation de la progestérone.

Par ailleurs nous avons étudié I’effet d’une variation du pH sur la vitesse de
libération. Pour ce faire, le pH du milieu de dialyse a été ajusté a 7, aprés 2 h en milieu
acide (Chapitre 3; Figure 3.8B). Ce changement de pH est associé & une augmentation du
degré d’ionisation des groupements AMA. Apres un temps de latence d’environ 10 min,

la vitesse de libération a augmenté et la quantité de progestérone libérée a atteint ~ 60%,
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~ 60%, 90 min apres le changement de pH. Suite a cela, la vitesse de libération a diminué
puis | plafonné (~ 70% de principe actif libéré). Comparativement, des micelles
multimoléculaires de composition semblable préparées au laboratoire avaient libéré la
totalité de leur contenu en 8 h (Sant, 2004). Dans le cas des MUs, 1’observation d’un
plateau peut s’expliquer de différentes fagons. Par exemple, il est possible qu’une
certaine proportion du PA demeure a I’intérieur des MUs, solubilisé dans les domaines
hydrophobes. De maniére plus probable, le plateaﬁ observé refléte ’atteinte d’un point
d’équilibre. Ceci a été confirmé notamment lorsque I’expérience a été répétée dans un
volume de dialyse plus important (1000 vs 200 mL) : la progestérone était alors libérée
plus rapidement et aucun plateau n’était observé (résultats non publiés). La réduction du
taux d’encapsulation de la progestérone a eu un effet similaire & ’augmentation du

volume (résultats non publiés).

En théorie, la libération d’un PA encapsulé a I’intérieur de micelles polymeéres
peut se faire par diffusion ou encore faire suite a la dissociation ou la dégradation du
vecteur (Chapitre 2). Dans le cas présent, puisque les micelles sont unimoléculaires et
constituées d’un polymére non biodégradable, la diffusion représente I’unique mécanisme
de libération possible. Par conséquent, la vitesse de libération devient tributaire du
gradient de concentration établi de part et d’autre de la membrane de dialyse. Ceci
explique [’effet observé suite a la variation du volume de dialyse ou du taux

d’encapsulation.

Dans I’ensemble, les résultats présentés confirment que les polyméres étoilés
synthétisés peuvent former des MUs. De plus, I’introduction de fonctions ionisables au
sein du cceur micellaire a permis d’améliorer le profil de libération d’un PA hydrophobe

modele solubilisé dans le cceur micellaire.

Caractérisation de micelles polyméres inverses pour

I’administration orale de peptides

La suite des travaux a été consacrée a I’élaboration de MIs. Ces micelles, solubles
en milieu organique, ont été proposées pour I’administration de peptides. Les objectifs de

cette partie étaient de 1) caractériser les polyméres étoilés amphiphiles hydrophobes; 2)
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d’étudier leur comportement en solution puis leur interaction avec diverses molécules
peptidiques (Chapitre 4); 3) d’évaluer la cinétique de libération in vitro et I’efficacité in

vivo de formulations de vasopressine a base de Mls (Chapitre 5).

Les polyméres employés dans I’élaboration de Mls ont été synthétisés par PRTA
a partir d’un initiateur multifonctionnel a 4 branches identiques a celui utilisé dans la
mise au point des MUs (Chapitre 4; Figure S1). En réalité, seul le segment hydrophile
constitué d’un poly(méthacrylate de glycérol) (PMAGou) est de nature polymeére.
L’enveloppe hydrophobe est, quant a elle, composée de chaines d’acides gras de longueur
variable (C12, C14 ou C18), greffées au polymere via un lien ester (Chapitre 4, Schéma
4.1). Dans le texte qui suit, les polymere étoilés alkylés sont désignés par I’abréviation
suivante: PMAGouCXy ou X et Y représentent la longueur de la chaine alkyle et le degré

d’alkylation (% molaire des groupements —OH ayant été modifi€s), respectivement.

La composition des polymeres a ét€ confirmée par RMN 'H (Chapitre 4, Figure
4.1) et analyse élémentaire. Les polyméres ainsi obtenus sont amphiphiles, mais
insolubles dans I’eau. [ls peuvent cependant étre solubilisés dans différents solvants
organiques, incluant des huiles, végétales ou non. La solubilité des polyméres variait
grandement selon la nature de I’huile utilisée. Par exemple, les valeurs observées dans les
huiles végétales dépassaient rarement 10 g/L alors qu’elles pouvaient atteindre plus de
50 g/L dans ’oléate d’éthyle et I’acide oléique. A 1’opposé, la composition du polymére
(degré d’alkylation) ne semblait pas avoir d’effet significatif. Ici, I’oléate d’éthyle a été
sélectionné pour la suite des expériences en raison de sa capacité a solubiliser de fortes
quantités de polyméres, sa faible viscosité et I’absence de toxicité envers les muqueuses
(Bookstaff, 2003). 11 est a noter que nous avons observé la gélification de I’oléate d’éthyle
en présence de Mls. Cet effet a été observé a des concentrations supérieures a 100 mg/mL
pour les dérivés C12 et Cl14 et supérieures & 5 mg/mL pour le dérivé C18. Par
conséquent, lors des essais impliquant le dérivé C18, la concentration du polymeére a été

maintenue a 5 mg/mL.
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Tableau 6.3. Propriétés des MAPGoy alkylés

Polymére Chaine alkyle Diamétre moyen |1P]
oléate
Longueur Dégrée d’alkylation (%) THF (nm)
d’éthyl (nm)
Théorique Expérimental
Laurique .
PMAGou-C12¢0 60 65.3 19[0.3} 33[0.24)

(-0C(0)-(CH,)10-CH3

Myristique
FMAGon -Clo 0 60. w3 | 320025
(-OC(0)-CH,),-CHs )

Stéarique
PMAGou -C184 60 61.0 1910.3] 32[0.24)
(-OC(0O)-(CH;)16-CH;

Les résultats obtenus pour les polyméres sensibles au pH indiquaient qu’il était
possible de préparer des MUs a partir de structure en étoile. Etant donné les similarités
entre ces polymeéres, nous avons étudié la conformation des polyméres dans le
tétrahydrofurane (THF) et I’oléate d’éthyle afin de déterminer la nature, uni- ou
multimoléculaire, des micelles formées. Comme nous pouvons le voir au Tableau 6.3, le
diamétre des particules détectées par DDL était respectivement, de 33 et 19 nm dans le
THF et ’oléate d’éthyle. Ces valeurs ont ensuite été confirmées par microscopie de force
atomique (MFA) (Chapitre 4, Figure 4.2A) et microscopie €lectronique (Chapitre 4,
Figure 4.2B). Les tailles observées pour les micelles de PMAGoy alkylé étaient beaucoup
plus importantes que celles rapportées pour des structures unimoléculaires dendritiques
ou hyperbranchées de composition et masse molaire similaires (2-10 nm) (Garamus,
2004 Stevelmans, 1996). Aussi, en se basant sur le diamétre théorique calculé a partir de
la longueur d’un lien C-C (1.54 A), la taille d’une molécule de PMAGoy alkylé ne
devrait pas dépasser 10 nm. L’ensemble des résultats semble donc indiquer que les
polymeéres forment des agrégats multimoléculaires. Ce postulat a été confirmé lors d’une
étude subséquente ou nous avons pu calculer une concentration micellaire critique

(CMC) pour le MAPGou-C18 dans le dichlorométhane (27 mg/L) (Gao, 2007). En




186

comparaison, des CMCs de "ordre de 220 a 1100 mg/L ont été rapportées pour des
micelles de bis(2-éthylhexyle) sulfosuccinate sodique, un surfactant de faible masse
moléculaire (444, 6 g/mol). Cependant, dans le cas des surfactants, la présence d’eau ou
d’un autre solvant polaire est nécessaire a la formation de micelles. Par conséquent, la
structure formée se rapproche plus d’une micro-émulsion E/H que d’une micelle (Silber,
1999). L’association de polyméres amphiphiles branchés en milieu organique a, quant a
elle, rarement été rapportée. En fait, les MIs obtenues a partir de dendriméres ou de
polymeéres hyperbranchés alkylés sont généralement unimoléculaires (Cooper, 1997;
Slagt, 2002; Sunder, 1999). Garamus et al. (2004) ont cependant observé la formation de
MIs plurimoléculaire a partir de polyols hyperbranchés lorsque le degré d’alkylation était
inférieur a 20%. Dans le cas des MIs, I’interaction entre les groupements —OH semble

donc constituer la force motrice provoquant I’agrégation des chaines de polymeres.

Nous nous sommes ensuite intéressés a I’interaction entre les Mls et différents
solutés hydrophiles. Les premiéres études ont été effectuées en utilisant des micelles
composées de PMAGou-Cl16;5. L’expérience consistait a étudier l'e partage d’une
molécule hydrophile, le rouge Congo, entre une phase aqueuse et une phase organique, en
présence ou non de Mls. Tel qu’illustré a la ﬁgure 6.1, la présence de MIs a permis
d’augmenter significativement 1’affinité du' rouge de Congo pour la phase organique
(dichlorométhane). Une étude similaire a ensuite réalisée avec les PMAGoy-CXgo qui ont
pu encapsuler jusqu’a 75 mg/g de rouge de Congo (Gao, 2007). Des résultats
comparables ont été¢ obtenus en présence de MIs unimoléculaires (Krdmer, 2002). Les
mécanismes impliqués dans I’interaction entre le soluté hydrophile et le cceur de MIs ne
sont pas totalement élucidés, mais la présence de fonctions -OH libres semble
indispensable (Zou, 2006). L’hypothése de base voulant que les MIs de polyméres étoilés
permettent la solubilisation d’entités hydrophiles en milieu organique, peu polaire a donc

été confirmée,
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Eau
Dichlorométhane —

Figure 6.1. Extraction du rouge de Congo en présence de micelles inverses de PMAGoy-

C16;59,. La concentration initiale du rouge de Congo dans la phase aqueuse est de (A) 26
(B) 51 et (C) 108 pg/mL.

Nous avons ensuite évalué le coefficient de partage (Kapp) oléate d’éthyle-eau de
différentes molécules peptidiques en présence de Mls cdmposées de PMAGon-CXeo.
Pour ce faire, trois dérivés peptidiques ayant naturellement peu d’affinité (Kapp <0.1) pour
I’oléate d’éthyle, soit la vasopressine (1084 g/mol), la myoglobine (17 500 g/mol) et
I’albumine (65 000 g/mol) ont été sélectionnés. Dans tous les cas, les meilleurs
rendements d’encapsulation et donc les Kapp les plus élevés ont été obtenus en présence
de MIs de PMAGouC184) (Chapitre 4, Figure 4.3, S2-3). Nous avons cependant montré
que la capacité de solubilisation des MIs diminuait nettement avec une augmentation de
la masse molaire du soluté hydrophile. Ainsi, les rendements d’encapsulation qui étaient
supérieurs a 95% lors des essais avec la vasopressine n’étaient plus que de 50-80% dans
le cas de la myoglobine. Les valeurs de K,y ont suivi une tendance similaire. Par
exemple, a une concentration de peptide ou de protéine de 1% (p/p), nous avons calculé
un Kgp, de 25 pour la vasopressine et de 12 pour la myoglobine. Pour ce qui est de
I’albumine, nous avons pu obtenir des rendements d’encapsulation supérieurs a 60%,
mais seulement lorsque les concentrations de protéines €taient maintenues en dessous de
1% (p/p) (Chapitre 4, Figure S3). L’ensemble de ces résultats semble indiquer que les
MIs sont mieux adaptées au transport de peptides de faible masse molaire. De plus, il est

intéressant de noter que les taux d’encapsulation atteignaient 10% (p/p) pour la
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formulation la plus efficace. Ces taux se comparent avantageusement aux niveaux atteints
lors de I’encapsulation de peptides a I'intérieur de nanoparticules (Cui, 2007) ou de
liposomes (Kisel, 2001). Quelle que soit la macromolécule étudiée, nous avons observé
une diminution du K,pp en fonction de la concentration de peptide ou protéine (Chapitre
4; Figures 4.3; S2;S3). Cette observation peut s’expliquer par une saturation progressive
de I’espace disponible pour I’encapsulation d’un soluté au sein des micelles (Choucair,
2003), ce qui a été confirmé lors de I’analyse des données selon le modéle d’adsorption

défini par I’isotherme de Langmuir (Chapite 4; Figure 4.4).

La derniére partie du projet a porté sur la mise au point de formulations
oléagineuses pour I’administration de peptides. Nous avons sélectionné la vasopressine
pour ces essais puisque les taux d’encapsulation les plus élevés ont été obtenus avec ce
peptide. La vasopressine est un peptide de 9 acides aminés synthétisé dans
I’hypothalamus et sécrétée par I’hypophyse en réponse a différents stimuli, notamment
une diminution du volume sémguin ou une augmentation de |’osmolalité. Outre son action
antidiurétique, la liaison de la vasopressine a son récepteur entraine une vasoconstriction
et une augmentation de la pression artérielle (Treschan, 2006). Ce peptide est
présentement commercialisé sous la forme d’une solution aqueuse stérile injectable. Il
existe également une formulation orale de desmopressine, un analogue synthétique de la

vasopressine. Toutefois, la biodisponibilité du peptide est inférieur a 1%.

Les formulations micellaires ont été préparées en utilisant une concentration de
vasopressine éorrespondant a 10-40 pg de peptide/mg de PMAGou-CXy, puisqu’a cette
teneur, le rendement d’encapsulation était supérieur a 50% (Kap, > 1), quel que soit le
polymére employé. Nous avons d’abord étudié la cinétique de libération de la
vasopressine in vitro dans des conditions de pH simulant I’environnement gastrique et
intestinal. [.’analyse des résultats obtenus a révélé que la vasopressine était libérée
lentement des Mls et indépendamment du pH du milieu externe (Chapitre 5, Figure 5.1). |
Aprés 7 jours, moins de 15% de la quantité encapsulée avaient été libérés. Aucune
différence significative n’a €té observée entre les différentes formulations. En
comparaison, la formulation contrdle avait libéré plus de 80% de son contenu en 4 h

(Chapitre 5, Figure 5.1A). Nous pouvons supposer que la libération de la vasopressine a
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partir de MIs se fait en plusieurs étapes. D’abord le peptide diffuse a travers I’enveloppe
hydrophobe de chaines alkyles afin d’atteindre I’oléate d’éthyle puis le milieu aqueux.
Selon les résultats de Kgpp, il semble que la diffusion du peptide a travers 1’enveloppe

hydrophobe constitue I’étape limitante.

Dans I’intestin, la solubilisation de la phase huileuse par les sels biliaires devrait
accroitre significativement la vitesse de libération du PA, suite & une augmentation de
[’aire de surface. La véracité de cette hypothése a été confirmée lors de I’étude de la
cinétique de libération de la vasopressine a partir‘ d’une émulsion H/E dont la phase
huileuse était constituée d’une solution micellaire dans Ioléate d’éthyle. Dans ces
conditions, de 60 4 90% de la vasopressine encapsulée s’était échappée des micelles en 2
h (Chapitre 5, Figure 5.1B). Cependant, le taux de vasopressine libéré a rapidement
atteint un plateau. Ce phénoméne est particuliérement marqué dans le cas du dérivé C18.
Ceci pourrait étre causé d’une part a I’instabilité des émulsions préparées au laboratoire
qui s’est traduit par une séparation de phase (observée visuellement) et donc, un
ralentissement de la libération du peptide (Bjerregaard, 1999). Le manque de stabilité
peut s’expliquer par la taille relativement élevée des globules de la phase dispersée. En
effet, nous avons ciblé un diametre élevé afin de reproduite le plus fidélement possible la
taille des globules d’huiles produites lors de I’émulsification d’une phase lipidique dans
I’intestin. Avec le temps, la coalescence ‘des gouttelettes d’huile a provoqué une

séparation de phase.

L’efficacité des différentes formulations micellaires de vasopressine a ensuite été
comparée in vivo, suite a leur ’administration per os chez le rat. Nous avons d’abord
évalué I’activité pharmacologique de la vasopressine et avons mis en évidence une
influence de la nature du polymére sur I’efficacité des Mls. En effet, seule la formulation
a base de PMAGoy-C18¢ a entrainé un retard significatif (~20 min) dans la diurése par
rapport au controle (Chapitre 5, Figure 5.2). En contrepartie, aucun effet antidiurétique
n’a été observé suite a I’administration d’une solution aqueuse du peptiae (Chapitre 5,
Figure 5.2). Ces résultats semblent indiquef que ’encapsulation du peptide a eu un effet
bénéfique sur son absorption. Cette formulation a donc été retenue pour I’étude de la
pharmacocinétique de la vasopressine chez le rat (Chapitre 5, Figure 5.3). Les résultats de

cette étude se sont avérés peu concluants. En effet, la formulation micellaire a généré des
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_ cette étude se sont avérés peu concluants. En effet, la formulation micellaire a généré des
taux plasmatiques semblables & la solution aqueuse. Plusieurs hypothéses peuvent
expliquer uhe telle dichotomie entre la pharmacodynamie et la pharmacocinétique. Par
exemple, celle-ci pourrait s’expliquer par le fait que la méthode de dosage ne permette
pas de discriminer la vasopressine intacte de la vasopressine dégradée. Fredholt et al.
(1999) ont étudié la dégradation enzymatique de la desmopressine. Lors de cette étude,
les auteurs ont montré que la structure primaire était maintenue suite au clivage du
peptide par‘la chymotrypsine. Une situation similaire pourrait se produire lors de la
dégradation de la vasopressine. Il est donc possible que les produits de dégradation soient
reconnus par I’anticorps employé lors du dosage au méme titre que le peptide intact. Ce
probléme peut étre résolu en préférant une méthode de chromatographie liquide a haute
performance pour I’analyse des échantillons sanguins. De plus, tout au long de
I’expérience, les variations du volume sanguin lors de prélévements successifs ainsi que
la libération de vasopressine provoquée par l’isoflurane (agent anesthésiant) (Ullman,

1999) ont pu contribuer a I’importante variabilité observée.

Suite a I’administration de la formulation a base de PMAGoy-C18¢0 par voie
sous-cutanée chez le rat, nous avons noté une prolongation significative de I’effet
antidiurétique de la vasopressine. Alors que la durée d’action du contrdle, une solution
aqueuse du peptide, a été évaluée a environ 10 h, I’activité de la vasopressine encabsulée
pouvait étre observé 72 h aprés la prise du PA (Chapitre 5, Figure 5.4). L’étude. de la
pharmacocinétique n’a pas permis de confirmer que le peptide était libéré de fagon
soutenue. Cependant, nous avons remarqué la présence de deux pics, le premier a 15-30
min a été attribué a de la vasopressine libre. Le second est survenu 48 aprés la dose et fait
suite a la libération de la vasopressine encapsulée dans le cceur micellaire (Chapitre S,

Figure 5.5).

En résumé, I’utilisation de pollyméres étoilés amphiphiles a permis d’augmenter
significativement 1’affinité de différentes molécules peptidiques pour une phase huileuse.
La formulation a base de PMAGou-C18¢ a démontré les meilleurs rendements
d’encapsulation, plus spécialement en présence de vasopressine. Cette formulation s’est
également démarquée lors de 1’étude de I’activité pharmécologique de la vasopressine

administrée par voie orale, bien que ceci ne se soit pas nécessairement traduit par une
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I’administration sous-cutanée d’une formulation huileuse de vasopressine a base de
micelles de PMAGou-C18¢ a permis une prolongation de I’effet antidiurétique et une
libération soutenue du peptide, ouvrant la porte a une utilisation du systéme pour

I’administration parentérale extravasculaire de peptides.
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Conclusion

Les travaux réalisés au cours de cette thése ont porté sur la mise au point de

nouveaux vecteurs micellaires obtenus a partir de polymeres étoilés amphiphiles.

" Ainsi nous avons d’abord proposé [’utilisation MUs sensibles au pH pour
’administration orale de principes actifs hydrophobes. L’introduction de groupements
acide a permis de contréler la libération d’un soluté hydrophobe en fonction du pH. De
plus, le PA modéle a pu étre encapsulé a raison de 5% (p/p) dans les micelles malgré une

taille relativement faible.

L’encapsulation de principes actifs faiblement solubles (classe II) vise
principalement a améliorer leur vitesse de dissolution afin que ce parameétre ne constitue
plus un obstacle a leur absorption. A cet égard, bien que les MUs aient démontré une
certaine efficacité in vitro, les données disponibles sont insuffisantes pour juger du
potentiel réel du systéme. En outre, I'effet des MUs sur la biodisponibilit¢ d’un PA
administré par voie orale n’a pas ét€ évalué. Aussi, il serait intéressant d’étudier I’effet de
la composition chimique sur la capacité de solubilisation et la sensibilité au pH des MUs.
Ceci permettrait d’optimiser les vecteurs de fagon & produire 1’effet désiré suite a une

administration orale.

Par la suite, nous nous sommes attardés a la conception de vecteurs micellaires
pour ’administration orale de peptides. Pour ce faire, nous avons préconisé I’ utilisation
de micelles inverses (MIs) obtenues a partir de polyméres étoilés. Ces micelles se sont
avérées d’excellents agents pour la solubilisation de peptides dans un véhicule huileux.
Les MIs ont également montré une certaine efficacité suite a 1’administration orale d’une
formulation d’un peptide modele (vasopressine) chez le rat. L’administration d’une
formulation par voie sous-cutanée a permis de prolonger I’activité biologigue du peptide

encapsul€, en plus de retarder sa libération.

Les MIs ayant été décrite a ce jour ont été surtout été employées pour
’extraction de molécules hydrophiles de faible masse molaire. Ces études étaient
effectuées dans des solvants organiques non adaptés a une utilisation pharmaceutique.

L’exemple présenté ici illustre pour la premiere fois le potentiel de MIs pour
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’administration de macromolécules hydrophiles. Cette propriété est particuliérement
intéressante dans [’optique d’une administration par la voie orale. En effet, la
combinaison de I’encapsulation et de la solubilisation dans une phase lipidique devrait
permettre de réduire les risques de dégradation enzymatique. Aussi, bien que
1’administration orale d’un peptide formulé a I’aide de Mls ait permis d’améliorer son
efficacité, ’effet observé était moins important qu’escompté. Par conséquent, la -
formulation doit encore étre optimisée afin d’améliorer la performance du systeme
(masse molaire et composition du polymere, nature de la phase lipidique). Néanmoins,
'les résultats présentés dans cette thése ont permis de mettre en évidence le bien fondé de
cette approche qui pourrait permettre la formulation de nombreux peptides

thérapeutiques.





