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RESUME

L’administration de médicaments est un enjeu crucial de la médecine actuelle. Les exigences dans
le traitement des patients deviennent de plus en plus importantes : le traitement doit étre
personnalisé, plus efficace, moins contraignant, etc. Cela a conduit a un important effort de
recherche dans le domaine (bio)pharmaceutique et biomédical. Un des principaux objectifs de ces
recherches est le controle de la libération des agents thérapeutiques pour permettre une
administration efficace, localisée et prolongée. De nombreuses méthodes sont étudiées comme
I’utilisation de micro- ou nanovecteurs (liposomes, particules polymériques, particules
inorganiques, etc) ou le développement d’hydrogels chargés en principe actif. Néanmoins,
contrdler la vitesse de libération de I’agent thérapeutique reste un véritable défi. Les systémes
d’affinité semblent étre des candidats potentiels pour pallier cela. En effet, quelques groupes de
recherche ont montré que 1’utilisation d’une interaction spécifique (d’ou le terme « affinité ») entre
le vecteur et I’agent thérapeutique peut permettre de controler la libération de certaines protéines.
Cependant, ces systemes sont généralement basés sur une propriété propre a 1’agent thérapeutique
d’intérét et ils ne peuvent étre utilisés pour une grande plage de molécules. Le travail de recherche
présenté ici propose ’utilisation de peptides superhélices, plus précisément le systéme peptidique
Ecoil/Kcoil, pour contrdler la diffusion de nanoparticules d’or dans un hydrogel d’alginate. Des
nanoparticules (NPs) d’or ont été fonctionnalisées avec une protéine chimere correspondant au
peptide Ecoil fusionné au facteur de croissance épidermique (EGF). La bioactivité du EGF greffé
a ¢été veérifiée par un test de phosphorylation des récepteurs EGF de cellules A431 et la
biodisponibilité du peptide Ecoil a été testée en immobilisant les nanoparticules sur des surfaces
décorées avec le peptide Kcoil. Ensuite, nous avons réalisé¢ un hydrogel d’alginate décoré avec le

peptide Kcoil. Les chaines d’alginate ont été fonctionnalisées via une chimie click azide-alcyne et



Vi

la diffusion des NPs dans des hydrogels possédant différentes densités de Kcoil a été étudi¢e par
microscopie différentielle dynamique (DDM) ainsi que par des tests de libération. Les résultats ont
montré que la diffusion des nanoparticules d’or était ralentie d’un facteur deux dans des hydrogels
contenant une quantité suffisante de Kcoil comparée a dans un hydrogel sans Kcoil. Ces résultats
permettent de confirmer que le systéme peptidique Ecoil/Kcoil permet de contrdler la libération de
nanoparticules hors d’un hydrogel, ouvrant la voie a de nombreuses applications en administration

de médicaments, thérapie cancéreuse ou encore en médecine régénératrice.
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ABSTRACT

Drug delivery is a highly active field of research in today medicine. Treatments must be more
personalized, efficient and compliant, leading to a significant research effort in the
(bio)pharmaceutical and biomedical domain. A key goal of this research is the controlled release
of therapeutic agents for an efficient, localized and sustained release. Diverse methods have been
studied, including the use of micro- or nanoparticles (liposomes, polymeric or inorganic particles,
etc) or the development of hydrogels loaded with therapeutic agents. However, the control of the
drug release rate remains a challenge. Affinity based-systems have been proposed as interesting
alternatives to achieve a controlled release. Indeed, several research teams have shown that a
specific interaction between the vector and the therapeutic agent (hence the term ‘affinity’) could
allow for a controlled release of some proteins. Unfortunately, those systems generally depend on
a natural characteristic of the therapeutic agent and cannot be applied to a large variety of
molecules. The work presented here takes advantage of specific peptides forming coleid-coil
structures, namely the Ecoil/Kcoil coils, to control decorated gold nanoparticle (NP) diffusion in
an alginate hydrogel. Gold NPs have first been functionalized with a chimeric protein
corresponding to the fusion of the Ecoil peptide to the epidermal growth factor (EGF). Bioactivity
of grafted EGF has been confirmed in an in vitro cell assay based on the EGF receptor
phosphorylation, while the bioavailability of the Ecoil peptide has been tested by immobilizing the
decorated NPs on a Kcoil decorated surface. Alginate hydrogels were then designed by
functionalizing alginate chains with the Kcoil peptide using alkyne-azide click chemistry. NP
diffusion in alginate hydrogels of various Kcoil densities were studied by differential dynamic
microscopy (DDM) and traditional release assays. Results demonstrated a factor two slowdown of

NPs diffusion in hydrogels containing a sufficient amount of Kcoil peptide. This confirms that
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E/Kcoil system can control the release of nanoparticles from a hydrogel and paves the way to a

broad range of applications in drug delivery, cancer therapy or regenerative medicine.
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CHAPITRE1l INTRODUCTION

1.1 Contexte du projet

L’administration de principes actifs (PA) est un enjeu essentiel dans le domaine pharmaceutique.
Il est important que le PA soit administré suivant la régle des 5B - le Bon médicament, au Bon
patient, a la Bonne dose, par la Bonne voie et au Bon moment - si I’on veut obtenir un traitement
efficace ou méme éviter des effets secondaires [1]. Assurer une administration optimale suivant
ces criteres a mené a de nombreuses collaborations entre scientifiques et praticiens de la santé, et
ce depuis les années 1950. De nos jours, de nombreux traitements, et donc PA, continuent de causer
des effets secondaires dans des parties initialement saines du corps, limitant I’utilisation de certains

PA malgré leur efficacité. Le cancer est un des exemples les plus parlants de cette limitation.

De plus, ces derni¢res années, les scientifiques ont commencé a s’intéresser a des technologies
d’administration du médicament plus complexes, par exemple pour I’insuline, mais aussi a
administrer des molécules moins conventionnelles comme les acides nucléiques. [2]. Ces
molécules nécessitent une administration contrdlée dans des zones difficiles d’accés avec les
méthodes classiques d’administration. Les exigences en termes de libération du PA se sont
également accrues, passant de quelques heures ou jours a quelques mois de libération. En effet,
pour des applications comme la médecine régénératrice, le temps de guérison s’étend sur de tres
longues périodes et des PA doivent étre libérés en permanence pour aider les cellules a créer de
nouveaux tissus. Des technologies visant a cibler certaines parties du corps ou encore un certain
type de cellules, font également 1’objet de nombreuses recherches et semblent étre la réponse idéale

pour diminuer les effets secondaires causés par certains PA.

Cependant, malgré des années de recherche, les formulations développées sont encore loin de tenir
leurs promesses. Beaucoup de PA sont hydrophobes et donc difficiles a dissoudre dans des liquides
physiologiques, ce qui rend difficile le développement de formulations pouvant étre utilisées
cliniqguement. Les PA hydrophiles a haut poids moléculaire posent également des defis aux
scientifiques. Les protéines par exemple sont facilement dénaturées et proposer une libération

prolongée de ces derniéres est encore problématique [2].



Des efforts de recherche sont donc encore nécessaires afin d’améliorer I’administration des
médicaments au niveau clinique. Néanmoins, une grande partie des études menées reste

prometteuse quant au traitement de nombreuses maladies ou pathologies.

1.2 Problématique et hypotheses

Controler la libération d’un PA par un vecteur de livraison s’avere un point extrémement important
dans le domaine de I’administration de médicaments. Comme vu précédemment, il est important
de libérer le PA au bon moment, au bon endroit et a la bonne dose. Plusieurs technologies ont été
étudiées dans ce but. L’une des technologies les plus fréquentes est I’encapsulation du PA dans un
hydrogel. Les hydrogels sont des réseaux de polymeres fortement hydrophiles, ayant des propriétés
proches de celles de la matrice extracellulaire. Disséminer le PA a I’intérieur de ’'un de ces
hydrogels permet de ralentir sa libération lorsque celui-ci est placé dans le corps, mais aussi et
surtout d’obtenir une libération tres localisée. Si I’hydrogel a, de plus, la propriété d’étre injectable,

le systéme devient prometteur pour I’administration du principe actif.

La libération du PA par I’hydrogel peut s’effectuer selon plusieurs mécanismes (gonflement,
dégradation, etc.) et de nombreuses études ont montré que cette libération peut étre contrdlée de
cette maniére [3]-[5]. Cependant, maitriser la libération brutale, ou le « burst release » en anglais,
s’avere toujours €tre un défi. Cette libération est caractérisée par une libération rapide et importante
de PA lors des premiers temps d’incubation de I’hydrogel. La vitesse de libération se stabilise
ensuite. Quelques systémes d’affinité se sont montrés capables de diminuer ce « burst release »,

mais sont basés sur des propriétés propres aux protéeines livrées.

D’autre part, disséminer le PA dans un hydrogel nécessite 1’utilisation d’un PA hydrophile puisque
les hydrogels sont formés en milieu aqueux. Les PA hydrophobes ou non solubles en milieux
aqueux sont exclus de cette utilisation. Les technologies favorisées pour ce type de molécules
seront 1’encapsulation dans des liposomes, micelles ou autres nanoparticules polymériques.
Néanmoins, ces techniques sont généralement moins localisées et les effets secondaires plus

importants.

Il manque donc une technique universelle, ou du moins plus polyvalente, qui permettrait la

libération controlée et localisée d’une large gamme de PA. L’utilisation d’un systéme hybride,



compos¢ a la fois de nanoparticules et d’un hydrogel, pourrait allier les avantages de chacun tout
en annulant leurs inconvénients. Les nanoparticules, chargées en PA, seraient disséminées dans
I’hydrogel, assurant ainsi une libération localisée. Suivant I’hydrophobicité du PA, celui-ci peut
étre chargé en surface ou encapsulé dans la nanoparticule. Le présent travail vise donc a étudier la
faisabilité de lier de maniére spécifique, par effet d’affinité, des nanoparticules dans un hydrogel.
Pour les fins de notre étude, des nanoparticules d’or combinées a un gel d’alginate ont été choisies

afin de démontrer la faisabilité ainsi que les avantages de notre plateforme de livraison.

Notre hypothése de travail est que le contréle de la libération de nanoparticules peut étre réalisé
grace a un systeme peptidique composé des peptides superhélices Ecoil et Kcoil. Ces peptides ont
la particularité de s’assembler et de former un hétérodimeére superhélice lorsqu’ils sont mis en
présence I’un de I’autre. Leur affinité est élevée et peut étre facilement modifiée en changeant leur
séquence ou en diminuant le nombre d’heptades qui composent leur séquence [6], [7]. Notre
hypothese est que la concentration des superhélices dans le gel peut contrdler la libération des

nanoparticules.

1.3 Objectifs

1.3.1 Objectif I

Le premier objectif a atteindre lors de ce projet est la fonctionnalisation de nanoparticules avec le
peptide Ecoil. Cet objectif se décompose en plusieurs sous-objectifs: (i) synthétiser des
nanoparticules, (ii) créer une bibliothéque de nanoparticules portant des quantités différentes de

Ecoil a la surface, (iii) caractériser complétement et exhaustivement les nanoparticules.

1.3.2 Objectif 11

Le deuxiéme objectif de ce projet est la biofonctionnalisation du polymére utilisé comme hydrogel
avec le peptide Kcoil (peptide se liant a son peptide partenaire — le Ecoil). La méthode de

fonctionnalisation est a déterminer pour optimiser le rendement de la réaction.



Une caractérisation du greffage devra étre menée afin de déterminer le nombre de peptides Kcoil
par chaine polymérique. Ce polymere devant servir d’hydrogel par la suite, la fonctionnalisation

ne doit pas perturber la gélification.

1.3.3 Objectif 111

Le dernier objectif consiste a disperser les nanoparticules fonctionnalisées dans 1’hydrogel et
étudier leur libération par I’hydrogel. L’effet de la concentration en Kcoil dans le gel et le nombre
de Ecoil sur les nanoparticules sur la libération devra étre étudié pour vérifier que cette plateforme

technologique peut étre adaptée facilement.



CHAPITRE2 REVUE DE LA LITTERATURE
2.1 Controler I’administration de principes actifs

2.1.1 Les micro- et nanovecteurs

2.1.1.1 Définition

Les micro- et nanovecteurs sont définis comme des systemes de tres petites tailles, de 1 a 1000 nm,
qui véhiculent un principe actif jusqu’a sa cible [8]. Suscitant un intérét certain de la communauté
scientifique, ils ont largement été étudiés depuis les années 1960. Leur intérét réside dans leur
potentiel a contrer trois problématiques récurrentes de I’administration d’agents thérapeutiques [9].
Tout d’abord, en modifiant leur surface avec des protéines spécifiques, il est possible de leur faire
cibler certains tissus ou cellules, sans affecter les autres. Cette spécificité permet d’éviter des effets
secondaires néfastes, par exemple lorsqu’un agent cytotoxique entre en contact avec une cellule
saine. Ensuite, ils sont capables de se rendre aux sites ou les cellules ciblées se trouvent, ce qui
n’est pas toujours le cas des méthodes conventionnelles d’administration. C’est notamment le cas
pour les maladies neurologiques ou la barriere hémato-encéphalique empéche la circulation
d’agents thérapeutiques. Par design, les nanovecteurs augmentent le temps de circulation des
petites molécules ou peptides thérapeutiques en leur fournissant une protection contre la
dégradation enzymatique ou environnementale [8]. Enfin, ils peuvent étre chargés de plusieurs PA.
Cela peut étre trés utile en thérapie cancéreuse ou ’'usage de deux PA simultanément est parfois
nécessaire. Les nanovecteurs peuvent prendre différentes formes et compositions (liposomes,

micelles, particules, etc), les plus fréquentes sont décrites plus en détail par la suite.

2.1.1.2 Les liposomes

Découverts dans les années 1960 par Bangham et al, les liposomes ont vivement intéresse la
communauté scientifique [10]. Si leur potentiel en médecine et biologie a été rapidement décrit, les
études les concernant ont continué durant les 50 derniéres années suivantes pour aboutir a des
liposomes approuvés et vendus commercialement de nos jours [11]-[13]. Les liposomes sont

composés d’une ou plusieurs couches concentriques lipidiques formant un compartiment aqueux



(Figure 2.1.A). Cette structure leur permet d’encapsuler a la fois des molécules hydrophobes dans
la couche lipidique et hydrophile dans leur centre aqueux. La gamme de molécules pouvant étre
utilisées avec les liposomes est donc trés large, ce qui explique I’intérét scientifique dirigé vers

eux. De plus, leur structure est similaire a celle des membranes cellulaires.

A. Liposome conventionnel B. Liposome stabilisé
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Figure 2.1: Représentation schématique de la structure d'un liposome (A) et des différentes
modifications de surface qui peuvent étre apportées pour augmenter leur stabilité et leur
circulation (B), le ciblage (C) ou encore utiliser les liposomes en imagerie (D). Figure adaptée de
[14]

Les liposomes ont de nombreux avantages en tant que vecteurs de livraison, notamment leur
biocompatibilité et leur faible toxicité puisqu’ils sont souvent composés de phospholipides naturels
[14]. lls ont également I’avantage de pouvoir s’autoassembler et peuvent encapsuler de grosses
molécules actives. Enfin, leurs propriétés physicochimiques peuvent étre facilement modifiées

pour adapter le liposome a 1’application voulue.



Au cours des années, la formulation et la complexité des liposomes se sont enrichies pour prévenir
certains problemes. En effet, un liposome est initialement formé d’une bicouche lipidique,
composée de phospholipides anionique, cationique ou neutre. Si ces liposomes ont permis de
diminuer la toxicité par rapport a la molécule active libre, ils ont généralement une faible stabilité
qui peut entrainer un relachement précoce de la molécule encapsulée et une polydispersité non
contr6lée [15]. De plus, des études ont également montré que les liposomes étaient éliminés
rapidement du sang par les macrophages et avaient tendance a s’accumuler dans les reins et le foie,
diminuant ainsi leur efficacité. Pour augmenter le temps de circulation des liposomes dans le sang,
certaines études ont proposé de les stabiliser de fagon stérique. Le poly(éthylene glycol) (PEG)
semble étre le choix optimal pour diminuer la reconnaissance des liposomes par le systeme réticulo-
endothélial et les macrophages (Figure 2.1.B). Les liposomes stabilisés montrent également une

stabilité accrue, ce qui diminue les effets secondaires [14].

Les liposomes sont généralement administrés par voie intraveineuse et circulent donc dans le sang
[11], il n’y a donc pas d’interaction avec les organes ou cellules cibles qui favoriseraient leur
accumulation prés de ceux-ci. De nouveaux liposomes ont donc été mis au point pour remédier a
cette problématique. En effet, des chercheurs ont recouvert les liposomes de biomolécules (des
ligands) comme des peptides, des anticorps ou encore des glucides ayant une forte affinité pour des
molécules (des récepteurs) surexprimées par les cellules cibles (Figure 2.1.C) [16]. Cette méthode
permet de livrer spécifiquement la molécule d’intérét, puisque le ligand interagira avec son
récepteur sur la membrane cellulaire, augmentant ainsi le taux de liposomes accumulés au

voisinage des cellules cibles [14].

Enfin, d’autres études ont voulu utiliser les liposomes a des fins de diagnostic et d’imagerie. Les
liposomes ont alors été combinés a un agent d’imagerie et a une biomolécule pour cibler des
cellules surexprimant un certain récepteur (Figure 2.1.D). L agent permet ensuite de déterminer ou

sont accumulées ces cellules particulieres [14].

Ainsi, méme si les liposomes présentent quelques limitations comme leur faible capacité
d’encapsulation et une libération souvent rapide de la molécule active, ils sont toujours encore
considérés comme le systeme de livraison le plus avancé. En effet, plusieurs applications sont
aujourd’hui au stade d’essai clinique ou proche d’étre commercialisées et certaines formulations

sont déja approuvees et utilisées commercialement [11].



2.1.1.3 Autres nanoparticules lipidiques

D’autres nanoparticules lipidiques ont été mises au point pour pallier les faibles taux de chargement
et stabilité des liposomes [17]. Appelées nanoparticules solides lipidiques (NSL), elles sont
constituées de lipides qui sont solides a température ambiante ou du corps. Des surfactants sont
utilisés pour stabiliser les nanoparticules (Figure 2.2). Ceux-ci peuvent étre des triglycérides, un
mélange plus ou moins complexe de glycérides, ou méme des cires. Si ces nanoparticules ont une
trés bonne stabilité physique par rapport aux liposomes, leur capacité de chargement reste
généralement faible, autour de 25% [17]. Ce faible taux de chargement est d0 au fait que la
molécule active s’introduit dans les imperfections du cristal, entre les chaines d’acides gras. Le
cristal formé n’est pas parfaitement ordonné. En augmentant le chargement, on augmente le
nombre d’imperfections du cristal et par conséquent sa stabilité diminue. La limite de solubilité de
la molécule active dans le mélange lipidique est un autre frein au chargement de celle-ci. De plus,
lors du stockage, le cristal des nanoparticules peut changer de conformation, entrainant I’expulsion
du principe actif hors de la nanoparticule. Ces limitations expliquent pourquoi un mélange
complexe de lipides est généralement utilisé [17]. Cependant, les nanoparticules lipidiques ont
I’intérét de protéger la molécule active de la dégradation, d’avoir une bonne biocompatibilité et
d’avoir un effet trés localisé. De plus, il est assez facile de les modifier pour controler la vitesse de

libération.
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Figure 2.2 : Schéma de la structure des nanoparticules lipidiques NSL et VLN. Figure adaptée de
[18].

Dans les années 1990, une nouvelle forme de nanoparticules lipidiques a été introduite pour contrer
les inconvénients des NSL [17]. Les vecteurs lipidiques a nanostructure (VLN) misent sur une
nanostructure pour augmenter la capacité de chargement des nanoparticules et éviter I’effet
d’expulsion (Figure 2.2). Trois méthodes sont utilisées pour arriver a cela. La premiére consiste a
utiliser différentes chaines lipidiques pour que la distance entre les acides gras, et donc le nombre
d’imperfections, soit plus importante. Il y a donc plus de place libre dans le cristal pour insérer le
principe actif. Une deuxiéme méthode consiste a augmenter la quantité d’huile incorporée au
mélange de lipides solides lors de la réaction. En effet, si la limite de solubilit¢ de 1’huile dans le
mélange de lipides est excédée, les phases se sépareront, ce qui formera des nano-compartiments
huileux dans la matrice lipidique. Comme la plupart des molécules actives ont une solubilité plus
importante dans I’huile que dans les lipides, il est possible de charger une quantité plus importante
de molécules actives avec cette méthode. Enfin, certains groupes ont utilisé des nanoparticules
lipidiques amorphes pour éviter le phénomene d’expulsion de la molécule active. En effet, lors du
refroidissement, il n’y a pas de cristallisation avec ces lipides particuliers, ce qui évite les

transformations de structure au cours du temps.

D’autres groupes ont étudié¢ la formation de nanoparticules formées par un complexe lipides-
molécules actives dans le but d’augmenter la capacité de chargement des nanoparticules lipidiques.

Un conjugué insoluble est donc formé avec les lipides et le principe actif. Celui-ci peut étre préparé
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grace a un lien covalent ou par formation d’un sel. Le conjugué est ensuite transformé en
nanoparticules avec un surfactant aqueux en homogénéisant le mélange sous haute pression. Les
capacités de chargement obtenues peuvent ainsi atteindre jusqu’a 33% [19]. Cette méthode permet

également de charger des molécules actives qui ont des propriétés hydrophiles moins importantes.

2.1.1.4 Les micro- et nanoparticules polymériques

Les micro- et nanoparticules (MPs et NPs) polymériques sont un des systemes les plus prometteurs
pour la livraison de principes actifs. Ceux-ci sont en général emprisonnés dans des particules de
polymeéres synthétiques ou naturels [20]. Les polyméres les plus fréquemment utilisés sont 1’acide
poly-lactique (PLA) ou poly-glycolique-co-lactique (PLGA), I’alginate, la gélatine et le chitosane.
Ces systemes présentent les mémes avantages que les nanoparticules lipidiques : protection de la
molécule active contre la dégradation, libération contrdlée de la molécule, traitement plus efficace
et durable, effets secondaires diminués, etc. Il est également possible de les fonctionnaliser avec
des protéines comme des facteurs de croissance pour cibler certaines cellules ou la matrice

extracellulaire.

La diversité de ce type de nanoparticules est trés grande puisqu’il existe différentes maniéres
d’introduire le principe actif dans la matrice polymérique. Le principe actif peut en effet étre
emprisonné, dissous, encapsulé ou encore attaché aux chaines polymériques. De plus, deux
structures de nanoparticules sont généralement définies : on parlera de nanosphéres lorsque la
structure est pleine et de nanocapsules lorsque la structure est vésiculaire [21], [22] (Figure 2.3).
Dans le cas de nanocapsules, le principe actif est confiné a une cavité entourée par une unique
couche de polymeére alors que dans une nanosphere, le principe actif est dispersé physiquement et
uniformément dans la particule. De plus, pour les deux types de NPs, on peut trouver des principes

actifs attachés ou adsorbés a la surface.
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Figure 2.3 : Schéma de la structure des nanocapsules et nanospheres.

Il est possible de moduler la vitesse de libération du principe actif en jouant sur différents
parametres suivant le type de nanoparticules utilisées. La vitesse de libération dépend en premier
lieu de la désorption de la molécule active. La vitesse de désorption varie fortement en fonction de
la facon dont la molécule est liée a la matrice polymérique. Si la molécule est liée de facon
covalente, la vitesse de désorption est généralement moins importante que si la molécule est
simplement adsorbée. La molécule peut aussi interagir avec la matrice via des interactions
électrostatiques ou un effet d’affinité. La diffusion de la molécule dans le polymeére est un autre
paramétre a contréler pour moduler la vitesse de libération. Dans le cas de nanocapsules, cette
vitesse agira directement sur la vitesse de libération puisque la molécule n’a qu’a traverser la paroi
polymérique pour étre libérée. Cependant, la diffusion a également une influence pour les
nanospheéres suivant la taille des pores ou la densité du polymére. Enfin, un parametre primordial
a controler est la vitesse de dégradation et d’érosion de la nanoparticule. Une dégradation rapide
aura en effet tendance a augmenter la vitesse de libération de la molécule active. En somme, les

deux principes gouvernant la vitesse de libération sont la diffusion et la dégradation.

Pour contrdler toujours plus précisément la relache des agents thérapeutiques, des NPs capables de
moduler leur libération en fonction des stimuli appliqués ont été mises au point [23]. Ces stimuli
peuvent étre endogénes. Les NPs et MPs réagiront alors a un changement de pH [24], a des enzymes

[25] ou encore un changement de température [4] pour libérer leurs actifs. Des stimuli exogenes
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tels que des ultrasons [26], un champ magnétique [27] ou encore des rayons UV ou IR [28] ont

également été utilisés pour initier la libération.

La dégradation des nanoparticules est parfois accéléree par les protéines présentes dans le milieu
physiologique. Il peut donc s’avérer stratégique de modifier la surface des nanoparticules pour
améliorer leurs propriétés pharmacocinétiques. Similairement aux liposomes, certains chercheurs
ont ajoutée du PEG a la surface des nanoparticules pour diminuer leur reconnaissance par les
phagocytes [23]. En conséquence, cette modification permet d’augmenter le temps de circulation
des nanoparticules dans le sang puisque le PEG crée une répulsion stérique avec les opsonines.
D’autres groupes ont obtenu des résultats similaires en utilisant des poloxaméres et des

cyclodextrine [29].

2.1.1.5 Les nanoparticules inorganiques

Les NPs inorganiques sont composées de métaux, tels que I’or ou I’argent, d’oxydes ou encore de
silice [30]. Elles peuvent avoir différentes géométries : spheres, batonnets, cubes, etc, et pour la
plupart sont pleines, ce qui impose que le PA soit greffé sur leur surface, contrairement aux NPs
organiques ou il peut étre encapsulé. Une chimie de surface est donc nécessaire pour
fonctionnaliser la NPs avec le PA, ce qui peut parfois engendrer une perte de la bioactivité du PA.
En effet, ce dernier doit étre greffé sans utiliser un groupement du site actif et dans des conditions
qui ne dégradent pas le PA. De plus, les NPs inorganiques doivent souvent subir des modifications
chimiques ou biologiques pour étre biocompatibles. A la maniére des nanoparticules organiques,
un traitement de surface doit alors étre effectué (greffage de PEG, ajout de protéine, etc) [31]. Une

chimie supplémentaire sera donc nécessaire.

Pour effectuer cette double fonctionnalisation, une méthode courante consiste a greffer un
espaceur, une molécule organique avec deux groupements fonctionnels différents. Le premier
groupement est destiné a se lier aux NPs alors que 1’autre est utilisé pour fixer un ligand, une
biomacromolécule ou encore un PA. La chimie utilisée pour greffer 1’espaceur varie en fonction
du type de NPs que I’on manipule. Par exemple, les silices réagissent avec des silanes via une
réaction bien connue et caractérisée et 1’or réagit avec une fonction thiol, groupement que 1’on peut
facilement ajouter & des protéines ou peptides [32], [33]. De I’autre c6té, des amines ou des

groupements carboxyliques sont fréquemment etudiés pour fixer la molécule active a I’autre bout
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de I’espaceur. D’autres chercheurs ont aussi évalué 1’utilisation d’interactions électrostatiques ou
hydrophobes pour lier des agents thérapeutiques. Par exemple, Kneuer et al ont fixé des chaines
d’ADN chargées négativement sur des nanoparticules de silice fonctionnalisées avec des amines
[32]. A pH physiologique, les amines sont positives et peuvent donc interagir de facon

¢lectrostatique avec les chaines d’ADN.

L’un des principaux intéréts des nanoparticules inorganiques réside dans leurs propriétés physiques
uniques. En effet, elles ont souvent des propriétés optiques, magnétiques ou encore
photothermiques qui leur donnent un avantage sur les NPs organiques. Widder et al ont été parmi
les premiers a exploiter les propriétés des microparticules magnétiques en guidant les
microparticules par un champ magnétique externe chez le rat [34]. Ce champ externe a permis
d’obtenir une concentration suffisante de MPs chargées en agent cytotoxique pour obtenir une
compléte réemission des tumeurs. Pour beaucoup de MPs et NPs, ces propriétés physiques sont
méme utilisées comme thérapie en elle-méme. Par exemple, les NPs d’or sont maintenant utilisées
en thérapie photothermique [35], radiothérapie [36] ou comme systéme d’imagerie en temps réel
[37].



Tableau 1: Tableau récapitulatif des avantages et inconvénients des différents nanovecteurs

Type de

Nanovecteurs

Liposomes

[11], [14], [16]

Nanoparticules
Solides
Lipidiques
(NSL)

[17]-{19]

Vecteurs
Lipidigues a
Nanostructures
(VLN)

(18], [19]

Avantages

Gamme de PA large
(hydrophile et hydrophobe,

grandes tailles)
Biocompatible

Chimie de surface facile pour

fonctionnalisation
Protection du PA contre la
dégradation
Biocompatible

Effet localisé

Vitesse de libération

contrélable

Protection du PA contre la
dégradation

Taux de chargement plus
élevé (= 33%)
Biocompatible

Vitesse de libération

controlable

Protection du PA contre la
dégradation

Inconvénients

Faible taux de

chargement
Libération rapide

Instable

Faible taux de

chargement (= 25%)

Instable

PA hydrophiles

seulement

PA hydrophiles

seulement



Micro- et
nanoparticules

polymériques

[21], [22]

Nanoparticules

Inorganiques

[30]-(32]

Vitesse de libération
controlable et peut-étre

conséquente a des stimuli
Effet localisé

Chimie de surface facile pour

fonctionnalisation

Protection du PA contre la

dégradation

Gamme de PA large
(hydrophile et hydrophobe)

Propriétés physiques
intéressantes (magnétiques,

photothermiques, optiques)

Pas ou peu de dégradation par

le milieu physiologique

Dégradation accélérée en

milieu physiologique

Parfois instable

Possible perte de la
bioactivité du PA apres
greffage

Instable sans

modification surfacique

15
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2.1.2 Les hydrogels

2.1.2.1 Définition

Les hydrogels sont composés de polymeres hautement hydrophiles réticulés de fagon chimique ou
physique. Ils sont definis comme des matrices tridimensionnelles (3D) capables d’absorber une
grande quantité d’ecau et de gonfler tout en conservant leur structure [38]. Comme ils contiennent
beaucoup d’eau et ont une structure proche de celle de la matrice extracellulaire, ils ont
généralement une grande biocompatibilité [39]. C’est donc un matériau de choix pour des
applications de livraison de principe actif ou de régénération tissulaire. Certains des hydrogels
¢étudiés pour de telles applications sont d’origine naturelle (chitosane, acide hyaluronique, alginate,
etc), ceux-ci sont généralement hautement biocompatibles et biodégradables, mais peuvent avoir
de faibles propriétés mécaniques [40]-[42]. D’autres sont synthétiques (PEG, N-
isopropylacrylamide (NiPAAM), etc) et ont souvent de meilleures propriétés mécaniques [43].
Certains groupes ont aussi développé des composites, c’est-a-dire un mélange de polymeres
naturels et synthétiques, pour obtenir des hydrogels ayant de bonnes propriétés mécaniques,

biodégradables et biocompatibles [44].

2.1.2.1.1 La réticulation

Une propriété importante a controler est la réticulation de I’hydrogel. En effet, pour une application
de livraison de PA, il sera préférable que la réticulation permette 1’injection de I’hydrogel. Dans le
cas inverse, celui-ci devra étre implanté par chirurgie [39]. La réticulation dépend généralement du

type de polymere utilisé¢ puisqu’elle repose souvent sur une propriété particuliére et peut étre
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chimique ou physique. Parmi les réticulations physiques, on compte les interactions hydrophobes,
électrostatiques et les liaisons hydrogénes (Figure 2.4) [39].

Liaison H

/' Fragment
chargé

Fragment hydrophobe négativement 5

Fragment chargé

positivement

Agent réticulant

Liaison covalente

Figure 2.4 : Schéma explicatif des types de réticulations physiques (interactions hydrophobes,
interactions électrostatiques, liaison H en haut de gauche a droite) et chimiques (liens covalents

ou agents de réticulation en bas de gauche a droite)

Dans le premier cas, les chaines du polymere vont comporter des fragments hydrophobes. Ces
fragments vont avoir tendance a se regrouper de fagcon a minimiser leur surface en contact avec
I’eau lorsque la température augmente (variation de température lors de I’injection dans le corps
par exemple). La température a laquelle I’hydrogel gélifie va dépendre de la longueur des
fragments hydrophobes, de leur structure et de leur concentration. Des hydrogels réticulés de facon
électrostatique vont tirer parti de charges présentes sur les chaines du polymere. En mélangeant ce
polymeére avec des ions ou un autre polymere de charge opposée, il est possible d’obtenir une
réticulation. Ce type de gel est particuliérement intéressant en libération car la réticulation est
sensible a la concentration en ions et peut donc étre modulée par les ions présents dans le milieu

physiologique ou par le pH de I’environnement qui influence la protonation des groupements
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chargés. De plus, ce type d’hydrogel est en général injectable. Des liaisons hydrogenes ont
également été reportées comme capables de réticuler des chaines de polymeres. En effet, lorsque
1’on mélange deux polymeéres naturels on peut observer une viscosité supérieure a celle des deux
polymeres séparés. Appelé phénomene de synergie rhéologique, cette viscosité est due a des
interactions hydrogenes qui se créent entre les chaines de polymeéres. Cela nécessite toutefois une
géométrie compatible. Il est possible de forcer I’injection de ces hydrogels en cassant
temporairement les liaisons H et les hydrogels résultant ont souvent une bonne biocompatibilité.
Cependant, les liaisons H étant assez faibles, I’hydrogel se dégrade rapidement dans le milieu
physiologique ou les contraintes mécaniques peuvent étre importantes. Les réticulations physiques
présentent I’énorme avantage d’étre facile a mettre en place et permettent a I’hydrogel d’étre injecté
dans la majorité des cas. Malheureusement, leurs propriétés mécaniques restent faibles et il est
difficile de jouer sur la taille des pores, le temps de gélification ou encore le temps de dégradation.
S’il est nécessaire de controler ces parametres, on préférera utiliser une réticulation chimique
(Figure 2.4). Laréticulation chimique nécessite de modifier les chaines du polymeére pour créer une
liaison chimique entre elles. Il est également possible d’utiliser un agent de réticulation, une petite
molécule contenant au moins deux groupements fonctionnels, pour réticuler les chaines de
polymére. En modulant la concentration de ces modifications, il est possible de moduler les
caractéristiques de I’hydrogel (temps de gélification, taille des pores). Si la réticulation chimique
permet d’obtenir des hydrogels avec de bonnes propriétés chimiques qui leur évitent une
dégradation et une diffusion inopportune, les agents de réticulation et les chaines modifiées peuvent

s’averer toxiques s’ils sont en trop grande concentration.

2.1.2.1.2 La libération du principe actif

La libération du principe actif par un hydrogel est contrélée par plusieurs phénomeénes et leur
importance dépend des caractéristiques du gel. Le premier est la diffusion passive du PA dans le
gel, reliée a la taille des pores et aux capacités de gonflement du gel. Plus les pores sont grands,
plus le principe actif sera libéré rapidement car sa diffusion dans le gel sera similaire a sa diffusion
dans I’eau. Si la taille des pores est inférieure a la taille du PA, celui-ci sera bloqué et ne sortira pas
du gel. 1l faut donc trouver un compromis sur la taille des pores qui permet de ralentir le PA sans

I’arréter complétement. En pratique, les tailles de pores reportées sont largement supérieures a celle
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d’une petite molécule de principe actif, sa diffusion ne sera pas retardée, contrairement a des
protéines qui ont un rayon hydrodynamique plus important. 1l est possible de modifier la taille des
pores en contrdlant la concentration de polymére ou d’agent réticulant. La dégradation chimique,
par exemple par le clivage chimique des chaines de polymere, ou sa dégradation enzymatique, aura
également un impact sur la libération du PA. Enfin, 1’érosion, un phénomene de surface qui

engendre une dégradation du gel, peut aussi favoriser la libération du PA. [45]

Les hydrogels présentent généralement une libération en deux temps. Le premier temps est appelé
la libération brutale ou « burst release » en anglais. Il s’agit d’une libération extrémement rapide
du PA qui intervient dans les premicres heures de 1’implantation du gel. Une fois un certain
équilibre atteint, la libération aura un profil plus lent. Cependant, pour certains types d’hydrogel,
la quantité de principe actif libéré lors de la libération brutale est trés importante. Cette
caractéristique peut étre voulue pour des applications d’administration pulsatile ou ciblée, mais elle
peut également limiter leur utilisation notamment lorsque le principe actif est toxique a fortes
concentrations [46]. Il est donc parfois préférable d’avoir une libération controlée et soutenue dans
le temps et c’est pourquoi de nombreux groupes ont donc cherché a diminuer le phénomeéne de
libération brutale pour avoir une libération adaptée a 1’application. Différentes approches ont été

étudiées, certaines sont détaillées par la suite.

% de PA relaché

v

Temps

Figure 2.5 : Courbes de libération caractéristiques. En rouge, la libération est brutale («Burst

release»). En bleu, la libération présente une libération rapide pendant un temps court, puis se
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stabilise a une vitesse constante. En jaune, la libération est constante dans le temps. En pratique,

la courbe jaune est rarement obtenue, on retrouvera plutot le profil bleu.

2.1.2.2 Les hydrogels biodégradables

Les hydrogels biodégradables présentent un réel intérét pour la livraison d’agent thérapeutique car
ils ne nécessitent pas d’étre enlevés de fagon chirurgicale. Une fois mis en place, ils se dégradent
a une certaine vitesse pour libérer petit a petit les agents thérapeutiques qu’ils renferment. Ici, la
libération de ceux-ci est contrélée par le gonflement [3]. Il est important de noter que les fragments
dégradés doivent impérativement étre biocompatibles et doivent pouvoir étre éliminés par le corps.
La dégradation du polymere va avoir comme conséquence 1’augmentation de la taille des pores, et

donc le gonflement de 1’hydrogel.

Le défi principal dans le design de ces hydrogels est de conserver des bonnes propriétés mécaniques
malgré la dégradation. Pour obtenir cela, une des méthodes les plus communes est d’interpénétrer
deux types de polymeéres, I'un hydrophile, capable de gonfler beaucoup, 1’autre hydrophobe et
biodégradable [47]. Le ratio de concentration entre les deux polymeres permet de controler les
propriétés meécaniques, de dégradation et de gonflement. Des copolyméres formés de segments

ayant de telles propriétés ont aussi été mis au point [5].

Les mécanismes de dégradation rentrant en jeu dans les hydrogels biodégradables peuvent étre
classés en 4 catégories : la solubilisation, I’hydrolyse chimique, la dégradation enzymatique et les
autres mécanismes. La solubilisation est une propriété de certains polymeres qui absorbent une tres
grande quantité d’eau jusqu’a leur dissolution. C’est le cas par exemple du dextran, du
poly(éthyléne oxide), etc. La dissolution peut étre influencée par les conditions de 1’environnement
telles que le pH, la force ionique ou encore la température. Certains polymeéres sont sujets a
I’hydrolyse chimique et peuvent étre utilisés en combinaison avec d’autres polymeéres hydrophiles
pour obtenir un systéme biodégradable. L’hydrolyse chimique correspond généralement a
I’hydrolyse des esters, formant ainsi des acides carboxyliques et des alcools. L’hydrolyse
enzymatique est surtout importante pour les polysaccharides et les protéines, mais des polymeres
synthétiques peuvent également étre dégradés de cette maniére. Le collagene et les dextrans ont
beaucoup été utilisés de cette maniére. Les agents thérapeutiques étant libérés a la suite de ces

modifications, certains groupes de recherche ont modifié ces polymeres de fagon a contréler le
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profil de libération. Enfin, il existe d’autres mécanismes de dégradation, moins fréquemment

utilisés, comme 1’échange d’ion, qui entrainera ensuite une solubilisation [47].

Les hydrogels biodégradables présentent de vrais avantages par rapport aux systéemes plus
conventionnels (grande capacité d’encapsulation, contrdle du profil de libération, biodégradabilité,
etc), ce qui expliquent leur présence actuelle en clinique [27]. En contr6lant la dégradation, avec
une dégradation enzymatique par exemple, il est possible d’obtenir un ciblage d’un site particulier
; les hydrogels biodégradables peuvent méme réagir aux changements du milieu physiologique

(pH, température, etc) [47].

2.1.2.3 Les hydrogels intelligents

Un systeme de livraison idéal serait capable de répondre aux stimuli de son environnement pour
libérer son PA. En effet, pour beaucoup de maladies 1’administration de 1’agent thérapeutique doit
survenir @ un moment précis, sous peine d’inhiber ses effets voire de causer des effets secondaires
néfastes. Les hydrogels ont donc été modifiés de facon a ce que leur gonflement, leur structure,
leur perméabilité ou encore leurs propriétés mécaniques changent en fonction des stimuli internes
ou externes. Ces hydrogels sont appelés les hydrogels intelligents. De nombreux stimuli sont
aujourd’hui étudiés, qu’ils soient internes (pH, force ionique, glucose, urée, etc) ou externes
(électrique, magnétique, ultrasonique, thermique, etc) [48]. La réponse de I’hydrogel au stimulus
peut étre rapide et abrupte ou lente et graduelle, dépendamment du systéme utilisé et du mécanisme

de libération qui entre en jeu.

Sous I’application d’un certain stimulus, les changements physiques d’un hydrogel peuvent étre de
plusieurs types. Un de changements physiques les plus communs est le gonflement de 1’hydrogel
en réponse au stimulus et sa rétraction lorsque celui-ci s’arréte. Des hydrogels ioniques ou gels
polyélectrolytes sont fréquemment utilisés pour ce genre d’application. En effet, les changements
électroniques des groupements acides dans le premier cas et ionisables dans le second, créent une
pression osmotique supplémentaire de par les contre-ions emprisonnés dans le gel et la répulsion
électrostatique entre les fragments de méme charge [49], [50]. Cette pression est a I’origine du
mécanisme de gonflement d’un tel hydrogel et est généralement réversible. Un autre changement
physique fréqguemment étudié pour créer un hydrogel intelligent est la précipitation ou gélification,

réversible lorsque le stimulus s’arréte. Des fragments de polyols pluroniques ont par exemple été
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utilisés pour induire la gélification de certains polymeres a la température du corps humain [51],
[52]. Des stimuli comme le pH peuvent également jouer un réle sur les propriétés d’adsorption de
I’hydrogel. Par exemple, Alvarez-Lorenzo et Concheiro ont étudié les profils de libération d’une
petite molécule divalente par un hydrogel sensible au pH et a la température et ont montré que
I’ajout de groupements amines dans un hydrogel de NIPAAM permettait d’avoir un chargement et
une libération modulable en fonction des conditions du milieu (pH, température et force ionique)
[53]. Enfin, d’autres mécanismes comme la dégradation (chimique ou enzymatique), 1’érosion, etc

ont également été utilisés pour libérer le PA de facon intelligente [54].

Un des plus gros défis de la livraison de PA reste de nos jours la libération de 1’insuline pour le
traitement du diabéte. Comme I’insuline doit étre administrée dans un volume précis, a un moment
précis, les hydrogels intelligents, capables de s’autoréguler, ont fait I’objet d’un grand intérét de la
communauté scientifique. Des hydrogels avec capteurs de glucose ont donc été mis au point. Ces
systemes utilisent par exemple des changement de pH suite a I’action d’une enzyme, I’oxydase de
glucose qui transforme le glucose en acide gluconique, une compétition entre le glucose et de
I’insuline modifiée pour lier de la A Concanavaline (Con A), une protéine qui se lie naturellement
au glucose, greffée a des chaines de polymeres ou encore une transition sol-gel réversible en
réticulant le gel avec du glucose et de la Con A [54]. Bien que tres prometteurs, ces systémes sont
encore loin de pouvoir étre utilisés cliniquement. En effet, les réponses sont encore trop lentes pour
étre efficaces et les hydrogels ne reviennent pas a leurs états initiaux assez rapidement. De plus, la

protéine Con A, fréeqguemment utilisée, peut provoquer une réponse immunitaire indésirable.

Le principe des hydrogels intelligents est donc trés attirant car ils s’adaptent et répondent eux-
mémes aux stimuli qu’ils regoivent de leur environnement. Cependant, les polymeres utilisés
manguent souvent de biocompatibilité et ne sont pas toujours biodégradables. Un effort

supplémentaire doit donc étre produit pour résoudre ces problémes.

2.1.2.4 Les hydrogels a effet d’affinité

La libération de protéines et peptides nécessite généralement 1’utilisation d’hydrogels, les autres
systémes contrdlés ayant tendance a dégrader les protéines lors de I’encapsulation [55]. Cependant,
les peptides et protéines sont souvent petits comparés a la taille des pores de I’hydrogel et la

libération est donc tres rapide. Pour ralentir leur libération, il est difficile d’utiliser des techniques



23

chimiques comme les lier de fagcon covalente aux chaines du polymeére puisque les conditions de
réactions peuvent dénaturer les protéines (pH acide ou basique, solvant organiques, etc).
L’utilisation d’une propriété propre aux protéines, I’affinité pour une autre protéine ou partenaire
biologique, semble donc une méthode prometteuse pour le contrdle de la libération des protéines.
Ces systemes sont basés sur une interaction d’affinité entre 1’hydrogel et la protéine ce qui aura
pour conséquence de ralentir la diffusion et donc contréler la libération de la protéine [55], [56].
Les systémes d’affinité utilisés se classent en quatre catégories : une interaction entre la matrice
extracellulaire (MEC) et la protéine, 1’ajout d’un partenaire de liaison de la protéine sur le
polymére, I’utilisation de partenaires de liaison synthétiques sur le polymere et la protéine, et enfin

I’utilisation d’interactions électrostatiques (Figure 2.6).

Interaction MEC/Protéine Séquence synthétique de liaison

e

. Protéine

‘ Protéine de fusion

. Protéine chargée

’ Partenaire de liaison

/\aMatrice polymérique

’ — Séquence spécifique de liaison
Fragment d’'affinité du polymére
‘ -:';-_-.. Polymére chargé
Partenaires de liaison Interaction électrostatique

Figure 2.6 : Stratégie de contréle de libération par affinité. Figure adaptée de [56]

La premiere catégorie, I’interaction directe MEC/protéine tire avantage des propriétés naturelles
de la protéine que I’on souhaite administrer. Un des exemples les plus communs est I’interaction
entre de I’héparine et des protéines ou peptides qui s’y lient naturellement [39], [57], [58]. Freeman
et al ont étudié I’affinité de ces protéines pour de 1’alginate modifié avec des groupements sulfate
et ont montre que les facteurs de croissance VEGF, PDGF-BB et TGFB1 se liaient a I’alginate

sulfaté avec une constante de dissociation similaire a celle de I’héparine [59] et donc que la vitesse
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de libération des protéines pouvait étre contrélée de cette maniére [60]. De plus, la libération de
ces facteurs de croissance est non seulement ralentie par rapport a I’utilisation d’alginate non
modifiée mais aussi séquentielle, les constantes de dissociation étant différentes pour chaque
protéine. Cela imite la cascade de signaux produite lors de 1’angiogenése. D’autres groupes ont
également montré qu’une libération prolongée pouvait étre obtenue en utilisant 1’affinité de
molécules hydrophobes pour des cyclodextrines [55], [58]. Le groupe de von Recum a étudié la
libération de plusieurs antibiotiques hydrophobes, dont la rifampicine, la novobiocine et la
vancomycine, par des gels de cyclodextrines [61], [62]. Les profils de libération ont montré une
libération active jusqu’a 80 jours pour la rifampicine dans un tel gel. La vitesse de libération a
méme pu étre variée en modifiant la concentration d’unité de liaison dans le dextran ainsi que son

affinité pour la molécule hydrophobe.

Si la protéine n’a pas d’affinité pour des fragments de polymére, ceux-ci sont parfois modifiés avec
des séquences peptidiques qui ont une affinité avec la protéine (catégorie 2). Les aptaméres, des
oligonucléotides synthétiques, généralement d’ARN ou d’ADN, sont capables de se fixer sur
certaines protéines avec une grande spécificité et affinité. Pour cette raison, ils ont été utilisés pour
contréler la libération de protéine dans des gels. Battig et al ont modifié des microparticules de
polystyréne avec deux aptameres, 1’un capable de lier VEGF et I’autre PDGF-BB, deux facteurs
de croissance [63]. Ces microparticules chargées en facteurs de croissance ont ensuite été
séquestrées dans un hydrogel d’agarose. Comme les aptaméres sont capables de dimériser avec une
séquence complémentaire, la libération de chaque facteur de croissance a pu étre déclenchée a la
suite de I’ajout dans le milieu d’une séquence complémentaire de I’aptamére qui le liait. En effet,
la séquence complémentaire, libre dans le milieu, va venir compétitionner le facteur de croissance
et se lier a I’aptamere, libérant ainsi la protéine. De cette maniere, il est possible de contrdler non
seulement quelle protéine est libérée, mais également a quel moment et en quelle quantité. Des
peptides capables de se lier a certaines protéines sont également fréquemment utilisés. Par exemple,
Lin et Anseth ont contrdlé la libération du facteur de croissance bFGF par des hydrogels de PEG
en y greffant des peptides qui lient cette protéine [64]. Ils ont également montré que le greffage du
peptide avait une influence sur I’affinité de liaison et donc qu’un soin particulier était nécessaire
lors de cette étape. En effet, il arrive que 1’affinité de I’interaction diminue lors du greffage. Dans
leur cas, conjuguer le peptide a une chaine de polymeére linéaire et I’intégrer a un hydrogel de PEG

interpénétré a suffi a améliorer la force de liaison car aucun peptide n’intervenait dans la



25

réticulation. Cependant, il est a noter qu’une attention particuliére doit étre apportée dans la

conjugaison des peptides aux polyméres pour ne pas nuire a leur activite.

La troisiéme catégorie, I’ajout de fragments d’affinité sur les agents thérapeutiques et ’hydrogel,
est plus complexe a mettre en place puisqu’il faut modifier a la fois le polymeére et la protéine mais
est aussi plus flexible. Dans ces systémes, 1’agent thérapeutique se fixe sur la matrice polymérique
de facon non-covalente via des protéines ou polypeptides qui sont eux liés de facon covalente.
L’association protéine-protéine se fait généralement par des interactions électrostatiques et est
stabilisée par des interactions hydrophobes. En appliquant des mutations sur des acides aminés
responsables de ces interactions, il est possible de modifier et moduler les constantes d'affinité et
donc de contrdler la vitesse de libération. De plus, cette méthode présente 1’avantage de ne pas
appliquer de modifications chimiques sur la protéine d’intérét, I’agent thérapeutiques. On ne risque
donc pas de diminuer la bioactivité de la protéine d’intérét. Vulic et Shoichet ont tiré parti de
I’affinité des domaines SH3 (Src homology 3) pour des peptides riches en proline [65]. La
libération du facteur angiogénique rhFGF2 exprimant un domaine SH3 a ainsi été prolongée dans
un hydrogel d’acide hyaluronique modifi¢ avec I’un de ces peptides. En utilisant des peptides avec
une forte ou une faible affinité au domaine SH3, la vitesse de libération peut méme étre modulée.
Le groupe de Heilshorn a utilisé une approche similaire pour livrer un peptide, QK, capable
d’activer les récepteurs VEGF et d’induire une réponse angiogénique [66]. Pour cela, ils ont utilisé
un hydrogel interpénétré (MITCH) réticulant via la liaison de domaines WW (soit 2 résidus
tryptophanes) a des peptides riches en proline. En modifiant les peptides QK avec un ou deux
domaines riches en proline, ils ont été capables de modifier les profils de libération du peptide. De
plus, I’injection de MITCH chargé avec ces protéines a permis d’induire une prolifération cellulaire
plus importante que I’injection des protéines dans une solution saline. Ce systéme a donc un vrai

potentiel pour des applications thérapeutiques d’angiogenése.

Enfin, le contrble de la libération peut également se faire avec des interactions électrostatiques
entre le polymere et I’agent thérapeutique. Song et al ont étudi¢ la libération de protéines chargées,
comme des facteurs de croissance nerveux, par des hydrogels formés de copolypeptides diblocs
chargés négativement [67]. Ils ont montré que la libération des facteurs nerveux était prolongée
lorsque la concentration de ces polypeptides augmentait. In vivo, leur modele a permis une
hypertrophie prolongée sur quatre semaines des neurones vises, ce qui démontre la capacité de ce

modele a étre utilisé dans la barriere hémato-encéphalique. Une autre méthode consiste a utiliser



26

les étiquettes (His)s (Une suite de 6 histidines) avec lesquelles les protéines sont souvent produites
a des fins de purification sur une colonne de chromatographie d’affinité au nickel. Lin et Metters
ont développé une matrice polymérique de PEG diacrylate couplée a des fragments d’acides
iminodiacétique (IDA), fragments connus pour fixer les étiquettes (His)s en présence d’ions
métalliques divalents comme le Cu?*, le Zn®* et le Ni®* [68]. Ils ont été capables de modifier le
profil de libération (de 8h a 48h) de 1’albumine de sérum bovin (BSA) par cet hydrogel en variant
la concentration d’ions cuivre, mais également en variant I’affinité de 1’interaction en remplagant
les ions cuivre par des nickels [69]. Cependant cette technique souléve plusieurs problemes : la
toxicité des ions cuivre, nickel et zinc est un inconvénient important pour éventuellement utiliser
ce systéme in vivo. En définitive, les systemes a interactions électrostatiques ont prouvé leur
efficacité mais il s’agit encore de résoudre les problémes de biocompatibilité et de toxicité pour
une utilisation in vivo de certains systemes. De plus, les protéines et agents thérapeutiques qui

peuvent étre délivrés doivent nécessairement étre charges ce qui limite leur utilisation.

2.2 Les peptides synthétiques d’affinité

2.2.1 Définition

Les peptides sont des hétéropolymeres composés d’une suite d’acides aminés. Ces acides aminés
sont liés entre eux par des liaisons peptidiques, c’est-a-dire une liaison entre le groupement
carboxylique d’un acide aminé et le groupement amine a de I’acide aminé suivant. Les peptides
peuvent donc étre simplement définis comme de tres petites protéines, la limite de taille ayant été
arbitrairement définie a 6000 Da [70]. Ce sont des molécules de grande importance, notamment
dans les domaines de la santé (insuline, 51 résidus, 5773 Da) et de la nutrition (Aspartame, 2
résidus). lls sont naturellement présents dans notre corps et jouent un réle physiologique et
biologique essentiel : ils peuvent agir comme des hormones, des neurotransmetteurs, ou encore des
vecteurs de molécules a travers les membranes. Il n’est donc pas étonnant que de nombreux
chercheurs s’intéressent & produire des peptides et protéines pour des applications thérapeutiques
ou alimentaires. Différentes technologies permettent aujourd’hui de produire ces molécules :

I’extraction d’une source naturelle, la production via un ADN recombinant, la production dans des
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animaux ou plantes transgéniques, la synthese chimique, la synthese enzymatique, etc [70]. En
général, c’est la taille du peptide ou de la protéine qui déterminera la technique que 1’on va utiliser
pour la produire. Par exemple, les technologies utilisant des ADN recombinants sont pratiques pour
de longs peptides ou des protéines. Cette méthode est donc souvent préférée pour produire des
hormones comme I’insuline [71]. La synthése chimique est une technique viable pour des peptides
allant de 5 a 80 résidus, mais les rendements baissent rapidement lorsque le nombre de résidus
augmente. La synthése enzymatique n’est généralement pratiquée que pour des dipeptides ou
tripeptides (2 ou 3 résidus) [70]. Les principaux défis de la synthése de peptides et de protéines
sont I’optimisation des rendements ainsi que I’imitation de la structure tertiaire et quaternaire des

protéines, c’est-a-dire leur conformation dans I’espace, qui est essentielle a leur bioactivité.

Les différents rbles des peptides et protéines dans le corps humain ont également donné 1’idée a la
communauté scientifique de mettre au point de nouveaux peptides de novo, en s’inspirant des
structures naturelles, pour des application thérapeutiques et biotechnologiques. L’une des
propriétés les plus intéressantes des peptides est leur grande affinité et spécificité pour un ligand
[71]. L affinité peut étre définie comme la force avec laquelle un ligand se lie a son récepteur alors
que la spécificité d’un ligand est sa capacité a se lier a un unique récepteur. Il est donc cohérent
que de nombreux peptides d’affinité sont développés dans le but d’attacher des molécules ou de
cibler des cellules particuliéres [64], [72], [73]. Le développement de peptides synthétiques est vu
comme un outil performant pour mieux comprendre les fonctions, structures et repliements des
protéines [74]. Ainsi, la création de nouveaux peptides et protéines s’inspirant de ceux naturels

pourrait engendrer de véritables avancées dans le domaines médicaux et pharmaceutiques.

2.2.2 Les peptides superhélices

Les peptides superhélices, ou «coiled-coil», sont des peptides qui forment des motifs hélicoidaux
composés d’au moins deux hélices o s’enroulant les unes aux autres [75]. Cette structure est
stabilisée par des interactions inter-hélices qui interviennent entre les groupements fonctionnels
des chaines latérales des acides amines. La sequence primaire des peptides superhélices est

caractérisee par une heptade (abcdefg)n dont le modé¢le se répéte n fois. Comme 1’hélice o comporte
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3,6 acides aminés par tour, I’acide aminé en position i+7 est toujours placé au-dessus de ’acide
aminé en position i. Cette propriété assure la répétabilité de I’arrangement spatiale des peptides et
est a I’origine du caractére amphipatique de la structure (une partie hydrophile d’un c6té et une
partie hydrophobe de 1’autre) [76]. En effet, les acides aminés en position a et d sont généralement
hydrophobes et forment le cceur hydrophobe de la superhélice (Figure 2.7). Les 5 autres acides
aminés sont en genéral hydrophiles. C’est I’arrangement des résidus apolaires dans le ceeur
hydrophobe qui maintient principalement la structure «coiled-coil» [77]. Mais il a été montré que
des interactions électrostatiques entre des résidus de charges opposés (en position e et g) sont aussi

responsables de la stabilité de la structure de la superhélice (Figure 2.7) [77].

Interactions
électrostatiques

Interactions
électrostatiques

Figure 2.7 : Schéma explicatif d’un dimere ayant une structure «coiled-coil». A) Vue d’au-dessus
de la superhélice. B) Vue latérale de la superhélice. Le cceur hydrophobe est représenté par les
résidus a, a’, d et d’ entre les deux hélices a. Les interactions ¢électrostatiques dans la séquence

répétitive sont montrées entre les résidus g et e’ d’une part (bleu et orange) et e et g’ d’autre part

(cyan et rouge). Reproduit et adapté de [78].

La structure superhélice assure, malgré sa simplicité, une grande variété de fonctions dans la nature.
On la retrouve par exemple dans les cheveux, les écailles ou encore les plumes (kératine). C’est
pourquoi le design de structure «coiled-coil» est aussi prometteur. Des peptides superhélices de
novo sont donc mis au point avec des structures et propriétés bien définies pour permettre une

meilleure compréhension des superhélices naturelles. Le motif superhélice pourrait également
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devenir un outil polyvalent et pratique dans le domaine des biotechnologies, notamment dans la
conception de matériaux et systemes peptidiques.

2.2.3 L’hétérodimere Ecoil/Kcoil

2.2.3.1 Propriétés

Dans cette partie, nous nous intéressons a une structure superhélice particuliére, celle formée par
I’hétérodimérisation des peptides Ecoil et Kcoil. Ces peptides, formés de 35 acides aminés, ont été
mis au point par le groupe de recherche du Pr. Hodges a 1’Université d’Alberta [79]. Le peptide
Ecoil est composé d’une heptade de séquence E-V-S-A-L-E-K qui se répéte cing fois, alors que la
séquence de I’heptade du Kcoil est K-V-S-A-L-K-E. Ces séquences ont été choisies dans le but de
répondre du mieux possible a certains criteres. Parmi ceux-ci, la séquence d’acides aminés doit
permettre la formation d’une hélice o et les résidus doivent étre placés de fagon a obtenir un ceeur
hydrophobe stable aux positions a et d. La superhélice est également stabilisée par des interactions
électrostatiques qui sont assurées par les acides aminés appropriés en position e et g. Chaque hélice
a une charge nette neutre ce qui est assuré par des acides aminés de charges opposés aux positions
f d’une part et e et g d’autre part. Enfin, les peptides étant initialement synthétisés par synthése
chimique, la séquence d’acides aminés choisie a été optimisée de fagon a obtenir de bons

rendements.

Les deux peptides Ecoil et Kcoil forment donc un hétérodimere a pH neutre, avec un cceur
hydrophobe composé de résidus valine (en position a) et leucine (position d). Cette combinaison
est d’ailleurs trés répandue dans la nature. Les interactions électrostatiques sont assurées par les
résidus glutamate et lysine en position e et g. Ces acides aminés chargés ont un groupement méthyl
sur leur chaine latérale et leurs répulsions électrostatiques favorisent la formation d’hétérodimeres
E/K plutdt que des homodimeres E/E ou K/K. Dans leurs différentes études, Chao et al ont montré
que la superhélice formée était tres stable, méme en présence de plusieurs agents dénaturants et

une température élevée [79], [80].



30

(EWSALEK)., E5  (KYSARKE)., K5

Figure 2.8 : Représentation schématique d’une heptade du Ecoil et du Kcoil et de leur

organisation dans la structure superhélice. Adaptée de [6].

2.2.3.2 Applications

Le complexe Ecoil/Kcoil a été utilise pour diverses applications dans le domaine des
biotechnologies en raison de sa grande stabilité et de la forte affinité des deux partenaires (Kp de
I’ordre du pM). Chao et al ont utilisé ce couple pour la purification de protéines. En ajoutant une
étiquette Ecoil ou Kcoil sur les protéines, il est possible de purifier les protéines (des anticorps dans
leur cas) par chromatographie d’affinité de maniere efficace. Le complexe Ecoil/Kcoil a également
été utilisé pour la préparation des surfaces des puces de biocapteurs, la dissociation du complexe
étant tres lente (constante cinétique de dissociation (kq) faible) [79], [81], [82]. Derniérement, les
peptides Ecoil/Kcoil ont également été utilisés dans I’immobilisation de protéines thérapeutiques
(les facteurs de croissance EGF et VEGF) orientées sur des surfaces [83]-[85] ainsi que dans le
développement de nanoparticules fonctionnalisées pour la thérapie génique [86]. Enfin, une étude
a également montré que ces peptides pourraient présenter un intérét pour la libération controlée de
biomacromolécules [7]. Toutes ces études ont montré que le champ d’application du complexe
Ecoil/Kcoil est trés large et elles ouvrent la porte sur d’autres domaines d’application en
biotechnologie, médecine régénératrice, thérapie génique ou encore pour 1I’administration d’agents

thérapeutiques.
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CHAPITRE3 DEMARCHE DE L’ENSEMBLE DU TRAVAIL DE
RECHERCHE ET ORGANISATION GENERALE DU DOCUMENT
INDIQUANT LA COHERENCE DE L’ARTICLE PAR RAPPORT AUX
OBJECTIFS DE LA RECHERCHE

L’objectif global de ce projet de recherche consistait a utiliser un systéme d’affinité, les peptides
Ecoil/Kcoil, pour contrdler la diffusion de nanoparticules dans un hydrogel. Différentes études
effectuées dans notre laboratoire ont prouvé I’efficacité du dimere Ecoil/Kcoil pour immobiliser
des protéines de maniére orientée sur des surfaces. Aussi, ce projet vise a étendre I’utilisation
potentielle de ce dimére en prouvant son efficacité pour ralentir la libération de nanoparticules dans

un hydrogel.

Pour arriver a cet objectif, des nanoparticules d’or ont été fonctionnalisées avec le facteur de
croissance EGF étiqueté par le peptide Ecoil. Les nanoparticules d’or ont été choisies pour ce projet
pour plusieurs raisons. La synthese des nanoparticules est relativement facile et maitrisée. Dans la
littérature, leur fonctionnalisation via un groupement thiol est bien documentée. De plus, elles
représentent un bon modeéle de nanovecteurs mais ont également des propriétés intéressantes pour
des applications biomédicales comme la thérapie photothermique, la radiothérapie ou encore
I’imagerie. Une protéine, le facteur de croissance épidermique, EGF, est également ajoutée comme
modele. Cette protéine peut permettre le ciblage de cellules cancéreuses qui surexpriment les

récepteurs EGF.

Le polymere choisi pour former I’hydrogel est I’alginate. Ce polymere naturel est largement utilisé
dans des applications biomédicales a cause de sa tres grande biocompatibilité. De plus, les chaines
d’alginate peuvent étre fonctionnalisées avec des chimies relativement simples. L hydrogel est

formé via une réticulation avec des ions divalents, des ions calcium dans notre cas.

L’objectif était ensuite d’étudier la libération de ces nanoparticules par un hydrogel. Les résultats
obtenus sont présentés dans le chapitre 4 de ce mémoire et ont fait I’objet d’un manuscrit

scientifique soumis pour publication dans le journal Biomacromolecules le 28 janvier 2019.
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CHAPITRE 4  ARTICLE 1 : A COILED-COIL AFFINITY-BASED
SYSTEM FOR THE CONTROLLED RELEASE OF
BIOFUNCTIONALIZED GOLD NANOPARTICLES FROM ALGINATE
HYDROGELS

4.1 Présentation de P’article

Les systémes d’affinit¢ semblent étre une solution prometteuse pour la livraison contrélée de PA
par des hydrogels. Nous avons ici développé un systéme hybride, basée sur les peptides d’affinité
superhélices Ecoil/Kcoil, pour contrdler la libération de NPs d’or d’une matrice d’alginate. Les
NPs d’or ont été fonctionnalisées avec un facteur de croissance épidermique (EGF) étiqueté du
Ecoil. La bioactivité du EGF greffé ainsi que la biodisponibilité du Ecoil ont été confirmé par un
test de phosphorylation des récepteurs EGF des cellules A431 d’une part, et par I’immobilisation
des NPs fonctionnalisées sur une surface décorée de Kcoil d’autre part. Le peptide complémentaire,
le Kcoil, a été greffé sur les chaines d’alginate grace a une chimie click mettant en jeu un azide

ajouté en fin de séquence du Kcoil (Aha-Kcoil) et un alcyne préalablement greffé sur 1’alginate.

Le systéeme hybride a été formé en dispersant les NPs fonctionnalisées avec le EGF étiqueté du
Ecoil dans des hydrogels d’alginate contenant 0, 10 ou 20% d’alginate modifié¢ avec du Kcoil (Alg-
Kcoil). Lorsque I’hydrogel contenait 20% d’alginate Kcoil, la libération des NPs fonctionnalisees
avec le Ecoil a été réduite de moitié comparativement aux NPs simplement pegylées, alors que peu
ou pas de différences dans la libération ont été notées pour 0 et 10% d’Alg-Kcoil. La microscopie
différentielle dynamique a été utilisée pour déterminer les coefficients de diffusion des différentes
NPs et les résultats ont montré une diminution du coefficient de diffusion des NPs fonctionnalisées

avec le Ecoil comparativement aux NPs simplement pegylées.

En définitif, nos données ont montré que le systemes Ecoil/Kcoil pouvait controler la libération de
NPs lorsque 1’hydrogel contenait une grande quantité de Kcoil. Ces résultats ouvrent la voie a de

nombreuses applications pour I’application de médicaments.
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4.4 Abstract

Affinity-based systems represent a promising solution to control the delivery of therapeutics using
hydrogels. Here, we report a hybrid system that is based on the peptidic E/K coiled-coil affinity
pair to mediate the release of gold nanoparticles from alginate scaffolds. On the one hand, the gold
nanoparticles were functionalized with Ecoil-tagged epidermal growth factor (EGF). The
bioactivity of the grafted EGF and the bioavailability of the Ecoil moiety were confirmed by EGF
receptor phosphorylation assays and by capturing the functionalized nanoparticles on a Kcoil-
derivatized surface, respectively. On the other hand, alginate chains were modified with azido-
homoalanine Kcoil (Aha-Kcoil) by azide-alkyne click chemistry. The hybrid system was formed
by dispersing NPs functionalized with Ecoil tagged EGF in alginate hydrogels containing either 0,
10 or 20% of Kcoil-modified alginate (Alg-Kcoil). With 20% of Alg-Kcoil, the release of Ecoil-
functionalized NPs was reduced by half compared to the release of pegylated NPs, whereas little
to no differences were noticed with either 0 or 10% of Alg-Kcoil. Dynamic differential microscopy
was used to determine the diffusion coefficient of those NPs, and the results showed a decrease in
the diffusion coefficient of Ecoil-functionalized NPs, when compared to pegylated NPs.
Altogether, our data demonstrated that the E/K coiled-coil system can control the release of NPs

in a high Kcoil content alginate gel, opening diverse applications in drug delivery.

4.5 Keywords

Coiled-coil, affinity, diffusion, hydrogel, gold nanoparticle, differential dynamic microscopy

4.6 Introduction

Researchers from numerous fields strive to develop systems that allow for the controlled and
efficient delivery of therapeutics, especially for long-term release. A number of complementary
strategies have emerged in that endeavor; they have been applied to many types of therapeutics,
from hydrophobic molecules to nucleic acids, peptides and proteins. A very popular method
consists in encapsulating the therapeutic agent in polymeric micro- or nanoparticles [87], [88].

Release is, in this case, governed by particle degradation and passive diffusion of the therapeutic.
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The encapsulation process however tends to degrade peptides and proteins and has therefore been
primarily applied to small hydrophobic molecules [55]. The incorporation of the drug in a
polymeric scaffold is another frequently encountered strategy, for which the release is mainly
regulated by scaffold swelling and/or scaffold degradation, be it in bulk or by surface erosion,
although passive diffusion can play a significant role [89]. Affinity-based delivery strategies have
recently gained a lot of interest as they may offer more versatility and can promote long-term and
continuous release of drugs or proteins [55]. Indeed, by incorporating a specific biological anchor
in a polymeric scaffold, the molecule diffusion can be dramatically slowed down and thus release
can be stretched over a long period of time [55], [56]. These systems have been growing in number
and variety, and show potential for an increasing number of applications [60], [61], [64], [66], [90].

Most affinity-based strategies thus far have relied on naturally occurring interactions between the
protein or drug of interest and one of its biological partners. Glycans such as heparin and sulfates
have been widely reported as a means to sequester heparin-binding proteins within scaffolds [91],
which has significantly extended the duration of protein delivery up to several days [60], [92].
Similarly, complexes of B-cyclodextrins have been covalently incorporated in hydrogels to control
the release of hydrophobic low molecular weight proteins [93]. Some research groups have
engineered polysaccharide fragments and peptide sequences inspired by natural biomolecules to
interact more specifically with the therapeutic of interest and/or to better control its delivery [94].
For instance, Lin et al. were able to control the release profile of a growth factor from a
poly(ethylene glycol) (PEG) hydrogel by functionalizing PEG chains with affinity binding peptides
[64]. Similarly, Wang et al. developed a competitive affinity-based system to release multiple
proteins at different timepoints of the treatment [90]. More precisely, the vascular endothelial and
the platelet-derived growth factors were immobilized on polystyrene microparticles using two
different aptamers and then those microparticles were dispersed in a hydrogel. Protein release could
then be triggered by simple incubation of a competitive aptamer sequence. Regardless, systems
based on natural interactions suffer from a lack of versatility. Indeed, most designs only suit a
narrow panel of therapeutic agents, given that each drug may require its own partner and specific
hydrogel characteristics. Moreover, the release profiles are dictated by the thermodynamics of the
interaction, which are hardly tunable for natural partners. The advances in biomolecule design and
synthesis, notably by protein engineering, may offer a way to circumvent these issues and fulfill
the current need for more flexibility and finer control of spatiotemporal delivery.
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Coiled-coils are a ubiquitous motif found in proteins that has been discovered more than six
decades ago and has been the core subject of many scientific works. The research based on de novo
designed coiled-coil forming peptides has led to a robust knowledge of the determinants of their
interactions [75], [77], [95]. The rational design of peptide sequences that feature tunable
specificity, stability and oligomerization state has therefore been dramatically facilitated. It has
been exploited for various tissue engineering and gene delivery applications [96], and several
proteins including growth factors, transcription factors and antibodies have been grafted onto
polymer-based structures thanks to coiled-coil complexes [85], [97]-[99]. Our group previously
developed two de novo designed peptides, namely the Ecoil and the Kcoil, which design is based
on the repetitions of seven distinct amino acids (a heptad). When mixed together, the peptides
spontaneously form a coiled-coil heterodimeric complex, which affinity can be modulated by the
number of heptads and their sequence, especially the aliphatic residues that comprise the
hydrophobic core of the interaction [6], [7]. The rationale of this research was to investigate the
potential of coiled-coil interactions for the preparation of novel hybrid systems, that is, hydrogels
that can deliver biofunctionalized nanoparticles (e.g. decorated on their surface with proteins or
with encapsulated drugs), at a speed that is not only dependent on particle diffusion or gel

degradation but that is tuned by specific affinity interactions.

To produce such system, we developed an Ecoil-decorated nanoparticle that can interact via
specific coiled-coil interaction with Kcoil-grafted hydrogel. More precisely, we report, on the one
hand, the functionalization of gold nanoparticles (AuNPs) with the Ecoil peptide as well as the
human epidermal growth factor (EGF) using a cysteine-tagged Ecoil-EGF chimeric protein.
AUNPs are interesting candidates for their biomedical applications in cancer (radiotherapy [36] and
photothermal therapy [100]), imaging and drug delivery [101]. Their surface functionalization with
therapeutics or peptides is well-documented [101]. On the other hand, we report a polymeric
scaffold made from alginate chains that were covalently modified with the complementary Kcoil
peptide and designed to specifically interact with decorated AuNPs. Alginate gels indeed feature
an excellent biocompatibility, a wide use as injectable gels and unique gelation properties [102].
The AuNPs/hydrogel system was formed by simple coincubation of the Ecoil-bearing
nanoparticles with the Kcoil-modified alginate chains during gelation. Affinity-based systems have
been reported for protein release from hydrogels, while nanoparticles have been entrapped within
gels for delayed delivery [56], [103]. This is however the first report, to the best of our knowledge,
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that combines both strategies, that is, to sequester nanoparticles within a hydrogel and to release
them in a controlled fashion using a specific affinity interaction [55], [104].

The characterization of the biofunctionalized nanoparticles was carried out by dynamic light
scattering (DLS), transmission electron microscopy (TEM) and H nuclear magnetic resonance
(NMR) as well as enzyme-linked immunosorbent assays (ELISA) to assess the bioavailability of
both the Ecoil and EGF moieties. The impact of Kcoil concentration in the hydrogel on the
diffusive properties of the AuUNPs was then investigated using differential dynamic microscopy
(DDM) and typical release tests. Both assays indicated that the formation of the Ecoil/Kcoil
complex significantly hampered the movement of nanoparticles, and thus that this affinity-based
strategy is suitable to prolong the release of NPs from hydrogels. The biological activity of the
EGF moiety displayed on the NPs surfaces was also demonstrated by in vitro cellular assays, both

prior and after their release from the hydrogels.
4.7 Experimental

4.7.1 Materials

Cysteine-tagged Ecoil-EGF (CEE) was produced in HEK 293-6E cells and purified by
immobilized metal-ion affinity chromatography (IMAC) followed by size-exclusion
chromatography, as previously described.[105] Protein concentration was determined by an
enzyme-linked immunosorbent assay (ELISA) against EGF and analyzed by SDS-PAGE. Purified
CEE was then stored at -80 °C until use. The azidohomoalanine-terminated Kcoil peptides
(AhaGG(KVSALKE)s, or Aha-Kcoil) were synthesized by the peptide facility at University of
Colorado (Denver, CO). Untagged recombinant human EGF and ELISA kit were purchased from
R&D Systems (Minneapolis, MN). Sodium alginate (Mw = 171 kDa) (IL-6G) were purchased from
Kimica corporation (New-York, NY). Thiolated polyethylene glycol (PEG-SH) (Mw =5 kDa) was
obtained from Jenkem Technology (Dallas, TX). MilliQ water was generated with a Millipore
Gradient A10 purification system. Dulbecco’s modified Eagle’s medium (DMEM), fetal bovine
serum (FBS) and gentamicin were obtained from Gibco (Burlington, VT). 75-cm? CellIBIND flasks
and 48- and 96-well CellBIND plates for cell cultures were purchased from Corning (Corning,
NY). All other products and chemicals were purchased from Sigma-Aldrich Canada Ltd. (Oakville,

ON), unless otherwise specified. Absorbance measurements were carried out on a Victor V
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Multilabel Counter from PerkinElmer Inc. (Woodbridge, ON) or using a Spark® multiplate reader
from Tecan Group Ltd (Mé&nnedorf, Switzerland).

4.7.2 Biofunctionalization of gold nanoparticles

4.7.2.1 Synthesis and characterization of gold nanoparticles

Gold nanoparticles (AuNPs) were synthesized using a citrate reduction method according to a
previously published procedure [106]. Briefly, trisodium citrate (0.94 mL at 11.4 mg/mL) was
rapidly injected in a boiling chloroauric solution (50 mL at 0.1 mg/mL in MQ water) under
vigorous stirring and heating for 5 min, then cooled to room temperature (RT). The color of the

solution changed from blue to deep red.

The NPs sizes were characterized by dynamic light scattering (DLS) using a Malvern Zetasizer
(Malvern, UK) and by transmission electron microscopy (TEM, field emission 2100F, JEOL,
Tokyo, Japan). The number of gold atoms per nanoparticle (N) was estimated using

1)

where p is the density for face-centered cubic gold (19.3 g/cmq), M is the atomic weight of gold
(197 g/mol) and D is the diameter of the NPs determined by TEM [107].

The final AuNPs concentration is given from

m

[AuNPS] = MX—NXV ) (2)

where m is the initial mass of gold and V is the final volume of the solution. In our experimental
conditions, the concentration of the pristine gold nanoparticles was 8.2 10! particles/mL or 1.4
nM, and their diameter was 18 + 2 nm according to TEM. The stock solution was used to determine
the AuNPs extinction coefficient at 531 nm, i.e. eaune = 5.53 108 Mt.cm™, which is in good
agreement with the literature for particles of this size [108]. After functionalization of the gold
nanoparticles, the concentration of coated AuNPs was evaluated via UV-Vis measurements at 531

nm.
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4.7.2.2 Pegylation of gold nanoparticles

After synthesis, the AUNPs were stabilized by means of decoration with a low density of thiolated
polyethylene glycol (PEG-SH) (Mw = 5 kDa). The gold nanoparticles exposing a low density of
PEG (NP-PEGLp) were obtained by injecting ca. 7 uL of PEG-SH in 20 mL of the citrate solution
containing the AuNPs (final concentrations of 0.5 uM PEG-SH and 1.4 nM AuNPs). After 16 h
under stirring, the NP-PEGLp were centrifuged one time (10,000 x g for 30 min) and the

supernatant was discarded to remove unreacted PEG-SH.

The amount of PEG-SH on the particles was determined using a *H NMR-based method as
previously described [109]. Briefly, PEGylated NPs (700 pL, 5.4 nM) were digested overnight
with 7 puL of Aqua Regia solution (37% HCI and 68-70% HNOz in a 3:1 ratio v/v). The resulting
mixture was then freeze-dried and resuspended in deuterium oxide (D20) to reach a final volume
of 700 pL. Acetonitrile (ACN) was used as a standard to quantify the PEG-SH concentrations, i.e.
7 uL of 0.24% v/v ACN in water was added to each sample. The PEG-SH concentration was
evaluated by calculating the ratio between the integration of two peaks at specific positions for
PEG-SH (3.7 ppm) and ACN (2.06 ppm). The PEG-SH concentration of each sample was
determined using a standard curve ranging from 0.1 to 200 uM of PEG-SH.

4.7.2.3 Cys-Ecoil-EGF grafting on the pegylated gold nanoparticles

The NP-PEGLp were coated with cysteine-tagged Ecoil-EGF (CEE) thanks to the thiol group
displayed by the cysteine. NP-PEG.p were mixed with CEE (final concentrations of 1.4 nM and
500 nM, respectively) in MQ water containing dextran chains that acted as a labware non-specific
adsorption blocker (10 mg/L of pristine dextran, Mw = 70 kDa). The mixture was allowed to react
for 16 h under gentle agitation. To enhance NPs stability, PEG-SH was then added at a final
concentration of 50 uM for 2 h to generate highly dense PEG-coated NPs (NP-PEGHp). Unreacted
material was removed by performing 4 centrifugations cycles (10,000 x g for 30 min). For each
cycle, 1.9 mL of supernatant were discarded and the remaining 100 upL of CEE-coated
nanoparticles (NP-CEE-PEGHD) were resuspended in 1.9 mL of phosphate buffered saline solution
(PBS, 10 mM sodium phosphate and 150 mM of KCI/NaCl salts) supplemented with 0.1% v/v
Tween-20 (PBS-T). As controls, NP-PEG.p were incubated with untagged EGF or without added

EGF and were subjected to the same purification and blocking procedures. The resulting NPs were
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named NP-EGF-PEGHp and NP-PEGHp, respectively. The final amount of PEG-SH grafted on NP

preparations was determined using the protocol described in the previous section.

4.7.2.4 EGF quantification

Effectiveness of the CEE grafting on the NPs surface was confirmed by a competitive enzyme-
linked immunosorbent assay (ELISA) against EGF. Polystyrene 96-well plates were first saturated
with the growth factor overnight (16 h) using 100 uL of 5 nM Ecoil-EGF per well. The wells were
then blocked with 50 pL of 1% w/v BSA in PBS for 1 h. In parallel, the NP samples were mixed
1:1 v/v with biotinylated anti-EGF antibodies (100 pM in PBS-T) for 1 h, while known EGF
concentrations were mixed with antibodies for calibration. 50 pL of the NPs/antibodies mixtures
were then incubated in the EGF pre-coated wells for 1 h. Detection was performed by adding 50
uL of horseradish peroxidase (HRP)-streptavidine conjugate for 20 min followed by a revelation
step using 50 pL of substrate solution. A rinsing step was performed after each incubation (3 rinsing

cycles with 150 pL of PBS-T). Absorbance was read at 630 nm and 531 nm for correction.

4.7.3 Bioadhesion of the functionalized nanoparticles

The ability of the Ecoil moiety exposed on the NP-CEE-PEGHp surface to interact with its binding
partner, the Kcoil, was assessed by immobilizing functionalized NPs on a Kcoil-coated surface.
Kcoil-bearing dextran surfaces were prepared in 96-well plates as previously described [85].
Functionalized wells were first blocked with BSA (1% w/v in PBS, 100 pL/wells) for 1 h. The NP-
CEE-PEGHD, NP-EGF-PEGHD and NP-PEGHDp were then injected at a concentration of 140 pM of
particles for 1 h. The immobilized NPs were detected using an ELISA against EGF, thanks to a
protocol adapted from a previously reported work [110]. Briefly, 50 pL of biotinylated anti-EGF
antibodies were added during 30 min. Detection and rinsing steps were carried out as described in

the previous section.

4.7.4 Kcoil grafting on alginate

Kcoil peptides were covalently grafted on alginate via an alkyne-azide click chemistry. Sodium
alginate (1.5 g) was first dissolved in 10 mL of 0.5 M NaOH. 6.5 mL of undiluted glycidyl

propargyl ether (GPE, 90+% purity) was added and the mixture was allowed to react at RT under
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agitation for 24 h. The product was then dialyzed (cut-off of 8 kDa) against MQ water for 72 h,
freeze-dried and stored at 4 °C until use.

The azide-terminated Kcoil (Aha-Kcoil) was then grafted on the GPE-modified alginate (Alg-
GPE). 100 mg of Alg-GPE were dissolved in 10 mL of MQ water with finals concentrations of 1
mM of Tris(3-hydroxypropyltriazolylmethyl)amine (THPTA), 2.5 mM of copper sulfate (CuSOa)
and 5 mM of sodium ascorbate. Aha-Kcoil was added at an azide:alkyne ratio of 1:40. The mixture
was then allowed to react at RT for 48 h under agitation and in the dark. Note that after 24 h of
reaction time, 500 puL of 100 mM sodium ascorbate in MQ water was added in the mixture. Two
ultrafiltration cycles in a 100 mM EDTA solution followed by three cycles with MQ water were
carried out using Amicon centrifugal filter (cut-off of 5 kDa). The polymer was then freeze-dried

and stored at 4 °C until use.

The amount of grafted Kcoil per alginate chain was evaluated by a 2,4,6-Trinitrobenzenesulfonic
acid solution (TNBS) assay which allows a quantification of the amines on the peptides. The assay
protocol was adapted from previous work [111], [112]. Briefly, alginate-Kcoil was diluted at 4
mg/mL in sodium bicarbonate (100 mM, pH 8.5). 100 uL of the solution was mixed with 50 pL of
TNBS (0.01% w/v in sodium bicarbonate, 100 mM, pH 8.5) in a 96-well plate. After 2 h at 37°C,
50 pL of sodium dodecyl sulfate (10% wi/v in MQ water) and 25 pL of MQ water were added to
each well. The absorbance was read at 340 nm and 630 nm for reference. A calibration curve was
plotted using known concentration of glycine (range between 4 and 125 uM) and the molar
extinction coefficient was corrected by the one for the amine of the lysine side-chain (ggiycine=13400
M.cm™ [111] and eiysine=12000 Mt.cm™).

4.7.5 NP release from alginate matrix

For the NPs release studies, NPs solutions in PBS were mixed with alginate in a 1:1 ratio. More
precisely, 8.1 nM of NP-CEE-PEGHD and NP-PEGHD were mixed with solutions containing 80-
90% wi/w of unmodified alginate plus 10% w/w of GPE-modified, 10% w/w of Kcoil-modified or
20% wi/w of Kcoil-modified alginate (resp. Alg-Kcoil0%, Alg-Kcoil10% and Alg-Kcoil20%) for
a total of 2% wi/v of alginate in water. 50 puL of the mixture (alginate and NPs) were poured in a
96-well plate and gels were formed by adding 50 pL of CaCl2 (0.1 M in water) for 1 h. CaCl2 was
then removed and gels were incubated in 200 pL of PBS at RT and under mild agitation (20 RPM).

At each timepoint (0, 2, 4, 6, 9, 24 and 72 h), gels were removed from the wells and dissolved with
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20 pL of sodium citrate (350 uM). Final volumes were adjusted to 110 puL and the concentration

of NPs within the samples was determined by absorbance at 531 nm.

4.7.6 Dynamic differential microscopy (DDM)

NP-CEE-PEGHp and NP-PEGHD were mixed with Alg-Kcoil10%, Alg-Kcoil20% or MQ water in
an equal volume (final concentration of 8.1 nM of nanoparticles and 1% w/v of alginate). 180 pL
of the mixtures were injected in 0.4-mm thick glass capillaries (Vitrocom, Canada). Capillaries
containing alginate were opened on both ends and incubated in a CaClz solution (20 mM) for 24 h
for complete gelation to occur. All capillaries were sealed using petroleum jelly prior to DDM
experiments [113]. DDM is a correlation-based microscopy technique that enables the
characterisation of particle dynamics in complex systems [114]-[116]. Full details about DDM

analysis can be found elsewhere [117]-[119] and only an overview is presented below.

Videos were recorded at 100 frames per second for 41 seconds using an upright bright-field
microscope (Olympus BX81) equipped with a high acquisition-speed camera (Hamamatsu Orca-
Flash 4.0 V3) and a 20X magnification phase contrast objective (Olympus Plan Phl, NA = 0.4).
From those movies, power spectrums of the difference between all pairs of images (separated by
the same delay time 7) were calculated and averaged yielding the averaged Differential Image
Correlation Function g (g, 7). For isotropic motion the azimuthal average was calculated, giving
9(q,7) =< g(q,7) >5 with q being the spatial frequency, which under appropriate imaging
conditions [117]-[119] is related to the intermediate scattering function f (g, ) probing for particle

dynamics so that:

9, ) =A@ -f(q,t)) +B(q), 3)

where A(q) is the amplitude signal and B(q) the background noise. Fitting g(q, ) with appropriate

models of f(q, t) can access particle dynamics. We used a generalized exponential:

\B
flq,0) = e~ee) (4)

where tr is the relaxation time and B is an exponent that provides insight about size polydispersity

of particles and their interactions. For monodisperse non-interacting spheres in water, § = 1 and
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the relaxation time is t; = qZLD' with D being the diffusion coefficient from which the particle

radius, r, can be extracted following the Stoke-Einstein equation:

kT

D= (5)

6nnr

with KT the thermal energy and n the viscosity. f < 1 usually indicates size polydispersity and/or
interactions, be it particle/particle or particle/gel interactions. We found that g was between 0.9
and 1 both in water and in the alginate gels, suggesting that interactions were negligible. We
verified that the relaxation times tr Were proportional to g2, therefore an effective diffusion

coefficient D could be extracted from tr= 2D,
4.7.7 In vitro cell assay

4.7.7.1 Cell culture

A431 cells overexpressing the EGF receptor were maintained in 75-cm2 flasks using Dulbecco’s
modified Eagle’s medium (DMEM) supplemented with 10% v/v of fetal bovine serum (FBS) and
0.1% v/v of penicillin-streptomycin. The flasks were kept in a humidified incubator (37 °C, 5%
CO2) until 85-90% confluence.

4.7.7.2 Phosphorylation assay by Western Blot

A431 cells were distributed in 48-well plates at a concentration of 0.6 10° cells/mL (0.5 mL per
well). 20 h later, 85-90% of confluence was reached and each well was rinsed 2 times with 1 mL
of PBS. Cells were then starved for 3 h using 500 pL of basal medium (DMEM with no serum).
The basal medium was removed from each well and the cells were exposed during 5 min to 50 pL
of the functionalized NPs (at an equivalent EGF concentration of 1.5 nM, according to ELISA) or
to 50 pL of soluble EGF (EGF concentrations of 0.1, 1 and 10 nM). The wells were washed twice
with 1 mL of PBS supplemented with 1 mM of sodium-orthovanadate, and the cells were then
lysed using 75 pL of a commercial lysis buffer supplemented with 0.1 mM of sodium-
orthovanadate. Insoluble materials were removed by centrifugation (10,000 x g, 20 min, 4 °C).
Samples were then analysed for phosphotyrosine levels by Western Blot, using mouse PY99 (Santa
Cruz, CA) and anti-mouse-HRP antibodies, according to a previously-reported procedure [120]. A

Bradford assay was performed prior to gel electrophoresis to ensure that the same amount of protein
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was loaded in each well. A ChemiDoc system (Biorad, Hercules, CA) and the ImageLab software
were used to image the nitrocellulose membrane and to analyse images, respectively.
Quantification of the level of phosphorylation in each well was enabled by the Quantity tools of

the software, using the signal obtained with soluble EGF (10, 1 and 0.1 nM) as a calibration.

4.8 Results and discussion

We here report the engineering of an affinity-based system for the controlled release of
biofunctionalized NPs from a hydrogel, using the high-affinity E/K coiled-coil interactions. This
strategy makes use of AuNPs decorated with cysteine-tagged Ecoil-EGF (CEE) and of Kcoil-
derivatized alginate hydrogels. AuNPs were stabilized through PEGylation, both before and after
CEE functionalization (Figure 4.1.A), while the Kcoil peptide was grafted on the alginate chains
using GPE-mediated alkyne:azide click chemistry (Figure 4.1.B). We here investigated the
diffusive properties of the Ecoil-NPs as a function of Kcoil density in alginate hydrogels (Figure
4.1.C).

A Synthesis PEGylation Biofunctionalization 2nd PEGylation
AuNP NP-PEG,p NP-CEE-PEG,, NP-CEE-PEG,5
/

/\/— PEG-SH Cys-Ecoil-EGF

C

L/D % %/ P J {
Alginate Alginate-GPE Alginate-Kcoil

¥ 2
GPE A Aha-Kcoll

Figure 4.1 : Preparation of the affinity-based hybrid system using gold nanoparticles and an

alginate scaffold. (A) AuNPs were first PEGylated to a low level for stabilization. Cys-Ecoil-
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EGF (CEE) was then grafted via thiol-gold chemistry. A second PEGylation step was then
performed for higher stability. (B) Alginate chains were first derivatized with an alkyne moiety
using glycidyl propargyl ether (GPE). Azidohomoalanine-tagged Kcoil peptides (Aha-Kcoil)
were then grafted via azide-alkyne click chemistry. (C) The dispersion of Ecoil-AuNPs in the
Kcoil-alginate hydrogel enabled the formation of the E/K coiled-coil complex to slow down NPs

release.

4.8.1 Characterization of pristine and functionalized NPs

Pristine and functionalized gold nanoparticles (AuNPs) were characterized using transmission
electron microscopy (TEM) to determine NPs core diameter, dynamic light scattering (DLS) and
differential dynamic microscopy (DDM) for hydrodynamic diameter, *H nuclear magnetic
resonance (NMR) for PEG density, enzyme-linked immunosorbent assays for EGF density and
UV-Vis spectroscopy. The data are shown in Table 4.1 and Figure 4.2.

Figure 4.2 : Transmission electron microscopy (TEM) image of AuNPs.

The average NPs diameter measured was 18 + 2 nm (n=100).
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DLS analysis indicated that the average hydrodynamic diameter of the synthesized AuNPs was dn,
pLs = 28 £ 0 nm with a polydispersity index of PDI = 0.29 + 0.00. Throughout the functionalization
process (PEG then CEE then PEG again), the PDI of each NPs type did not significantly change
(PDI =0.29 £ 0.01, 0.31 + 0.02 and 0.29 £ 0.00 for NP-CEE-PEGHD, NP-EGF-PEGHp and NP-
PEGHp respectively). The hydrodynamic diameter of NP-PEG.p was dn, pLs = 55 + 3 nm, that is,
the first PEGylation step induced an increase in diameter of 27 nm, which is in good agreement
with the literature [121]. After CEE grafting and a second PEGylation step, the NPs size further
increased to reach dn, pLs = 62 = 2 nm. The increase in size (7 nm) between NP-PEG.p and NP-
CEE-PEGHD indicated that the first low-density PEG layer allowed for both stabilization and
subsequent functionalization. NPs sizes were also determined by DDM. The diffusion coefficient
of each type of NPs was first measured in water. NPs sizes were calculated using the Stokes-
Einstein equation (Eq. 5) from the measured NPs diffusion coefficient D. The sizes of NP-CEE-
PEGHDp and NP-PEGHp obtained using DDM were close to the values previously determined with
DLS (cf. Table 1), while the gap between both techniques can be attributed to a different analysis
of the intermediate scattering function (ISF) to take into account polydispersity effects [117], [122].
For the NP-PEG_p, the average number of PEG chain per NP was calculated at opec = 0.2 £ 0.1
thousands of PEG chains. Of interest, NP-PEGHp particles had an average number of PEG per NP
of opeg = 2.6 = 0.8 whereas NP-CEE-PEGHp and NP-EGF-PEGHp featured dramatically less PEG
chains per particle (orec = 0.8 £ 0.3 and orec = 0.5 £ 0.0, respectively), which suggested that the
grafting of the protein on the NP surface hampered the grafting of PEG chains during the second
PEGylation step.

The impact of the different functionalization on the NPs physical characteristics was also assessed
by UV-vis spectroscopy. A significant 4-nm increase in the maximum absorbance wavelength Amax
was observed between the NP-PEG.p and the fully functionalized NPs. A competitive ELISA was
developed to determine the average number of EGF protein per NP (corresponding to the EGF
concentration divided by the NPs concentration). The EGF density, cecr, was found to be null (0.0
+ 0.0) for the pegylated NP-PEGHp, whereas oecr reached 1.0 + 0.6 for NP-CEE-PEGHp.
Interestingly, a similar density of cecr = 1.2 + 0.0 protein per particle was also obtained for NPs
that were incubated with untagged EGF (NP-EGF-PEGHp). For this sample, the link between
untagged EGF and the NP-PEG_p could be attributed to the EGF disulfide bonds interacting with
the gold surface, as previously proposed by Song et al [123].



47

Tableau 2 : Characteristics of bare and functionalized gold nanoparticles.

AuNP NP-PEG>  NP-CEE-PEGwo  NP-EGF-PEGHo NP-PEGHo
Amax (NM)? 524 524 528 528 528
dn, oLs (NM)° 28+ 0 55+ 3 62+ 2 64 +2 59 + 2
PDI® 0.29+0.00 0.28 +0.00 0.29 + 0.01 0.31+0.02 0.29 + 0.00
dh.pom (NM)¢ - - 53+ 2 - 47+0
orec (x10%)° - 0.2+0.1 0.8+0.3 0.5+0.0 2.6+0.8
O - - 1.0+ 0.6 1.2+0.0 0.0 £ 0.0

2 Peak absorbance wavelength

b Hydrodynamic diameter determined by DLS (Intensity distribution, mean + SD, n = 3)
¢ Polydispersity index determined by DLS (Mean £ SD, n = 3)

4 Hydrodynamic diameter determined by DDM (Mean + SD, n = 5)

¢ Number of PEG chains per NP (Mean + SD, n = 3)

T Number of EGF per NP (Mean + SD, n = 3)

4.8.2 Bioadhesion and bioactivity of the functionalized AuNPs

The ability of the Ecoil moiety present at the NP-CEE-PEGHp surface to interact with its biological
partner, the Kcoil peptide, was assessed by incubating the functionalized NPs on Kcoil-decorated
multiwell plates. After incubation, the immobilized NP-CEE-PEGHp were detected using an HRP-
labelled anti-EGF antibody. The ELISA data showed a significantly higher signal for NP-CEE-
PEGHp, when compared to NP-EGF-PEGHp and NP-PEGHp for which no signal above the noise
level was detected (Figure 4.3.A). The results thus confirmed that a) the Ecoil tag was necessary
for NP capture on Kcoil-decorated surfaces and that b) the Ecoil moiety was bioavailable, i.e. both
accessible and functional, on the NP-CEE-PEGHp.
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As for the EGF moiety on the NP-CEE-PEGHp surface, its biological activity was evaluated by the
ability of the growth factor to bind to its cognate receptor (EGFR) and induce EGFR
phosphorylation. For that purpose, A431 cells were selected as they are known to express high
levels of EGFR [124]. The cells were amplified in DMEM containing 10% v/v FBS until 80-90 %
confluence. After a 3 h period of starvation in serum-free medium, the cells were stimulated with
either soluble EGF (0 to 10 nM) or functionalized NPs (apparent EGF concentration of 1.5 nM
according to ELISA results). The cells were then lysed, cell debris were removed by centrifugation
and the amount of phosphorylated EGFR was quantified by Western Blot using an
antiphosphotyrosine antibody. The EGFR phosphorylation levels were compared to control soluble
EGF at concentrations ranging between 0 to 10 nM. Results show (Figure 4.3.B) that NP-CEE-
PEGHp and NP-EGF-PEGHp were able to induce a higher level of EGFR phosphorylation when
compared to soluble EGF. More precisely, when the NP-CEE-PEGHp and NP-EGF-PEGHp
particles were diluted to obtain a 1.5 nM concentration of EGF (as determined by ELISA), the
phosphorylation levels, that is, the degree of cell stimulation, were close to those obtained with a
soluble EGF concentration of 5 + 2 nM and 13 + 2 nM, respectively. Of interest, no signal was
obtained with NP-PEGHp particles, which confirmed that EGF-free NPs did not induce EGFR
phosphorylation. The apparently higher biological activity of the NP-tethered EGF could be the
result of the high proximity of the growth factors on the surface of the particles. Indeed, two
proximate EGF are known to promote EGFR dimerization and increase the phosphorylation level

compared to their isolated counterparts [125].

As for the difference between NP-CEE-PEGHp and NP-EGF-PEGHp, it was previously shown that
the addition of a Cys-Ecoil N-terminal tag to EGF did not alter the biological activity of the protein
in solution [105]. The noticeable difference in EGFR phosphorylation levels obtained with the
particles decorated with EGF and CEE could thus be attributed to a higher bioavailability (for
instance a better orientation of the EGFR binding site) of EGF on the NP surface, when compared
to CEE. The other possible explanation is that the Ecoil, in its random conformation, interacts with
EGF binding site decreasing its affinity to its receptor.

Altogether, the phosphorylation assay demonstrated that both cysteine-Ecoil-tagged EGF and
untagged EGF grafted on NP-PEG_p were bioactive, and that their immobilization on NP surface

did enhance their biological activity. Nonetheless, since our goal is to control the release of NPs
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via the Ecoil/Kcoil interaction, NP-CEE-PEGHp were selected for further characterization given
that NP-EGF-PEGHp could not interact with Kcoil-modified surfaces (cf. Figure 3.A)

A- ﬁf ﬁ

T

[=2]
o
1

N
o
I

ELISA response (mUA/min)
S
1

NP-CEE-PEG, NP-EGF-PEG, NP-PEG

Soluble EGF NP-CEE- NP-EGF-  NP-
10nM  1nM 01nM 0nM PEGy PEG,, PEGy

] -

Equivalent SEGF concentration (nM}

NP-CEE-PEG,, NP-EGF-PEG,, NP-PEG __

Figure 4.3 : Bioadhesion and bioactivity of functionalized NPs.

(A) Bioadhesion on a Kcoil-derivatized surface of NP-CEE-PEGup, NP-EGF-PEGup, and NP-
PEGHnp as control, as detected by anti-EGF ELISA (n=3) (B) EGFR phosphorylation in A431
cells upon binding with soluble EGF (10, 1, 0.1 and 0 nM), NP-CEE-PEGup or NP-EGF-PEGup
(EGF concentration of 1.5 nM according to ELISA) and NP-PEGup , as monitored by Western
Blot. The 180-kDa band immunoreactive to anti-phosphotyrosine antibodies (corresponding to

EGFR) was quantified using a ChemiDoc and Image Lab software. Y-axis represents the
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equivalent concentration in soluble EGF (sEGF) (n = 3 for NP-CEE-PEGup and NP-EGF-PEGup
and n = 1 for NP-PEGHnp, * indicates statistical differences between datasets (bilateral t-test, p <

0.05).

4.8.3 Characterization of Kcoil grafting on alginate

Kcoil peptides were grafted on the alginate chains using a two-step method, as illustrated in Figure
4.4. First, alkyne moieties were conjugated to alginate chain using glycidyl propargyl ether (GPE).
L-azidohomoalanine (Aha)-terminated Kcoil was then covalently grafted to the polymer using
alkyne-azide click chemistry [126]. In the present experimental conditions, the molar ratio was set
to 1 Aha-Koil for 40 alkyne groups.

The alkyne ratio per chain was first quantified by *H NMR (Figure 4.4). A peak distinctly appeared
at 3.4 ppm (peak A) after the alginate/GPE reaction and was attributed to the proton of the alkyne
group. Using the peaks at 5.1 and 5.5 ppm as references (peaks M1 and G1, respectively, that were
attributed to protons held by each alginate monomer) [127], we calculated that 29% of the alginate

monomers were modified with an alkyne group.

As for the subsequent Kcoil grafting step, the amount of peptide per alginate monomer was
evaluated thanks to the TNBS-based amine quantification test. Knowing that 1 Kcoil peptide holds
10 primary amine groups, the TNBS assay revealed that 77 % of the peptides in the alginate-
GPE/Aha-Kcoil mixture reacted with alkyne groups. The yield of this click reaction is in good
agreement with previous reports that used Aha and alkyne reactive groups [126], [128], [129].
Altogether, the 171-kDa alginate chains hold an average of 5 Kcoil peptides distributed among the

940 monomers.
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Figure 4.4 : Synthesis and characterization of Kcoil-derivatized alginate.

(A) Alginate was first modified with glycidyl propargyl ether (GPE). Azide-terminated Kcoil
peptides were then grafted on alginate-GPE via alkyne-azide click chemistry in presence of
copper sulfate. (B and C) The percentage of alkyne-modified monomers was quantified by 'H
NMR using the peak at 3.4 ppm (peak A), corresponding to the alkyne, and the peaks at 5.5 ppm

(G1) and 5.1 ppm (M1) as reference, corresponding to the total amount of monomers.

4.8.4 Diffusion and release tests

4.8.4.1 Diffusion of the functionalized NPs

The diffusion of functionalized and pegylated NPs in alginate gels was investigated by DDM.
Solutions of 2% w/v alginate containing either 10% or 20% w/w of Kcoil-modified alginate were
mixed in a 1:1 (v/v) ratio with 16.3 pM of either NP-CEE-PEGHp or NP-PEGHp. The mixtures
were injected in capillaries opened on both ends and were then immersed in a solution of 20 mM

CaCly, which initiated the gelation by diffusion of Ca?* ions. After 24 h, videos were taken at 100



52

fps for 41 s and the results are shown in Figure 4.5. Intermediate scattering functions (ISFs) f(q,7)
were extracted from the autocorrelation function as described above. In the case of Alg-Kcoil10%,
a second slower dynamic process was observed, that was presumably due to a slow gel drift or the
presence of a few aggregates as observed from the recorded videos. For such cases, we used a

double generalised exponential model (from equations 3 and 4) for the ISFs when fitting the DICF
9(q.7):

9(q,7) = A1 (@1 = f1(q, 7)) + A()(1 = f2(q, 7)) + B(q) (6)

where indices 1 and 2 respectively correspond to the short-time (NPs contribution) and long-time
(aggregate/drift contribution) processes. We only considered the short-time diffusion coefficients

in what follows.

In Figure 4.5.A, we express the evolution of the ISF f{g,7) as a function of the relaxation time =
rescaled with the spatial frequency ¢ to give insight of the dynamic process. This rescaling makes
the ISFs quantitatively comparable over variable g-ranges for all media considered, when
considering diffusive process with D = g2 tr’. These functions show the same dynamic processes
for NP-CEE-PEGHp and NP-PEGHp that decorrelate at = ¢® ~ 0.11 s/um? (D ~ 8-9 um?/s) in water
and at = g% ~ 0.71 s/um? (D ~ 1.3-1.5 um?/s) in Alg-Kcoil10%. However, in Alg-Kcoil20%, ISFs
corresponding to NP-CEE-PEGHp or NP-PEGwp do not overlap, indicating different diffusion
coefficient. In all cases, the stretching exponent, B, was found between 0.9 and 1, which implies

that no significant interaction between the NPs and the gels were observed in DDM.

From ISFs, tr values were extracted to determine the diffusion coefficient of the NPs in both Alg-
Kcoil10% and Alg-Kcoil20% gels. Diffusion coefficients D were found independent of q,
suggesting a diffusive motion within alginate gels as depicted in insets of Figure 4.5.A. The ratios
between diffusion coefficients of NPs measured in the gels, D, and in water, Dw, are presented in
Figure 4.5.B.

In Alg-Kcoil10%, no difference in D/Dw was observed between NP-CEE-PEGHp and NP-PEGHp:
both diffusion coefficients decreased to ca. 14% of the value that was obtained in water.
Interestingly, for NP-PEGHp, the D/Dy ratio increased from 0.15 £ 0.01 in Alg-Kcoil10% to 0.39
+ 0.07 in Alg-Kcoil20%. This could be due to differences in the structural properties of the
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hydrogels. Indeed, Alg-Kcoil20% has a higher concentration of unreacted hydrophobic alkyne and
amphipathic Kcoil moieties than Alg-Kcoil10%.

A significant difference between particles was nonetheless observed in Alg-Kcoil20%, where the
D/Dw of NP-CEE-PEGHp was found to be significantly lower than NP-PEGHp (D/Dw of 0.25 +
0.01 and 0.39 = 0.07, respectively). This observation demonstrates that NP-CEE-PEGHp were
slowed down by a factor of 4 in Alg-Kcoil20% when compared to water, as opposed to a factor of
ca. 2.6 for NP-PEGHp. The data thus demonstrated that the specific interaction between Kcoil (with

sufficient concentration) and Cys-Ecoil-EGF had a significant impact on the diffusive properties

of nanoparticles.
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Figure 4.5 : Diffusive properties of NPs assessed by differential dynamic microscopy.
(A) Intermediate scattering function f(q,t)=exp(-(t/tR)p) of NP-CEE-PEGHp (red circles) and NP-
PEGHp (black squares) in water, Alg-Kcoil10% and Alg-Kcoil20%. In Alg-Kcoil10%, ISF were
calculated using a double exponential as in Eq.6. Insets represent the coefficient diffusion D
(averaged from 5 videos) vs q for each type of NPs. Different g-values were used for each medium
to best represent the short-time plateau and the long-time plateau of the ISF. (B) Diffusion
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coefficients of NP-CEE-PEGHD and NP-PEGHD, as determined by DDM. The Y-axis represents
the ratio between the coefficients of diffusion of NPs in the hydrogels, D, and in water, Dw. *

indicates statistical differences between datasets (n = 5) (bilateral t-test, p < 0.05).

4.8.4.2 NPs release from biofunctionalized hydrogels

The diffusive properties of the particles in hydrogels were further investigated in release studies.
NP-CEE-PEGHp and NP-PEGHp particles were added to a 1% (total w/v) alginate solution
containing 80-90% (w/v) of unmodified alginate supplemented with 10% of Alg-GPE, 10% of Alg-
Kcoil or 20% of Alg-Kcoil, respectively referred to as Alg-Kcoil0%, Alg-Kcoil10% and Alg-
Kcoil20%. The solutions were poured in multiwell plates and gelled by the addition of CaCl; for 1
h. After gel formation, each gel was incubated in PBS. The concentration of AuNPs that were
released in the incubation medium was indirectly assessed at different timepoints by measuring the

number of NPs still entrapped in the hydrogels (Figure 4.6).

As a starting point, we observed the release profiles of NP-PEGHp in different alginate medium.
We found that their release was slightly affected by the gel composition, where the higher the Kcoil
concentration was (from 0% to 10% and to 20%), the faster the NP-PEGHp particles were released.
This increase in release rate was observed since the first day, with respectively 68.4, 78.7 and
86.0% of NP-PEGHp released after 24 h, in qualitative agreement with the DDM results (Figure
4.5). As mentioned, we ascribe this difference by the presence of Kcoil and/or the unreacted alkyne
moieties altering the structural properties (porosity) of the gel. Indeed, chains pending from the
alginate skeleton can affect crosslinking by preventing the alignment of the alginate chains and
thus the formation of the so-called “egg box” structure by which alginate crosslinks with calcium
cations [130].

For NP-CEE-PEGHD, the general trend observed in the release profile studies was opposite to the
one obtained with NPs that bore PEG moieties only. Indeed, there was no increase of NP-CEE-
PEGHp release from Alg-Kcoil0% to Alg-Kcoil20% during the first 9 h. Moreover, after 24 h on,
the fraction of NP-CEE-PEGHp that was retained inside the gels was significantly higher in the
Alg-Kcoil20% hydrogel than in hydrogels with lower Kcoil content. More precisely, 42 =+ 3 % of
the NP-CEE-PEGHp diffused out of the Alg-Kcoil20% hydrogel to the surrounding PBS medium
after 24 h, while 63 £ 4 % and 62 = 8 % of the particles were released from Alg-Kcoil10% and
Alg-Kcoil0%, respectively (Figure 4.6). In Alg-Kcoil20% at 24 h, Ecoil-decorated nanoparticles,
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NP-CEE-PEGHp, were retained twice as much as the nanoparticles with PEG only (42% and 86%
of release, respectively). Interestingly, there were no statistically significant differences between
NP-CEE-PEGHDp and NP-PEGHp in Alg-Kcoil0% at any timepoint (n > 4, p > 0.05). This showed
that (a) the surface presentation of Cys-Ecoil-EGF had no detectable influence on NPs release in
absence of Kcoil and that (b) differences in NPs surface chemistry did not affect the structure of
the gel. The variations in release fraction between NP-PEGHp and NP-CEE-PEGHp in the Kcoil-
containing hydrogels could therefore not be attributed to CEE/alginate interactions but rather
confirmed that the surface presentation of the Ecoil-tagged protein hindered the mobility and

decreased the release of nanoparticles via the formation of the Ecoil/Kcoil complex.
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Figure 4.6 : NPs release from Kcoil-modified alginate hydrogels. NP-CEE-PEGup (A) and NP-
PEGup (B) are released from Alg-Kcoil0%, Alg-Kcoil10% and Alg-Kcoil20%, as calculated
from the number of NPs still entrapped in the gel relative to t = 0. NP-CEE-PEGup (C) and NP-

PEGup (D) data were fitted with a power-law model: each exponent was found to be between
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0.43 and 1, characteristic of diffusion (both Fickian and non-Fickian), except for NP-CEE-PEGup
in Alg-Kcoil20%. (n>4)

Altogether, the data revealed that the introduction of the Kcoil peptide in the hydrogel and its Ecoil
partner on the nanoparticles slowed down the release of particles thanks to specific Ecoil/Kcoil
interactions, despite conflicting changes in the bulk properties of the gel. So to understand the
mechanism behind NP release, the experimental NPs release curves were fitted using a power-law
model as described by Ritger and Peppas [131], [132] :

y = kt", (6)

where y is the fractional solute release, k is a constant, t the release time and n is the diffusional
exponent. The fitted parameters are shown in Table 2.

In all but one case, diffusional exponents were found between 0.43 and 1, which is characteristic
of a purely diffusive mechanism (0.43 being purely Fickian and ]0.43;1[ describing an anomalous
transport, i.e. a mix of Fickian and non-Fickian diffusions). For NP-CEE- PEGHp in Alg-Kcoil20%
only, a diffusional exponent n of 0.25 was calculated, which means that the power-law model
cannot be applied and that the release mechanism cannot be explained by diffusion only. In that
specific case, it was thus apparent that another mechanism was contributing to the release of the

particles, most likely the specific Ecoil/Kcoil interaction.

It is also worth mentioning that the initial burst release of NP-CEE-PEGHp was both larger and
longer in Alg-Kcoil10% (ca. 60% of total NPs between 0 and 9 h) than in Alg-Kcoil20% (ca. 40%
of total NPs within 6 h, Figure 5.A). Following this burst, the behavior of the particles in both gels
were highly similar: little to no particle release from 12 to 24 h, then a slow and steady release with
the same apparent rate between 24 and 72 h (36.6 and 39.0% of particle loss in Alg-Kcoil10% and
Alg-Kcoil20%, respectively). Conversely, NP-PEGHp release curves did not feature a clear
breakpoint and the release rate progressively decreased. The multiple-staged release of NP-CEE-

PEGHp could be attributed to two different NPs subpopulations, one that did not or poorly interact
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with the Kcoil and was thus rapidly eliminated, and a second one that was entrapped in the gel due
to the formation of Ecoil/Kcoil complexes and was thus more gradually released.

Tableau 3 : Results of the fitting parameters obtained using Eq. 6

NP-CEE-PEGHD NP-PEGHD
n k R? n k R?
Alg-Kcoil0% 0.65 0.12 1.00 0.68 0.12 0.89
Alg-Kcoil10% 0.77 0.11 0.96 0.43 0.27 0.95
Alg-Kcoil20% 026 021 0.72 0.50 0.28 0.89

n: exponent of the power-law, included between 0.43 and 1 for the model
k: multiplication factor of the Power Law
R2: determination coefficient of the fittings

Parameters were fitted using a linear regression on In(y) = f(In(t))

Altogether, both DDM and release tests demonstrated that coiled-coil interactions have a
significant impact on the diffusive properties of the nanoparticles in hydrogels by slowing their
release, from the combination of the structure of the gel and coil interactions. DDM was found to
be a useful predictor of the release flux of NPs in gels by characterizing D and correlating it to

actual release of NPs.

4.8.4.3 Bioactivity of released NPs

To assess the biological potency of the NPs that were first entrapped in gels then released in PBS
(for a total of 72 h spent in the multiwell plate), an EGFR phosphorylation assay was conducted as
previously described. The NP-CEE-PEGHp that were collected after their release showed a strong

phosphorylation induction, to an extent highly similar to fresh NPs and equivalent to 4.4 nM of
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soluble EGF (to be compared with 4.9 nM for fresh particles, cf. Figure 4.3).This experiment
highlighted that the bioactivity of the EGF moiety on the surface of the released NP remained
unaffected by the trapping and release process, critical to achieve any desired therapeutic response.
This further strengthened our confidence in coiled-coil affinity-based drug delivery system as
versatile tool to deliver, in a timely manner, nanoparticles to a specific tissue, as here explored for
cells expressing EGF receptors.

4.9 Conclusions

Herein we report the use of coiled-coil interactions to extend the release rate of EGF-decorated
gold nanoparticles from an alginate hydrogel. The proposed approach relies on the covalent
grafting of the Ecoil peptide on NPs and its complementary partner, the Kcoil, on alginate chains.
As a proof of concept, we showed that, when compared to AuNPs with PEG only, AuNPs decorated
with both the Ecoil peptide and the epidermal growth factor were released more slowly from
hydrogels that featured a high Kcoil peptide content. The released AuNPs were still able to induce
EGFR-receptor activation via surface-grafted EGF.

To the best of our knowledge, we here showed for the first time that the delivery of a bioactive cue
can be controlled by using an affinity-based hybrid system, that is, a nanoparticular carrier
entrapped within a hydrogel using specific affinity interactions. This strategy offers a wide range
of applications. Gold NPs have indeed been widely used in photothermal therapy, radiotherapy,
imaging and drug delivery. This system could also be applied to other types of nanoparticles (e.g.
liposomes or polymeric NPs) for the delivery of either hydrophilic or hydrophobic drugs. Indeed,
the use of coiled-coil peptides provides a high level of versatility, as these peptides are highly stable
and can be grafted on virtually any molecule or structure. Moreover, the rationale design of the
peptide sequences should allow for a high level of tunability in the thermodynamics of the

interaction and therefore in the release rates of the therapeutics of interest.
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CHAPITRES5  DISCUSSION GENERALE

L’objectif principal de ce projet de recherche était de montrer qu’il est possible de contrdler la
libération de NPs par un hydrogel grace a un systeme d’affinité. Les résultats rapportés dans le
chapitre 4 attestent de la réussite de cet objectif. En effet, une libération plus lente des NPs
fonctionnalisées avec le Ecoil est mesurée lorsque 1’hydrogel d’alginate contient une quantité

suffisante de peptide Kcoil.

Cependant, I’ensemble des sous-objectifs du projet n’a pas été entierement rempli. En effet, pour
I’objectif 1, nous souhaitions : (i) synthétiser des nanoparticules, (ii) créer une bibliothéque de
nanoparticules portant des quantités différentes de Ecoil a la surface, (iii) caractériser
complétement et exhaustivement les nanoparticules. La synthése des NPs, a été réalisée en suivant
la méthode de Turkevitch. Cette méthode a été choisie pour sa simplicité (peu de réactifs, rapide,
une seule étape). Elle permettait également d’obtenir des NPs de 18 nm, ce qui nous semblait une
taille idéale pour un modéle de nanovecteurs. Une caractérisation de la taille des NPs (DLS), de la
densité de PEG et EGF en surface a été menée a chaque étape de la fonctionnalisation. Cependant,
créer une bibliothéque de NPs portant en surface des quantités de peptides Ecoil différentes n’a pas
été possible. Deux principaux problémes se sont posés pour atteindre cet objectif : (i) quantifier le
nombre de peptides Ecoil greffés (ii) maitriser le protocole de greffage pour pouvoir greffer
différentes quantités de peptides. La quantification du Ecoil greffé a la surface n’a pas été possible
de facon directe. En effet, les méthodes de quantification disponibles étaient des méthodes
colorimétriques (UV-Vis) ou fluorométriques (quantification des amines par TNBS ou CBQCA,
absorbance de la liaison peptidique, etc). Néanmoins, ces méthodes sont inadaptées dans notre cas
en raison de la forte absorbance des NPs d’or et les faibles concentrations de protéines. Il a donc
été décidé au cours du projet d’étiqueter le facteur de croissance EGF au Ecoil et de quantifier la
protéine chimere par un ELISA indirect.

Le deuxiéme probleme, maitriser le protocole de greffage, a perduré pendant I’ensemble du projet.
Plusieurs études ont été menées pour optimiser le rendement de greffage de la protéine. Nous avons
étudié I’influence de différentes solutions (PBS, MES, eauMQ) ainsi que différents pHs (variant
de 5 4 9). Cependant, aucune de ces conditions n’a permis d’obtenir une quantité de EGF/NPs

élevée de facon répétable. Des détergents (Tween, BSA et dextran) ont également été utilisés pour



65

limiter I’adsorption non spécifique de la protéine et des NPs sur la verrerie utilisée. Il est a noter
que trop de détergent semblait bloquer le greffage de la protéine. Finalement, des conditions
simples (eauMQ avec 10 mg/L de dextran) ont été retenues. Ces conditions permettent d’obtenir
1.0 £ 0.6 EGF par NPs (quantifié par ELISA). Cette valeur est plus faible que celle espérée, mais
peut étre nuancée par les résultats obtenus par les tests de phosphorylation des récepteurs EGF
(Figure 4.3). Les NPs fonctionnalisées avec le CEE (1.5 nM de EGF en ELISA) correspondent a
une réponse cellulaire similaire a une concentration de 5 + 2 nM de EGF soluble. Nous avons deux
hypotheses pour expliquer cela : 1) la quantité de EGF greffé est supérieure a celle mesurée en
ELISA, 2) il y a un effet synergique de I’activation des diméres du récepteur EGF par deux EGF
proches [125]. Les deux hypothéses peuvent bien sr coexister. D’autre part, il est intéressant de
noter que notre protéine Cys-Ecoil-EGF est volumineuse en comparaison de nos NPs (quelques
nanometres). Si I’on souhaite augmenter la densité de greffage, il serait peut-étre bon d’envisager
une taille de NPs plus importante pour augmenter la place disponible en surface. De méme, une
forme de NPs augmentant la surface (nanobatdnnets par exemple) pourrait étre étudiée. Enfin, nous
avons ajouté un thiol en bout de chaine sur notre Ecoil-EGF pour le greffer sur les NPs. Néanmoins,
le fait que notre contrdle du EGF seul présente une densité de EGF plus importante hous montre
que nous ne greffons pas forcément notre Cys-Ecoil-EGF par le thiol. La littérature appuie cela

puisque les amines ont tendance a s’adsorber sur I’or (EGF présente 3 amines en surface).

L’objectif Il consistait & fonctionnaliser un hydrogel avec le Kcoil et caractériser les rendements
de réaction. L’alginate a été choisi comme hydrogel pour les raisons exposées au chapitre 3. La
méthode de greffage choisie devait optimiser les rendements, le colt du Kcoil étant trés important.
Dans notre laboratoire, du Kcoil étiqueté avec un thiol était auparavant greffé sur des surfaces de
dextran modifié avec du divinylsulfone. Cependant, cette réaction avait un tres faible rendement.
Les résultats d’une autre étudiante en maitrise montraient que des rendements plus importants
pouvaient étre atteints en utilisant une chimie click de cycloaddition azide-alcyne. Nous avons donc
tout d’abord modifié les chaines d’alginate avec un alcyne en greffant du glycidyl propargyl ether
(GPE). Le Kcoil a ensuite eté greffé avec une chimie click alcyne-azide. Ces deux réactions ont été
caractérisées et la chimie click permet d’obtenir d’excellents rendements (77%). Néanmoins, nous
avons observé que 1’ajout de ces fragments dans le gel modifie la structure de I’hydrogel une fois
réticulé. Nous supposons que la grande quantité de fragments de GPE et de Kcoil dans le gel

perturbe la réticulation de 1’alginate. Des tests d’indentation ont été menés pour caracteriser les
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propriétés mécaniques des hydrogels avec différentes quantités de Kcoil. Cependant, les hydrogels

ont des caractéristiques trop faibles pour pouvoir étre mesurées avec nos équipements.

Notre dernier objectif était de comparer la libération des différentes NPs de notre bibliotheque par
des hydrogels comportant différentes quantités de Kcoil. Puisque la bibliothéque de NPs n’a pas
pu étre générée, nous avons seulement pu étudier I’effet de I’augmentation de la concentration de
Kcoil dans I’hydrogel sur la libération de nos NPs. Il a ét¢ montré qu’une quantité minimale de
Kcoil était nécessaire pour ralentir la libération des NPs par rapport au contréle. Les courbes de
libération des NPs fonctionnalisées montrent une libération en deux étapes: 1) une premiere
libération rapide (40% des NPs en 12h) puis 2) une libération plus lente et soutenue. Ce
comportement suggere fortement qu’il y a deux types de NPs dispersées dans le gel. Une premiere
population qui n’interagit pas ou trés peu avec le Kcoil présent dans le gel, soit car le Kcoil n’est
pas dispersé de facon homogene dans le gel puisque des chaines d’alginate comportant du Kcoil
sont ajoutées a des chaines sans Kcoil, soit car les NPs ne présentent aucun Ecoil en surface
(rappelons que la densité moyenne est de 1 Ecoil/NP) ou encore car le Ecoil n’est pas présenté
correctement a la surface des NPs. La deuxieme population de NPs, elle, est ralentie lors de sa

diffusion dans le gel par les interactions Kcoil/Ecoil qui se forment.

De plus, nous avons également développé des NPs capables de cibler des cellules, de par le facteur
de croissance épidermique, EGF, greffé a leur surface. EGF est un facteur de croissance qui agit
dans I’ensemble des tissus et favorise 1’activité mitotique des cellules. Ce travail préliminaire a
donc ouvert des portes vers de nombreuses applications. Des NPs fonctionnalisées avec EGF
pourraient donc étre utilisées en médecine régénératrice. Les cellules cancéreuses surexpriment
généralement les récepteurs EGF, nos NPs ont donc également un potentiel en thérapie cancéreuse.
Dans le futur, les NPs d’or pourront continuer a étre utilisées dans des applications de radiothérapie,
thérapie photothermique ou méme en administration de médicaments si celui-ci est greffé en
surface. Dans les deux premiers cas, la technique de fonctionnalisation devra étre adaptée sur des
NPs plus grosses. Elles pourraient aussi étre remplacées par des NPs polymeériques, encapsulant un

PA, pour une thérapie régénératrice ou pour administrer un médicament.
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CHAPITREG6 CONCLUSION ET RECOMMANDATIONS

Ce projet de maitrise vise a surmonter un défi majeur de 1I’administration de médicaments, le
contrdle de la libération du PA. De nombreuses solutions ont été proposées comme il a été abordé
dans la revue de littérature, au chapitre 2, mais aucune ne présente une vraie universalité. Le travail
présenté ici s’articule donc autour de I’hypothése suivante : 1’utilisation de peptides superhélices

permet de moduler la vitesse de libération de nanoparticules d’un hydrogel.

Afin de valider cette hypothése, trois objectifs ont été énonces dans le chapitre 1 et les travaux
réalisés ont abouti a la réussite partielle de ceux-ci. En effet, des nanoparticules fonctionnalisées
avec le Ecoil et le facteur de croissance EGF ont bien été synthétisées, mais il n’a pas été possible
de controler la quantité de Ecoil et EGF greffés en surface. La biofonctionnalisation des chaines
d’alginate a été menée avec succes, méme si le grand nombre de groupements alcyne n’ayant pas
réagi perturbe légérement la réticulation lors de la gélification de 1’hydrogel. Enfin, il a été vérifié

que la concentration de Kcoil dans I’hydrogel avait un impact sur la libération des NPs.

Des études précédentes au sein du laboratoire ont permis le développement de peptides comportant
des mutations sur la séquence d’acides aminés, ce qui fait varier I’affinité de la superhélice [7].
Des travaux futurs pourront donc s’attacher a vérifier s’il est possible de contrdler la libération des
NPs en modulant 1’affinité entre les peptides Ecoil et Kcoil. Cette approche serait extrémement

intéressante pour I’administration de plusieurs PA a différents temps par le méme hydrogel.

La démonstration de notre hypothése ouvre plusieurs opportunités de travaux et d’applications
futures. Ce systéme pourrait tout d’abord étre adapté pour la thérapie cancéreuse en utilisant les
propriétés photothermiques des NPs d’or. Le EGF greffé en surface permet de cibler les cellules
cancéreuses qui surexpriment le récepteur EGF et une illumination avec un laser permet de tuer
ces cellules de fagon efficace et localisée. La thérapie photothermique est un domaine trés actif et
prometteur dans la therapie cancéreuse [133], [134]. Cependant, il est a noter que la taille ou la
forme des nanoparticules est a modifier pour une telle application afin d’optimiser la résonnance

plasmon. Les NPs d’or peuvent également étre utilisées en imagerie pour le diagnostic des tumeurs.

Le systéeme développé lors de ce travail peut également étre adapté avec des NPs polymeriques qui
encapsulent le PA pour administrer diverses molécules therapeutiques hydrophobes ou
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hydrophiles. Une adaptation du systeme est également possible en médecine régénératrice pour
livrer des facteurs de croissance, des protéines ou autres agents thérapeutiques aux nouveaux tissus
a I’intérieur d’une matrice extracellulaire que représente 1’hydrogel. L hydrogel utilis¢ devra avoir
des propriétés mécaniques importantes, il sera donc judicieux d’utiliser une méthode de réticulation

non influencée par les groupements alcynes et le Kcoil sur les chaines.

En somme, ce travail préliminaire a abouti a un constat important : les peptides superhélices
peuvent étre utilisés pour la libération contrdlée de PA. Ce résultat pourra étre mis a profit pour le

développement de nombreux systémes a libération contrdlée.
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