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DaŶs les paǇs iŶdustƌialisés, le vieillisseŵeŶt géŶéƌalisé de la populatioŶ s’aĐĐoŵpagŶe d’uŶe 

augmentation du taux de mortalité par cancer, qui pourrait y devenir la première cause de décès. 

Depuis l’iŶtƌoduĐtioŶ du ĐoŶĐept de « magic bullet » par Paul Ehrlich au début du 20ème siècle, de 

nouvelles stratégies ciblées ont été développées pour détecter et combattre la maladie au stade le 

plus précoce. Plusieurs générations de vecteurs naturels ou synthétiques, qui encapsulent des 

molécules thérapeutiques et/ou de contraste se sont succédées pour atteindre de façon toujours 

plus spécifique la tumeur. La miniaturisation de ces systèmes et la multiplication de leurs capacités 

sont les préoccupations du 21ème siğĐle. C’est daŶs Đe ĐoŶteǆte Ƌue les sǇstğŵes ŶaŶothéƌaŶostiƋues 

ont été conçus. En franchissant les barrières : anatomiques (endothélium, membranes cellulaires), 

physiologiques (foie, reins), chimiques (solubilité, stabilité) et cliniques (efficacité, toxicité) 

rencontrées lors de leur administration par voie intraveineuse, les systèmes nanothéranostiques 

s’aĐĐuŵuleŶt pƌéféƌeŶtielleŵeŶt daŶs la tuŵeuƌ, évitaŶt les tissus saiŶs. UŶ tƌaiteŵeŶt peƌsoŶŶalisé 

du cancer pourrait alors voir le jour.  

 

Au seiŶ de l’IŶstitut GalieŶ Paƌis-Sud, des agents de contraste de taille nanométrique avaient été 

développés, loƌs des thğses d’Eŵilia PisaŶi et de ‘aƋuel Diaz-Lopez. Ils étaieŶt ĐoŶstitués d’uŶe 

ĐoƋue polǇŵğƌe ďioĐoŵpatiďle et ďiodégƌadaďle ƌeŶfeƌŵaŶt uŶ Đœur liquide fluoré. La preuve de 

concept in vitro de l’utilisatioŶ de Đes ŶaŶoĐapsules pouƌ l’éĐhogƌaphie et l’Imagerie par Résonance 

Magnétique du Fluor (IRM du 19F) avait été apportée. Néanmoins, lorsque les nanocapsules étaient 

administrées in vivo par voie intraveineuse, aucune augmentation significative du contraste de la 

tuŵeuƌ Ŷ’était oďseƌvée, aussi ďieŶ paƌ éĐhogƌaphie Ƌu’I‘M du 19F. La quantité accumulée dans 

l’oƌgaŶe ŵalade était iŶféƌieuƌe auǆ seuils de déteĐtioŶ des deuǆ teĐhŶiƋues d’iŵageƌie. De plus, le 

poteŶtiel théƌapeutiƋue des ŶaŶoĐapsules était Ŷul. L’oďjeĐtif de ce travail de thèse est de faire 

évoluer la structure des nanocapsules de PFOB existantes pour tendre progressivement vers un 

sǇstğŵe théƌaŶostiƋue pouƌ le tƌaiteŵeŶt Điďlé et l’imagerie, par échographie et IRM du Fluor, des 

tumeurs solides. 

 

Le manuscrit se divise en deux parties. Une première partie bibliographique situera le contexte 

géŶéƌal de l’étude. Tout d’aďoƌd, Ŷous Ŷous iŶtéƌesseƌoŶs auǆ pƌoĐédés de faďƌiĐatioŶ des Đapsules 

polǇŵğƌes pouƌ l’iŶdustƌie phaƌŵaĐeutiƋue, eŶ ŵettaŶt eŶ évideŶĐe leuƌs avaŶtages et liŵitatioŶs. 

CeĐi peƌŵettƌa au leĐteuƌ de ŵieuǆ ĐoŵpƌeŶdƌe Ŷotƌe Đhoiǆ de l’éŵulsioŶ-évaporation, dont le 

ŵéĐaŶisŵe seƌa déĐƌit plus eŶ détails. Puis l’eŶĐapsulatioŶ dans le contexte de la  nanothéranostique 

seƌa pƌéseŶtée, eŶ iŶsistaŶt suƌ l’iŶtéƌġt des deuǆ ŵodalités d’iŵageƌie : l’I‘M du 19F et 

l’éĐhogƌaphie. EŶfiŶ, Ŷous développeƌoŶs la ŵéthodologie adoptée eŶ détaillaŶt le Đhoiǆ des 

matériaux utilisés pour chaque composante du système, ainsi que le modèle biologique. La deuxième 
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partie du manuscrit concernera les travaux expérimentaux. Les résultats seront exposés, sous la 

forme de trois publications, conformément à notre démarche de construction, pas à pas, du système 

ŶaŶothéƌaŶostiƋue. Il faudƌa tout d’aďoƌd ƌésoudƌe la pƌoďléŵatiƋue de l’adŵiŶistƌatioŶ 

intraveineuse des nanocapsules de PFOB et de leur accumulation dans la tumeur. Pour améliorer les 

ĐapaĐités des ŶaŶoĐapsules eŶ taŶt Ƌu’ageŶt de ĐoŶtƌaste, les eǆigences spécifiques de chacune des 

deuǆ ŵodalités : l’I‘M du Fluoƌ, étudiée daŶs le Đhapitƌe ϭ et l’éĐhogƌaphie, étudiée daŶs le Đhapitƌe 

Ϯ, devƌoŶt ġtƌe ĐoŶsidéƌées. EŶfiŶ, il faudƌa appoƌteƌ uŶe foŶĐtioŶ théƌapeutiƋue à l’outil 

diagŶostiƋue paƌ l’iŶtƌoduĐtion de molécules chimiothérapeutiques ou la fonctionnalisation en 

suƌfaĐe des ŶaŶoĐapsules paƌ uŶ ligaŶd spéĐifiƋue d’uŶe Điďle ďiologiƋue déteƌŵiŶée ;Đhapitƌe ϯͿ. A 

la fin du manuscrit, une discussion générale permettra de confronter nos résultats avec ceux obtenus 

dans la littérature pour dégager les forces et les faiblesses de notre approche et envisager de 

Ŷouvelles peƌspeĐtives d’étude. 
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1. Les capsules polymères pour la pharmaceutique 
 

1.1. Définitions et applications 

Selon J. Richard et J.P. Benoît, « la microencapsulation ƌegƌoupe l’eŶseŵďle des teĐhŶologies 

Ƌui peƌŵetteŶt la pƌépaƌatioŶ de ŵiĐƌopaƌtiĐules iŶdividualisées, ĐoŶstituées d’uŶ ŵatéƌiau 

enrobant contenant une matière active ». Les matériaux enrobant sont des protéines, des lipides, 

des polymères naturels ou synthétiques. L’eŶĐapsulatioŶ assure le stockage, la protection et un 

ĐeƌtaiŶ ĐoŶtƌôle de la liďéƌatioŶ de la ŵatiğƌe aĐtive, doŶt la Ŷatuƌe dépeŶd de l’appliĐatioŶ visée 

(Richard et al. 2000).  

C’est eŶ ϭ9ϯϭ, que les chimistes Bungenberg de Jong et Kaas forment les premières capsules 

de gélatine par coacervation (Bungenberg de Jong 1949). Du laďoƌatoiƌe à l’éĐhelle iŶdustƌielle, Đette 

technique a été développée dans les années 1940, par une société américaine fabriquant des caisses 

enregistreuses (National Cash Register). Les capsules de gélatine, encapsulaient un colorant ou une 

encre, puis étaient déposées sur des feuilles de papier autocopiant, papier sans carbone multi-volant, 

encore utilisé pour les blocs factures ou carnets de commande (Green 1957). Les brevets 

correspondants ont ensuite été utilisés par BASF et Fuji Photo Film (Kuchner et al. 1979; Miyamoto et 

al. 1981). Depuis, les teĐhŶiƋues d’eŶĐapsulatioŶ Ŷ’oŶt Đessé de se développeƌ, d’ġtƌe optiŵisées et 

adaptées à de nombreux domaines : agro-alimentaire, cosmétique, pharmacie, peinture, 

aérospatiale, électronique ou textile. Le nombre annuel de publications scientifiques (articles ou 

brevets) a été multiplié par 10 depuis l’année 1975 (Boh 2008).  

DaŶs l’iŶdustƌie phaƌŵaĐeutiƋue, les premiers principes actif incorporés dans des capsules de 

gélatine, furent l’aspiƌiŶe, la vitamine B2 et la pénicilline (Phares et al. 1964). L’utilisatioŶ de 

polymères synthétiques, comme matériau enrobant, apparu dans les années 1970, lorsque Fong et 

al. décrivirent pour la première fois la méthode de formation de microsphères de polyester (Fong 

1979). EŶ ϭ9ϴϬ, le pƌoĐédé fut tƌaŶsposé à l’éĐhelle iŶdustƌielle pour encapsuler une hormone 

peptidique la nafareline au sein de microsphères de Poly(acide lactique-co-glycolique) (PLGA), afin 

d’assuƌeƌ la liďéƌatioŶ ĐoŶtƌôlée du peptide apƌğs adŵiŶistƌatioŶ paƌeŶtéƌale (Sanders et al. 1984; 

Sanders et al. 1985). En général, daŶs l’iŶdustƌie phaƌŵaĐeutiƋue, l’eŶĐapsulatioŶ vise à ƌéduiƌe la 

toxicité et les effets secondaires d’uŶ pƌiŶĐipe aĐtif, à augmenter sa solubilité et/ou sa stabilité et à 

favoriser une libération contrôlée, prolongée et éventuellement ciblée. Le contexte global de 

restrictions des dépenses de santé publique, le poids de la concurrence et des autorités 

réglementaires ainsi que l’iŵpoƌtaŶĐe du coût lié à la ĐƌéatioŶ d’uŶ Ŷouveau ŵédiĐaŵeŶt, 

eŶĐouƌageŶt l’iŶdustƌie phaƌŵaĐeutiƋue à se tourner de plus eŶ plus veƌs l’élaďoƌatioŶ de nouvelles 

formulations de princeps existants. La valeur ajoutée peut-être apportée par les systèmes 

d’eŶĐapsulatioŶ. Dans la littérature, ces derniers sont envisagés pour différentes voies 
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d’adŵiŶistƌatioŶ : orale, pulmonaire, parentérale et pour le traitement de nombreuses pathologies : 

cancer, maladies cardiovasculaires, vaccins. Plusieurs médicaments encapsulés par des polymères 

existent déjà sur le marché français. Le Decapeptyl Depot® (Ferring Pharm USA), par exemple, est 

une formulation de triptorelin et de PLGA, préconisée dans le traitement du cancer de la prostate ou 

de l’iŶfeƌtilité de la feŵŵe.  

EŶ géŶéƌal, l’eŶĐapsulatioŶ désigŶe iŶdistiŶĐteŵeŶt la pƌépaƌatioŶ de Đapsules ou de 

sphères. A ce stade, il importe de faire la distinction entre les deux morphologies. Une capsule est 

ĐaƌaĐtéƌisée paƌ sa stƌuĐtuƌe Đœuƌ-couronne. La matière active (solide, liquide ou gazeuse) est 

confinée au Đœuƌ tandis que le matériau polymère constitue, autour, une membrane. La sphère, 

ƋuaŶt à elle, ĐoŶtieŶt la ŵatiğƌe aĐtive sous foƌŵe dispeƌsée au seiŶ d’uŶe ŵatƌiĐe polǇŵğƌe (Figure 

1). Il faut noter que la morphologie capsule minimise la quantité de matériel enrobant administré, 

par rapport à la structure de type sphère. Elle seƌa aloƌs pƌivilégiée daŶs la suite de l’étude. La nature 

et la morphologie (taille, forme, porosité) de la capsule sont déterminantes en vue de leur utilisation 

en milieu biologique. C’est pouƌƋuoi il est iŶdispeŶsaďle de ĐoŶtƌôleƌ l’architecture par des procédés 

simples, peu coûteux et tƌaŶsposaďles à l’éĐhelle iŶdustƌielle.  

 
Figure 1 : Morphologie des particules : type capsule ou sphère. 

 

1.2. Les procédés de formation : les méthodes chimiques, mécaniques et 
physicochimiques 
 

Lors de l’eŶĐapsulatioŶ d’uŶ pƌiŶĐipe aĐtif, sa staďilité et soŶ efficacité biologique doivent 

être conservées. Les caractéristiques des capsules doivent être contrôlées et obtenues de manière 

ƌepƌoduĐtiďle. L’effiĐaĐité d’eŶĐapsulatioŶ et la teneur de la capsule en principe actif doivent être 

suffisamment élevées pour justifier un tel procédé. Enfin, les quantités résiduelles de solvant 

organique doivent correspondre aux normes en vigueur fixées par la Pharmacopée européenne.  

Les procédés d’eŶĐapsulatioŶ oŶt été classifiés de manière intéressante par Richard et al. en 

fonction de leur domaine de réalisation : chimique, mécanique et physico-chimique (Richard et al. 

2000). Les exemples décrits ĐoŶĐeƌŶeŶt souveŶt l’élaďoƌatioŶ de microcapsules car les mécanismes 
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de formation sont plus aisément décrits et illustrés, notamment par la microscopie. Néanmoins, ces 

procédés peuvent, pour la plupart, être adaptés à la formation de nanocapsules, privilégiées, si on 

envisage une administration par voie intraveineuse (Mora-Huertas et al. 2010). 

 

1.2.1. Les techniques chimiques 

Dans le cas particulier des techniques chimiques d’eŶĐapsulatioŶ, le matériau enrobant est 

synthétisé in situ, par une réaction de polymérisation interfaciale (Figure 2). La polycondensation 

interfaciale est la réaction la plus ancienne. Elle a été industrialisée dès 1959, par Dupont pour la 

fabrication des bas de nylon en fibres polyamides. La polycondensation interfaciale a ensuite été 

adaptée pouƌ peƌŵettƌe l’eŶĐapsulatioŶ d’uŶe ŵatiğƌe aĐtive (hydrophile ou hydrophobe). Dans ce 

cas, la ƌéaĐtioŶ ŵet eŶ jeu deuǆ ŵoŶoŵğƌes, l’uŶ étaŶt soluďle daŶs la phase oƌgaŶiƋue taŶdis Ƌue 

l’autƌe est dissous eŶ phase aƋueuse. La polǇcondensation a ensuite lieu à l’iŶteƌfaĐe eau/huile au 

seiŶ d’éŵulsioŶs diƌeĐte ou iŶveƌse, en fonction de la solubilité de la matière active. La 

polycondensation interfaciale a été largement décrite (Wittbecker et al. 1959; Deasy 1984) et 

adaptée à de nombreux polymères : polyamides (Beaman et al. 1959), polyuréthanes (Wittbecker et 

al. 1959), polysulfonamides (Sundet et al. 1959). Des enzymes ont été encapsulées au Đœuƌ de 

membrane de polyamide, polymérisée en émulsion inverse  (Chang et al. 2001; Zhang et al. 2010). 

Persico et al. ĐhoisisseŶt le seŶs diƌeĐt pouƌ foƌŵeƌ des Đapsules de polǇaŵide au Đœuƌ huileuǆ 

(Persico et al. 2005) (Figure 3). Les polymérisations radicalaires et anioniques peuvent également 

ġtƌe ŵeŶées à l’iŶteƌfaĐe eau/huile et conduire à la formation de capsules (al Khouri et al. 1986; 

Lambert et al. 2000). 

 
Figure 2 : Formation de capsules de poly(alkyl cyanoacrylate) à coeur aqueux par 

polymérisation interfaciale (Fattal et al. 2012). 
 

De nombreux paramètres du procédé doivent être ajustés car ils vont directement influer sur 

les propriétés de la membrane eŶ teƌŵes de ƌigidité, d’épaisseur ou de perméabilité, liés à la densité 

de réticulation (Persico et al. 2005) ou au taux de cristallinité du polymère (Wagh et al. 2009). Tout 

d’aďoƌd, les ĐoeffiĐieŶts de paƌtage des monomères dans leurs phases, déterminent le lieu de 
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formation et la morphologie du film polymère (Janssen et al. 1992; Janssen et al. 1992). La 

concentration initiale des monomères et la température gouvernent la cinétique de la réaction. Enfin 

les paƌaŵğtƌes iŶhéƌeŶts à tout pƌoĐédé d’éŵulsioŶ doiveŶt ġtƌe pƌis eŶ Đoŵpte : type et vitesse 

d’agitatioŶ, Ŷatuƌe et ĐoŶĐeŶtƌatioŶ de l’ageŶt teŶsioaĐtif (Choi et al. 2002; Siddhan et al. 2007). La 

taille finale des capsules obtenues (de 1 à 100 µŵͿ dépeŶd diƌeĐteŵeŶt de la taille de l’éŵulsioŶ 

formée initialement. 

 

        
Figure 3 : CliĐhés MEB de ŵiĐƌoĐapsules de polǇaŵide ĐoŶteŶaŶt uŶ Đœuƌ huileuǆ d’huile de jojoďa. 

Droite : Les pƌopƌiétés ŵéĐaŶiƋues de la ŵeŵďƌaŶe soŶt évaluées apƌğs appliĐatioŶ d’ultƌasoŶs. 
 

Après polymérisation interfaciale, les quantités résiduelles de monomères, oligomères ou 

tensioactifs, éventuellement toxiques, doivent être éliminées par des étapes fastidieuses de 

purification des capsules. Pouƌ ĐoŶtƌeƌ Đette liŵitatioŶ, d’autƌes ŵéthodes peƌŵetteŶt de foƌŵeƌ la 

membrane de la capsule à partir de polymères préformés. Elles sont décrites dans la suite.  

 

1.2.2. Une technique mécanique : l’atomisation-séchage 

La première formulation injectable, produite par atomisation-séchage (« spray drying »), fut 

commercialisée par Sandoz dans les années 1970. Il s’agissait de microsphères de PLGA-g-D Glucose 

pour la vectorisation de bromocriptine (Parlodel®) (Gianola et al. 1991). Lors du procédé, la solution 

contenant le principe actif et le polymère, est atoŵisée sous foƌŵe d’aéƌosol au ŵoǇeŶ d’air ou 

d’azote Đoŵpƌiŵé, à tƌaveƌs uŶe Đhaŵďƌe de dessiccation. Les gouttes de cet aérosol sont ensuite 

séĐhées gƌâĐe à uŶ fluǆ d’aiƌ Đhaud. Pour assurer la morphologie capsule, la solution initiale doit être 

une émulsion. Des Đapsules vides ou des paƌtiĐules Đœuƌ-membrane ont pu être obtenues (Yin et al. 

2009; Liu et al. 2011) (Figures 4 et 5).  
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Figure 4 : Cliché MEB de microcapsules de PLA obtenues par nébulisation séchage.  

     
Figure 5 : A) et B) Clichés MEB de ŵiĐƌoĐapsules d’Eudƌagit ĐoŶteŶaŶt uŶ Đœuƌ de silice obtenues par 

nébulisation-séchage. SE) Cartographie élémentaire par MEB pour les atomes C, O et Si. 
  

Cette méthode a été adaptée à de nombreux polymères biocompatibles et biodégradables tels que le 

Poly(acide lactique) (PLA), le Poly(ε-caprolactone) (PCL), la gélatine, les polysaccharides et à des 

principes actifs lipophiles ou hydrophiles (stéroïdes, protéines, peptides) (Cohen et al. 1989; 

Schmiedel et al. 1989). Cette technique est rapide, peu coûteuse et facilement transposable à 

l’éĐhelle iŶdustƌielle. Les inconvénients de la méthode sont : la dispersité des tailles de capsules 

oďteŶues aiŶsi Ƌue les peƌtes liées à l’adhésioŶ des paƌtiĐules sur les parois de la chambre 

d’atoŵisatioŶ et à leur auto-agrégation. Des ŵéthodes d’atoŵisatioŶ séĐhage eŶ phase aƋueuse oŶt 

été eŶvisagées puisƋu’elles peƌŵetteŶt de s’affƌaŶĐhiƌ de l’utilisatioŶ de solvaŶts oƌgaŶiƋues. Elles 

nécessitent néanmoins des températures de séchage élevées (>100°C) qui peuvent entrainer la 

dégradation des principes actifs encapsulés, dénaturation des protéines par exemple.  

 

1.2.3. Les techniques physico-chimiques  

1.2.3.1. Hydratation et nanoprécipitation 

Certains polymères amphiphiles, de masse molaire et fraction hydrophobe/hydrophile 

données, s’auto-assemblent en solution pour former des  capsules à Đœuƌ aƋueuǆ. Ces capsules ont 

été nommées polymersomes par analogie avec les liposomes. L’auto-assemblage est un procédé 

spoŶtaŶé, Đ’est-à-diƌe Ƌu’il Ŷe ŶéĐessite pas d’appoƌt eǆteƌŶe d’éŶeƌgie. La force motrice est l’effet 

hydrophobe, Ƌui vise à diŵiŶueƌ l’éŶeƌgie liďƌe gloďale du sǇstğŵe eŶ augŵeŶtaŶt soŶ eŶtropie. 

Lorsque le copolymère amphiphile est porté en milieu aqueux, les molécules d’eau sont expulsées du 

bloc hydrophobe, conduisant le copolymère à s’asseŵďler de façon à ŵiŶiŵiseƌ l’iŶteƌfaĐe eŶtƌe le 
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bloc hydrophobe et le bloc hydrophile. Les deux principales méthodes expérimentales sont la 

dissolution directe (ou hydratation de film) et la nanoprécipitation (ou déplacement de solvant).  

La première méthode consiste simplement à hydrater le copolymère, sous forme massique 

;poudƌeͿ ou sous foƌŵe d’uŶ filŵ ŵiŶĐe pƌéfoƌŵé, ŵéthode historique de préparation des liposomes 

(Kukula et al. 2002). La ĐiŶétiƋue de l’auto-assemblage dépend des propriétés chimiques (masse 

molaire, fraction hydrophile) et physiques (température de transition vitreuse, Tg, température de 

fusion, Tm) du copolymère. Les inconvénients principaux de la méthode sont liés à la faible 

reproductibilité et la polydispersité des capsules obtenues (Sanson et al. 2010). Comme pour les 

liposomes, la polydispersité peut être améliorée par extrusion. La deuxième méthode fait intervenir 

l’utilisatioŶ d’uŶ Đo-solvaŶt ŵisĐiďle à l’eau ;aĐétoŶe, DMSO, THF). Le ĐopolǇŵğƌe est d’abord 

solubilisé dans le co-solvant. Cette phase organique est ensuite ajoutée de façon contrôlée (seringue, 

goutte à goutte) à une phase aqueuse de plus grand volume (non solvant du polymère). Enfin, le co-

solvant résiduel est éliminé par dialyse ou évaporation sous pression réduite (Figure 6, (Fattal et al. 

2012)). De Ŷoŵďƌeuǆ paƌaŵğtƌes ;seŶs et vitesse d’additioŶ, ƌatios volumiques des deux phases, 

concentration du polymère) déterminent les caractéristiques de la capsule formée (taille, 

polydispersité) (Lince et al. 2008; Sanson et al. 2010) aiŶsi Ƌue ses ĐapaĐités d’eŶĐapsulatioŶ 

(Letchford et al. 2007). Avec un copolymère amphiphile, la nanoprécipitation conduit à la formation 

de Đapsules à Đœuƌ aƋueuǆ. Il est aussi possiďle d’oďteŶiƌ des Đapsules à Đœuƌ huileuǆ, en 

solubilisant, au préalable, dans le co-solvant, une huile : benzoate de benzyle (Fessi et al. 1989) ou 

perfluorocarbone (PFC) (Diou et al. 2012), par exemple.  

 

 
Figure 6 : FoƌŵatioŶ de Đapsules à Đœuƌ aƋueuǆ ou huileuǆ paƌ ŶaŶopƌéĐipitatioŶ. 

 
Les substances encapsulées par nanoprécipitation  sont aussi variées que les anticancéreux 

(Ahmed et al. 2006; Zheng et al. 2009), les protéines thérapeutiques, les siRNA (petits acides 

ribonucléiques interférents), pour la thérapie génique (Christian et al. 2009; Kim et al. 2009) ou des 

ŵoléĐules fluoƌesĐeŶtes pouƌ l’iŵageƌie ŵédiĐale Đoŵŵe les poƌphǇƌiŶes (Ghoroghchian et al. 2006) 

(Figure 7 gauche) ou les quantums dots (Liu et al. 2012) (Figure 7 droite).  
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Figure 7 : Gauche : Cliché Cryo-MET de polymersomes de PEO-b-PBD, préparés par hydratation de 
film. Les molécules fluorescentes sont encapsulées dans la membrane hydrophobe. Droite : Cliché 

MET de polymersomes de PLA-b-PMPC, préparés par nanoprécipitation. Les quantum-dots 
hydrophiles (contraste négatif) se situeŶt de paƌt et d’autƌe de la membrane ainsi que dans le 

compartiment aqueux central.  
 

1.2.3.2. L’asseŵďlage couche par couche  
La ĐoŶstƌuĐtioŶ d’uŶe ŵeŵďƌaŶe polymère atouƌ d’uŶ Đœuƌ solide peut se faiƌe paƌ additioŶs  

successives dans la phase aqueuse de polyélectrolytes de charges opposées. Les forces motrices de 

l’assemblage seront les interactions électrostatiques ainsi que les liaisons hydrogènes (Shi et al. 

2001). Ainsi Khopade et al. ont déposé successivement des couches de polymères non 

biodégradables : le poly(styrène sulfonate), (PSS), chargé négativement et le poly(amidoamine) 

dendrimère de 4ème génération, (PAMAM), chargé positivement, sur des microparticules support 

sphériques de mélamine formaldéhyde. En conditioŶs aĐides, le Đœuƌ est faĐileŵeŶt dégradé laissant 

libre une cavité centrale aqueuse. De plus, la membrane est perméable, des chaînes de dextran 

sulfoŶate peuveŶt aloƌs diffuseƌ au Đœuƌ de la Đapsule. La doxorubicine, principe actif hydrophile, a 

ensuite été introduite en excès. Les capsules se dégonflent puis se regonflent sous l’effet de la 

pression osmotique pour finalement contenir eŶ leuƌ Đœuƌ, uŶ Đoŵpleǆe ioŶiƋue foƌt eŶtƌe les 

molécules de dextran et la doxorubicine, chargée positivement (Khopade et al. 2002) (Figure 8). La 

ŵéthode d’asseŵďlage ĐouĐhe paƌ ĐouĐhe a été adaptée à des polymères biocompatibles et 

biodégradables comme le chitosan, la cellulose, le sulfate de chondroïtine et la poly(L-lysine) (Zhao et 

al. 2008; Xie et al. 2009).  
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Figure 8 : Représentation sĐhéŵatiƋue du pƌoĐédé d’eŶĐapsulatioŶ ĐouĐhe paƌ ĐouĐhe.  

 
Une approche intéressante a été étudiée par Zhao et al. pour soigner les patients atteints 

d’hǇpeƌglǇĐéŵie ou de diaďğte. Ils oŶt ƌeĐouveƌt des Đƌistauǆ d’hǇdƌoĐoƌtisoŶe eŶ déposaŶt 

alteƌŶativeŵeŶt des ĐouĐhes d’iŶsuliŶe et d’algiŶate (Figure 9). A pH phǇsiologiƋue, l’iŶsuliŶe et 

l’algiŶate sont chargées négativement, la capsule est alors désassemblée, conduisant à la libération 

des deux principes actifs (Zhao et al. 2011). Les inconvénients liés à la méthode d’asseŵďlage ĐouĐhe 

par couche sont relatifs aux difficultés de purification et de concentration des capsules aiŶsi Ƌu’à la 

lourdeur du procédé multi-étapes (Sablon 2008). En effet, chaque dépôt doit être suivi par 

l’éliŵiŶatioŶ du polǇŵğƌe eŶ eǆĐğs pour éviter la formation compétitive d’agƌégats polǇéleĐtƌolytes 

en complément des capsules.  

 

 
Figure 9 : A et B : Clichés MEB de capsules de (insuline/alginate)5. C : Microscopie confocale de 

Đapsules pƌépaƌées aveĐ de l’algiŶate ŵaƌƋué.  
 

Les deux méthodes décrites ci-dessus Ŷe ŶéĐessiteŶt pas d’appoƌt eǆteƌŶe d’éŶeƌgie. Il Ŷ’eŶ est pas 

de même pour la ĐoaĐeƌvatioŶ et l’éŵulsioŶ-évaporation, décrites par la suite. 
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1.2.3.3. La coacervation  

Dans les années 1960, Phares et Sperandio ont été les pionniers dans le domaine de 

l’eŶĐapsulatioŶ de pƌiŶĐipes aĐtifs paƌ ĐoaĐeƌvatioŶ. Ils pƌoposğƌeŶt aiŶsi de Ŷouvelles foƌŵulatioŶs 

d’aĐide acétylsalicylique et de pénicilline à base de gélatine (Phares et al. 1964). La coacervation est 

un phénomène colloïdal qui implique la dispersion du principe actif A, la désolvatation progressive du 

polymère B ĐoŶstitutif de la ŵeŵďƌaŶe de la Đapsule, paƌ ajout d’uŶ tƌoisiğŵe Đomposant C, agent 

de coacervation (Figure 10-1). Deux types de coacervation existent selon la solubilité du polymère en 

phase aqueuse ou organique. 

En phase aqueuse, la précipitation du polymère B est provoquée par addition d’éthanol, d’un 

sel (sulfate de sodium), ou variation de la température ou du pH : coacervation simple, ou par 

additioŶ d’un deuxième polymère B’, de charge opposée au premier : coacervation complexe. 

Lamprecht et al. oŶt utilisé Đette deƌŶiğƌe teĐhŶiƋue aveĐ deuǆ polǇŵğƌes B et B’ Ŷatuƌels : la gomme 

arabique et la gélatine pouƌ foƌŵeƌ des Đapsules au Đœuƌ huileuǆ ;Figuƌe ϭ1) (Lamprecht et al. 2000). 

Le pƌoĐédé d’eŶĐapsulatioŶ se fait eŶ ϯ étapes. Au cours de la première étape, l’ageŶt de 

coacervation, C, va entraîner la forŵatioŶ d’uŶ sǇstğŵe tƌiphasiƋue : une phase coacervat (riche en 

polymère), une phase pauvre en polymère et une phase riche en principe  actif, maintenues  sous 

agitation (Figure 10-1). Dans la deuxième étape, la phase riche en polymère précipite sous forme de 

microgouttes à la surface des particules de principe actif (Figure 10-2). Ces microgouttes fusionnent 

pour former une membrane continue, qui durcit, après désolvatation complète du polymère, ou par 

des réactions de réticulation (Figure 10-3) (Benita 2006). Les polymères couramment utilisés pour 

cette technique sont : le chitosan et la gélatine (chargés positivement), la gomme arabique et les 

polyphosphates (chargés négativement). 

 
Figure 10 : Représentation schématique du procédé de coacervation conduisant à la formation de 

microcapsules. 1 : Particules de principe actif dispeƌsé, A, eŶ pƌéseŶĐe d’uŶ polǇŵğƌe B ;•). 
2 : Précipitation du polymère sous forme de microgouttes, autour de A. 3 : Fusion de la membrane.  

PaƌĐe Ƌue les polǇŵğƌes utilisés pouƌ l’eŶĐapsulatioŶ phaƌŵaĐeutiƋue soŶt souveŶt 

iŶsoluďles daŶs l’eau ;polǇesteƌsͿ, des teĐhŶiƋues de ĐoaĐeƌvatioŶ eŶ phase organique existent. Dans 

ce cas, la désolvatatioŶ du polǇŵğƌe est pƌovoƋuée paƌ uŶ ĐhaŶgeŵeŶt de teŵpéƌatuƌe, l’ajout d’uŶ 

non solvant du polymère B, ou d’uŶ autƌe polǇŵğƌe B’. Les inconvénients liés à la méthode de 
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coacervation sont les quantités importantes de solvant organiques nécessaires et difficiles à éliminer 

(Thomasin et al. 1998) aiŶsi Ƌue le ĐaƌaĐtğƌe ĐollaŶt des Đapsules Ƌui peuveŶt eŶsuite s’agréger 

(Nihant et al. 1995).  

 

    
Figure 11 : Images de microscopie confocale des capsules de gomme arabique et de gélatine. 

Gauche : Le Đœuƌ huileux est marqué grâce au rouge Nil et permet de distinguer les capsules vides 
des capsules pleines. Droite : La membrane est marquée paƌ l’utilisation de gélatine fluorescente.  

 

1.2.3.4. L’ĠŵulsioŶ-évaporation de solvant 

Lors du pƌoĐédé d’éŵulsioŶ, le polymère et le principe actif sont dissous dans un solvant 

organique volatil ;diĐhloƌoŵéthaŶe, Đhloƌofoƌŵe…Ϳ. Cette solution est émulsifiée contre un volume 

important de phase aqueuse, stabilisée par un tensioactif : Poly(alcool de vinyle), cholate de sodium 

(SC), Pluronic, etc.). Le solvant organique est ensuite éliminé par évaporation.  

Le proĐédé d’éŵulsioŶ-évaporation peut être combiné au phénomène de coacervation 

(Loxley et al. 1998; Dowding et al. 2004). Dans ce cas, le polymère constitutif de la membrane, noté 

précédemment B, est dissous dans une solution comprenant un bon solvant (de B) volatil (b.s.)  ainsi 

qu’un non solvant (de B) non volatil (n.s.). Cette phase oƌgaŶiƋue est eŶsuite dispeƌsée au seiŶ d’uŶe 

phase aqueuse, stabilisée par un tensioactif, pour former une émulsion directe. Le solvant volatil est 

évaporé, la composition de la goutte évolue jusƋu’à atteindre la courbe binodale du diagramme 

ternaire pour le système : b.s. (ex. CH2Cl2), n.s. (ex. hexadécane), polymère (ex. PMMA) (Figure 12), 

ce qui conduit à la séparation de phase du polymère au sein de la goutte (coacervat). Une interface 

supplémentaire bon solvant/non solvant est créée. Les gouttelettes riches en polymère migrent vers 

l’iŶteƌfaĐe solvaŶt/eau où elles ĐoalesĐeŶt pouƌ foƌŵeƌ uŶe ŵeŵďƌaŶe eŵpƌisoŶŶaŶt le ŶoŶ solvaŶt 

non volatil eŶ soŶ Đœuƌ (Figure 12, (Loxley et al. 1998)). Ainsi Loxley et al. ont formé des capsules de 

Poly(métacrylate de méthyle) (PMMA), ĐoŶteŶaŶt uŶ Đœuƌ d’heǆadécane (HD) (Figure 13). Le rôle du 

non solvant peut aussi être joué par un autre liquide (huile, PFC) de faible solubilité avec la phase 

organique (Pisani et al. 2006; Lertsutthiwong et al. 2008). Dans ce cas, le principe actif peut-être 

encapsulé dans la membrane hydrophobe de polymère (Rapoport et al. 2011) ou dissous dans le 

Đœuƌ lipophile. AiŶsi Bae et al. oŶt iŶĐoƌpoƌé du paĐlitaǆel daŶs le Đœuƌ de lipidiol® (acides gras iodés 

eǆtƌaits de l’huile d’œillette, ϭer agent de contraste pour les rayons X, développé par Guerbet) de 
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nanocapsules de poloxamère (PEO-b-PPO-b-PEO) (Bae et al. 2007). Cette méthode de coacervation 

au seiŶ d’uŶe éŵulsioŶ a été ƌéĐeŵŵeŶt adaptée paƌ AtkiŶ et al. avec une émulsion indirecte pour 

foƌŵeƌ des Đapsules au Đœuƌ aqueux (Atkin et al. 2004). 

 

 
 

 
Figure 12 : Haut : Diagramme de phase ternaire empirique pour le système PMMA/HD/CH2Cl2. I and II 

indiquent les régions mono et biphasiques. Les axes sont exprimés en % massiques. Bas : 
‘epƌéseŶtatioŶ sĐhéŵatiƋue du pƌoĐédé d’éŵulsioŶ-évaporation combiné à la coacervation.  

b.s. : bon solvant, n.s. : non solvant 
 

 

Figure 13 : Images MEB de microcapsules de PMMA obtenues par le procédé décrit figure 12.  
Gauche/Droite : Avant/Après fracture sous pression. 

 

Une autre méthode peƌŵet d’obtenir des capsules au Đœuƌ aƋueuǆ. Il s’agit de la double 

émulsion, procédé en deux étapes au cours duquel une phase aqueuse contenant un tensioactif est 

émulsifiée sous cisaillement important (sonication, homogénéisateur haute pression) au seiŶ d’une 

phase organique contenant le polymère. Puis cette émulsion inverse est à nouveau cisaillée, dans des 

conditions plus douces (agitation magnétique) pour obtenir une émulsion indirecte-directe. Cette 
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technique peƌŵet l’eŶĐapsulatioŶ de molécules hydrophiles (anatoxine diphtérique, insuline) et a été 

adaptée à de nombreux polymères biocompatibles (Poly(acide lactique), Poly(acide lactique-co-

glycolique) (PLGA)) (Singh et al. 1991) et copolymères à blocs amphiphiles Poly(éthylène glycol)-b-

Poly(ε-caprolactone de γ-méthyle), (PEG-b-PMCL), et Poly(styrène)-b-Poly(oxide d’éthǇlğŶeͿ,  

(PS-b-PEO), doŶt l’utilisatioŶ peƌŵet de ŵieuǆ ĐoŶtƌôleƌ l’épaisseuƌ de la membrane (Hayward et al. 

2006; Foster et al. 2010).  

L’iŶĐoŶvéŶieŶt de  la ŵéthode d’eŶĐapsulatioŶ par émulsion-évaporation réside dans 

l’utilisatioŶ ĐouƌaŶte de solvaŶts Đhloƌés toǆiƋues et tƌğs volatils, doŶt les quantités résiduelles 

peuvent être supérieures aux seuils tolérés par la pharmacopée européenne, 600 ppm pour le 

dichlorométhane et 60 ppm pour le chloroforme. Lagarce et al. oŶt aiŶsi pƌivilégié l’utilisatioŶ 

d’aĐétate d’éthyle, moins toxique, pouƌ l’eŶĐapsulatioŶ d’oǆaliplatiŶe dans du PLGA (Lagarce et al. 

2005). Néanmoins ce remplacement peut entraîŶeƌ uŶe diŵiŶutioŶ du ƌeŶdeŵeŶt d’eŶĐapsulation 

(Herrmann et al. 1995) dû à la ƌelativeŵeŶt ďoŶŶe soluďilité du solvaŶt daŶs l’eau, et donc sa 

diffusion rapide.  

 

 
Figure 14 : FoƌŵatioŶ de l’éŵulsioŶ douďle eŶ ŵiĐƌofluidiƋue (A). Images de microscopie des gouttes 

monodisperses obtenues à la sortie du dispositif (B) puis après évaporation du solvant (C). 
FM : Fluide du milieu et FI : Fluide Interne  

 
UŶe appƌoĐhe iŶtéƌessaŶte du pƌoĐédé d’éŵulsioŶ-évaporation est très étudiée en ce moment car 

elle permettrait, à l’éĐhelle iŶdustƌielle, la production reproductible de capsules monodisperses avec 

des tauǆ d’eŶĐapsulatioŶ élevés en principes actifs. Il s’agit de la ŵiĐƌofluidiƋue. Les éŵulsioŶs soŶt 

foƌŵées goutte à goutte paƌ l’iŶteƌŵédiaiƌe de Đapillaiƌes iŶjeĐtaŶt les difféƌeŶtes phases (Figure 14, 

(Foster et al. 2010)).  

 

1.3. Le contrôle de la morphologie : un défi à relever  

Dans cette partie, nous nous intéresserons plus en détails au procédé d’éŵulsioŶ-

évapoƌatioŶ Đaƌ Đ’est Đelui Ƌui Ŷous peƌŵettƌa, daŶs la paƌtie eǆpéƌiŵeŶtale, de foƌŵeƌ les Đapsules 

polymères d’iŶtéƌġt au Đœuƌ liƋuide fluoƌé. Les pƌopƌiétés de Đe liƋuide fluoré seront détaillées dans 

la troisième partie du chapitre 1. IĐi Ŷous pouvoŶs l’assiŵileƌ à uŶe huile de faible solubilité dans la 

phase organique. La formation de la capsule peut être décomposée en trois étapes au cours 
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desquelles des phénomènes thermodynamiques et cinétiques ont lieu, ils détermineront les 

caractéristiques de la capsule finale (Figure 15). Le premier système considéré est une goutte 

d’émulsion directe : la phase organique solubilisant l’huile et le polǇŵğƌe, est dispersée dans une 

phase aqueuse et stabilisée par des tensioactifs. Le deuxième système concerne la phase 

d’évaporation, dynamique, au cours de laquelle une première séparation de phase a lieu (nucléation 

de gouttes d’huile dans la phase organique). A la fin de l’évapoƌation, le polymère précipite pour 

foƌŵeƌ uŶe ŵeŵďƌaŶe solide autouƌ d’uŶe goutte d’huile, système 3.  

 
Figure 15 : Les 3 systèmes considérés lors de la décomposition des différentes étapes du procédé 

d’éŵulsioŶ-évaporation. 
 

1.3.1. Le système 1 : la goutte d’éŵulsion 

DuƌaŶt l’éŵulsifiĐatioŶ, la phase oƌgaŶiƋue est Đisaillée paƌ difféƌeŶts pƌoĐédés : 

homogénéisateur haute pression, tige de sonication, disperseur Ultra Turrax,  ce qui conduit à la 

formation de gouttes stabilisées par un tensioactif. Si ce dernier est judicieusement choisi, la stabilité 

cinétique du système est assurée (pas de phénomène de coalescence, mûrissement d’Oswald) et la 

taille de la goutte d’éŵulsioŶ, démulsion détermine directement la taille finale de la capsule (Rosca et al. 

2004). La goutte est une solution macroscopique de polymère (Cpolym) contenant une huile (Chuile). En 

général, la solubilité d’uŶ polǇŵğƌe en solvant dépend de sa structure (ramification, régularité, 

masse molaire en nombre Mn), de la température et du taux de cristallinité. En 1944, Flory Huggins 

décrivit les solutions macromoléculaires régulières en introduisant un paramètƌe d’iŶteƌaĐtioŶ ʖ. Le 

polǇŵğƌe est ĐoŶsidéƌé eŶ ďoŶ solvaŶt si ʖ<ʖc et eŶ solvaŶt idéal si ʖ=ʖc (Sauviat et al. 1981). Pour 

uŶe teŵpéƌatuƌe doŶŶée ʖc est défini tel que : 2)
1

1(
2

1

x
c  où x est le degré de polymérisation 

du polymère. Pouƌ uŶ polǇŵğƌe de haut poids ŵoléĐulaiƌe ǆ teŶd veƌs l’iŶfiŶi et ʖc tend vers 0.5, cette 

ĐoŶditioŶ est souveŶt Ŷoŵŵée θ. NéaŶŵoiŶs ʖc est un terme purement enthalpique et ne tient pas 

compte de la contribution entropique, à l’éŶeƌgie liďƌe de ŵélaŶge. Le modèle ne permet pas de 

prédire le comportement des polymères en solvant polaire (acétone, butanone). De plus, il ne tient 

pas compte du volume exclu de la pelote de polymère. Ainsi un autre modèle a été décrit par Flory et 

Krigbauŵ. L’eǆpƌessioŶ de ʖc est modifiée telle que )1(
2

1

Tc

  , où ʗ et θ sont indépendants 
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de la température, propres au couple polymère/solvant et peuvent être déterminés 

expérimentalement avec la méthode du point trouble. Pour les polyesters, polymères couramment 

utilisés daŶs l’encapsulation pharmaceutique, l’aĐétate d’éthǇle, le dichlorométhane ou l’aĐétoŶe 

peuvent être considérés comme des bons solvants à température ambiante (Thomasin et al. 1998; 

Mark 1999). EŶ Đe Ƌui ĐoŶĐeƌŶe l’huile, iĐi de faiďle poids ŵoléĐulaiƌe, la soluďilité daŶs le solvaŶt 

organique est prédite par la loi de Hildebrand et Scott qui pose 2
2121 )(   VH M  avec ɷ1 et 

ɷ2, les paƌaŵğtƌes de soluďilité du solvaŶt oƌgaŶiƋue et de l’huile. Ces deƌŶieƌs soŶt définis comme la 

ƌaĐiŶe Đaƌƌée de l’éŶeƌgie de ĐohésioŶ de la molécule donnée. La dissolution du composé est assurée 

si 0 MM STH  Đ’est-à-dire si )( 21   est faible. Les interactions polymère-huile sont en 

revanche peu décrites. Pour des quantités de polymère et de solvant données, la concentration de 

l’huile est définie grâce au diagramme de phase ternaire (telle que région I, Figure 12).  

 

1.3.2. Le système 2 : la goutte Ƌui s’évapore 

Le sǇstğŵe déĐƌit pƌéĐédeŵŵeŶt Ŷ’est pas figé, le solvaŶt volatil est pƌogƌessiveŵeŶt éliminé 

par évaporation. EŶ géŶéƌal, la teŵpéƌatuƌe étaŶt plus faiďle Ƌue le poiŶt d’éďullitioŶ du solvaŶt, le 

procédé se fait en deux étapes : 1) diffusion du solvant dans la phase aqueuse et 2) évaporation à 

l’interface eau/air (McGinity et al. 1997). Pouƌ eǆeŵple, la soluďilité du diĐhloƌoŵéthaŶe daŶs l’eau 

est d’eŶviƌoŶ Ϯ%. 

 L’iŵpaĐt des ĐoŶditioŶs d’évapoƌatioŶ suƌ la ŵoƌphologie de l’oďjet fiŶal Ŷ’est pas à Ŷégligeƌ 

et a été étudié par de nombreux auteurs (Jeyanthi et al. 1996; Freitas et al. 2005). Yang et al. ont 

constaté une augmentation de la taille des particules de PLGA/albumine (BSA), de leur polydispersité 

et une diminution de leur densité en augmentant la température d’évaporation pour se rapprocher 

du poiŶt d’éďullitioŶ du solvaŶt volatil (Yang et al. 2000). Si les coŶditioŶs d’évapoƌatioŶ soŶt 

violeŶtes ;foƌte agitatioŶ, teŵpéƌatuƌe élevée, fluǆ d’aiƌ, rapport phase aqueuse/phase organique 

élevé), un gradient de concentration en polymère peut apparaître au sein du film. La surface de la 

goutte est plus ĐoŶĐeŶtƌée Ƌue soŶ Đœuƌ (Figure 16). Pour certains polymères (mélange PLGA/PEG) 

ceci peut entraîner la foƌŵatioŶ d’uŶe « peau » (Yang et al. 2000). La diffusion du solvant à travers la 

peau peut se révéler difficile, ce qui conduit à une évaporation incomplète et des capsules gonflées 

en solvaŶt. EŶ ƌevaŶĐhe, l’évapoƌatioŶ ƌapide, favoƌise le ĐaƌaĐtğƌe aŵoƌphe de la ŵatƌiĐe de 

polymère qui assure une bonne dispersion, à l’éĐhelle ŵoléĐulaiƌe, aiŶsi Ƌu’uŶe liďéƌatioŶ pƌoloŶgée, 

du principe actif encapsulé dans la membrane de polymère (Izumikawa et al. 1991). Rosca et al. ont 

tout de ŵġŵe Ŷoté Ƌu’uŶe vitesse d’évapoƌatioŶ élevée conduit aussi à la diffusion rapide du 

pƌiŶĐipe aĐtif veƌs la suƌfaĐe de la goutte affeĐtaŶt l’effiĐaĐité d’eŶĐapsulatioŶ et favoƌisaŶt l’effet de 

« burst » lors de la libération (Rosca et al. 2004).  
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Figure 16 : Représentation schématique du gradient de concentration au sein de la goutte lors de 
l’évapoƌatioŶ du solvaŶt. 

 

Si les ĐoŶditioŶs d’évapoƌatioŶ soŶt douĐes, le filŵ de polǇŵğƌe s’aŵiŶĐit progressivement. 

EŶ ĐoŶditioŶs de ďoŶ solvaŶt, les ĐhaîŶes de polǇŵğƌe soŶt ŵoďiles et s’oƌgaŶiseŶt au seiŶ du filŵ. Si 

le polymère est régulier (par exemple de D-PLA ou L-PLA), ces conditions favorisent sa cristallisation, 

Đe Ƌui assuƌe uŶe ŵoiŶs ďoŶŶe dispeƌsioŶ d’uŶ pƌiŶĐipe aĐtif ;paƌ ƌappoƌt au Đas aŵoƌpheͿ. De plus, 

loƌs de l’évapoƌatioŶ la goutte est souŵise à de foƌtes ĐoŶtƌaiŶtes, illustrées par Rosca et al. via un 

facteur 
f

i
t d

d lié directement aux dimensions de la goutte au début (diͿ et à la fiŶ de l’évapoƌatioŶ 

(df) (Rosca et al. 2004). Le caractère cassant de la croûte cristalline en formation peut faire apparaître 

des fractures et des inhomogénéités de surface sur la capsule (Figure 17)(Chung et al. 2001).  

 

 
Figure 17 : Cliché MEB de capsules de PLLA préparées par émulsion-évaporation. A : La vitesse 

d’évapoƌatioŶ est ƌapide, la suƌfaĐe des Đapsules est lisse. B : La vitesse d’évapoƌatioŶ est Ŷoƌŵale, la 
surface est fissurée laissant des capsules poreuses.  

 

Pour conclure, le phéŶoŵğŶe d’évapoƌatioŶ est Đoŵpleǆe. Il iŵpoƌte doŶĐ de ďien choisir les 

conditions en fonction du polymère (cristallinité, Tg…Ϳ et du solvaŶt ĐoŶsidéƌés afiŶ d’optimiser les 

propriétés de la capsule finale.  

Au fuƌ et à ŵesuƌe de l’évapoƌatioŶ, uŶe Ŷouvelle interface huile/solvant est créée. En effet, 

loƌsƋue la liŵite de soluďilité de l’huile daŶs le solvaŶt est atteiŶte (cas des PFC développé par la 
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suite), il y a séparation de phase et nucléation au sein de la goutte. Les phénomènes interfaciaux qui 

interviennent vont alors jouer un rôle crucial pour la morphologie finale. 

 

1.3.2.1. Le système 3 : la capsule qui se fige  

Plusieuƌs éƋuipes oŶt étudié les ĐoŶditioŶs de ŵouillage loƌs de la phase d’évapoƌatioŶ et les 

ont reliées à la morphologie de la capsule finale. Torza et Mason ont considéré le système ternaire 

suivant : une goutte de deux liquides non miscibles phases 1 et 3 portées au contact de 2, non 

solvant de 1 et 3 et décrivirent en détails son évolutioŶ à l’éƋuiliďƌe. Ils calculèrent les coefficients 

d’étalement des différentes phases, en fonction des tensions interfaciales respectives : 

)( ikijjkiS   . Les tensions interfaciales étant déterminées expérimentalement par la 

méthode de la goutte pendante ou de la lame de Wilhelmy par exemple. Puis ils ont défini des 

conditions de mouillage en fixant 2312   (impliquant S1<0) qui permettent de prédire la 

morphologie finale de l’oďjet ;Figuƌe ϭ8) : 

Cas 1 : Si S1<0 ; S2<0 et S3>0 les conditions de mouillage sont satisfaites : la phase 3 ƌeĐouvƌe uŶ Đœuƌ 

de phase ϭ. Les paƌtiĐules adopteŶt la ŵoƌphologie Đœuƌ-couronne.  

Cas 2 : Si S1<0 ; S2<0 et S3<0 Cas intermédiaire pour lequel la phase 3 mouille partiellement la phase 

1. Le Đœuƌ de phase ϭ est déĐeŶtƌé, les particules adoptent une morphologie double hémisphère.  

Cas 3 : Si S1<0 ; S2>0 et S3<0 Cas extrême pour lequel deux gouttelettes de solvant 2 contiennent 

séparément les phases 1 et 3 (Torza et al. 1970). 

 

 
Figure 18 : Morphologies attendues par Torza et Mason selon le signe des paƌaŵğtƌes d’étaleŵeŶt 

S1, S2 et S3. Cas 1 (gauche), cas 2 (milieu) et cas 3 (droite). 
 

La théorie de Torza et Mason a été adaptée au système ternaire qui nous intéresse à savoir : l’huile 

(phase 1), la solution de polymère en bon solvant (phase 3) et la phase aqueuse dispersante (phase 

2). Néanmoins, dans certains cas cette théorie échoue à la prédiction des morphologies (Pisani et al. 

2008). Ceci est principalement dû au fait Ƌu’elle Ŷe ĐoŶsidğƌe Ƌue des ŵoƌphologies à l’éƋuiliďƌe 

theƌŵodǇŶaŵiƋue et Ƌu’elle Ŷe déĐƌit Ƌue le ĐoŵpoƌteŵeŶt de petites molécules aux coefficients de 

diffusion élevés, alors que les polymères, de par leur masse, ont une mobilité réduite. Une autre 

théorie a été développée par Sundberg et al. qui permet de traiter le cas des polymères. Ils ont 

considéré les vaƌiatioŶs d’éŶeƌgie liďƌe auǆ iŶteƌfaĐes d’uŶ sǇstğŵe teƌŶaiƌe :  ijij AG   
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favorisant la morphologie de plus basse énergie. Ils ont de plus montré que, dans certaines 

ĐoŶditioŶs d’évapoƌatioŶ, des ŵoƌphologies ĐiŶétiƋueŵeŶt favoƌaďles peuveŶt ġtƌe pƌivilégiées 

(Sundberg et al. 1990).  

Le tensioactif joue un rôle déterminant au cours de cette dernière étape du proĐédé. Tout d’aďord, il 

importe de bien le choisir. Ainsi Pisani et al. oŶt ŵoŶtƌé Ƌue la ŵoƌphologie Đœuƌ-couronne était 

laƌgeŵeŶt favoƌisée paƌ l’utilisatioŶ de Đholate de sodiuŵ, aloƌs Ƌue le tauƌoĐholate de sodiuŵ, 

pourtant de structure chimique semblable, conduit à la formation de capsules double hémisphère 

(Pisani et al. 2008). La concentration du tensioactif détermine aussi la morphologie finale des 

capsules. Hayward et al. ont fait évoluer la morphologie de capsules de Poly(styrène)-b-Poly(oxide 

d’éthǇlğŶeͿ (PS-b-PEO) en faisant varier la quantité de tensioactif laurylsulfate de sodium (SDS). Les 

capsules sont sphériques avec une surface rugueuse, pour de faibles concentrations de SDS. Elles se 

déforment progressivement et deviennent allongées puis filaires, en multipliant par 10 la 

concentration initiale de SDS (Zhu et al. 2009).  Enfin si on utilise des copolymères à bloc 

aŵphiphiles, eŶ taŶt Ƌu’agent tensioactif, la nature du bloc hydrophobe peut influer sur la 

composition de surface des capsules. Ainsi Jeon et al. foƌŵeŶt des paƌtiĐules à paƌtiƌ d’uŶ ŵélaŶge 

de PS et de Poly(styrène)-b-Poly(butadiène) (PS-b-PB). Une phase aqueuse stabilisée par du PS-b-PEO 

peƌŵet d’oďteŶiƌ des paƌtiĐules doŶt la suƌfaĐe est eŶƌiĐhie eŶ PS. Aloƌs Ƌue Đette deƌŶiğƌe est 

enrichie en PB avec du PB-b-PEO, comme tensioactif. Les auteurs ont conclu que le bloc du PS-b-PB, 

le plus compatible avec le tensioactif, s’oƌieŶte veƌs la suƌfaĐe des particules (Jeon et al. 2008). 

 

Si le polymère enrobant possède lui-même des propriétés de stabilisation interfaciale (cas 

des copolymères amphiphiles), Đ’est au Đouƌs de l’évapoƌatioŶ Ƌu’il va pƌogƌessiveŵeŶt ŵigƌeƌ veƌs 

l’iŶteƌface et remplacer le tensioactif. D’autƌes phéŶoŵğŶes voŶt aloƌs eŶtƌeƌ eŶ jeu et iŶflueƌ suƌ les 

caractéristiques de la Đapsule fiŶale, ŶotaŵŵeŶt eŶ teƌŵes d’hoŵogéŶéité d’épaisseuƌ de la 

membrane. Plusieurs équipes ont mis en évidence des conditions de mouillage partiel du film de 

polǇŵğƌe suƌ le Đœuƌ aƋueuǆ loƌsƋu’il s’agit d’éŵulsioŶs douďles de Đopolymère à blocs amphiphiles. 

CeĐi se tƌaduit paƌ uŶ paƌaŵğtƌe d’étaleŵeŶt S3 (Figure 18) légèrement négatif (Lorenceau et al. 

2005; Shum et al. 2008). PhéŶoŵğŶe d’autaŶt plus iŵpoƌtaŶt Ƌue l’évapoƌatioŶ est ƌapide. 

Hayward et al. oŶt eŶvisagé l’évolution de ces ĐoŶditioŶs de ŵouillage loƌs de l’évapoƌatioŶ 

d’éŵulsioŶs doubles de PS-b-PEO et PB-b-PEO. Dans certains cas : évaporation rapide ou 

concentration élevée en polymère, le film de polymère Ŷe ŵouille plus ĐoƌƌeĐteŵeŶt la goutte d’eau 

interne et forme une lentille riche en polymère (Figure 19, (Hayward et al. 2006)). En variant la 

fraction bon/mauvais solvant pour des polymersomes de Poly(acide lactique)-b-Poly(éthylène glycol) 

(PLA-b-PEG), Shum et al ont mis en évidence uŶe foƌĐe d’adhésioŶ eŶtƌe les deuǆ ŵoŶoĐouĐhes de 

copolymère, plus précisément entre les blocs de PLA, en bleu sur le schéma, telle que
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)cos1(2 o
c

o
mF   où γm

o est l’éŶeƌgie iŶteƌfaĐiale eau-solvant pour la phase aqueuse externe et 

θc
0 l’aŶgle de ĐoŶtaĐt ĐoƌƌespoŶdaŶt. Cette foƌĐe d’attƌaĐtioŶ entraîne la foƌŵatioŶ d’un film mince 

Đoŵposé d’une double couche de PLA-b-PEG (Shum et al. 2011). Cette force a déjà été utilisée pour 

eŶtƌaîŶeƌ l’agƌégatioŶ staďle, sans coalescence, de gouttes d’éŵulsioŶs d’eau daŶs l’huile stabilisées 

par des phospholipides (PhosphatidǇlĐholiŶe d’oeuf) (Poulin et al. 1998). Le solvant est alors déplété 

(exclu) de Đes zoŶes d’adhésioŶ et emporté de l’autƌe Đôté de la goutte, entraînant ainsi le 

démouillage. Hayward et al. ont démontré Ƌue Đette éŶeƌgie d’adhésioŶ augŵeŶte ďieŶ loƌsƋue 

l’évapoƌatioŶ a lieu (Hayward et al. 2006). 

 

 
Figure 19 : a et c) Clichés de microscopie optique mettant en évidence le phénomène de démouillage 

loƌs de l’évapoƌatioŶ du solvaŶt d’uŶe éŵulsioŶ douďle, pour des concentrations respectivement 
faibles (0,1%) et élevées (1,5%) de PS-PEO. Les flğĐhes iŶdiƋueŶt le fƌoŶt de solvaŶt Ƌui s’évapoƌe 

marquant distinctement la ligne de contact. b) Représentation schématique du mouillage partiel et 
de l’oƌgaŶisatioŶ des ĐhaîŶes de polǇŵğƌes daŶs le filŵ ŵiŶce.  

 

Foster et al. ont envisagé un scénario légèrement différent, faisant suite aux conditions de mouillage 

paƌtiel du filŵ de polǇŵğƌe suƌ la goutte d’eau iŶteƌŶe, au seiŶ d’éŵulsioŶ douďle. Dans leur cas, les 

iŶstaďilités iŶteƌfaĐiales aǇaŶt lieu au Đouƌs de l’évapoƌatioŶ eŶtƌaîŶent des inhomogénéités 

d’épaisseur de membrane (figure 20D). Au début de l’évaporation, la densité de chaînes de polymère 

aux interfaces MF/IF (solvant/eau interne) et MF/OF (solvant/eau externe) sont égales aussi bien 

daŶs la zoŶe d’eǆĐğs de polǇŵğƌe Ƌu’au seiŶ du filŵ ŵiŶĐe de polǇŵğƌe. Il eŶ ƌésulte l’égalité des 

tensions interfaciales dans les deux zones distinctes de la goutte, Đ’est-à-dire γe= γi (Figure 20A). Au 

fuƌ et à ŵesuƌe de l’évapoƌatioŶ, la zoŶe déjà eŶ eǆĐğs de polǇŵğƌe va s’eŶƌiĐhiƌ d’autaŶt plus, 

diŵiŶuaŶt loĐaleŵeŶt l’éŶeƌgie interfaciale entre MF/OF. Le film mince, quant à lui, est déjà saturé 

en polymère, γi  reste donc constant. Au sein de la même goutte, il y a alors déséquilibre des tensions 

interfaciales avec γe<γi (Figure 20B). Cet état tƌaŶsitoiƌe est ĐaƌaĐtéƌisé paƌ l’appaƌitioŶ d’instabilités 

de type Marangoni au sein de la goutte qui vont conduire à un flux de solvant dans le sens du 

gradient de teŶsioŶ de suƌfaĐe. CeĐi iŶduit des fluĐtuatioŶs d’épaisseuƌ au seiŶ du filŵ ŵiŶĐe de 
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polymère et laisse des zones enrichies (patchs) ou déplétées en polymère après évaporation 

complète du solvant (Figure 20C) (Foster et al. 2010). 

 

 
Figure 20 : A-C : Schéma décrivant les différents phénomènes conduisant à la création 

d’iŶhoŵogéŶéités d’épaisseuƌ au seiŶ de la membrane de polymère (PEG-b-PMCL), mises en 
évideŶĐe paƌ les flğĐhes ďlaŶĐhes suƌ l’iŵage de ŵiĐƌosĐopie (D).  

MF : solvant ; OF : eau externe ; IF : eau interne 

 

Pisani et al., oŶt ŵis eŶ évideŶĐe la pƌéseŶĐe d’iŶstaďilités de suƌfaĐe pouƌ des Đapsules à Đœuƌ 

huileux perfluoré, foƌŵées à paƌtiƌ d’uŶ ŵélaŶge de PLGA/PLGA-b-PEG. Lorsque la quantité de  

PLGA-b-PEG dans le mélange devient supérieure à 10 %, des protrusions apparaissent en surface de 

la capsule. Ces dernières résultent de la nécessité pour la capsule, de créer de la surface pour pouvoir 

orienter toutes les chaînes de PEG, hydrophiles, veƌs l’iŶteƌfaĐe loƌs de l’évapoƌation du solvant 

(Figure 21, (Pisani et al. 2009)). 

 

 
Figure 21 : De gauche à droite : Microscopie optique, confocale et électronique à balayage de 

capsules de PLGA/PLGA-b-PEG (80/20) (obtenues par émulsion-évapoƌatioŶ. Les ďaƌƌes d’éĐhelle 
représentant respectivement 10 ; 5 et 2 µm.  

 

Pour conclure, à toutes les étapes du pƌoĐédé d’éŵulsioŶ-évaporation, la morphologie des 

capsules peut être impactée. Les capsules peuvent être déformées ou leurs performances diminuées. 

C’est pouƌƋuoi il est iŶdispeŶsaďle de ĐoŶtƌôleƌ tous les paramètres tels que : le tensioactif (nature, 

ĐoŶĐeŶtƌatioŶͿ, les ĐoŶditioŶs d’évapoƌatioŶ, le polǇŵğƌe enrobant (nature, concentration) afin 

d’optimiser le rendement et la dispersité des capsules obtenues. 
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DaŶs Đette pƌeŵiğƌe paƌtie, Ŷous avoŶs ŵoŶtƌé Ƌu’il était possiďle de former des capsules 

polymères à Đœuƌ huileuǆ ou aƋueuǆ à visée phaƌŵaĐeutiƋue paƌ difféƌeŶts pƌoĐédés ĐhiŵiƋues, 

mécaniques et physico-ĐhiŵiƋues. Le pƌoĐédé d’éŵulsioŶ-évaporation est particulièrement 

intéressant car il est simple, rapide et peut être adapté à de nombreux polymères enrobant et 

principes actifs. Néanmoins, il fait intervenir des phénomènes physico-chimiques complexes, dont il 

est iŶdispeŶsaďle d’aŶtiĐipeƌ les effets, afin de mieux contrôler la morphologie finale de la capsule. 

Dans la suite, Ŷous Ŷous iŶtéƌessoŶs à des Đapsules polǇŵğƌe, ĐoŶteŶaŶt uŶ Đœuƌ liƋuide fluoƌé, 

utilisées Đoŵŵe ageŶts théƌaŶostiƋues pouƌ l’iŵageƌie et le tƌaiteŵeŶt du ĐaŶĐeƌ.  
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2. L’eŶcapsulatioŶ daŶs le coŶteǆte de  la théraŶostiƋue du  caŶcer 
 
L’iŶĐideŶĐe des pƌiŶĐipaux cancers (poumon, sein, prostate, colon) est en augmentation 

constante en Europe où 3,2 millions nouveaux cas sont diagnostiqués chaque année. Cette 

augŵeŶtatioŶ est liée à l’alloŶgeŵeŶt de l’espéƌaŶĐe de vie aiŶsi Ƌu’à une exposition accrue aux 

agents cancérogènes (tabac, alimentation, stress, rayonnement). Elle génère une hausse du nombre 

d’eǆaŵeŶs à des fiŶs diagnostiques, effectués de plus en plus tôt, daŶs le ďut d’aŵélioƌeƌ le pƌoŶostiĐ 

vital du patieŶt et d’envisager rapidement une démarche thérapeutique plus adaptée et 

personnalisée. De plus, les tissus tumoraux sont parfois difficilement discernés des tissus sains, ou 

sont localisés daŶs des zoŶes peu aĐĐessiďles. C’est pouƌƋuoi, l’utilisatioŶ d’agents de contraste est 

souvent requise pour localiser et décrire précisément la nature et la structure de la tumeur. Ainsi 

pƌğs de ϭϰ ŵillioŶs d’eǆaŵeŶs soŶt effeĐtués ĐhaƋue aŶŶée, en Europe, avec des produits de 

contraste. Développer, améliorer les teĐhŶiƋues d’iŵageƌie ŵédicales et eŶ faĐiliteƌ l’aĐĐğs est un 

enjeu de santé publique. Ce dernier peut être illustré par l’évolutioŶ de la pƌise eŶ Đhaƌge du cancer 

du sein. 40 millions de femmes de plus de 50 ans devƌaieŶt pƌofiteƌ d’uŶ dépistage systématique qui 

permettrait une augmentation du nombre de rémission sans récidive. Dans cette partie, nous nous 

intéresserons donc à l’eŶĐapsulatioŶ daŶs le ĐoŶteǆte de l’iŵageƌie et de la théƌapie du ĐaŶĐeƌ.  

Deuǆ ŵéthodes d’iŵageƌie oŶt été Đhoisies Đaƌ elles soŶt ŶoŶ iŶvasives et complémentaires : 

l’éĐhogƌaphie et l’I‘M du Fluoƌ. Les avaŶtages de la pƌeŵiğƌe sont sa simplicité, son faible coût, et sa 

large disponibilité. L’I‘M du Fluoƌ, appoƌte, ƋuaŶt à elle, de bonnes performances en termes de 

sensibilité et de résolution spatiale. Nous détailleƌoŶs d’aďoƌd le principe et les opportunités des 

deux méthodes. Puis Ŷous feƌoŶs uŶ état de l’aƌt des sǇstğŵes ŶaŶoŵétƌiƋues ĐoŶçus pour, à la fois 

imager et traiter le cancer par échographie et IRM, ainsi appelés systèmes nanothéranostiques.  

2.1. L’iŵportaŶce de la détectioŶ  

2.1.1. L’échographie 

Depuis plus de ϯϬ aŶs, l’éĐhogƌaphie ŵédiĐale peƌŵet de distiŶgueƌ les tuŵeuƌs solides des kǇstes 

bénins, notamment dans le cas du cancer du sein, réduisant ainsi le nombre de biopsies nécessaires 

(Stavros et al. 1995). Cette technique a aussi prouvé son efficacité pour la détection de masses 

tumorales au niveau du côloŶ ou d’uŶ ƌétƌéĐisseŵeŶt aŶoƌŵal de la paroi intestinale ((Richardson et 

al. 1998), Figure 22Ϳ. Elle peut ġtƌe utilisée eŶ ĐoŵpléŵeŶt ou eŶ ƌeŵplaĐeŵeŶt d’eǆaŵeŶs 

endoscopiques (Martinez-Ares et al. 2005). 
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Figure 22 : Image éĐhogƌaphiƋue de l’aďdoŵeŶ à ϯ,ϱMHz ƌévélaŶt la pƌéseŶĐe d’uŶe zoŶe tuŵoƌale 

hypoéchogène (délimitée par les flèches). 
 

L’eǆaŵeŶ éĐhographique est flexible, peu coûteuǆ, peƌŵet d’oďteŶiƌ des iŵages eŶ teŵps réel et 

peut ġtƌe effeĐtué Đhez le patieŶt saŶs ŶéĐessiteƌ d’hospitalisatioŶ. NéaŶŵoiŶs, la ŵéthode est 

opérateur-dépendante et certains organes restent difficiles à imager notamment le crâne (réflexion 

importante des os), le pancréas et les poumons, qui contiennent une trop grande quantité de gaz. 

 

L’éĐhogƌaphie est ďasée suƌ la ƌéfleǆioŶ d’uŶe oŶde ultƌasoŶoƌe incidente (i1) loƌsƋu’elle ƌeŶĐoŶtƌe 

une interface entre deux milieux (1 et 2) de propriétés mécaniques différentes. Dans ce cas, une 

partie de l’amplitude acoustique, se propageant dans le milieu 1 est rétro-diffusée (r1), l’autƌe est 

transmise au milieu 2 (t2) (Figure 23). OŶ défiŶit aloƌs l’iŵpédaŶĐe aĐoustiƋue d’uŶ ŵilieu telle que 

iii cZ  où ρi est la densité et ci la véloĐité aĐoustiƋue de l’oŶde dans le milieu i. L’aŵplitude de 

l’oŶde ƌéfléĐhie à l’iŶteƌfaĐe ϭ-2 augmente avec la difféƌeŶĐe d’impédance Z1-Z2. Par définition, la 

fƌéƋueŶĐe de l’oŶde ultƌasoŶoƌe incidente, générée par le transducteur médical, est supérieure à 1 

MHz. En clinique elle est souvent inférieure à 18 MHz. Plus la fréquence est élevée, meilleure est la 

ƌésolutioŶ de l’iŵage éĐhogƌaphiƋue ŵais plus gƌaŶde est aussi l’attéŶuatioŶ du sigŶal paƌ 

aďsoƌptioŶ. La pƌofoŶdeuƌ d’eǆploƌatioŶ est aiŶsi ƌéduite de 10 à 3 cm en augmentant la fréquence 

de 5 à 12 MHz. 

 

Figure 23 : ‘epƌéseŶtatioŶ sĐhéŵatiƋue de la pƌopagatioŶ d’uŶe oŶde aĐoustiƋue à l’iŶteƌfaĐe eŶtƌe 
deuǆ ŵilieuǆ d’iŵpédaŶĐe aĐoustiƋue )1 et Z2. 

 

L’effet visé paƌ les ageŶts de ĐoŶtƌaste ultƌasoŶoƌe est uŶe augŵeŶtatioŶ de l’iŶteŶsité ƌétƌo-diffusée 

paƌ la ĐƌéatioŶ d’uŶe Ŷouvelle interface réfléchissante. Deux types de réflexions peuvent ici être 

distinguées. D’uŶe paƌt, la ƌéfleǆioŶ passive est basée suƌ la difféƌeŶĐe d’iŵpédaŶĐe aĐoustiƋue 

définie précédemment. La seĐtioŶ effiĐaĐe de diffusioŶ d’uŶ ageŶt de ĐoŶtƌaste est défiŶie telle Ƌue : 
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Rk  où k est le veĐteuƌ de l’oŶde iŶĐideŶte, ‘ le ƌaǇoŶ de 

l’ageŶt de ĐoŶtƌaste, κd et κ soŶt les Đoŵpƌessiďilités de l’ageŶt de ĐoŶtƌaste et du ŵilieu 

respectivement et ρd et ρ les deŶsités de l’ageŶt de ĐoŶtƌaste et du ŵilieu. AiŶsi l’éĐhogéŶiĐité 

(capacité à rétro-diffuser les ultƌasoŶsͿ d’uŶ ageŶt de ĐoŶtƌaste est d’autaŶt ŵeilleuƌe que son 

diamètre est élevé et que ses propriétés physiques diffèrent de celles du tissu environnant. 

NéaŶŵoiŶs la taille des ageŶts de ĐoŶtƌaste est liŵitée paƌ leuƌ ŵode d’adŵiŶistƌatioŶ, un maximum 

de 6 à 8 µm sera admis s’ils sont injectés par voie intraveineuse. D’autƌe paƌt, l’ageŶt de ĐoŶtƌaste 

peut aussi agir comme un réflecteur actif en devenant lui-même une source ponctuelle émettrice 

d’ultƌasoŶs. CeĐi est valaďle si l’effet des ultƌasoŶs eŶtƌaîŶe uŶe ŵodifiĐatioŶ péƌiodiƋue du voluŵe 

de l’ageŶt de ĐoŶtƌaste. C’est dans cette problématique, que de nombreux agents de contraste ont 

été développés et commercialisés tels que des microbulles gazeuses : Sonovue® ou Definity® 

(Tranquart et al. 2007), qui se compriment ou se dilatent suivant le sens de la pression acoustique. 

Les oscillations de la ŵiĐƌoďulle soŶt d’autaŶt plus ƌapides Ƌue la fƌéƋueŶĐe de l’oŶde iŶcidente se 

rapproche de la fréquence de résonnance caractéristique de la microbulle (Figure 24). 

 
Figure 24 : ‘epƌéseŶtatioŶ sĐhéŵatiƋue de la ĐoŵpƌessioŶ et dilatatioŶ d’uŶe ŵiĐƌoďulle sous l’effet 

de la pression acoustique. 
 

2.1.2. L’IRM 

Le pƌiŶĐipe de l’I‘M repose sur un phénomène quantique pouvant être observé pour certains noyaux 

atomiques à spin nucléaire non nuls, tels que le 1H (S=1/2) ou le 19F (S=1/2), qui nous intéressent ici 

plus particulièrement. Ces noyaux sont caractérisés par un moment magnétique, μ, tel que : S
  

où γ est le rapport gyromagnétique. On peut noter que γH et γF sont très proches : γH=267,513x106 

rad.s-1T-1 et γF=251,815x106  rad.s-1T-1. EŶ l’absence de champ magnétique externe, l’oƌieŶtatioŶ des 

moments magnétiques au seiŶ d’uŶ éĐhaŶtilloŶ est aléatoiƌe et isotrope. Il en résulte une 

aiŵaŶtatioŶ Ŷulle à l’éĐhelle ŵaĐƌosĐopiƋue. Apƌğs appliĐatioŶ d’uŶ Đhaŵp ŵagŶétiƋue d’aŵplitude 

B0, les ŵoŵeŶts ŵagŶétiƋues s’oƌieŶteŶt daŶs les diƌeĐtioŶs paƌallğle ou aŶtipaƌallğle au champ, ce 
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qui correspond aux états énergétiques excité et fondamental distants de 02

1
hBE   (h étant la 

ĐoŶstaŶte de PlaŶkͿ. La ƌépaƌtitioŶ des ŵoŵeŶts ŵagŶétiƋues suƌ les deuǆ Ŷiveauǆ d’éŶeƌgie Ŷ’étaŶt 

pas symétrique, une aimantation totale ƌéside au seiŶ de l’éĐhaŶtilloŶ : 
VV

M  1
 où V est le 

voluŵe de l’éĐhaŶtilloŶ. UŶ Đhaŵp ŵagŶétiƋue vaƌiaďle B1, perpendiculaire à B0, est ensuite 

appliƋué, de façoŶ tƌaŶsitoiƌe, au sǇstğŵe sous la foƌŵe d’uŶe iŵpulsioŶ éleĐtƌoŵagŶétiƋue ƌadio 

fƌéƋueŶĐe. L’aiŵaŶtatioŶ est aloƌs éĐaƌtée de sa positioŶ d’éƋuiliďƌe pouƌ eŶtƌeƌ daŶs uŶ ŵouvement 

de précession autour de B0, à la fréquence de Larmor telle que 00 2

1
Bf  (Figure 25A). A la fin de 

l’iŵpulsioŶ ƌadio fƌéƋueŶĐe, le ƌetouƌ de l’aiŵaŶtatioŶ à sa positioŶ d’éƋuiliďƌe, appelé ƌelaǆatioŶ,  se 

fait selon deux temps caractéristiques T1 (relaxation longitudinale) et T2  (relaxation transversale) 

(Figure 25B).  

 
Figure 25 : A) BasĐule de l’aiŵaŶtatioŶ apƌğs appliĐatioŶ d’uŶ Đhaŵp magnétique B1. B) relaxation de 

l’aiŵaŶtatioŶ seloŶ z : longitudinale et dans le plan xy : transversale. 
 

Les teŵps de ƌelaǆatioŶ vaƌieŶt eŶ foŶĐtioŶ des iŶteƌaĐtioŶs eŶtƌe le pƌotoŶ et l’eǆtéƌieuƌ ;distaŶĐe 

avec les autres atomes, impuretés, température…Ϳ et doŶĐ Ŷous ƌeŶseigŶe suƌ l’eŶviƌoŶŶeŵeŶt de 

ces noyaux (changements de concentration, de phase, de stƌuĐtuƌe ou d’oƌgaŶisatioŶ du milieu) 

traduit par différents de niveaux de gris sur les images. En IRM on peut obtenir des images 

complémentaires pondérées en T1 et T2. Les agents de contraste paramagnétiques à base de 

gadolinium ou de manganèse vont avoir pour effet de diminuer le T1, Đe Ƌui se tƌaduit suƌ l’iŵage, 

paƌ uŶe augŵeŶtatioŶ de l’iŶteŶsité du sigŶal ;zoŶes ďlaŶĐhesͿ. Les agents de contraste 
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superparamagnétiques comme les SPIO, soŶt ƌespoŶsaďles d’uŶe diŵiŶutioŶ du TϮ, Đe Ƌui se tƌaduit 

paƌ uŶe diŵiŶutioŶ de l’iŶteŶsité des zoŶes adjaĐeŶtes ;assoŵďƌisseŵeŶtͿ. En ĐliŶiƋue, l’I‘M du 

proton est utilisée principalement pour la détection des cancers du cerveau (métastases du sein), des 

os et de la moelle épinière (Figure 26, (Aime et al. 2005)).  

 

 
Figure 26 : Détection de métastases cérébrales, en contraste positif par IRM du proton avant et après 

injection intƌaveiŶeuse d’uŶ Đoŵpleǆe de gadolinium.  
 

SeuleŵeŶt Ƌuatƌe aŶs apƌğs l’aĐƋuisitioŶ de la pƌeŵiğƌe iŵage eŶ I‘M du 1H, eŶ ϭ9ϳϳ, l’image in vitro 

d’uŶ tuďe de fluoƌuƌe de sodiuŵ est oďteŶue eŶ I‘M du Fluoƌ paƌ HollaŶd et al. (Holland et al. 1977). 

Le Fluoƌ est pƌéseŶt à l’état de tƌaĐe au seiŶ des oƌgaŶisŵes vivaŶts. Sa Đoncentration totale au sein 

du corps humain est inférieure à 10-6 ŵol/L ;deŶts, os, ligaŵeŶtsͿ aloƌs Ƌu’elle atteint 88 mol/L pour 

le proton. AiŶsi la déteĐtioŶ d’uŶ agent de contraste fluoré se fera sans bruit de fond et sa 

ĐoŶĐeŶtƌatioŶ seƌa diƌeĐteŵeŶt pƌopoƌtioŶŶelle à l’iŶteŶsité totale du sigŶal, avaŶtage ĐoŶsidérable 

paƌ ƌappoƌt à l’I‘M du pƌotoŶ. La méthode est très sensible (seuil de 1 mM). Toutefois l’aĐĐuŵulation 

de l’ageŶt de ĐoŶtƌaste fluoƌé daŶs les tissus d’intérêt est souvent faible, la méthode requiert une 

ƌésolutioŶ ďasse et des teŵps d’aĐƋuisitioŶ loŶgs. De plus, la ĐoŶstƌuĐtioŶ d’aŶteŶŶes, aĐĐoƌdées suƌ 

la fréquence de Larmor du Fluor, doit être adaptée et facilement intégrée auǆ I‘M ĐliŶiƋues. L’I‘M 

du 19F reste encore une modalité marginale mais offre des opportunités intéressantes en termes 

d’iŵageƌie ŵoléĐulaiƌe et ƋuaŶtitative.  

 

2.2. Pour imager et traiter : l’essor des systèmes nanothéranostiques  

Depuis quelques années, des systèmes qui encapsulent à la fois un agent de contraste, pour 

l’iŵageƌie, et une molécule bioactive, pour la thérapie, du ĐaŶĐeƌ oŶt été ĐoŶçus. L’aƌtiĐle de ƌevue 

dont le titre est : ͞Taƌgeted ŶaŶotheƌaŶostiĐs foƌ peƌsoŶalized ĐaŶĐeƌ theƌapǇ͟ décrit des systèmes 

nanothéranostiques, qui ont été développés spécialement pouƌ l’I‘M et/ou l’échographie, en 

insistant sur leurs forces et leurs faiblesses. L’aƌtiĐle permet aussi de comprendre les exigences 

propres à l’adŵiŶistƌatioŶ iŶtraveineuse et les solutions aux nombreuses limitations qui y sont liées. 
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Abstract 

Introduction: The development of nanomedicine, during the last 10 years have given rise to novel 

delivery systems among which multifunctional platforms called nanotheranostics that are designed 

to simultaneously diagnose and cure cancer. These systems can be built using the large panel of 

biocompatible and biodegradable materials. The recent advances of imaging modalities even enable 

targeted nanotheranostics to probe molecular structures on specific cells opening the doors to 

personalized cancer therapy. 

 

Areas covered: This review presents the different requirements nanotheranostics should fulfill to 

achieve an optimized anticancer therapy. It focuses on two imaging modalities: MRI and 

ultrasonography used to visualize drug delivery, release and efficacy. The advantages and limitations 

of these two methods are considered. The review will enable the readers to virtually tune a 

nanotheranostic system according to the nature of the targeting tissue and the availability of imaging 

modality.  

 

Expert opinion: Despite great perspectives, described for nanotheranostic systems in personalized 

cancer therapy, the imaging techniques still face technological issues, such as high sensibility and 

good spatial and temporal resolutions. Active targeting should consider better specificity and low 

immunogenicity of the ligand selected, to be more efficient. 

 

Keywords: nanotheranostics, 1H MRI, 19F MRI, ultrasonography, chemotherapy, stimuli-sensitive 

release, drug efficacy monitoring, personalized medicine 
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Introduction 

 
Cancer results from uncontrolled growth of mutated cells in the body. The disease is characterized by 

1) a rapid proliferation of genetically altered cells, which access to immortality, 2) the invasion of 

adjacent tissues by creating a network of anarchical blood vessels (angiogenesis) and in some cases 

3) the spreading of malignancy in other parts of the body (metastasis). According to the most recent 

numbers, provided by the GLOBOCAN project, 7.6 million people have died from cancer (13% of all 

death) in 2008.Pessimistic predictions, from the International Agency for Research on Cancer; raise 

the number of cancer incidence from 12.7, in 2008, to 21.3 million in 2030. By now, the methods, 

used for detection and treatment, lack effectiveness and specificity and most of the anticancer drugs 

induce side effects. Furthermore, when the treatment fails, the absence of satisfying modality for 

treatment monitoring and feedback slows down the decision making to change the strategy.  

 

Nanotheranostic systems were recently developed to overcome these problems. The word 

theranostic was first mentioned in the literature in 2002 and has been the topic of around 270 

papers during this last decade. Nanotheranostic platforms are designed to image nanocarriers 

biodistribution, to survey and map the extent of disease, to deliver the treatment and to monitor in 

real time the mechanism of action and the efficacy of treatment (Ponce et al. 2007; de Smet et al. 

2011). In brief, treatment will be tailored to « Administer the right drug to the right patient at the 

right ŵoŵeŶt͟ (Bates 2010). 

 

Nanotheranostic systems typically consist of a carrier, an imaging label and a bioactive molecule, 

such as a target-specific entity or chemotherapeutic drug (Figure R1). The carrier at best should be 

made of biodegradable and biocompatible materials, because the mechanisms of degradation and 

elimination are more predictable and toxicity is better controlled. This is the case of liposomes and 

the majority of polymeric nanoparticles whereas other types of materials, with unknown biological 

issues, have been used to design dendrimers, carbon nanotubes or Metal Organic Frameworks. The 

carrier also provides an optimal biodistribution, and delivers two payloads: the imaging probe 

;ŵetalliĐ ŶaŶopaƌtiĐles, ƋuaŶtuŵ dots, fluoƌophoƌes…Ϳ aŶd the ďioaĐtive ŵoleĐule ;peptides, 

proteins, nucleic acids or chemotherapeutic drugs). Many reviews already referenced the numerous 

possible combinations of these three elements, their synthesis and features (Bae et al. 2011; Barreto 

et al. 2011; Kateb et al. 2011).  
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Figure R1: The three components of a typical nanotheranostic system: the carrier, the imaging label 

and the bioactive molecule. 
 

This review will focus on nanotheranostics in combination with two complementary and non invasive 

imaging modalities: Ultrasonograpy and Magnetic Resonance Imaging (MRI). Ultrasonography is cost-

effective, portable and provides real-time anatomical information. Magnetic Resonance Imaging 

imparts deep penetration into soft tissues with high contrast and better sensitivity. Both of these 

techniques have been used to directly treat, activate or monitor the therapy. A special attention will 

be given here to 19F MRI, which is a recently developed but very promising technique. It offers 

excellent signal to noise ratio and eases the quantification of contrast agent or therapeutic molecules 

(Keupp et al. 2011). 19F MRI is not commonly used in clinics because radiofrequency coils, tuned for 

Fluorine are not commercialized yet, their construction building process is still at the academic stage 

(Hu et al. 2011). 19F MRI can be combined with 1H MRI to obtain anatomical information (Neubauer 

et al. 2008).  

 

We will first present the physiological barriers, encountered by the nanotheranostics after systemic 

administration and how they can be overcome. We will then discuss the different strategies, which 

are currently developed for tumor targeting and show how nanotheranostics can report the tumor 

condition. Finally, we will provide an overview of the therapeutic approaches to treat malignant 

tissues. In brief, the different abilities of nanotheranostic systems will be described at each step, 

from injection to evaluation of treatment efficacy. 
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1. Nanotheranostics overcome the physiological barriers 
 
After intravenous injection, nanotheranostic systems are subjected to several physiological 

processes and mass transfers within the body. They may be removed or destroyed before reaching 

the targeted disease site. It is therefore very important to understand the role of physiological 

barriers in order to predict the fate of exogenous nanotheranostics and their biodistribution.  

 

Nanotheranostics are usually prepared as suspension in water or buffer solution. In vitro 

stability measurements, assessed in different media, allow predicting stability issues that could arise 

after administration (Fang et al. 2009). Aggregation, hydrolysis or cleavage of the nanotheranostic 

may indeed occur in the vascular compartment in the presence of salts, proteins and enzymes. 

Micelle-based carriers may also collapse upon dilution in the blood stream (Bhadra et al. 2005). 

Nanotheranostics below 10 nm are filtered out from the blood stream by rapid clearance through the 

glomerular capillaries of kidneys. Up to 500nm and depending on the surface properties of the 

nanotheranostic system (charges, hydrophilicity, shape) opsonization may occur, followed by 

macrophage uptake and segregation in organs such as liver, spleen and bone marrow. Different 

strategies were used to reduce the opsonization process including surface modification with 

polymers either natural, as polysaccharides (dextran, heparin, chitosan) (Alhareth et al. 2012; 

Amoozgar et al. 2012) or synthetic, as polyethylene glycol (PEG) (Jokerst et al. 2011). Extending the 

plasmatic half life increases the probability for nanotheranostic systems to accumulate passively in 

the tumor by the Enhanced Permeation and Retention (EPR) Effect, which consists in the escape 

through leaky vasculature and the maximal retention due to defectuous lymphatic drainage. An 

interesting study about PEGylated liposomes (90 nm) labeled with gadolinium (Gd) chelates (1H MRI 

probe) and loaded with siRNA demonstrated that the nanotheranostic accumulation in the tumor 

was sufficient after 24 hours to reduce the growth of malignant cells (Kenny et al. 2011). 

Nanotheranostic systems consisting in hyperbranched-star amphiphilic fluoropolymers micelles were 

designed for 19F MRI and doxorubicin (Dox) delivery (Du et al. 2008; Du et al. 2008). Because of their 

smaller size, these micelles may extravasate more efficiently through fenestrated neovessels than 

larger particles. As shown by authors, they presented high loading capacities of Dox and good Signal 

to Noise Ratios (SNR) in MRI (Du et al. 2008; Du et al. 2008). Unfortunately, the imaging acquisition 

was time consuming, due to the limited 19F concentration in the tumor and not transposable to 

clinics (several hours). The same strategy was further developed using PEG grafted Poly(acrylic acid)-

b-Poly(styrene)-co-Poly(2,3,4,5,6-pentafluorostyrene) (PAA-b-(PS-co-PPFS)), to increase the Fluorine 

content on the polymer backbone, thus facilitate the imaging and to enhance the stealthiness of the 
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micelle. However this strategy revealed to be deceitful again, in terms of signal intensity with MRI 

(Nystrom et al. 2009).  

Passive targeting encounters some limitations. In most cases, the proportion of 

nanotheranostics, which effectively reaches the tumor site, is rather low compared to the injected 

dose (Diou et al. 2012). Moreover, hydrophilic PEGylated surfaces certainly protect the 

nanotheranostics from plasma proteins adsorption but also hamper internalization. Finally the 

degree of tumor vascularization and porosity of vessels depend on the tumor type and the stage of 

development (Bae et al. 2011). All the strategies to concentrate nanotheranostic systems in tumors 

cannot rely only on the EPR effect (Figure R2). Other strategies are needed to increase nanoparticle 

distribution within the tumor. 

 
Figure R2: Passive and active targeting strategies for nanotheranostics to reach the tumor. 

 

2. Nanotheranostics targeting the malignant cells 
 
Active targeting overcomes the limitations above mentioned, by specifically attracting and/or 

binding nanotheranostics to malignant tissues hence increasing their local concentration. Different 

physical, chemical or biological approaches can be considered to, respectively, attract 

nanotheranostics by applying an external driving force (magnet); attach targeting ligands to the 

surface or to benefit of cells recruitment in the inflammatory tumor site. 

The possibility to target a solid tumor with liposomes loaded with Superparamagnetic Iron 

Oxide (SPIO) nanoparticles by using an external gradient magnetic field was reported by several 

authors (Kuznetsov et al. 2001; Fortin-Ripoche et al. 2006). The magnet is typically positioned over 

the subcutaneously implanted tumor, leading to an accumulation of the nanotheranostics. In one 
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Đase, paƌtiĐles’ ĐoŶĐeŶtƌatioŶ ǁas iŶĐƌeased ďǇ 2.9 times (Kuznetsov et al. 2001). In another case, the 

enhancement of the negative contrast was observed. The signal intensity decreased by 57 ± 12% 

instead of only 20 ± 5% without magnetic guidance (Gultepe et al. 2010). This physical approach, 

added to the EPR effect, enhances nanotheranostic accumulation in the tumor. Nevertheless, this 

type of targeting is difficult to translate into clinics in situations where the magnet needs to be 

implanted because of the depth of the tumor site. This is the reason why the main approach 

consisting in targeting malignant tissue at the molecular scale, without the need of physical means, 

was importantly considered. 

 

The most commonly developed chemical approach of active targeting is based on the ligand-

receptor recognition that allows molecular imaging (Figure R2). The type of ligand used in 

nanotheranostic systems includes peptides (Medarova et al. 2009; Kumar et al. 2010), proteins 

(Bartlett et al. 2007), aptamers (Wang et al. 2008) or small molecules such as folic acid (Yang et al. 

2010). Advantages of active targeting are numerous. Non specific binding is avoided or at least 

minored compared to ligand-receptor interactions. An interesting 19F MRI nanoprobe was developed 

by Takaoka et al. in which a head-ligand, such as biotin, coupled with CF3 tail groups formed 

controlled aggregates in water. When specific recognition of the protein occurred, the aggregate 

disassembled, the CF3 groups recovered mobility hence the 19F MRI probe was turned on (Takaoka et 

al. 2011). Another advantage resides in the possibility to distinguish bound from unbound 

nanosystem by properly setting the imaging parameters. The 19F signal of vitronectin modified 

Perfluoro Crown Ether (PFCE) emulsion circulating in the bloodstream was suppressed by a well-

chosen diffusion weighted MRI sequence, underlying the selective targeting of integrins αvβ3 in vivo 

(Waters et al. 2008). The number of targeting ligands on one nanosystem can be optimized to benefit 

from cooperative effect as noticed by Anderson et al. with a highly echogenic decafluorobutane 

bubbles covalently coupled to a cRGD (cyclic Arg-Gly-Asp) peptide. They numbered ≈8.2x106 

molecules of cRGD/bubble, which exhibited a fivefold higher adhesion to immobilized integrins, 

relative to non-targeted bubble or aspecific-targeted bubble (Anderson et al. 2011). Marsh et al. 

characterized in vitro and ex vivo, the interaction between biotinylated Perfluorooctyl bromide 

(PFOB) nanoemulsion and avidin surfaces. They showed that multivalency increased the density of 

bound nanotheranostics to a surface, thus creating an extra reflective layer, which enhanced the 

imaging capabilities of the contrast agent for ultrasonography (Marsh et al. 2007). Finally, active 

targeting increases cellular uptake of nanotheranostics because it favors receptor-mediated 

endocytosis, as noticed by Kok et al. with a cRGD-nanoemulsion of PFCE. These authors studied the 

intracellular trafficking of their system by 1H and 19F MR imaging and spectroscopy. The targeted 

emulsion was internalized into vesicles in the perinuclear region whereas non targeted emulsions 
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were more evenly distributed within the cytoplasm (Kok et al. 2011). The only downside aspect of 

active targeting is that it is often based on a probabilistic hypothesis. Biomarkers such as RGD 

peptides or folic acid are overexpressed by endothelial cells on neovessels or epithelial cells. Jokerst 

et al. considered that the differential of expression, between targeted and non-targeted tissues, of 2 

to 10 was sufficient to ensure active targeting (Jokerst et al. 2011). Nevertheless, healthy tissues may 

be affected. The expression level of the biomarkers also highly depends on the genetic pool of the 

patient and the disease development. Instead of overexpressed receptors, one should prefer, when it 

is possible, exclusive receptors for malignant cells, such as glypican (GPC), which is absent on normal 

adult tissue but highly expressed (80%) on hepatocellular carcinoma. Park et al. chose this strategy 

and evidenced the specific uptake by Hep G2 cancer cells using PEGylated SPIO nanoparticles coated 

with anti-GPC3 antibody (Park et al. 2011).   

 

Cell therapy was recently considered as a new approach to achieve active targeting. The first 

strategy exploits the tumor homing properties of mesenchymal stem cells. As a wounded site, the 

tumor microenvironment consists of many signaling factors characteristic of an inflammatory site, 

such as vascular endothelial growth factor, fibroblast growth factor, interleukin-6, cyclophilin-B (El-

Haibi et al. 2010). Stem cells are then recruited to contribute to the healing process and promote 

tumorigenesis. They can be employed as nanoparticle carriers to actively deliver the therapeutic 

payload and the imaging agent to the tumor site. Indeed, stem cells were expanded and incubated in 

vitro with SPIO nanoparticles. These 1H MRI contrast agents were internalized by endocytosis, 

entailing the cells themselves to serve as imaging agents. The labeling was almost 100% effective and 

had no effect on cell viability and proliferation (Chen et al. 2011). Stem cells were also loaded either 

with PFCE or PFOB nanoemulsions. Once injected together, it was possible to differentiate and 

accurately quantify the two types of stem cells in vivo, because of the unequivocal and unique 

spectral signature of PFCE and PFOB via 19F MR spectroscopy (Partlow et al. 2007; Ruiz-Cabello et al. 

2008) (Figure R3). 
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Figure R3: A) Stem cells were loaded either with PFOB or PFCE emulsions and injected into mouse 
thigh skeletal right or left muscle. B-C) 19F MR imaging at 11.7 T (4 min scan time) by selecting the 
appropriate RF excitation frequencies for PFOB (B) and for PFCE (C). D) Overlay of B and C images 
onto a conventional 1H anatomical image reveals PFOB and PFCE labelled cells localized to the left 
and right leg, respectively (Partlow et al. 2007). 

 

Dendritic cells (DCs) are mainly used for cancer immunotherapy which can be loaded with 

relevant antigens as well as nanoparticles. After injection into patients, the DCs migrate to lymph 

nodes and stimulate T cells to activate an immune response. The functionality of DC strongly 

depends on their migratory ability. During one first clinical trial, the DCs were loaded with SPIO and 

administered to patients with melanoma. In spite of a very elegant protocol, the quantification of 

cells was hardly possible with MRI alone, thus requiring the additional use of scintigraphy (de Vries et 

al. 2005). 19F MRI, which allows absolute quantification, was suggested to avoid the use of invasive 

imaging method. In this attempt, a commercially available Perfluorocarbon (PFC) emulsion (CS 1000 

Celsense, USA) was taken up by DCs, without cell toxicity and without the need of electroporation or 

transfer agents. The authors demonstrated the advantage of fluorinated contrast agent over typical 

1H MRI contrast agents, such as iron oxide or gadolinium, to suppress the background signal and 

improve the detection sensitivity of cells (Bonetto et al. 2011). Macrophages or monocytes were also 

used for cell trafficking after in vivo injection. They were loaded with PFCE emulsion and shown to 

detect and monitor by 19F MRI, graft rejection after solid organ transplantation (Hitchens et al. 2011) 

and with Perfluorohexane (PFH) emulsion to image the cell capture by atherosclerotic plaque using 

ultrasonography (Kornmann et al. 2008).  

 

3. Nanotheranostics for tumor reporting 
 
Nanotheranostic systems targeted to neovessels should characterize the extent of 

angiogenesis and the delineation of the solid tumor (Kircher et al. 2003; Anderson et al. 2011). 

Moreover, they should provide clear information about the specific tumor microenvironment 

(hypoxia, pH, enzymatic functions and hypercalcaemia). Indeed, poorly organized tumor vasculature 
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and high oxygen demand of proliferative tumor cells are responsible for the common hypoxia of solid 

tumors. Hypoxic tumor cells are more resistant to radiotherapy and chemotherapy than their well-

oxygenated counterparts (Davda et al. 2006). Thus, mapping and understanding the degree of 

oxygenation in the targeted area is critical before considering the therapeutic aspects. As a matter of 

fact, PFCs combined with 19F MRI were widely used for this purpose because of their high ability to 

dissolve oxygen. As oxygen possesses a paramagnetic effect (Parhami et al. 1983), the partial 

pressure of dissolved O2 (pO2) in PFCs is linearly correlated with the 19F longitudinal relaxivity (r1) of 

PFCs at a given temperature. Oxymetry studies were developed with hexafluorobenzene (Diepart et 

al. 2011; Liu et al. 2011) directly injected into the tumor or with PFOB or perfluorodecalin 

encapsulated within nanoemulsions injected intravenously (Mason et al. 1994; Giraudeau et al. 

2012). Thanks to the good spatial resolution of 19F MRI, Diepart et al. evidenced heterogeneities in 

terms of oxygen consumption within the tumor and claimed they were able to anticipate the 

resistance to treatment of the poorly oxygen-supplied regions (Diepart et al. 2011). 

 

Other features of the tumor are its stimulated enzymatic activity (Aguilera et al. 2009) and 

acidic microenvironment. Indeed, protons are highly produced due to the intense metabolic activity 

of the tumor (glycolysis, glutaminolysis, ATP hydrolysis). Moreover, they are retained at high level, 

because of the poor lymphatic drainage, thus decreasing the local pH (Vaupel et al. 1989). Numerous 

nano-19F MRI probes were designed to respond accordingly to this pH variation. Oishi et al. 

developed a pH-sensitive PEGylated nanoparticle, containing a fluorinated gel core. At neutral pH, 

the probe was turned off because of the packed structure of the core, which hinders the motion of 

19F. At acidic pH, the fluorinated core recovered flexibility and the probe was turned on (Oishi et al. 

2007). Mizukami et al. benefited of the strong metabolic activity of the tumor. They engineered 19F 

MRI probe composed of a Fluorine containing group and a Gd-chelate, separated by a hydrolase 

cleavable linker, which was demonstrated to be sensitive to protease, caspase-ϯ aŶd β–

galactosidase. The interaction of the paramagnetic gadolinium with the 19F moiety causes a 

shortening of the T2 by paramagnetic relaxation enhancement and, as a consequence the 19F MR 

signal is attenuated. After hydrolysis by enzymes and subsequent release of Fluorine group, the 19F 

signal increased (Mizukami et al. 2008). Finally, Calcium plays a significant role as a secondary 

messenger in cellular signaling pathways. Cell transition from normal to malignant state is a multi 

stage process characterized by a major reorganization of active and passive Ca2+ cellular transport 

through pumps, exchangers and canals (Berridge et al. 2003). Atanasijevic et al. developed a calcium-

sensitive 1H MRI contrast agent: nanoparticles loaded with calmodulin (calcium binding protein) and 

SPIO. In the presence of calcium ions, nanoparticles aggregated and created tranverse relaxivity 

changes (r2) on MR imaging (Atanasijevic et al. 2006). 
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4. Nanotheranostics for cancer therapy 
 

Once targeted, imaged and mapped, tumors should be treated and malignant cells eliminated. To 

achieve this goal, three different strategies may be considered: i) mechanical ablation (by surgery or 

physical external input), ii) chemotherapy or iii) biological disruption using gene therapy for instance.  

 

As for surgery, nanotheranostic systems, containing an imaging probe, diagnose the tumor 

type, location and margins. As a matter of fact, the use of imaging methods can be considered as a 

stage of treatment, when it monitors and guides the tumor resection. Intraoperative imaging during 

surgery is particularly interesting because it assesses the extent of the tumor in real-time, improves 

the completeness of tumor removal and reduces injury to the surrounding healthy tissues (Kircher et 

al. 2003). Unfortunately, some patients are unable to undergo surgical resection because of their 

poor physical condition or in case the tumor is not accessible. Thermal ablation might be an 

alternative solution to treat them. This method consists in applying a focused beam of thermal 

energy on tumor tissues, implying protein denaturation and coagulation necrosis. High Intensity 

Focused Ultrasounds (HIFU) can generate this energy. The technology has been used on thousands of 

patients for the treatment of uterine fibroids, liver, breast, pancreatic and other cancers (Orsi et al. 

2010). It was moreover shown that the administration of US contrast microbubbles (Optison®) 

considerably lowered the energy threshold, by a factor of 12, for tissue damage with HIFU. Without 

contrast agents, an increase of 11.4°C was necessary to induce necrotic lesions, with 50% chance, 

whereas only a 5.9°C heating was required with Optison®. US contrast microbubbles enhanced the 

local energy absorption involving other mechanical mechanisms, like cavitation (McDannold et al. 

2006). Furthermore to accurately estimate the ablation margins by ultrasonography, during the 

ablation procedure, heat-sensitive decafluoropentane bubbles which become hyperechogenic above 

55°C, were engineered (Huang et al. 2010). The thermal energy can also be produced by an 

alternative high-frequency magnetic field mediated by exothermic injected magnetic particles, so 

called Magnetic Fluid Hyperthermia (MFH). Well-targeted to the tumor, the magnetic nanoparticles 

should precisely direct and control the heating at the cellular scale (Lartigue et al. 2011). Several 

studies evidenced a significant reduction in tumor growth in mice (Hilger et al. 2002; Rachakatla et al. 

2010). MFH-based clinical trial was successfully conducted by Jordan et al. with patients affected by 

prostate carcinoma. After injection of SPIO nanoparticles, the radio-frequency treatment was 

monitored by 1H MRI and Computed Tomography (Gneveckow et al. 2004).  

Traditionally, nanotheranostics are designed to carry chemotherapeutics such as doxorubicin, 

placlitaxel and so forth. Drugs are incorporated by physical entrapment, in the aqueous or 

hydrophobic compartment of the carrier, or by chemical conjugation. These formulations led to a 
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considerably increased local concentration of drug in the tumor, compared to free drug injections 

(Blanco et al. 2011; Waite et al. 2012). Well-targeted, the nanotheranostic can release its payload in 

the tumor, by passive diffusion or self-degradation (e.g. hydrolysis for PLGA nanoparticles). Several 

nanotheranostic systems already proved their efficacy in vivo, in terms of tumor growth reduction. 

Among them, the SPIO platforms are highly represented (Yang et al. 2007; Yu et al. 2011). Yu et al. 

designed crosslinked SPIO nanoparticles functionalized with aptamers and loaded with doxorubicin. 

They evidenced a 53 % relative signal enhancement in the tumor 2 hours after injection, persisting 

even 48 hours later, and a reduction of the tumor growth by a factor two (Figure R4). Rapoport et al. 

used PFCE nanoemulsions loaded with paclitaxel to image, by 19F MRI, and to treat orthotopically 

inoculated pancreatic tumor. They underlined their difficulties to attribute the 19F MR signal to the 

tumor, liver tissues or liver metastases. A better specific targeting approach would solve this 

problem. Nevertheless they demonstrated the high therapeutic potential of their system by a 

substantial tumor regression and metastases suppression using ultrasound mediated chemotherapy 

(Figure R5) (Rapoport et al. 2011). Instead of the usual drugs, Soman et al. reported the delivery of a 

cytolytic peptide: melittin, by a PFOB lipid nanoparticle, imaged by 19F MR molecular imaging (Soman 

et al. 2008). Moreover, the system allowed accumulation of melittin in murine tumors in vivo and a 

dramatic reduction in tumor growth without any apparent signs of toxicity (Soman et al. 2009). 

Imaging the drug release is of utmost importance to achieve effective treatment. This is easily done 

in vitro or ex vivo  (Kamm et al. 1996; Eisenbrey et al. 2009; Gautier et al. 2012) but the examples are 

scarcer in vivo. Onuky et al. visualized by 1H MRI in xenograft mice, the release of 5-Fluorouracil from 

PLGA nanoparticles, carrying additional two imaging probes: Gd-DTPA and SPIO (Onuki et al. 2010). 

Viglianti et al. performed a particularly relevant and meticulous analysis of the release of doxorubicin 

from liposomes, co-encapsulated with manganese as the MRI contrast agent. They linearly correlated 

the increase of longitudinal relaxivity (r1) by MR spectroscopy to the doxorubicin local 

concentrations in the tumor, by confronting the HPLC and histological measurements (Figure R6). 

This method is a promising approach for imaging drug efficacy and real-time evaluation of 

chemotherapeutic protocols (Viglianti et al. 2006).  
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Figure R4: Top) T2-weighted fast-spin echo images in the tumor (dashed circle) before injection and 2 
and 48 hours later. Bottom) Tumor growth for 25 days proving the antitumor activity of aptamer 
conjugated nanoparticles loaded with doxorubicin, which is represented on the right side (Yu et al. 
2011).  

 

 
Figure R5: Top) Photographs of the subcutaneous tumor twelve days after treatment, which 
consisted in systemic administration of empty or paclitaxel loaded droplets followed by focused 
ultrasound application Bottom) Evolution of the tumor size for pancreatic cancer bearing mice 
treated with either empty (open symbols) or PTX-loaded PFCE nanodroplets (closed symbols). 19F MR 
image superimposed with anatomical 1H MR image of a coronal slice of the mouse after 4 systemical 
injections  (every 2 hours) of PFCE nanodroplets (Rapoport et al. 2011). 
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Figure R6: a),d)Raw signal intensity maps show axial views of the rat bearing tumor with a central 
heating catheter at t=0min (a) and t=45min (d) after dox loaded liposomes injection. b) and e) T1 
converted maps from a) and d) respectively. c) Calculated Dox concentration from images b and e. f) 
Enlarged image of c) showing the heterogenehity in drug delivery within the tumor. g), h)Linear 
correlation between HPLC and histological respectively with relaxivity measurements validated [Dox] 
measurements. i) Overlay of g and h showing the precision and accuracy of MRI for measuring Dox at 
low concentrations (Viglianti et al. 2006). 
 

Beside passive approaches, active control of release is possible through several means. It is 

possible at first to exploit the high enzymatic activity and acidic conditions of the tumor 

microenvironment. This effect was exploited by Castelletto et al. by covalently binding a drug to a 

micellar carrier. The drug was released by hydrolytic cleavage due to chymotrypsin (Castelletto et al. 

2010). pH-sensitive nanoparticles of fluorinated dendrimers, imaged by 19F MRI, were disassembled 

at pH 6, enabling controlled release of physically entrapped payload (Criscione et al. 2009). Acidic pH 

can affect the drug molecule itself. For example, protonation of doxorubicin (Dox) increased its water 

solubility, thus weakened interactions with hydrophobic targeted SPIO nanoparticle and speeded up 

the release (Zou et al. 2010). 

Some authors also demonstrated the huge benefit of ultrasounds on the release of Dox from 

polymeric nanobubbles of Perfluoropentane (PFP), hence increasing tumor inhibition in vivo (Du et 

al. 2011). Several other groups used ultrasounds as an external force to actively trigger drug release 

(Chappell et al. 2008; Anderson et al. 2011). Two different effects should be considered apart: the 

assimilated sonoporation and the direct cavitation. In the first case, the drug was loaded within a 

liquid/solid nanoparticle. The application of oscillating Low Frequencies US, created air bubbles 

nuclei within the particle (in membrane or aqueous core of liposome for example). These small air 
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bubbles cavitated, thus opening transient pores through the drug carrier, allowing small therapeutic 

molecules to diffuse in more efficiently (Schroeder et al. 2009; Klibanov et al. 2010). In the second 

case, the drug was initially encapsulated in a nanoparticle containing a gaseous core. The 

nanotheranostic system underwent oscillations followed by a cavitation process, exploded, and 

released its therapeutic payload (Eisenbrey et al. 2009).  

Finally, the external input of energy may induce a phase transition in the nanotheranostic. 

Many PFC liquid core nanoparticles were designed to become gaseous when insonified, because of 

the combined effects of local increased acoustic pressure and temperature. This phenomenon is 

called the Acoustic Droplet Vaporization (ADV). Several groups evidenced the droplet to bubble 

conversion, followed by cavitation, inducing the release of camptothecin or thrombin for example 

(Fang et al. 2009; Fabiilli et al. 2010). Usually PFP or PFH are used for ADV because of their low 

boiling points: T=29°C and T=59°C respectively. Nevertheless, Rapoport and Mohan reported ADV 

with their PFCE-core nanoparticles, while the boiling point of PFCE is 146°C. In another way, phase 

transition can concern the carrier instead of the imaging agent. This concept was applied to 

liposomes, which undergo a gel-to-liquid phase transition at a critical temperature. Above this 

temperature, the mobility of lipids is increased within the membrane and small molecules can diffuse 

throughout. The heating stimulus can be provided either by pulsed-HIFU (Dromi et al. 2007; Negussie 

et al. 2011) or by hyperthermia with an oscillating magnetic field (Babincova et al. 2002). Langereis 

and Grüll monitored, by MR-HIFU, the controlled release of drug from a temperature-sensitive 

liposome with commutative imaging capabilities. Chemical Exchange Saturation Transfer (CEST) 

signal is replaced by 19F MRI signal upon reaching the melting temperature of the lipid membrane, 

after sonication (Langereis et al. 2009; Grull et al. 2012). 

 

Gene delivery is seriously considered for cancer therapy because more than just regulating its 

propagation, it tackles the disease from the causes and origins. DNA delivery, mediated by a plasmid, 

aims to replace a damaged gene with a functional counterpart, to restore normal cell function or to 

induce a new function. On the contrary, SiRNA delivery aims to knockdown the expression of 

proteins such as oncogenes. Many nanotheranostics were designed to deliver plasmid DNA or siRNA 

(Liu et al. 2010; Veiseh et al. 2010; Kievit et al. 2011). Magnetic nanoparticles targeted to breast 

adenocarcinomas using the EPPT (Glu-Pro-Pro-Ther) peptide, were loaded with siRNA to induce 

apoptosis of malignant cells, and thus reduced significantly the tumor growth (Kumar et al. 2010). 3D 

cultured breast cancer cells, which well-mimic the in vivo conditions and provide reproducible and 

controlled experimental conditions were imaged by 19F MRI. This study allowed Bartusik et al. to 

distinguish the more efficient therapeutic formulation of Herceptin-targeted emulsions containing a 

core of PFC and lipoplex, complexing the plasmid (Bartusik et al. 2010; Bartusik et al. 2010). Lee et al. 
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used manganese doped iron oxide nanoparticles for SiRNA delivery. They underlined the problem to 

monitor the intracellular transfection by 1H MRI. This requires indeed probing the deep inside of the 

cell structure and MRI spatial resolution is not low enough: innate limit is 100µm. Fluorescent 

imaging was needed for subcellular trafficking (Lee et al. 2009).  

Conclusion 
 
Nanotheranostic systems provide a unique opportunity to hinder devastating effects of cancer, which 

affects millions of people yearly. They can be designed to specifically interact with malignant cells, 

image them, trigger a therapeutic response and monitor it in real-time. The treatment protocol 

(dosing, type and time) can be adjusted based on tumor and off-target tissue accumulation. The 

nanotheranostics will be upgraded from preclinical research to clinical application if the toxicity 

issues are better predicted and the scale-up and engineering of these complex structures are 

profitable. Microfluidic platforms were already mentioned to synthesize, in reproducible manner, a 

substantial batch of nanoparticles and screen their biophysicochemical features (Valencia et al. 

2010). 

 

Expert Opinion 
 
In the last 20 years, progress in formulation science and physico-chemistry has allowed the 

controlled and reproducible production of nanoparticles. Additional knowledge in organic and 

biomolecular chemistry has rendered possible surface modification (i.e. decoration) of nanoparticles, 

reducing their clearance by the immune system and making them more compatible with in vivo uses. 

By this multidisciplinary approach, multifunctional nanocarriers were designed and imaging probes, 

as well as therapeutic agents were custom-built incorporated. Cancer is a worldwide public health 

concern and significant health care resources are spent on diagnosis. Sooner the detection of the 

tumor better is the chance of remission without relapse. In this context, nanotheranostics offer a 

panel of solutions for the development of personalized cancer therapy. MRI and ultrasonography are 

used to detect a broad ƌaŶge of ĐaŶĐeƌs ;ďƌeast, ĐoloŶ, ďƌaiŶ…Ϳ. Neveƌtheless the use of these 

techniques in combination with nanotheranostics agents is challenging, mostly because the local 

concentration reached in the tumor is often below the sensibility detection range. Indeed, 

echogenicity suffer from the downscaling to nanometer range of contrast agents. That is the reason 

why commercialized ultrasound contrast agents still consist in microbubbles. Concerning MRI, an 

interesting move was made toward the Fluorine imaging. In this case, there is no endogeneous 

background signal and the signature of exogeneous fluorinated contrast agent is unique and specific, 

lowering the detection sensibility to 1mM. But MRI still lack of spatial resolution. Computed 
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tomography based Fluorine may be a solution but many researchers prefer to focus on fluorescence 

imaging. The therapeutic efficacy of nanotheranostics was successfully demonstrated, mostly in an 

indirect way, considering for instance the tumor regression. Nevertheless, direct imaging of drug 

release at the targeted site still remains difficult. The choice of the targeted strategy should be 

seriously considered. However, to achieve this goal, the specificity of biomarkers should be improved 

and ligands that do not induce immunogenic response should be designed. Finally, to provide 

personalized medicine, the patient condition should be considered. The intravenous administration 

requires hospitalization, which generates important costs and is less flexible than ambulatory care. 

Thus it would be interesting to develop needleless approaches of nanotheranostic administration. 

The pulmonary route is attractive because it is non invasive and allow both local treatment for lung 

cancer and systemic drug absorption via lung capillaries. Additional to personalized medicine, 

ensuring convenience and improving the quality of life would be optimistic promises to numerous 

patients. 

 

Conscients de l’éteŶdue des possiďilités offeƌtes ŵais aussi des contraintes liées à la ĐoŶĐeptioŶ d’uŶ 

outil nanothéranostique, une méthodologie a été construite, afin de choisir judicieusement les 

différentes composantes du système. Cette méthodologie est développée dans la partie suivante.  
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3. L’élaďoratioŶ d’uŶ systğŵe ŶaŶothéraŶostiƋue innovant pour 
l’échographie et l’IRM du Fluor  

 

L’oďjeĐtif de Đe tƌavail est de pƌoposeƌ uŶe foƌŵulatioŶ de Đapsules ŶaŶoŵétƌiƋues, adŵiŶistƌées 

par voie intraveineuse, pour permettre la détection de tumeurs solides par IRM du 19F et échographie 

aiŶsi Ƌue la veĐtoƌisatioŶ d’uŶ agent anticancéreux. Pour ce faire, le nanosystème théranostique doit 

ƌépoŶdƌe à uŶ ĐeƌtaiŶ Ŷoŵďƌe d’eǆigeŶĐes liées à sa faisabilité in vivo ;voie d’adŵiŶistƌatioŶ, 

ĐoŶsidéƌatioŶs pathologiƋues, toǆiĐitéͿ et à ses peƌfoƌŵaŶĐes eŶ teƌŵes d’iŵageƌie et de thérapie. 

Dans cette partie, nous développerons la méthodologie adoptée en détaillant le choix des matériaux 

utilisés pour chaque composante du système, ainsi que le modèle biologique. 

3.1. L’ageŶt de coŶtraste  

EvoƋués au Đouƌs de l’état de l’aƌt ĐoŶĐeƌŶaŶt les sǇstğŵes ŶaŶothéƌaŶostiƋues (partie 2.2), les 

perfluorocarbures ;PFCͿ oŶt susĐité l’iŶtéƌġt de Ŷoŵďƌeuǆ ĐheƌĐheuƌs depuis la fin des années 1960. 

EŶ ϭ9ϲϲ, Claƌk et GollaŶ déŵoŶtƌeŶt Ƌu’uŶe souƌis peut vivƌe plusieurs heures immergée dans un 

bain de PFC saturé en oxygène et imaginent ainsi le concept de respiration liquidienne (Clark et al. 

1966). Le Đhaŵp d’appliĐatioŶ des PFC s’est ensuite élargi auǆ teĐhŶiƋues d’iŵageƌie : 

tomodensitométrie, ƌadiogƌaphie, éĐhogƌaphie et à l’oǆǇŵétrie. Les perfluorocarbures sont des 

molécules synthétiques, chaînes carbonées insaturées, linéaires ou cycliques, comportant de 

nombreux atomes de Fluor, validant leur utilisation en IRM du 19F. En ce qui concerne leurs 

propriétés physiques, les PFC sont caractérisés par une faible tension de surface, une densité élevée, 

uŶe ďoŶŶe ŵouillaďilité des suƌfaĐes et uŶe faiďle soluďilité daŶs l’eau et les liƋuides phǇsiologiƋues 

(Diaz-Lopez et al. 2010). Ils peuvent être liquides ou gazeux à température ambiante. Les PFC sont 

inertes chimiquement et biologiquement : ils ne sont pas métabolisés et souvent directement 

excrétés par les poumons. Enfin, leur capacité de solubilisation des gaz tels que l’oxygène ou le 

dioxyde de carbone est très élevée, jusƋu’au Ϯ/ϯ de leuƌ voluŵe (Đ’est-à-dire trois fois celle du sang).  

 

Le Perfluorooctyl bromure, noté PFOB, est un PFC de choix car il est biocompatible et 

autorisé par la Food and Drug Administration (NDA# 020091, août 1993). Son élimination est lente du 

fait de sa rétention accrue au niveau du foie et de la rate, sa demi-vie y est de 5 jours (Mattrey et al. 

1982). L’utilisation du PFOB est illustrée dans près de 140 articles scientifiques et par plusieurs 

développeŵeŶts à l’éĐhelle iŶdustƌielle. Oxygent®, par exemple, est une formulation de PFOB 

pouvant être utilisée en tant que liquide de remplacement sanguin : alternative plus flexible (stabilité 

sur 2 ans à température ambiante), universelle et impliquant moins de risques de contamination que 

les transfusions classiques (Spahn et al. 1999). La formulation a passé avec succès les études 
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cliniques de phase II et III, néanmoins sa commercialisation a brutalement été suspendue en 2010 

paƌ la faillite d’AlliaŶĐe PhaƌŵaĐeutiĐal. Du poiŶt de vue de l’iŵageƌie, le spectre de résonnance du 

PFOB (C8F17Br) est complexe puisque les noyaux fluorés ne sont pas chimiquement équivalents 

(Figure 27). Des artefacts de déplacements chimiques (images répliquées non superposées) ainsi que 

des pertes de signal, provoquées par les couplages entre les groupes CF3 et CF2 (en position d) 

altèrent la Ƌualité de l’iŵage oďteŶue en IRM du 19F (Sotak et al. 1993).  

 

 

Figure 27 : Spectre en spectroscopie 19F par résonnance magnétique du PFOB.  
 

Néanmoins une séquence multi écho de spin (MSE) spécifique du PFOB a été mise au point lors de la 

thèse de Céline Giraudeau et peƌŵet de s’affƌaŶĐhiƌ de ces problèmes écartant donc toute entrave à 

l’utilisation du PFOB en IRM du 19F (Giraudeau 2012).  

EŶ Đe Ƌui ĐoŶĐeƌŶe l’éĐhogƌaphie, le PFOB est ĐaƌaĐtéƌisé paƌ uŶe deŶsité élevée ;d=ϭ.9ϯ g/cm3) 

et une faible vélocité acoustique (v=597 m/s à 37°C) (Marsh et al. 2002). La difféƌeŶĐe d’iŵpédaŶĐe 

acoustique entre le PFOB (Z=1.15 x 106 kg.s-1.m-2) et les tissus mous, tels Ƌu’uŶe tumeur, (Z=1.66 x 

106 kg.s-1.m-2) est significativement élevée ;de l’oƌdƌe de ϯϬ %), créant ainsi une interface 

rétrodiffusante. Les gouttes de PFOB peuvent  donc être considérées comme des diffuseurs passifs. 

De plus, le caractère liquide du PFOB, confère aux agents de contraste le contenant, une certaine 

stabilité in vivo par rapport aux systèmes gazeux. Le PFOB étant très peu soluble dans le sang, son 

encapsulation est indispensable pour assurer sa vectorisation vers la cible biologique, ici la tumeur, 

après son injection par voie intraveineuse.  
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3.2. Le système vecteur  

Plusieurs systèmes vecteurs du PFOB existent dans la littérature. Ils peuvent être classés en deux 

groupes : les émulsions, lipidiques (Marsh et al. 2007; Soman et al. 2008) ou stabilisées par un 

tensioactif fluoré (Bertilla et al. 2004; Chadel 2011), et les capsules à coque polymère. Cette dernière 

appƌoĐhe ƌeste peu étudiée aloƌs Ƌu’elle possğde des avaŶtages ĐeƌtaiŶs eŶ teƌŵes de staďilité daŶs 

les milieux biologiques, de rémanence dans la circulation sanguine (Rapoport et al. 2011) et de 

versatilité chimique de la surface. EŶ éĐhogƌaphie, l’eŶĐapsulatioŶ peƌŵet d’eŶƌiĐhiƌ la ƌépoŶse 

acoustique car elle fait intervenir une interface supplémentaire ayant des propriétés mécaniques 

aisément modulables. En ce Ƌui ĐoŶĐeƌŶe l’iŵageƌie du Fluoƌ, il a été montré que la signature 

spectrale et les temps de relaxation du PFOB sont très peu modifiés après encapsulation (Pisani et al. 

2008; Giraudeau 2012). La séƋueŶĐe MSE spéĐifiƋue aiŶsi Ƌu’uŶe aŶteŶŶe adaptée, dispoŶiďles à 

Neurospin sur un aimant de 4,7 T peƌŵettƌoŶt doŶĐ d’iŵageƌ les Đapsules. Le Đhoiǆ du polǇŵğƌe s’est 

ensuite porté sur le PLGA-b-PEG et le PLA-b-PEG, qui sont biocompatibles, biodégradables, largement 

commercialisés ou aisément synthétisables (Nijenhuis et al. 1992). De plus la faisabilité de la 

formation de nanocapsules de PLGA/PFOB paƌ uŶ pƌoĐédé d’éŵulsioŶ-évaporation a été évaluée 

précédemment et considéré comme rapide et reproductible (Pisani et al. 2006). 

 

Les capsules devant être vectorisées et accumulées dans les tissus tumoraux, deux stratégies de 

ciblages ont été envisagées, tirant profit des caractéristiques spécifiques des tissus malins. Le 

mécanisme du développement tumoral a été étudié pour plusieurs types cellulaires. Il peut être 

simplifié et résumé Đoŵŵe suit. Tout d’aďoƌd, les Đellules Ŷatives sont en forte croissance 

puisƋu’elles oŶt uŶ poteŶtiel de ƌépliĐatioŶ infini et ne connaissent pas l’apoptose. AǇaŶt atteiŶt uŶe 

taille de l’oƌdƌe de 150 mm3, la tumeur a appauvri son environnement proche et doit développer son 

propre réseau vasculaire pour subvenir à ses besoins en nutriments et oxygène : Đ’est l’aŶgiogéŶğse. 

Les néovaisseaux se développent de façon anarchique et défectueuse. L’eŶdothéliuŵ est fenestré. Si 

les capsules de PFOB sont furtives et circulent suffisamment longtemps dans le sang, elles pourront 

passeƌ à tƌaveƌs les poƌes de l’eŶdothéliuŵ et s’aĐĐuŵuleƌ daŶs les tissus tuŵoƌauǆ. Il s’agit de l’effet 

EPR, décrit plus précisément dans la partie 2.2 de ce chapitre et sur lequel se basent les stratégies de 

ciblage passif. De plus l’eŶdothéliuŵ tuŵoƌal suƌeǆpƌiŵe ĐeƌtaiŶs ŵaƌƋueuƌs ďiologiƋues, tels Ƌue les 

iŶtégƌiŶes αvβ3, Ƌui soŶt des pƌotéiŶes d’adhésioŶ. De Ŷoŵďƌeuǆ gƌoupes oŶt Đhoisi le peptide ‘GD 

(Arg-Gly-AspͿ, ligaŶd spéĐifiƋue d’αvβ3, pour développer une stratégie efficace de ciblage actif des 

tissus tumoraux (Hsu et al. 2006; Schnell et al. 2009). En décorant la capsule polymère de peptides 

RGD, on pourra favoriser son interaction avec les néovaisseaux et délimiter les contours de la tumeur 

ou décrire sa perfusion (Winter et al. 2008). La concentration locale en agents de contraste devrait 

être accrue, Đe Ƌui peƌŵettƌait d’augŵeŶteƌ le ƌappoƌt sigŶal/ďƌuit eŶ iŵageƌie paƌ I‘M et 
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échogƌaphie. De plus, l’iŵŵoďilisatioŶ des nanocapsules sur une surface a un intérêt certain en 

échographie puisƋu’elle peƌŵet de Đƌéeƌ uŶe suƌfaĐe ƌéfléĐhissaŶte (Marsh et al. 2007). En IRM du 

19F, on pourra éventuellement discriminer les nanocapsules circulantes des nanocapsules fixées grâce 

à une séquence de spectroscopie pondérée en diffusion, comme celle développée par Waters et al. 

pouƌ iŵageƌ uŶe tuŵeuƌ de l’oƌeille Đhez la souƌis aveĐ des paƌtiĐules foŶĐtioŶŶalisées d’étheƌ de 

perfluorocouronne (PFCE) (Waters et al. 2008).  

 

3.3. Comment intégrer la thérapie au système 

De nombreux systèmes vecteurs basés sur la technologie des nanoparticules de PLA, PLGA et de 

leurs copolymères PEGylés associés, ont montré leur efficacité en termes de rendement 

d’eŶĐapsulatioŶ de pƌiŶĐipes aĐtifs. Les molécules chimiothérapeutiques telles que le paclitaxel ou la 

camptothécine sont privilégiées car elles seront aisément encapsulées au sein de la matrice de 

polymère par interactions hydrophobes (McCarron et al. 2008; Danhier et al. 2009). En revanche 

l’eŶĐapsulatioŶ de ŵoléĐules hǇdƌophiles ƌeste ŵajoƌitaiƌeŵeŶt ƌéseƌvée au Đœuƌ aƋueuǆ des 

liposomes ou polymersomes. Plusieurs groupes ont néanmoins élaboré des stratégies pour 

augŵeŶteƌ le tauǆ d’iŶĐoƌpoƌatioŶ de molécules hydrophiles au sein de membranes polymères. Il 

s’agit de modifier le coefficient de partage eau/huile du principe actif, eŶ favoƌisaŶt l’espğĐe 

moléculaire du couple acide-base, pour la doxorubicine par exemple (Sanson et al. 2010). On peut 

aussi le co-encapsuler avec un principe actif hydrophobe (Gupte et al. 2004), ou former des paires 

d’ioŶs (Dalwadi et al. 2009). DaŶs l’étude pƌéseŶtée iĐi, Ŷous alloŶs véƌifieƌ Ƌu’il est possible 

d’eŶĐapsuleƌ uŶe ŵoléĐule hǇdƌophoďe ŵodğle : le paclitaxel. Puis nous avons décidé de relever le 

défi de l’eŶĐapsulatioŶ d’uŶe ŵoléĐule hǇdƌophile, le ϱ-Fluorouracil (5-FU), préconisée dans le 

traitement du cancer colorectal, auquel nous allons nous intéresser plus particulièrement dans la 

partie suivante. 

 

3.4. Le modèle biologique  

Le cancer colorectal se situe au troisième rang mondial en termes d’iŶĐideŶĐe ;après le sein 

et la prostate). En Europe il touche 250 000 personnes chaque année, ce qui représente 9 % du 

nombre total de cancers détectés. Il est aussi l’un des plus meurtriers puisque la survie à un an de  

72 %, chute à 54 % à 5 ans. Les facteurs promoteurs avérés sont : la sédentarité, une alimentation 

trop riche (en sucre, graisses animales, fer), la ĐoŶsoŵŵatioŶ eǆĐessive d’alĐool et le taďagisŵe. Le 

type de traitement dépend du stade de progression de la maladie. La chirurgie est préconisée dans la 

plupaƌt des Đas, suivie ou ŶoŶ d’uŶe Đhiŵiothéƌapie, sǇstéŵatiƋue à paƌtiƌ du stade ϯ de 

développeŵeŶt. Cette deƌŶiğƌe ĐoŶsiste eŶ l’administration, par perfusion, d’uŶe dose de 300 à 600 
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mg/m2/jour (posologie classique) de 5-Fluorouracil (ou analogues) qui peut être accompagnée dans 

ĐeƌtaiŶs Đas d’oǆaliplatiŶe (Labianca et al. 2010). Lorsque le principe actif est administré libre, la 

faiďle valeuƌ d’IC50 (7,5 µM à 6 hͿ est ƌespoŶsaďle d’uŶe toǆiĐité élevée eŶveƌs les tissus ŵalades ŵais 

aussi sains. Garg et al. oŶt ŵoŶtƌé l’iŶtéƌġt d’eŶĐapsuleƌ le 5-FU dans des liposomes ciblés sans 

diŵiŶueƌ l’effiĐaĐité de la ŵoléĐule ;IC50=7,31 µM à 6 hͿ ŵais eŶ l’oƌieŶtaŶt eǆĐlusiveŵeŶt veƌs la 

tumeur, ce qui pourrait réduire les effets secondaires (Garg et al. 2009).  

 

Les cellules CT26 sont des cellules immortalisées murines du cancer du colon. DaŶs l’étude 

Ƌui va suivƌe Ŷous avoŶs doŶĐ Đhoisi uŶ ŵodğle d’étude du Đancer colorectal en inoculant les cellules 

CT26 par voie sous cutanée chez la souris nude. La croissance tumorale peut être ainsi facilement 

suivie par des mesures au pied à coulisse. L’adŵiŶistƌatioŶ des ŶaŶoĐapsules théƌaŶostiƋues pouƌƌa 

eŶsuite ġtƌe ƌéalisée daŶs la veiŶe Đaudale. Les Đellules CTϮϲ oŶt l’avaŶtage d’eǆpƌiŵeƌ les intégrines 

αvβ3 ƌeŶdaŶt possiďle l’iŵageƌie et la théƌapie Điďlées (Seguin et al. 2012). De plus on profite du 

caractère hypoéchogène des tumeurs en ultrasonographie. Enfin, ces tumeurs sont bien 

vasĐulaƌisées Đoŵŵe le déŵoŶtƌeŶt des études d’iŵŵuŶoŵaƌƋuage aveĐ l’aŶtiĐoƌps CDϯϭ (Seguin et 

al. 2012) ainsi que des observations par échographie après injection de microbulles Sonovue ®. 

 

 

Le pƌoĐédé d’éŵulsioŶ évapoƌatioŶ est simple, rapide et reproductible. Dans le passé, la 

technique a déjà été utilisée pour former des nanocapsules polymère de PFOB. Les phénomènes 

physico-chimiques mis en jeu sont complexes mais aussi très bien décrits dans la littérature, support 

utile pour une meilleure compréhension de notre système en particulier : nanocapsules de polyester 

renfermant uŶ Đœuƌ de PFOB. Depuis leur apparition il y a quelques années, les outils 

nanothéranostiques pour le traitement peƌsoŶŶalisé du ĐaŶĐeƌ soŶt aujouƌd’hui Ŷoŵďƌeuǆ. 

Néanmoins, aucun système ne combine à la fois thérapie et imagerie ciblées des tumeurs par 

échographie et IRM du 19F.  Un défi de taille était donc toujours à relever. 
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DaŶs les tƌavauǆ aŶtéƌieuƌs, l’iŶtéƌġt des ŶaŶoĐapsules polǇŵğƌes de perfluorocarbone pour 

l’iŵageƌie ultƌasoŶoƌe et paƌ ƌésoŶaŶĐe ŵagŶétiƋue du Fluoƌ, a été déŵoŶtƌé. AiŶsi des 

ŶaŶoĐapsules de PLGA ƌeŶfeƌŵaŶt uŶ Đœuƌ de PFOB oŶt été élaďoƌées au laďoƌatoiƌe paƌ le pƌoĐédé 

d’éŵulsioŶ-évapoƌatioŶ loƌs des thğses d’Eŵilia Pisani et de Raquel Diaz-Lopez. Les paramètres de la 

formulation avaient été optimisés pour obtenir de façon reproductible et rapide des nanocapsules de 

morphologie et de taille contrôlées. Les propriétés physico-chimiques, acoustiques et de furtivité in 

vitro seŵďlaieŶt a pƌioƌi satisfaiƌe les eǆigeŶĐes fiǆées paƌ les deuǆ ŵodalités d’iŵageƌie. NéaŶŵoiŶs, 

in vivo il était iŵpossiďle d’iŵageƌ la tuŵeuƌ. CeĐi était pƌoďaďleŵeŶt dû à l’éĐheĐ de la stƌatégie de 

ciblage passif choisie.  

Le travail expérimental de thèse présenté ici, avait pour objectif initial de faire évoluer la 

structure des nanocapsules de PFOB pour tendre progressivement vers un système théranostique 

pouƌ l’iŵageƌie ŵoléĐulaiƌe ďiŵodale et le tƌaiteŵeŶt des tuŵeuƌs solides, eŶ pƌeŶaŶt l’eǆeŵple du 

ĐaŶĐeƌ du ĐôloŶ. OŶ s’est alors appuyé sur les différents outils de construction du système 

théranostique, décrits dans la troisième partie des travaux antérieurs (Figure 1). Le premier enjeu 

était d’assuƌeƌ la fuƌtivité des ŶaŶoĐapsules pouƌ favoƌiseƌ leur accumulation dans la tumeur par 

ciblage passif (effet EPR). La surface des nanocapsules a donc été modifiée en utilisant un polymère à 

blocs PLGA-b-PEG et l’effiĐaĐité du Ŷouvel ageŶt de ĐoŶtƌaste aiŶsi oďteŶu, a été déŵoŶtƌée grâce à 

l’I‘M du 19F (Figure 1.1). Ces résultats sont présentés dans le chapitre 1. Dans le deuxième chapitre, 

les propriétés physico-chimiques ont été optimisées et mises en relation avec les propriétés 

aĐoustiƋues des ŶaŶoĐapsules, daŶs le ďut d’iŵageƌ la tuŵeuƌ paƌ éĐhogƌaphie (Figure 1.2). Enfin, 

dans le troisième chapitre deux molécules bioactives ont respectivement été introduites pour assurer 

d’uŶe paƌt, le ƌôle théƌapeutiƋue des ŶaŶoĐapsules ;Figuƌe ϭ.ϯaͿ, et d’autƌe paƌt, le Điďlage spéĐifiƋue 

de l’aŶgiogéŶğse tuŵoƌale ;Figure 1.3b). 

 
Figure 1 : ‘epƌéseŶtatioŶ sĐhéŵatiƋue de l’évolutioŶ de la stƌuĐtuƌe des ŶaŶoĐapsules polǇŵğƌe de 

PFOB au cours de la thèse 
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Le Poly(éthylène glycol) (PEG) est souvent utilisé pour recouvrir la surface de nanosystèmes, injectés 

par voie intraveineuse, et envisager par la suite, une stratégie de ciblage passif des tumeurs. Dans le 

but de concevoir des nanocapsules de PFOB furtives, le PLGA, utilisé dans le passé, a été ici remplacé 

par le copolymère à blocs, PEGylé, correspondant : PLGA-b-PEG. Dans un premier temps, il fallait 

s’assuƌeƌ que les caractéristiques physico-ĐhiŵiƋues et l’effiĐaĐité d’eŶĐapsulatioŶ du PFOB, pouƌ les 

nanocapsules de PLGA-b-PEG, étaient bien semblables à celles obtenues auparavant avec le PLGA. 

Les techniques de diffusion dynamique de la lumière et de microscopies électroniques, à 

transmission et à balayage ainsi que la spectroscopie par résonance magnétique du Fluor ont alors 

été utilisées. Dans un second temps, il fallait vérifier que le remplacement du polymère enrobant, 

conduisait bien à une modification en surface des nanocapsules, par spectrophotométrie des rayons 

X. Enfin, les performances des nanocapsules, en termes de furtivité, ont été évaluées in vitro, par des 

ŵesuƌes d’aĐtivatioŶ du ĐoŵpléŵeŶt et in vivo, paƌ l’étude des ĐiŶétiƋues d’aĐĐuŵulatioŶ daŶs les 

organes du système réticulo-endothélial (foie et rate) par IRM du 19F.  

 

Les ƌésultats oŶt ŵoŶtƌé Ƌue l’utilisatioŶ du PLGA-b-PEG, permet de conserver la taille et la 

ŵoƌphologie des ŶaŶoĐapsules et d’augŵeŶteƌ leuƌ ĐapaĐité d’eŶĐapsulatioŶ du PFOB. De plus, la 

PEGǇlatioŶ ƌéussie de la suƌfaĐe, a Đausé la diŵiŶutioŶ du faĐteuƌ d’aĐtivatioŶ du ĐoŵpléŵeŶt et le 

ralentissement de la capture in vivo des nanocapsules par le foie et la rate. Enfin, il a été prouvé que 

Đes Ŷouvelles ŶaŶoĐapsules PEGǇlées appoƌteŶt uŶ avaŶtage ĐeƌtaiŶ pouƌ l’iŵageƌie de la tuŵeuƌ paƌ 

IRM du 19F. La dose accumulée dans les tissus malades, 7 h après injection intraveineuse, a pu être 

quantifiée par cette technique, elle est égale à 1 % de la dose administrée.  
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Abstract 
 
PLGA-b-PEG nanocapsules containing a liquid core of perfluorooctyl bromide were synthesized by an 

emulsion-evaporation process and designed as contrast agents for 19F MRI. Physico-chemical 

properties of plain and PEGylated nanocapsules were compared. The encapsulation efficiency of 

PFOB, estimated by 19F NMR spectroscopy, is enhanced when using PLGA-b-PEG instead of PLGA. 

PLGA-b-PEG nanocapsule diameter, measured by Dynamic Light Scattering is around 120nm, in 

agreement with Transmission Electron microscopy (TEM) observations. TEM and Scanning Electron 

Microscopy (SEM) reveal that spherical core-shell morphology is preserved. PEGylation is further 

confirmed by Zeta potential measurements and X-ray Photoelectron Spectroscopy. In vitro, 

stealthiness of the PEGylated nanocapsules is evidenced by weak complement activation. 

Accumulation kinetics in the liver and the spleen was performed by 19F MRI in mice, during the first 

90 minutes after intravenous injection. In the liver, plain nanocapsules accumulate faster than their 

PEGylated counteparts. We observe PEGylated nanocapsule accumulation in CT26 xenograft tumor 7 

hours after administration to mice, whereas plain nanocapsules remain undetectable, using 19F MRI. 

Our results validate the use of diblock copolymers for PEGylation to increase the residence time of 

nanocapsules in the blood stream and to reach tumors by the Enhanced Permeation and Retention 

(EPR) effect. 

 

 

Keywords: 19F MRI; PFOB; nanocapsules; PEGylation; EPR effect  
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1. Introduction 
 

From the 1970s, perfluorocarbons (PFCs) have been considered of great interest for clinical 

applications. They were initially developed as gas/oxygen carriers for lung ventilation or as blood 

substitutes (Shaffer et al. 1996; Castro et al. 2010). Their high fluorine content, chemical inertness 

and variable physico-chemical properties, such as molecular weight, density or boiling point, 

widen their field of applications. Their potential as contrast agents is now well established as 

illustrated by their use in many different imaging modalities (Diaz-Lopez et al. 2010). Mattrey and 

al. injected perfluorooctyl bromide (PFOB) in rabbits to detect liver-abscesses with Computed 

Tomography (Mattrey et al. 1991). Perfluorohexyl bromide and PFOB helped to diagnose small-

bowel obstruction during X-Ray examination (Wootton et al. 1993).  Angiogenesis of breast cancer 

tumor was evidenced by ultrasonography with nanodroplets of perfluoropentane (Tb=28°C), 

which convert to highly echogenic nanobubbles upon heating to physiological temperatures (Gao 

et al. 2008). Finally, Perfluoro-15-crown-5-ether (PFCE) emulsions were used for Magnetic 

Resonance Imaging either to label immunotherapeutic cells and follow their migration after 

administration or to visualize and quantify the development of neovasculature on atherosclerotic 

plaques (Ahrens et al. 2005; Waters et al. 2008).  

 

The benefits of fluorine in MRI compared to proton-based imaging are numerous. 19F has a spin ½ 

nucleus and a gyromagnetic ratio very close to the proton. Thus, for a given magnetic field value, 

the spin precesses at almost the same frequency, yielding a high sensitivity and allowing the use 

of proton spectrometer to detect fluorine. Moreover 19F is found only in trace amounts in 

biological tissues, meaning that there is no endogenous background signal and that the signature 

of an exogenous fluorinated contrast agent is unique and specific. The choice of PFCs for 19F MRI 

is crucial. PFOB is one of the most interesting because it is a FDA-approved dense liquid with a low 

diffusion coefficient into blood, increasing its residence time in the circulation as compared to 

other PFCs. Nevertheless, as observed for perfluorodecalin and perfluorohexane, PFOB has non 

equivalent fluorine nuclei, which induce a multi peak resonance spectrum leading to chemical 

shift artefacts with replicated images (Srinivas et al. 2010), and signal loss during echo time due to 

spin coupling. The recent design of a specific 19F MRI multi spin echo (MSE) sequence allowed 

using PFOB as an MRI constrast agent while eliminating much of the restrictions associated with 

non-equivalent coupled nuclei (Giraudeau et al. 2010).  
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Although most PFOB-based 19F MRI contrast agents consist in emulsions (Caruthers et al. 2006; 

Giraudeau et al. 2012), we have focused on recently developed polymeric nanocapsules of 

poly(lactide-co-glycolide) (PLGA), encapsulating PFOB (Pisani et al. 2008; Pisani et al. 2008). The 

biodegradable polymeric shell ensures a good stability of the system, along with mechanical 

strength (Wang et al. 2010; Pamula et al. 2011) as compared to emulsions. In addition, polymer 

chemistry offers versatility of chemical moieties, which can be further functionalized with 

targeted ligands (Dhar et al. 2008) and a loading compartment is made available in the shell for 

any lipophilic drug (Gomez-Gaete et al. 2007; Park et al. 2009). Preliminary in vitro 19F MRI 

experiments revealed that encapsulation of PFOB within PLGA nanocapsules does not modify its 

contrast properties and may provide a significant contrast enhancement at 9.4 T (Pisani et al. 

2008).  

 

The in vivo use of PLGA/PFOB nanocapsules is however limited by their rather hydrophobic 

surface. After intravenous administration, PLGA nanocapsules undergo opsonization followed by 

rapid elimination by the mononuclear phagocyte system (MPS). Capsules end up mostly in the 

liver and the spleen and passive tumor targeting, based on the enhanced permeation and 

retention effect (Yuan et al. 1995) cannot be achieved. To increase the plasmatic half life of 

nanocapsules, different strategies have been considered including surface modification of 

nanoparticles either with polysaccharides (dextran, heparin, chitosan) (Labarre et al. 2005; 

Lemarchand et al. 2006) or polyethylene glycol (PEG) chains (Gref et al. 1995). The hydrophilic 

shell located on nanoparticle surface prevents opsonization by steric repulsion of blood proteins. 

PEG is FDA approved and PEGylation may be obtained by different methods such as physical 

adsorption, covalent grafting on preformed nanoparticles (Nobs et al. 2003) or direct formulation 

using PEG-copolymers (Calvo et al. 2001). In the case of PLGA/PFOB capsules, decoration of the 

shell by PEGylated phospholipids was considered (Diaz-Lopez et al. 2008; Diaz-Lopez et al. 2009; 

Diaz-Lopez et al. 2010). This last strategy revealed deceitful. Since capsule mechanism of 

formation is exquisitely sensitive to interfacial phenomena (Pisani et al. 2008) it was difficult to 

yield a good PEG coverage. The best PEG coverage obtained by this method expressed as the 

minimum surface occupied by one PEG chain, was 100nm². As PEG chains have a large range of 

motion, they may adopt a mushroom configuration or leave free spaces between each other 

allowing blood protein adsorption. In any case, the phospholipid strategy revealed unfavorable to 

reduce uptake by the MPS (Diaz-Lopez et al. 2010).  
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Our study focuses on the use of PLGA-b-PEG5000 diblock copolymer instead of PLGA to formulate 

PFOB nanocapsules. PFOB encapsulation within a polymer shell is exquisitely sensitive to the 

interfacial properties of both the polymer and the surfactant chosen, therefore requiring 

optimisation (Pisani et al. 2008). The encapsulation of PFOB will be optimized by comparing two 

formulation pathways: nanoprecipitation and emulsion-evaporation. The physico-chemical 

properties of the PEGylated nanocapsules will be assessed to validate their potential stealthiness 

after intravenous administration. Finally plain and PEGylated nanocapsules accumulation in liver, 

spleen and tumor will be measured by 19F MRI to evidence the PEGylation efficacy.  
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2. Materials and methods 
 

2.1. Materials   

Methylene chloride (CH2Cl2) RPE-ACS 99.5% and Acetone 99.8% were provided by Carlo Erba Reactifs 

(France). Sulfuric Acid ACS Reagent 95-98% and CDCl3 (99.96 atom % D) were provided by Sigma 

Aldrich (France). Poly(lactide-co-glycolide)  Resomer  RG502  (intrinsic viscosity 0.16-0.24 dl/g ;  

Mn = 9 500-15 000  g/mol) and poly(ethylene glycol)-block-poly(DL-lactide-co-glycolide) 50:50 

Resomer RGP d 50105 (intrinsic viscosity 0.72 dl/g ; PLGA Mn=45 000 g/mol containing 10 wt% of PEG 

Mn = 5 000 g/mol) were obtained from Boehringer-Ingelheim (Germany). Poly(vinyl alcohol) (PVA) 

(MW  = 30 000-70 000g/mol, 89 % hydrolyzed) and sodium cholate (SC) were  purchased from Sigma-

Aldrich. Perfluorooctyl bromide (PFOB) and Perfluoro-15-crown-5-ether (PFCE) were purchased from 

Fluorochem (UK). Water was purified using a RIOS/Synergy system from Millipore (France).  

 

2.2. Sample Preparation  

Nanocapsules were prepared either by nanoprecipitation or emulsion-evaporation. In both cases, the 

polymer (100 mg) was dissolved into the organic phase along with 60 µL of PFOB and placed in a 

thermostated bath maintained at 20°C. For nanoprecipitation, the aqueous phase (20 mL) was added 

quickly to the organic phase (acetone/CH2Cl2: 9.4 mL/0.6mL) with a syringe and needle, or opposite. 

For emulsion-evaporation, the organic phase (4 mL CH2Cl2) was emulsified into 20 mL of  

1.5 % sodium cholate (w/v) aqueous solution using a vortex for 1min and then a vibrating metallic tip 

(IBP7677, Ultrasons, Annemasse, France) at 180 V, for 1 min over ice. Solvents were then evaporated 

by magnetic stirring at 300 rpm for about 3 h (for emulsion-evaporation) to overnight (for 

nanoprecipitation) in a thermostated bath (20°C). Plain and PEGylated nanocapsules were prepared 

respectively with PLGA and PLGA-b-PEG copolymers. For plain nanocapsules, an incubation with PVA 

(1% w/v) for 5 days at 4°C is necessary, prior to the purification step, in order to replace sodium 

cholate by PVA and prevent further aggregation. Both types of nanocapsules were then washed by 

ultracentrifugation for 1 hour, at T=4°C and at 6 860 g, 27 440 g for PLGA and PLGA-b-PEG 

nanocapsules respectively (Optima LE-80K Ultracentrifuge Beckman Coulter). The pellet was finally 

resuspended in water. 

 

2.3. Size and Zeta potential 

The hydrodynamic diameter (dH) and polydispersity index (PDI) of the nanocapsules, were measured 

by quasi elastic light scattering, using a Zetasizer Nano ZS instrument (Malvern, France). Suspensions 

were diluted in ǁateƌ filtered over a 0.22 µm membrane. Measurements were performed in 
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triplicate at 20°C, at an angle of 173° to avoid multiple scattering. The counting time was set at 60s. 

Zeta potential measurements were carried out with the same instrument, at 25°C, in 1 mM NaCl.  

 

2.4. Transmission Electron Microscopy (TEM) 

Transmission electron microscopy was performed at CCME (Orsay, France) using a Philips EM208 

operating at 80 kV. Suspensions of nanocapsules (1 mg/mL) were deposited on copper grids covered 

with a formwar film (400 mesh) for 2 min. The excess solution was blotted off using filter paper and 

grids were air dried before observation. Images were acquired using a high-resolution camera, 

Advantage HR3/ 12GO4 (AMT-Hamamatsu). 

 

2.5. Scanning Electron Microscopy (SEM) 

Scanning electron microscopy was performed using a LEO 1530 (LEO Electron Microscopy Inc, 

Thornwood, NY) operating between 1 and 3 kV with a filament current of about 0.5 mA. Washed and 

freeze dried nanocapsules were deposited on carbon conductive double-sided tape (Euromedex, 

France). They were coated with two palladium-platinum layers of ca. 1 nm using a Cressington 

sputter-coater 208HR with a rotary-planetary-tilt stage, equipped with an MTM-20 thickness 

controller. An In-lens detector has been used for imaging. 

 

2.6. Determination of PFOB encapsulation efficacy by 19F NMR 

Fresh unpurified capsules were freeze dried for 24-48 h using an Alpha 1-2 LD plus freeze-dryer 

(Christ). Lyophilisates were then dissolved into CDCl3 containing perfluoro-15-crown-5-ether (PFCE) 

as an internal standard ([PFCE]=0.76mmol/L). The amount of PFOB NMR
PFOBn  was determined after 

integration of the peak at -81ppm corresponding to the CF3 group and normalization by the area of 

the PFCE peak at -89.5ppm. Encapsulation efficiency ɳencaps was calculated as follows: 

max
PFOB

NMR
PFOB

encaps n

n
 

with 
feed

SC
feed

Polymer
feed

PFOB

NC

PFOB

feed
PFOB

PFOB mmm

m

M

m
n max  

where
 

feed
PFOBm feed

Polymerm feed
SCm  are the initial masses of the components introduced in the organic 

phase,  mNC corresponds to the mass of capsules recovered after freeze-drying and MPFOB is the 

molecular weight of PFOB (498.96 g/mol).   
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2.7. Sodium cholate determination by spectrophotometry 

The method used for sodium cholate assay was originally proposed by Mosbach and al. (1954) and 

then used by Dalwadi et al. (Mosbach et al. 1954; Dalwadi et al. 2007). Concentrated solutions were 

prepared by dissolving 25 to 125 mg of sodium cholate up to 10mL of water. Aliquots of 40µL of each 

solution were pipetted accurately into a 20mL volumetric flask, which is completed with freshly 

prepared 65% w/v sulfuric acid solution. Absorbance of the solution was measured at 320nm using a 

UV-Vis Spectrophotometer (Shimadzu UV-2101PC). Absorbance as a function of concentration of 

sodium cholate in sulfuric acid solution was plotted as a calibration curve over a concentration range 

from 5.0 to 25.0 µg/mL (y=33.225x+0.0101, R²=0.9999).  

 

A 25µL sample was taken from just-prepared nanocapsules suspension or supernatant of washed 

nanocapsules and placed into a 20mL volumetric flask. Final volume was completed with the 65% 

w/v sulfuric acid solution. Absorbance was measured at 320nm. The amount of sodium cholate was 

calculated using the calibration curve mentioned above. Experiment was done in triplicate for each 

sample. 

 

To validate the accuracy of the method, a protocol derived from standard addition method, was 

used. Various volumes (from 5 to 13 µL) of suspension and 20 µL of the standard solution of sodium 

cholate ([SC]=5 µg/mL) were mixed into a 10 mL volumetric flask, completed with the 65% w/v 

sulfuric acid solution. Absorbance was plotted versus total concentration of sodium cholate 

(y=33.021x+0.0087, n=3 for PLGA and y=34.508x+0.0144 for PLGA-b-PEG). Assuming that only 

sodium cholate absorbs at 320 nm, the ƌelative eƌƌoƌ oŶ the atteŶuatioŶ ĐoeffiĐieŶt is Δε/ε0=0.61% 

;ǁith PLGA saŵplesͿ aŶd Δε/ε0=3.86% (with PLGA-b-PEG samples). It can be admitted that 

nanocapsules alone do not absorb at the considered wavelength.  

 

2.8. Stability of nanocapsules over time 

After purification, nanocapsules were dispersed in PBS and incubated at 37°C under stirring. Size 

variation of nanocapsules was followed with time by dynamic light scattering, as previously 

described. Simultaneously, aliquots of 2mL were taken out, freeze-dried and redispersed in CDCl3. 

The volume of PFOB remaining encapsulated was evaluated by 19F NMR.   
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2.9. X-ray Photoelectron Spectroscopy 

X-ray photoelectron spectroscopy (XPS) was used to determine the surface composition of NPs. 

Powder of raw PLGA and PLGA-b-PEG polymers and lyophilisates of washed nanoparticles were 

deposited on the grid. A Thermo Electron Escalab 250 spectrometer with a monochromated radiation 

(1486.6 eV) was used. For all samples, a survey spectrum was recorded over a binding energy range 

of 0 to 1100 eV, the analyzer pass energy was 100 eV. In all cases the survey spectra only revealed 

the presence of oxygen (O1s 533 eV) and carbon (C1s 285 eV). C1s core was analysed in more details 

from 280 to 295 eV and pass energy of 20 eV. The spectrometer was calibrated against Au 4f7/2 at 

84.1 eV. The photoelectron take-off angle (angle of the surface with the direction in which the 

photoelectrons are analyzed) was 90°. Curve fitting of the spectra was performed with the Thermo 

Electron Avantage software.  

 

2.10. Complement Activation 

The complement activation of PEGylated and non PEGylated nanocapsules was evidenced by 

evaluating the conversion of C3 into C3a and C3b by a 2-D immunoelectrophoresis method, as 

described by others (Kazatchkine 1986; Labarre et al. 2005). Human serum was obtained after 

calcifying plasma from healthy donors, and stored at -80°C until use. Nanocapsule suspensions were 

incubated, under gentle agitation, for 1 h at 37°C with 50 µL human serum and 50 µL Veronal Buffer, 

containing 0.15mM calcium chloride and 0.5mM magnesium chloride (VBS2+). To ensure a valid 

comparison of the different suspensions, concentrations in nanocapsules were adjusted to obtain an 

equal surface area of S =1000 cm2 and 2000 cm2 in 100µL. After incubation, 7 µL of each sample were 

subjected to a first electrophoresis on 1% agarose gel in tricine buffer (pH = 8.6).  The migration was 

achieved using Pharmacia LKR Multiphor (600 V, 8.8 mA, and 5 W) for 1.5 hours. The second-

dimension electrophoresis was carried out for 18 hours, on Gelbond films in 1 % agarose gel plates 

containing a polyclonal antibody to human C3 (Complement C3 antiserum rose in goat, Sigma, 

France), recognizing C3 as well as C3a and C3b. The films were finally dried and stained with 

Coomassie blue to reveal the presence of the proteins, which have reacted with the antibody 

(Sigma). The complement activation factor (CAF) was then calculated from the ratio of the total area 

of the peaks attributed to C3a and C3b over the sum of the areas of the peaks attributed to C3a+b 

and to C3. This ratio was then normalized on a scale ranging from 0 to 100 in which 100 indicated 

total activation, obtained with poly(isobutylcyanoacrylate) nanoparticles (Vauthier et al. 2011) and 0 

the spontaneous activation, measured in absence of nanocapsules. 

ba

ba
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C
CAF



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2.11. 19F MRI 

2.11.1. In vivo accumulation study 

Six-week-old females Foxn1nu (nu/nu) mice weighing from 20 to 22 g were purchased from Harlan 

(France). Animal procedures were in accordance with the recommendations of the EEC (86/609/CEE) 

and the French National Committee (decree 87/848) for the care and use of laboratory animals. 

Animals were anesthetized with ketamine and domitor. The 19F Imaging was performed on a 7-T 

small-animal MRI scanner (Bruker, Ettlingen, Germany) using a double-tuned, 1H/19F 3.2-cm-

diameter, linear, birdcage coil, built at Neurospin (CEA, Saclay, France). Anatomic 1H images were 

recorded at the beginning of the experiment to localize the organs. The multi spin echo imaging 

sequence (TE = 15.5 ms, TR = 4000 ms, 60 echoes one 16mm-thick slices, 0.63×0.94 mm2 in-plane 

resolution) was used for 19F imaging. It takes into account NMR properties of PFOB to maximize 

sensitivity (Giraudeau et al. 2010). Images were acquired every 4.5 minutes after intravenous 

infusion of the nanocapsules in the tail vein (200µL CPFOB=120mM and 55mM respectively for plain 

and PEGylated nanocapsules). An external reference was placed close to the right flank of the mouse 

for signal calibration. Concentration of PFOB was measured as a function of time in the liver and 

spleen for 1.5 hours, multiplied by the volume of organs (Vliver=1mL and Vspleen=150µL) and 

normalised by the injected dose.  

 

2.11.2. In vivo tumor imaging 

Murine colon carcinoma cell line CT26.WT was purchased from ATCC (Molsheim, France). Four-week-

old females Fox1nu (nu/nu) mice weighing around 20g were purchased from Harlan. The colon 

tumor model was established by injecting 3.105 cells (in 100 µL cell culture medium) subcutaneously 

into the right flank of the animal. Twelve days after tumor inoculation (Vtumor>150mm3), PLGA and 

PLGA-PEG nanocapsules were injected in the tail vein (200µL, CPFOB=82.5mM). 7 hours after the 

injection, the mouse was anesthetized with i.p. injection of ketamine and domitor and placed inside 

the coil. After acquisition of anatomical 1H images, 19F acquisitions were performed with the 

previously described MSE MRI sequence. Total acquisition time was 35min. Concentration of PFOB 

was measured in the liver, spleen and tumor multiplied by the volume of organs and normalised by 

the injected dose. 
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3. Results and Discussion 
 

3.1. Formulation process 

PLGA/PFOB nanocapsules were previously prepared by an emulsion-evaporation process which 

allowed modulating capsule diameter and thickness by simply varying the sonication power, the 

sodium cholate (SC) concentration or the PLGA/PFOB proportions (Pisani et al. 2006; Pisani et al. 

2008). Another process has been fully reviewed in the literature to produce polymeric capsules: 

solvent displacement method, often called nanoprecipitation.  Since it is a spontaneous process, the 

energy input is reduced. Besides, the use of surfactants may be optional and purification issues may 

be avoided. Considering these advantages and the amphiphilic nature of PLGA-b-PEG, 

nanoprecipitation was considered as an alternative to produce PLGA-b-PEG/PFOB nanocapsules. The 

mixture of acetone and methylene chloride (9.6mL/0.4mL) was chosen to ensure miscibility with 

water and full solubility of PFOB as well as PLGA-b-PEG. Sodium cholate (SC) was optionally added to 

the aqueous phase in order to compare the two processes in the very same conditions. The different 

formulations characteristics such as hydrodynamic diameter (dH), polydispersity index (PDI) and 

encapsulation efficiency of PFOB (encaps) are presented in Table 1. 

 

 Table 1 : Characteristics of nanocapsules obtained by nanoprecipitation (n=2). 
 % SC (w /v) dH (nm) PDI encaps

 (%) 
Solvent in water 0 122 ± 3 0.37 70 ± 1 

1.5 120 ± 2 0.31 73 ± 2 
Water in solvent 0 145 ± 0.1 0.16 31 ± 2 

1.5 178 0.19 30 ± 3 
 

The order of addition of each phase was investigated. It is shown that when the solvent is poured in 

the water phase, nanoparticles of around 120 nm with high PDI values are obtained: 0.31 and 0.37 

with and without SC respectively. The high polydispersity values can be explained by the very quick 

diffusion of the organic phase into the aqueous one followed by rapid and turbulent capsule 

formation, as already observed (Sanson et al. 2010). In addition, the PFOB encapsulation efficiency is 

high: encaps = 73 ± 2 % and 70 ± 1 % with and without SC respectively. Nevertheless, the 

nanoparticles recovery is low (48 and 41 %), as seen by weighing freeze dried samples before and 

after filtration (0.45 µm). Optical microscopy reveals the presence of microcapsules of 2-6 µm. In the 

opposite way, adding the aqueous phase to the solvent leads to slightly larger but less polydisperse 

objects. In this case, suspensions are turbid which is surprising since suspensions of nanocapsules are 

usually very transparent as PFOB refractive index is 1.30 (25°C) close to the one of water (Tressaud 

2008). Nanoparticles and nanocapsules are probably formed all together, which is also evidenced by 

the low encapsulation efficiencies: encaps= 30 ± 3% and 31 ± 2%, respectively with and without SC. 
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Influence of sodium cholate on nanocapsule characteristics was also determined. This surfactant 

seems to have a little influence on size and polydispersity of the objects, however it controls their 

morphology. In absence of SC, acorn morphologies, in which a hemisphere of liquid PFOB coexists 

with a hemisphere of solid PLGA-PEG, are observed by optical microscopy. Actually, PLGA-b-PEG is a 

poor stabilizer for the methylene chloride-water interface compared to sodium cholate. The 

interfacial tension is lowered from 28.2 mN/m to 17.5 mN/m in presence of 25 mg/mL copolymer, 

while it reaches 8.1mN/m, when the aqueous phase contains 1.5 w/v % of SC (Pisani et al. 2008; 

Pisani et al. 2009).  

 

Table 2 : Characteristics of nanocapsules obtained by the emulsion evaporation process and after the 
purification step (n=3). 

  dH (nm) PDI ζ (mV) encaps
 (%) 

PLGA-PEG After preparation 121 ± 2 0.18 -16±6 85 ± 4 

After purification  123 ± 4 0.16 -29±11 - 
PLGA After preparation  130 ± 3 0.24 -70±19 63 ± 7 

After purification  175 ± 0.2 0.18 0±5 - 
 

To conclude, none of the studied nanoprecipitation conditions fulfils the requirements for the 

production of PLGA-b-PEG nanocapsules in terms of size (dH~150 nm), polydispersity (PDI<0.20) and 

PFOB encapsulation efficiency. Emulsion-evaporation conditions seem to be more satisfying, 

considering Table 2. With PLGA-b-PEG, the objects are around 120nm, have a low PDI (0.18) and very 

high encapsulation efficiency (85 ± 4%), suggesting that the majority of the objects corresponds to 

nanocapsules. When PLGA is used, capsules are almost of the same size dH= 130 nm but are more 

polydisperse, PDI=0.24, and encapsulate a reduced quantity of PFOB: encaps= 63 ± 7 %. Independently 

of the polymer used, the encapsulation efficacy of PFOB is much higher as compared with other 

studies: Srinivas et al. only succeeded to encapsulate 8% of PFOB in PLGA using the very same 

process (Srinivas et al. 2010). This difference most probably arises from the use of PVA as surfactant 

instead of SC. The relevance to formulate PLGA-b-PEG by an emulsion-evaporation process is thus 

confirmed in order to produce PEGylated nanocapsules and will be used in the following of the 

article. 

 

3.2. Morphology 

PLGA and PLGA-b-PEG nanocapsules were observed by Scanning Electron Microscopy. Images show 

spherical objects with sizes in good agreement with the hydrodynamic diameter measured by 

dynamic light scattering (Figure 1). In addition, smooth surfaces are observed for both nanocapsules. 

For PLGA-b-PEG nanocapsules, this result contrasts with previous experiments showing that 
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microcapsules obtained by emulsion-evaporation present spongy/porous surfaces (Pisani et al. 

2009). The porous morphology was arising from the necessity to create surface to accommodate all 

PEG chains in the aqueous environment. Since nanocapsules possess a smooth surface, one can 

assume that the specific surface of nanocapsules is large enough for all PEG chains to be exposed to 

the aqueous environment. 

Morphological analysis was completed by Transmission Electronic Microscopy imaging, which 

confirms that the core-shell structure is preserved with PLGA-b-PEG. The PFOB core appears in grey, 

whereas the polymeric shell seems darker. The intrinsic contrast between PFOB and PLGA-b-PEG has 

already been observed for PLGA nanocapsules. However, the shell of the PLGA-b-PEG nanocapsules 

appears more diffuse than the one for PLGA, considering previously published pictures (Pisani et al. 

2006). The PEG chains are fully hydrated, lowering the contrast between the shell and water, leading 

to a blurry surface (Figure 1). 

 

  
 

 
Figure 1: Top: SEM images of PLGA (left) and PLGA-b-PEG (right) nanocapsules Bottom: TEM images 
of PLGA-b-PEG nanocapsules with intrinsic negative contrast of the polymer. The insert is a zoom on 

one capsule (scale bar 100 nm). The PFOB core is surrounded by a cloudy shell. 
 

3.3. Nanocapsule purification  

Sodium cholate, a bile salt is obviously tolerable by intestinal cells when given orally but is reported 

to destabilize cell membranes, and cause hemolysis in the blood at concentration of 1 to 20 mM 

(Child et al. 1986; Ilani et al. 1990). An intravenous administration of nanocapsules requires ensuring 

SC removal. PLGA and PLGA-b-PEG nanocapsule suspensions were purified by ultracentrifugation to 

remove SC. The concentration of SC in native suspension and supernatant were measured by UV-
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spectrophotometry in H2SO4 at 320nm (Table 3). In water, since SC has no chromophore, the 

molecule cannot be quantified by spectrophotometry. However, when dissolved in concentrated 

sulfuric acid solution, dehydration of the alcohol functions occurs, giving alkene functions. Thanks to 

the double bonds, quantification by spectrophotometry is made possible. 

 
Table 3 : SC Concentration, calculated from the measured absorbance at 320 nm, in the just prepared 

suspensions of PLGA and PLGA-b-PEG nanocapsules and in their supernatants collected after 
ultracentrifugation. Data correspond to mean ±SD, n=3. 

  [SC] (mM) 

Suspension PLGA-PEG 29.01 ± 1.28 
PLGA 28.94 ± 0.28 

Supernatant PLGA-PEG 29.15 ± 1.02 
PLGA 28.80 ± 0.12 

 
Sodium cholate was efficiently removed by this method since 99.45 ± 1 % (PLGA-b-PEG) and  

99.55 ± 1 % (PLGA) of the initial amount in suspension, is recovered in the supernatant. The 

remaining SC, [SC]≤0.15 mM, can be neglected. It is very close to the detection limit of UV 

spectrophotometry, around 10-4 M, 10 times lower than reported haemolytic dose (Child et al. 1986; 

Ilani et al. 1990). 

After purification, PLGA-b-PEG nanocapsules preserve both their size and low polydispersity (Table 

2). No aggregation occurs during the centrifugation, probably thanks to steric repulsions of PEG 

chains.  After purification, PLGA-b-PEG nanocapsules zeta potential decreases from -15.6 mV to -29.3 

mV, since surface charges are no longer screened by the concentrated sodium cholate. Indeed, when 

the same initial amount of SC is added to the purified formulation, the zeta potential recovers almost 

perfectly its initial value (ζ=-15.9 mV). For PLGA nanocapsules, size increases from 130.4 ± 3 nm to 

175.1 ± 0.2 nm and the zeta potential becomes neutral (ζ=-0.02 mV) due to the presence of residual 

PVA chains on nanocapsule surface, as already observed (Diaz-Lopez et al. 2010; Essa et al. 2010). 

Strong interaction by hydrogen bonding between PVA and PLGA are favoured during incubation.  

 

3.4. Stability 

PLGA copolymers are known for their biodegradability and biocompatibility. The degradation is 

characterized by random hydrolytic scission of the polyester backbone. The higher the glycolide 

content, the faster the degradation. For PLGA 50:50, final products: lactic and glycolic acids are 

detected from the first day in the medium (Zweers et al. 2004). In this case, in vitro degradation of 

PLGA-b-PEG nanocapsules was assessed by following the size and PFOB content variations in PBS 

buffer (pH=7.4) at 37°C (Figure 2). At the beginning of the study, nanocapsules are slightly bigger 

than reported in table 2, dH=154 ± 2 nm. This increase in size can be explained by a higher swelling of 
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the shell due to formation of carboxylic acid and hydroxyl groups among PLGA in PBS. Then the size 

remains almost constant for 120 h. Small variations of the PFOB concentration occur during the first 

48h. Between 48 h and 120 h, drop of the PFOB content and appearance of aggregates in the 

suspensions, evidence the disintegration of the nanocapsules. Considering the relative loss of PFOB, 

it can be estimated that only around 11% of nanocapsules are destroyed after 120h, the remaining 

ones preserve their sizes. 

 
Figure 2: Evolution of size and PFOB concentration during the incubation of PLGA-PEG nanocapsules 

in PBS buffer at 37°C. 
 

3.5. Nanocapsule PEGylation 

To ascertain the presence of PEG moieties on PEGylated nanocapsule surface, XPS experiments were 

performed. The high resolution C1s region was recorded and peak fitted for the raw polymers PLGA 

and PLGA-b-PEG, as references and for nanoparticles of both types. Some of the parameters were set 

during peak fitting. First the binding energy positions of peaks were located according to the 

literature (Jeong et al. 2000; Essa et al. 2010). Secondly, the intensities of ester and methine peaks 

were strained to be equal, since PLGA 50:50 comprises both functions in the same proportion 

(Shakesheff et al. 1997). PLGA spectra indicates 3 distinct peaks namely aliphatic carbon (C-C) at 285 

eV, methine carbon (O=C-C*-O) at 287.0 eV and ester carbon (O=C-O) at 289.2 eV. Meanwhile 4 C1s 

peaks appear on the PLGA-b-PEG spectra, the additional peak resulting from an ether group (C-O) at 

286.2 eV, characteristic of PEG (Figure 3). The insertion of this fourth peak slightly shifts the peak 

binding energies of methine and ester carbons to higher energies, respectively 287.3 eV and 289.4 

eV. We obtained excellent agreement between experimental and curve fit data for the raw PLGA-b-

PEG polymer. For the PLGA-b-PEG nanoparticles, the half-height width of peaks is larger, enlightening 

the amorphous state of the polymeric shell. Table 4 summarizes atomic composition for the C1s peak 

fitting results. Considering the chemical formula of the used PLGA346-b-PEG114, the theoretical value 

of the ratio between atomic percentages of ether carbon and ether and ester carbons taken 

together, is 24.8%. The experimental value is 26.2%. The small difference may be explained by the 
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rather high polymolecularity of the copolymer. This ratio is increased to 38.1% for the PLGA-b-PEG 

nanoparticles. Ether functions enrichment reveals that PEG chains are surface oriented in the case of 

nanoparticles (Dong et al. 2004). This is probably occurring during the emulsion-evaporation process. 

As the PLGA-b-PEG reaches its solubility limit in methylene chloride, it migrates to the interface and 

exposes the hydrophilic PEG moieties toward the aqueous phase (Pisani et al. 2009). Assuming all 

PEG chains are present at nanocapsule surface, the available surface for each PEG chain, SPEG, can be 

evaluated as follows:  
PEG

NC
spNCPEG

N

Sm
S 

  
and  

 H

NC
sp d

S
6  

where mNC is the weight of nanocapsules obtained at the end of the process (mNC=140 mg), NPEG is 

the total number of PEG chains in the final formulation, easily calculated from mNC and encaps=85%, 

Ssp
NC is the specific surface area of nanocapsules estimated from dH, the hydrodynamic diameter of 

nanocapsule (dH=ϭϮϬŶŵͿ aŶd ρ, the deŶsitǇ of ŶaŶoĐapsule, ŵeasuƌed ďǇ deŶsiŵetƌǇ, ρ =1.5 g/cm3. 

Finally, one PEG chain occupies an area of around 5 nm² at nanocapsule surface. This value is very 

close to 2 nm², which is considered as the optimal surface to ensure minimal adsorption of opsonins 

(Vittaz et al. 1996). 

 

 
Figure 3: High resolution XPS spectra of C1s region for the raw PLGA-b-PEG polymer (left) and the 
corresponding nanoparticles (right). Red dashed line corresponds to experimental data whereas 

black full lines represent the fits. 
 

Table 4 : Relative atomic percentages from the area under the curves of fitted peaks, whose positions 
in binding energy appear in the brackets. 

 Atomic % of C1s, high resolution 

 Aliphatic 
C-C 

Ether 
C-O 

Methine 
O=C-C*-O 

Ester 
O=C-O 

PLGA 16.60 (285 eV) 0 41.70 (287.0 eV) 41.70 (289.2 eV) 

PLGA NPs 19.75 (285 eV) 0 40.42 (287.0 eV) 39.83 (289.2 eV) 

PLGA-b-PEG 29.69 (285 eV) 10.54 (286.2 eV) 30.03 (287.3 eV) 29.73 (289.4 eV) 

PLGA-b-PEG NPs 12.55 (285 eV) 20.61 (286.2 eV) 33.42 (287.3 eV) 33.42 (289.4 eV) 
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3.6. Evaluation of complement activation 

The complement system ensures the innate immune response, which consists in non-specific 

recognition of foreign bodies (i.e. opsonisation). Complement activation cascade is complex and 

consists in a chain of bio-chemical reactions (Law et al. 1997; Moghimi et al. 2011). One triggering 

factor is the binding and the conformational changes of the plasma protein C3. The native form is 

then cleaved into two fragments: C3a and C3b. 2D immunoelectrophoresis was used to compare the 

relative amount of these three species after incubation of PEGylated and plain nanocapsules in 

serum. The capacity of the different nanocapsules to trigger complement activation was evaluated. 

The influence of the surface area (A/ 1000 and B/ 2000cm²) was studied by changing the 

concentration of nanocapsules in the incubated serum. The four gels obtained (Figure 4) show the 

presence of two peaks. The higher one, on the left side corresponds to the native C3 protein, while 

the large double peak on the right side reveals the activation of the protein with production of the 

two smaller fragments: C3a and C3b.  

  
Figure 4 : Profiles of complement activation for PLGA and PLGA-b-PEG nanocapsules as revealed by 

2D electrophoresis of C3 antigen and their corresponding CAF values. Concentrations of 
nanocapsules were chosen to obtain a surface area of A/ 1000 cm² and B/ 2000 cm2. 

CAF=C3a+b/(C3+C3a+b). 
 

At low surface area (1000 cm²), the two types of nanocapsules induce a similar and weak activation 

of the complement activation, evidenced on the electrophoregram by a larger C3 peak as compared 

with C3a and C3b. One obtains a CAF value of 19 ± 3 % for PLGA and an even lower one for  

PLGA-b-PEG: CAF=14 ± 3 %. Since the CAF difference is of the same order of magnitude as the 

experimental error, around 5 %, the two types of nanocapsules cannot really be distinguished 

(Vauthier et al. 2011). The residual PVA coating on PLGA nanocapsules might protect plasma protein 
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adsorption by steric repulsion (Arima et al. 2010). At higher surface area (2000 cm²), the difference 

between PLGA and PLGA-b-PEG nanocapsules becomes clearer. On one hand, PLGA-b-PEG activation 

remains very low (CAF=11 ± 2 %). On the other hand, for PLGA, the right peak increases noticeably 

and the activation is moderate (CAF value is 32 ± 2 %). 

 

Low activation of PEGylated nanocapsules, even at very high concentration (Sspé~2000 cm² CNC= 66.7 

mg/mL) is noticeable. From a complement activation point of view, PEG coverage is more efficient 

than PVA coating. The hydrophilic chains probably adopt a brush conformation and prevent serum 

protein adsorption more efficiently. Since the in vitro evaluation of complement activation is 

considered to be predictive of the in vivo fate of nanocapsules after intravenous administration 

(Vonarbourg et al. 2006): PLGA-b-PEG nanocapsules should therefore be more stealth than PLGA 

ones. 

 

3.7. In Vivo 19F Magnetic Resonance Imaging 

3.7.1. Kinetic study 

In vivo 19F MR imaging was performed in four mice after intravenous injection of PLGA and  

PLGA-b-PEG nanocapsules. After 4 hours, both types of nanocapsules are mainly accumulated in the 

spleen and liver (data not shown). Since the chosen MRI sequence does not allow any observation of 

the vascular compartment, the 19F signal only arises from the immobilized nanocapsules in the 

tissues (Giraudeau et al. 2012). Liver and spleen uptake kinetics were studied in more details for the 

first 90 minutes after intravenous injection.  

For the spleen, kinetic profiles for PLGA and PLGA-b-PEG nanocapsules do not follow any 

characteristic trend and interanimal variability is high (data not shown). This probably arises from the 

complex mechanism of spleen capture and the numerous functions of the organ (erythrocyte 

conditioning and maintenance, platelet storage, immune functions...) which can interfere with each 

other. In any case, after 90 minutes the fractions of nanocapsules accumulated are 5.3 ± 0.2 % and 

5.7 ± 1.7 % for PLGA and PLGA-b-PEG nanocapsules, respectively. These values are very similar for 

both types of nanocapsules and in agreement with those found for poloxamer coated polystyrene or 

PHDCA-b-PEG nanoparticles of the same size (Demoy et al. 1999; Calvo et al. 2001). Splenic uptake is 

often compared to a filtering or a sieving process, particularly effective to remove poorly opsonized 

antigens, therefore it does not depend on the nanoparticles surface properties (Slatter 2002).  

For the liver, the kinetic profiles present less interanimal variability. The fraction of nanocapsules 

accumulated in the liver increases continuously as a function of time until it reaches a plateau value 

of 12.5 % of injected dose for PLGA capsules. For PLGA-b-PEG capsules, accumulation increases until 
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16.1 % of the injected dose after 90 minutes but the plateau is probably not reached yet (Figure 5). A 

two-compartment model was chosen for experimental data fitting, meaning that nanocapsules are 

transferred from the bloodstream to the liver compartment. The time dependency of the 

nanocapsule concentration (via PFOB concentration) in the organ is given by the following formula: 

 

 

The fitted values of C0
liver and kliver are reported in table 5. R values are higher than 0.94 for the 4 

mice, confirming the accuracy of the fits. 

 
Figure 5: Evolution of the PFOB concentration in the liver, as measured by 19F MRI during the first 90 

minutes following the IV administration of PLGA or PLGA-b-PEG nanocapsules. 
 

Table 5 : Fitted kinetic parameters for PLGA and PLGA-b-PEG nanocapsules in the liver (n=2). 
 PLGA PLGA-b-PEG 

C0
liver (Fraction of injected dose) 12.4 ± 2.2% 16.1 ± 3.1% 

kliver (min-1) 0.051 ± 0.008 0.029 ± 0.0008 

 

The half-life absorption constant kliver is calculated as: 
liverkt /)2ln(2/1  . PLGA nanocapsules fit 

yields t1/2
PLGA=13.6 min whereas PEGylated nanocapsules circulate longer with t1/2

PLGA-b-PEG=23.9 min. 

These results confirm the efficacy of our strategy for stealthiness. Accumulation occurs in 

approximately the same time for PLGA nanocapsules as compared to polysaccharide-coated 

nanoparticles (t1/2=14min) (Lacava et al. 2002) or PEGylated PFOB emulsions (t1/2=11.7min) 

(Giraudeau et al. 2012). The rate of liver accumulation is divided by 1.8 for PLGA-b-PEG 

nanocapsules. For PLGA, the liver uptake starts to saturate after one hour whereas nanocapsules 

keep accumulating after 90 minutes for PLGA-b-PEG. Most probably PLGA-b-PEG nanocapsules 

remain in the blood circulation after 90 minutes. These results agreed with the complement 

activation results.  

 

)]exp(1[)( 0 tkCtC liver
liver

PFOB 
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3.7.2. In vivo tumor imaging 

CT26 cells are highly tumorigenic at doses ranging from 105 to 4*106 cells. Subcutaneously 

inoculated, they produce well vascularized tumors. Dense angiogenic network was evidenced from 

day 7 after inoculation (Brattain et al. 1980; Beatty et al. 2000).  In vivo 19F MR imaging was achieved 

in five mice 7 hours after intravenous injection of PLGA (2 mice) and PLGA-b-PEG (3 mice) 

nanocapsules. For PLGA capsules, after 7 hours the fractions of injected dose in the spleen  

(1.75 ± 0.2 %) and liver (9.70 ± 2.5 %) are lower than values obtained 90 minutes after injection. 

Nanocapsules accumulated in these organs are progressively eliminated and the circulating fraction 

probably starts to degrade. On the contrary, for PLGA-b-PEG nanocapsules, fractions found in the 

organs 7 hours after injection are higher than those found 90 minutes after injection: 6.8 ± 1.9 % in 

the spleen and 18.9 ± 1.5 % in the liver. Nanocapsule elimination from the liver and spleen is 

compensated by their continuous uptake (Figure 6).  

 

 
Figure 6: Cumulative PFOB accumulation in the liver and spleen 1.5 hours (left) and 7 hours (right) 

after nanocapsule injection. 
 

Tumor accumulation confirms these results. For PLGA nanocapsules, the 19F signal in the tumor does 

not exceed the background noise arising from the rest of the viscera. The detection limit was 

evaluated to be CPFOB=0.04 mM for 35 minutes of acquisition. For PLGA-b-PEG nanocapsules the 

intensity is weak in the tumor but the concentration of PFOB could be quantified:  

CPFOB= 0.19 ± 0.02 mM (Figure 7), corresponding to about 1 % of the injected dose (n=2), of the same 

order of what is usually observed (Oyewumi et al. 2004; Lu et al. 2011).  



Chapitre 1 : NaŶocapsules polyŵğres furtives pour l’Iŵagerie par RésoŶaŶce MagŶétiƋue du Fluor  

97 
 

 
Figure 7 : 19F MR image superimposed with anatomical 1H MR image of a tail-head longitudinal cross 
section of a mouse 7 hours after intravenous injection of PLGA-b-PEG nanocapsules for a tumor of 

720 mm3 (white dotted circles). 
 

Altogether, these results prove the efficacy of PEGylation to increase the residence time of 

nanocapsules in the blood stream, allowing them to reach tumors by EPR effect. 

 

4. Conclusion 
 

Encapsulation of PFOB with PEGylated nanocapsules of PLGA-b-PEG has been optimized by the 

solvent emulsion-evaporation method, leading to nanocapsules of about 120 nm with a high yield of 

encapsulation of PFOB around 80%. The PEG coverage seems rather dense allowing low complement 

activation in vitro. 19F-MRI was used to follow the liver and spleen accumulation and revealed that 

PEGylated nanocapsules were circulating longer than their plain counterparts (t1/2
PLGA=13.6 min and 

t1/2
PLGA-b-PEG=23.9 min). This enhanced circulation time was further confirmed by the ability to detect 

implanted tumors 7 hours after PEGylated nanocapsule intravenous injection. These PEGylated 

nanocapsules appear promising for detecting tumors using the EPR effect using 19F-MRI. Future 

studies will focus on nanocapsule accumulation as a function of tumor growth stage and the imaging 

time post-injection. 
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L’éĐhogƌaphie est uŶe teĐhŶiƋue d’iŵageƌie ŵoiŶs seŶsiďle Ƌue l’I‘M du 19F. C’est pouƌƋuoi, pouƌ 

une même quantité de nanocapsules, accumulée dans la tumeur, aucune augmentation du contraste 

Ŷ’est ĐoŶstatée suƌ les iŵages oďteŶues aveĐ uŶ éĐhogƌaphe ĐliŶiƋue, aloƌs Ƌu’uŶ sigŶal appaƌaissait 

en IRM du Fluor (Chapitre 1). A ce stade du projet, il était donc indispensable de reconsidérer la 

foƌŵulatioŶ pouƌ essaǇeƌ d’adapter les caractéristiques physico-chimiques aux propriétés 

aĐoustiƋues des ŶaŶoĐapsules afiŶ d’augŵeŶteƌ l’éĐhogéŶiĐité de Đes deƌŶiğƌes. EŶ suivaŶt la ŵġŵe 

stratégie que celle élaborée par Emilia Pisani avec des capsules de PLGA/PFOB, nous avons essayé de 

ŵodifieƌ l’épaisseuƌ de la ĐoƋue de PLGA-b-PEG pour moduler la compressibilité globale des 

nanocapsules. Pour des capsules plus compressibles, la diffusion passive est accentuée, comme le 

déŵoŶtƌe l’eǆpƌessioŶ de la seĐtioŶ effiĐaĐe de diffusioŶ ;tƌavaux antérieurs 2.1.1). La diffusion 

active est aussi renforcée par une meilleure élasticité de la coque polymère. La caractérisation 

physico-chimique des nanocapsules de PLGA-b-PEG, débutée dans le chapitre 1, a été ici approfondie 

grâce aux techniques de diffusion des neutrons aux petits angles, spectroscopie par résonance 

magnétique du Fluor et microscopie électronique à transmission, après cryofiǆatioŶ de l’éĐhaŶtilloŶ 

(Cryo-MET). Ceci nous a permis de mieux comprendre et décrire le mécanisme de formation des 

nanocapsules par émulsion-évaporation. Enfin, la réponse acoustique a été évaluée in vitro grâce à 

uŶ dispositif eǆpéƌiŵeŶtal d’ultƌasoŶogƌaphie hautes fƌéƋueŶĐes.  

 

SeloŶ les ƌésultats, il appaƌaît iŵpossiďle de ŵodifieƌ l’épaisseuƌ des ŶaŶoĐapsules de PLGA-b-PEG. 

Lorsque la concentration en polymère est faible, un probable démouillage du film de polymère 

suƌvieŶt à l’iŶteƌfaĐe PFOB/eau, à la fiŶ de l’évapoƌatioŶ. Ce phéŶoŵğŶe teŶd à pƌivilégieƌ la 

formation de gouttes isolées de PFOB, stabilisées par le tensioactif (SC), plutôt que de nanocapsules 

à ĐoƋues plus fiŶes. Cet éĐheĐ Ŷe doit pas ƌeŵettƌe eŶ Đause l’utilisatioŶ des ŶaŶoĐapsules pouƌ 

l’iŵageƌie ultƌasoŶoƌe des tuŵeuƌs. EŶ effet, hoƌs du Đadƌe ĐliŶiƋue aĐtuel, Đ’est-à-dire pour les 

hautes fréquences, les nanocapsules possèdent des propriétés tout-à-fait intéressantes en termes 

d’iŶteŶsité ƌétƌo-diffusée. Pour cette nouvelle technique, le seuil de sensibilité serait abaissé ce qui 

laisse eŶvisageƌ uŶe ŵeilleuƌe déteĐtioŶ d’uŶe ƋuaŶtité, ŵġŵe faible, accumulée dans la tumeur.  
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Abstract 
 

PLGA-b-PEG nanocapsules containing a liquid core of perfluorooctyl bromide (PFOB) were 

synthesized by an emulsion-evaporation process and designed as ultrasound contrast agents (UCAs). 

PEGylated nanocapsules were intravenously injected to mice bearing CT26-allograft to image the 

tumor using a low frequency ultrasound device (7-14 MHz). The absence of significant contrast 

enhancement in the diseased area prompted us to evaluate two optimization strategies. The first 

strategy consists in modifying the formulation by varying the initial amount of polymer. The 

morphology of PEGylated nanocapsules was studied by electronic microscopy, Small Angle Neutron 

Scattering and 19F NMR spectroscopy and related to the acoustic properties of the nanocapsules to 

allow a better understanding of their formation mechanism. We show that using PLGA-b-PEG, it is 

impossible to tune the polymeric shell thickness of the UCA, most probably due to dewetting of the 

polymer layer at the PFOB/water interface for low polymer concentration. The second strategy was 

to evaluate nanocapsule acoustic response at high frequencies. Fruitful results were obtained in vitro 

in the 20-40 MHz range. The combination of these nanocapsules and high-frequency detection 

appears as a promising approach for in vivo tumor detection. 

 

 

Keywords: Nanocapsules; Perfluorooctyl bromide; Ultrasonography; High Frequency Ultrasounds; 

Small Angle Neutron Scattering 
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1. Introduction  
 

Contrast ultrasound imaging is a compelling technique as it is cost-effective, portable, 

provides real-time anatomical and molecular information and may be used in combination with 

therapy. Hence, it is the most worldwide used technique in terms of available devices (Schutt et al. 

2003). Nevertheless, designing ultrasound contrast agents (UCAs) is complex, especially for tumor 

detection by passive targeting because antagonist properties are required.  

 

For passive tumor targeting, an ideal ultrasound contrast agent should be smaller than 400 

nm to extravasate from the neovessels and accumulate in the diseased tissue, through leaky 

endothelium. This accumulation occurs by the so-called enhanced permeation and retention (EPR) 

effect (Yuan et al. 1995). However, the small size, favourable for tumor accumulation by the EPR 

effect, is unfavourable for the acoustic response of the UCAs. Indeed, the more basic approach 

considers UCAs as passive diffusers. When a particle is insonified, the acoustic diffusion depends on 

the difference of acoustic velocity, density and absorption between the particle and its environment. 

In the case of the Born approximation, the larger the contrast agent, the higher the backscattered 

signal since the effective scattering area is proportional to the radius to the power 6 (Tranquart et al. 

2007). Therefore, commercial ultrasound contrast agents mainly consist of microbubbles of sizes 

ranging from 1 to 6 µm (Schneider et al. 1995; Fisher et al. 2002). Larger UCAs would not be 

compatible with intravenous administration, since the diameters of blood vessels and lung capillaries 

are between 6 and 8 µm. Bloch et al. compared the acoustic response of nanometer and micrometer 

scaled UCAs. Polymer shelled nitrogen bubbles of 1.33 µm were shown to be more responsive to a 

train of acoustic pulses than their 740 nm counterparts (Bloch et al. 2005). Despite the benefits of 

large UCAs, several groups demonstrated satisfying echogenicity of sub-micronic UCAs in vitro, 

having a proper size for tumor targeting. Liu et al. observed an increase of 22 % of the average 

greyscale with antibody-targeted PLA nanoparticles (250nm), using conventional ultrasound B-mode 

imaging (Liu et al. 2007). Mendoza-Munoz et al. reached 15 dB enhancement with polymeric 

nanobubbles of 370 nm using a laboratory-build set-up at 10MHz (Nestor et al. 2011).  

The choice of the shell material also influences the acoustic response. Lipidic surfactants or 

proteins were initially chosen because they create a soft membrane, which can undergo compression 

and dilatation phenomena and increase the backscattered intensity. It has been shown extensively 

that the more elastic shell, the better the contrast enhancement (Deng et al. 1998; Chumakova et al. 

2008; Wheatley et al. 2010). Although, polymeric shells are usually less compressible than their 

lipidic counterparts, they present a better stability in vivo (Klibanov 2007) as well as under ultrasound 

waves (Nestor et al. 2011). In addition, for tumor targeting by the EPR effect, the contrast agent 
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should remain as long as possible in the blood circulation. Rapoport et al. perfectly illustrated the 

duality between shell elasticity and echogenicity versus good stability and persistence in vivo. They 

showed that nanocapsules prepared with crystalline PCL-b-PEG, generated a lower acoustic response 

at 1 MHz than their more amorphous PDLA-b-PEG counterparts. However, 40% of injected PCL-b-PEG 

nanocapsules remained in the blood circulation 6 hours after injection, while there were only 18% of 

PDLA-b-PEG nanocapsules (Rapoport et al. 2011). 

In addition to UCA size, the effective scattering area is related to compressibility and density 

difference between the UCA and surrounding medium (Tranquart et al. 2007). Air or perfluorinated 

gases have been used as core materials to enhance the compressibility/density mismatch (Wheatley 

et al. 2006; Anderson et al. 2011) while, to ensure stability, liquid perfluorocarbon cores are 

preferable (Marsh et al. 2007) because of their higher resistance to pressure changes and mechanical 

stress (Dayton et al. 2002). Liquid perfluorocarbons present the additional advantage of allowing 

bimodal imaging by 19F MRI and ultrasonography (Pisani et al. 2008; Diaz-Lopez et al. 2010). 

 

Considering all points listed above, our study focuses on the use of stealth UCAs for tumor 

imaging, consisting on a polymeric shell of PLGA-b-PEG, encapsulating a liquid core of PFOB. PLGA is 

amorphous and elastic and provides echogenicity to the shell. The PEG coverage promotes stability 

and prolonged circulation in vivo, while the PFOB core should further enhance the difference of the 

acoustic impedance between the UCA and the surrounding medium. Nanocapsules were imaged in 

vivo in mice using clinical ultrasound device. Two strategies were then developed to enhance the 

contrast in the tumor. The first one consisted in the optimization of the nanocapsule formulation. 

The morphology of PEGylated UCAs was studied by electronic microscopy, neutron scattering and 19F 

NMR spectroscopy and related to the acoustic properties of UCAs at low frequencies. In the second 

strategy, PEGylated nanocapsules acoustic response was evaluated in vitro at high frequencies to 

assess the potential of this technique for future in vivo experiments.  
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2. Materials and methods 
 

2.1. Materials   

Methylene chloride (CH2Cl2) RPE-ACS 99.5% was provided by Carlo Erba Reactifs (France). D2O and 

Trifluoro Acetic Acid (TFA) were provided by Sigma Aldrich (France). Poly(ethylene glycol)-b-poly(DL-

lactide-co-glycolide) 50:50 Resomer RGP d 50105 (intrinsic viscosity 0.72 dl/g ; PLGA Mn=45 000 

g/mol containing 10 wt% of PEG Mn=5 000 g/mol) was obtained from Boehringer-Ingelheim 

(Germany). Sodium cholate (SC) was purchased from Sigma-Aldrich. Perfluorooctyl bromide (PFOB) 

was purchased from Fluorochem (UK). Water was purified using a using a RIOS/Synergy system from 

Millipore (France). NMR sample tube and coaxial insert were purchased from CortecNet (France). 

 

2.2. Sample Preparation  

Polymeric nanocapsules of PFOB were prepared by an emulsion-evaporation process described in 

details previously (Diou et al. 2012). Briefly, PLGA-b-PEG (from 60 mg to 100 mg) was dissolved into 

 4 mL of methylene chloride along with 60 µL of PFOB. The organic phase was emulsified into 20 mL 

of 1.5 % sodium cholate (w/v) aqueous solution using a vortex for 1min and then a vibrating metallic 

tip (IBP7677, Ultrasons, Annemasse, France) at 180V, for 1 min over ice. Solvent was evaporated by 

magnetic stirring. The native suspensions of nanocapsules were filtrated through 0.45 µm PVDF 

filters and if necessary, were purified by ultracentrifugation for 1 hour, at T= 4°C and at 27 440g 

(Optima LE-80K Ultracentrifuge Beckman Coulter) to remove sodium cholate. The pellet was finally 

resuspended in water to the desired concentration. The nanocapsules differed from the initial weight 

of polymer: 100 mg, 80 mg and 60 mg, they will be noted respectively NC100, NC80 and NC60. 

Nanoparticles (NP) were prepared by the same process using 100 mg of PLGA-b-PEG but omitting the 

PFOB. Conversely, emulsion of PFOB was prepared by omitting the polymer. 

 

2.3. Compressibility measurements 

Nanocapsules (NC100, NC80 and NC60), nanoparticles and emulsion were prepared as described 

above. Native suspensions of nanocapsules and nanoparticles were filtered but not purified by 

ultracentrifugation.  

2.3.1. Volumetric measurements 

The densities of sodium cholate (ρ0) and nanocapsules/nanoparticles suspensions or emulsion (ρ), 

were determined at 25°C using a vibrating tube Anton Paar DMA 500M digital densimeter (Graz, 
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Austria), with a precision of 10-5 g/mL. These measurements allow calculating the partial specific 

volume of nanocapsules/nanoparticles/emulsions (ν0) by the formula:

 C0

0

0

0 1




 
  Eq. 1

 

where C is the concentration of objects. 

 

2.3.2. Ultrasound velocity measurements 

Sound velocity measurements of nanocapsules/nanoparticles suspensions and of PFOB emulsion 

were carried out at 7.5 MHz by analyzing the amplitude – frequency characteristics of an ultrasonic 

resonator as described previously (Eggers 1992; Eggers et al. 1996). We employed an ultrasonic 

resonator cell with lithium niobate piezotransducers and a minimum sample volume of 0.8 mL. The 

temperature was controlled by an external water bath and was set at 25°C. For this type of acoustic 

resonators, the relative precision of sound velocity measurements at frequencies near 7 MHz is at 

least ± 0.15 cm/s. The analysis of the frequency characteristics of the resonator was performed by an 

Agilent model E5100 network/spectrum analyzer. The key characteristic of a solute directly derived 

from ultrasonic velocimetric measurements is the specific sound velocity increment, [u]: 

Cu
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u

0
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  Eq. 2 

where u1 and u0 are the ultrasound velocity in the suspension and in the solvent respectively 

The partial specific adiabatic compressibility k0
NC of nanocapsules is finally deduced from the two 

previous measurements by the formula: )
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    Eq. 3 

 

2.4. Size and Zeta potential 

The hydrodynamic diameter (dH) and polydispersity index (PDI) of the nanocapsules, nanoparticles 

and emulsion droplets were measured by quasi elastic light scattering, using a Zetasizer Nano ZS 

instrument (Malvern, France). Samples were diluted in water. Measurements were performed at  

20°C, at an angle of 173° to avoid multiple scattering. The counting time was set at 60s. Zeta 

potential measurements were carried out with the same instrument, at 25°C, in 1 mM NaCl. 

Measurements were performed in triplicate. 

 

2.5. Transmission Electron Microscopy (TEM) 

Transmission electron microscopy was performed at CCME (Orsay, France) using a Philips EM208 

operating at 80 kV. Purified suspensions of nanocapsules (1 mg/mL) were deposited on copper grids 

covered with a formwar film (400 mesh) for 2 min. The excess solution was blotted off using filter 



Chapitre 2 : OptiŵisatioŶ de la ŵorphologie des capsules pour l’iŵagerie ultrasoŶore 
 

111 
 

paper and grids were air dried before observation. Images were acquired using a high-resolution 

camera, Advantage HR3/ 12GO4 (AMT-Hamamatsu). 

 

2.6. CryoTEM 

Purified nanocapsules (10 mg/mL) were deposited on Quantifoil Grids R2/2 (Quantifoil, Germany). 

The excess of solution was blotted off for 1.5 s using Whatman n°1 filter paper and the grids were 

frozen in liquid ethane using Leica EM GP automatic system (Leica, Austria). All samples were 

observed under low doses conditions on a JEOL 2100F Transmission Electron Microscope operating 

at 200 kV. Images were recorded on a  Gatan US 4000 CCD camera (Gatan, USA) and measured using 

Gatan DigitalMicrograph. 

 

2.7. Determination of PFOB encapsulation efficacy by 19F NMR 
spectroscopy 
 

The NMR quantitative method using stem coaxial inserts was originally proposed by Henderson for 

13P compounds (Henderson 2002). It was adapted here for 19F NMR, with a 5 mm dual probe 19F/1H, 

to determine the precise concentration of PFOB directly in the aqueous suspension of nanocapsules. 

Native, filtrated and freeze dried nanocapsules suspensions were introduced in a usual 5mm-NMR 

sample tube. A same stem coaxial insert, containing TFA in D2O as an external standard 

([TFA]=6.2µmol/mL), was introduced in the sample tube. The experiment was performed on a Bruker 

Avance-300 (400 MHz) spectrometer. The total amount of PFOB in the suspension, n, was 

determined after integration of the peak at -80.8 ppm corresponding to the CF3 group and 

normalization by the area of the TFA peak at -73.1 ppm. Absolute encapsulation efficiency ɳabs was 

calculated as follows:

 0n

n
abs 

 Eq. 4

 

where n0 is the initial amount of PFOB: 60 µL corresponding to n0=23.2 mmol. 
 

 

2.8. Small Angle Neutrons Scattering 

2.8.1. SANS data collection 

Small Angle Neutron Scattering (SANS) measurements were performed on the PAXE spectrometer of 

the Laboratoire Léon Brillouin (LLB, CEA-Saclay, France) equipped with a two dimension detector 

made of 64x64 cells of 1cm2 surface area. We used two configurations: the first one with a sample-

to-detector distance of D = 2.045 ŵ aŶd a ŶeutƌoŶ ǁaveleŶgth of λ = 15 Å to cover a scattering  

vector (q) range of 2.7x10-3-2.7x10-2 Å-1 ; the second one with D=2.045 ŵ aŶd λ = ϲ Å to cover a q 
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range of 6.3x10-3-7.4x10-2 Å-1 or with D=5 ŵ aŶd λ = ϲ Å to cover a q range of 1.7x10-2-1.7x10-1 Å-1. 

Data regroupments were realized using the LLB PASINET software (Brulet et al. 2007).  

Nanocapsules were filtered, purified and redispersed in the desired mixture of H2O and D2O at a final 

volume fraction of Φv=1%. Two mixtures were used to match or not the scattering length densities of 

the various components of the core/shell structure and to focus the contrast on selected features. 

Pure D2O allowed observing the entire nanocapsule, having a high signal. The 40/60 (v/v) H2O/D2O 

mixture matched the scattering length density of the PFOB core and enabled to focus on the 

polymeric shell along with the surface oriented PEG chains. SANS measurements were performed in 

1 mm thick quartz cuvettes to minimize the incoherent scattering. All the scattered intensity curves 

were corrected from the incoherent background signal of their own dispersant and normalized by 

the incoherent signal delivered by a 1 mm gap water sample to account for the efficiency of the 

detector cells. Here we mainly discuss the SANS signal obtained with nanocapsules suspensions in 

the H2O/D2O mixture.  

 

2.8.2. SANS data modelling 

The model taken to account for the scattering in the matching condition of the PFOB core is the hairy 

vesicle model developed by Pedersen (Pedersen 2000; Bang et al. 2006) to analyse scattering curves 

of block copolymer micelles of various shapes cores. This analytical model assumes shell radius and 

thickness with Gaussian distributions and Gaussian chains attached at the surface of the shell. The 

analysis of SANS data for nanocapsules in contrast matching condition of the core assumes a 

homogeneous core (PFOB), a shell of PLGA and PEG chains at the surface with fixed scattering length 

densities: ρPFOB=3.63 x 1010 cm-2 ρPLGA=ρs =1.92 x 1010 cm-2 ρPEG=ρc=0.57 x 1010 cm-2. The form factor of 

hairy spherical vesicle contains four different terms: the self-correlation term of the shell, the self-

correlation term of the chains, the cross-term between the shell and chains, and the cross term 

between chains. It can be expressed as Equation 5: 

)()1()(2)()()( 222 qSNNqNqFNqFqP cccsccschaincshellsvesicleshairy    

Eq. 5 

where N is the number of chains attached to the shell surface and βs and βc are the total excess 

scattering length of the shell and of the chains. They can be calculated as  )( solvsss V    and 

)( solvccc V    respectively, where Vs and Vc are the volume of the shell and chains of radius of 

gyration Rg. ρs and ρc are the corresponding scattering length densities and ρsolv is the scattering 

length density of the surrounding solvent (here a mixture of D2O and H2O) .  
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The normalized self-correlation term )1)0(( qFshell

 

of a vesicle of inner radius Rcore and thickness 

T is given by Equation 6: 
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Where  
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)(

qR

qRqRqR
qR

    TRRext  and coreRR int   

The chains at the shell surface are assumed Gaussian and the self-correlation term is the Debye 

function (Debye 1947): 

22)1)(exp(2
)( gchain Rqx
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qF   

Eq. 7 

The interference term between the shell and the chains is 
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gcoreshellsc RTRq

RTRq
RqTRqAqS 

  

Eq. 8 

where ),,( TRqA coreshell

 

is the scattering amplitude of the shell. The function 

x

x
Rq g

)exp(1
),(

  where 22
gRqx   is the structure factor between chains (Hammouda 1992) 

and the third term of the previous equation the scattering amplitude of an infinite thin shell of radius 

gRTR  .   

The analytical expression of the form factor of hairy vesicle given in Eq. 1 was used to fit the 

experimental data using fitting routines of MATLAB libraries. The fit yields geometrical parameters of 

nanocapsules: the mean core radius Rcore, the polydispersity of the core radius σcore, the thickness of 

the shell T, the polydispersity of the thickness σT, the number of PEG chains NPEG at the surface and 

the radius of gyration of PEG chains, Rg
PEG.  

 

2.9. Acoustic characterization at high frequency 

Purified suspensions of nanocapsules or nanoparticles were injected through a cylindrical, 0.4-mm 

diameter channel in an acoustically transparent gel pad (Aquaflex® ultrasound gel pad, Parker Labs; 

New Jersey, USA) immersed in filtered and degassed water (24° C < T < 26°C) at a controlled rate of 1 

mm/s. A Lithium Niobate, 32-MHz center-frequency transducer (8-mm focal length, -20 dB fractional 

bandwidth) was placed such that the focal zone was centered within the channel. Independent sets 

of 256-emitted pulses at 20 and 40MHz were acquired 100 times, with 50 ms between each set, to 
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interrogate spatially independent samples of the suspension. Data were acquired within PRP (Peak 

Rarefactional Pressure) range from 1.28 to 2.01 MPa. Each backscattered signal was received by the 

transducer, digitized on an oscilloscope and transferred to a computer for signal processing using 

MATLAB. The Fourier transform was performed on a 1µs Hamming windowed segment of each signal 

centered at the focal zone of the transducer and padded to 2048-points to estimate the power 

spectral response. Power spectral densities (PSD) of received signals from the 

nanocapsule/nanoparticle suspension were normalized by the maximum of the fundamental 

component of the emitted pulse. 

2.10. In vivo ultrasound imaging 

A murine colon carcinoma cell line CT26.WT was kindly provided by N. Mignet (Seguin et al. 2012). 

Four, seven-week-old BalbC female mice weighing approximately 20 g were purchased from Harlan 

(Gannat, France). Animal procedures were in accordance with the recommendations of the EEC 

(86/609/CEE) and the French National Committee (decree 87/848) for the care and use of laboratory 

animals. The colon tumor model was established by injecting 5.105 cells (in 100 µL PBS) 

subcutaneously into the right flank of the animal. Sixteen days after tumor inoculation, PLGA-b-PEG 

nanocapsules were injected intra-tumorally or intravenously through the retro-orbital sinus (50 µL or 

200 µL, CPFOB=118 mM). Directly after the injection and then 4 and 7 hours later, mice were 

anesthetized with 2 % (v/v) isoflurane in a 30/70 mix of O2/NO2 at a rate of 0.8 L per minute. Mice 

were then maintained under anesthesia with 1 % isoflurane through a mask. In vivo tumor imaging 

was performed using a ACUSON Sequoia 512 ultrasound system (Siemens Medical Solutions, 

Mountain View, CA, USA) in CPS mode with a broadband 14L7 probe at 7 and 14 MHz.  
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3. Results and discussion 
 
PLGA/PFOB nanocapsules were previously imaged by ultrasonography in non linear mode (Tissue 

Harmonic Imaging) in the vena cava of the mouse liver after intravenous injection.(Pisani et al. 2008) 

However, due to their short half-life in the blood stream, these nanocapsules could not be used for 

tumor detection, as shown by 19F MRI. PLGA was further replaced by PLGA-b-PEG copolymer yielding 

stealth nanocapsules that accumulated in the tumor by the EPR effect. The 19F MRI contrast of the 

tumor was enhanced, proving nanocapsule potential for this imaging modality (Diou et al. 2012). 

PEGylated nanocapsule potential as UCAs however remained to be investigated. Intratumoral 

injection was first performed to insure the modification of the polymeric shell, PLGA-b-PEG instead of 

PLGA, did not alter the echogenicity of PFOB-filled nanocapsules. Before injection, the region of 

interest (ROI) appears dark while it becomes brighter after injection of PEGylated nanocapsules, using 

a Contrast Pulse Sequencing (CPS) mode (Figure 1). 

 

 
Figure 1: Ultrasound images of CT26 xenograft tumor in mouse obtained in CPS mode. The ROI at the 

center of the tumor (circled in white) appears dark before injection (left) and presents significant 
contrast enhancement after capsule injection (right). 

 

PEGylated nanocapsules were further injected intravenously to mice bearing CT26 xenograft 

tumors. Although acquisition time (0 h, 4 h and 7 h), frequencies (7 and 14 MHz), and mechanical 

indices (0.6-1.9) were modulated, no significant contrast enhancement was observed in the tumor. 

PEGylated nanocapsules may not be echogenic enough to be detected at low local concentration (1% 

injected dose in the tumor) by ultrasonography, thus their design need to be further improved. 

 

The shell contribution to the echogenicity of UCAs has been reported by several researchers 

(Chumakova et al. 2008; Wheatley et al. 2010; Rapoport et al. 2011). Compression and dilatation 

phenomena were mainly described for microbbubles but Chumakova et al. also observed oscillations 

with air filled PLGA nanocapsules. These UCA vibrate when they are submitted to an acoustic 

pressure field and can be considered as active diffusers, i.e. as ultrasonic point sources, which 

enhance the backscattered intensity. Thus, it is important to carefully choose the shell material as a 

function of its elastic properties, to promote a mechanic response of UCA to acoustic pressure (Deng 
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et al. 1998). PLGA has a low Young’s Modulus in bulk: 0.63 GPa, (Choi et al. 2002) which is probably 

even lower as we consider 100 nm objects. Indeed Stafford et al. demonstrated bulk properties do 

not necessarily remain identical at nanometer scales and evidenced an order of magnitude decrease 

of elastic modulus for amorphous polymer films of less than 40 nm thick.(Stafford et al. 2006) In 

addition to the choice of PLGA, thinning the shell of nanocapsules previously allowed increasing the 

compressibility of UCA and consequently the echogenicity in vitro (Pisani et al. 2008).  

Increasing the echogenicity by making the shell thinner, was considered here as a first 

strategy to enhance the acoustic response of PEGylated nanocapsules. In addition, PLGA-b-PEG is 

probably more elastic than PLGA since the glass transition temperature Tg, is reduced from 39°C to 

27°C, respectively for PLGA and PLGA-b-PEG, due to the plasticising effect of PEG chains (Ngai et al. 

1995; Plazek et al. 1995). Prior to emulsification the initial weight of PLGA-b-PEG in the organic phase 

was reduced from 100 mg to 60 mg, keeping the same amount of PFOB. The compressibility was 

studied as a function of polymer mass. PLGA-b-PEG nanoparticles, considered as a reference were 

found weakly compressible (0.775 x 10-5 cm3g-1bar-1). For nanocapsules, the compressibility increased 

from 2.95 x 10-5 cm3g-1bar-1 to 4.34 x 10-5 cm3g-1bar-1 as the initial mass of polymer decreased from 

100 mg to 60 mg. This increase of compressibility has already been related to a decrease of thickness 

to radius ratio for PLGA nano and micro capsules. PEGylated nanocapsules having approximately the 

same size, dH~120nm, we expect the shell thickness to decrease as the mass of polymer decreases 

(Figure 2). 

 

 
Figure 2: Adiabatic compressibility, size and polydispersity index (PDI) of different objects formed by 
the same emulsion-evaporation process: nanoparticles (NP), nanocapsules prepared with x amount 

of polymer (NCx) and emulsion.  
 

To further investigate shell thinning, PLGA-PEG nanocapsules prepared with 100 mg or 60 mg 

of polymer were observed by Transmission Electron Microscopy. Images show spherical objects with 

core shell structure and sizes in good agreement with the hydrodynamic diameter measured by 

dynamic light scattering (Figures 2 and 3 left). Nanocapsule surface appears blurry since PEG chains 

are fully hydrated, thus lowering the contrast (Figure 3 left). To obtain accurate measurement of 
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shell thickness, samples were frozen and morphological analysis was completed by Cryo Transmission 

Electronic Microscopy imaging (Figure 3 right). The PFOB core, with high electronic density, appears 

black whereas the polymeric shell seems lighter. Many nanocapsules also present a white meniscus 

inside the core. Indeed, during sample preparation, the rapid freezing of nanocapsules causes 

solidification and shrinking of PFOB, which does not fill the polymeric shell cavity anymore. CryoTEM 

images show well-defined shells of measurable thickness. By contrast with PLGA nanocapsules, 

(Pisani et al. 2006) PEGylated nanocapsule thickness appears very polydisperse within a same 

sample. Moreover, nanocapsules prepared with 100 or 60 mg of polymer do not seem to be 

significantly different. 

 

 

Figure 3: Left: TEM images of PEGylated nanocapsules, NC100 (top) and NC60 (bottom). The scale bar 
represents 500nm. Right: CryoTEM images of NC100 (top) and NC60 (bottom) with intrinsic negative 

contrast of the PFOB core. The black arrow shows an emulsion droplet of PFOB. 
 

To statistically determine shell thickness, Small Angle Neutron Scattering (SANS) was used. 

SANS is a powerful technique to average geometrical parameters on a wide number of nanocapsules. 

Scanning a broad range of scattering vector allow depicting the nanocapsule at different length 

scales. In the Guinier domain (q<3 10-3Å-1), the evolution of scattered intensity was approximated by 

Kratky as: )3/exp()( 22
0 gRqIqI  . Rg is obtained from the slope of the curve ln(I(q)) versus q2. 

Scattered intensity profiles, obtained for samples NC100, NC80 and NC60, dispersed in pure D2O and 

in PFOB matching condition (H2O/D2O 40/60) were analysed at low q values and Rg was determined. 

Considering the above experiments (TEM, CryoTEM), which ensured the spherical nature of 

nanocapsules, the total radius can now be estimated as
22 3/5 gsphere RR  . In full contrast condition, 

Rsphere values are very close to RH obtained by dynamic light scattering (Table 1).  When the PFOB core 
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is matched, Rg values are smaller. In the H2O/D2O mixture, hydrogen bounding occurs, PEG chains 

therefore have almost the same contrast as the dispersant and are almost invisible. Wang et al. 

showed that the scattering intensity at low angle of a PEG5000 solution was dramatically reduced in a 

66/44 H2O/D2O mixture being 10 % of the value in pure D2O.(He et al. 2010) In our case, the 

difference between the gyration radii in D2O and H2O/D2O would represent the gyration radius of 

PEG chains, around 10nm, in good agreement with Zackrickson et al. results (Zackrisson et al. 2005; 

Ramzi et al. 2008). 

 
Table 1: Comparison of radii obtained by SANS in two matching conditions: full contrast (D2O) and 

PFOB matching (H2O/D2O) and by dynamic light scattering for NC100, NC80 and NC60.  
Solvent D2O H2O/D2O  
Mass of 

polymer (mg) 
Rg ± σ (nm) Rsphere (nm) 

(5/3)½ Rg 

RH (nm) 
DLS 

Rg ± σ (nm) Rg
PEG (nm) 

NC100 50.8 ± 0.4 65.5 64 40.8 ± 4.9 10.0 
NC80 49.7 ± 1.4 64.0 62.5 40.4 ± 4.9 9.3 
NC60 48.4 ± 1.3 62.5 61.5 38.2 ± 4.1 10.2 

 

 The scattering curves I(q) for NC100, NC80 and NC60 in PFOB matching condition were fitted to Eq.5, 

the expression of the form factor of hairy vesicle. For the ease of reading, only one example: NC100, 

is given in Figure 4. The model (black line) satisfyingly fits the experimental data (red points). For the 

other samples NC80 and NC60 the fits are as satisfying as the presented one (Supporting 

inforamation). In full contrast conditions, variations of intensity are smoother and fewer oscillations 

appear (Supporting information). In order to analyze these variations, we tried two other models: the 

core shell model, in which the core would be composed of PFOB and the shell of polymer  

(PLGA-b-PEG), and a hairy core shell model with PEG chains around. The corresponding scattered 

intensity curves cannot be fitted with meaningful parameters (Rcore, T, and their distributions) with 

these two models. In conclusion, only the best fit parameters, obtained for nanocapsules in matching 

condition, are given in Table 2. They first confirm the 10 nm value for the radius of gyration of PEG. In 

addition, the core radius is almost the same for the three samples NC100, NC80 and NC60,  

(Rcore≈27 nm). The standard deviation is high, confirming the high polydispersity index observed by 

dynamic light scattering (Figure 2). The thickness to radius ratios (T/R) were then calculated for each 

sample: T/R=0.44; 0.45 and 0.48 for NC100, NC80 and NC60 respectively, very similar one to another. 

The similarity of nanocapsules in terms of T/R was further evidenced by plotting I(q).q2 versus q 

(Figure 4, inset). The first minimum corresponds to the first zero of the shell form factor given by 

qT /2 . Curves of NC100, NC80 and NC60 were y-translated to be more easily presented but 

they were initially superimposed. We demonstrated again the thickness value is the same for the 

three samples around 16 nm.  
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Figure 4: Experimental scattered intensity curve of NC100 (red diamonds) in contrast matching 

condition, fitted by Hairy Vesicle Model (black line) Inset: I(q).q2 versus q plot for NC100, NC80 and 
NC60. The first minimum is underlined by the red arrow.  

 

Table 2: Geometrical parameters for NC100, NC80 and NC60 obtained by curves fitting with Hairy 
Vesicle form Factor Model and calculated T/R. R is the total radius of NC given by R=Rcore+T. 

Mass of polymer (mg) Rcore ± σcore(nm) T (nm) NPEG Rg
PEG (nm) T/R 

100 26.7 ± 39.3 21  1720 9.1 0.44 
80 27.2 ± 40.4 23  1672 8.7 0.45 
60 27.8 ± 39.4 26  1869 9.3 0.48 

 
The similarity of NC100, NC80 and NC60 is further suggested by the number of PEG chains (NPEG) at 

nanocapsule surface, which is about the same order of magnitude for NC100, NC80 and NC60 (Table 

2). Interestingly, we can calculate the number of PLGA-PEG (NPLGA-b-PEG) chains within the nanocapsule 

as follows: 

a
PEGPLGA

NCPEGPLGA
PEGPLGA N

M

m
N


  /    with  

NCNCeredNCre

PFOBeredNCre
NCPEGPLGA Vm

mm
m /cov

cov
/

   

MPLGA-PEG is the molecular weight of PLGA-b-PEG (50 000g/mol). 

mNCrecovered corresponds to the mass of capsules recovered after preparation. 

ρNC and VNC are the density and volume of nanocapsules. 

mPFOB is the total weight of PFOB in the suspension, deduced from the encapsulation efficiency 

measurements. 

These calculations for NC100 resulted NPLGA-PEG= 6093 chains. It can be compared to the number of 

PEG chains at nanocapsule surface: 1720, revealing that only 28% of PEG chains are surface oriented 

during the emulsification-evaporation process.  
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SANS experiments revealing NC100, NC80 and NC60 possess the same T/R ratio, the increase 

of compressibility (Figure 2) definitely cannot be related to a decrease of T/R. To elucidate the 

compressibility increase, the PFOB content of suspensions was measured after each step of 

nanocapsules treatment: directly after preparation (native), after filtration and after freeze drying. 

PFOB encapsulation efficiency was calculated and reported in figure 5. For native suspension, 

encapsulation efficiencies are: 100 ± 6 %; 96 ± 5 % and 97 ± 1 % respectively for NC100, NC80 and 

NC60. Given standard deviations, one can consider that no loss of PFOB occurs during methylene 

chloride evaporation. After filtration, all samples lose from 20 to 30 % of their PFOB content, proving 

the presence of objects larger than membrane filter pore size (450 nm). Microscopic observations 

show that these objects are microcapsules containing a PFOB core, very similar to those obtained by 

Pisani et al. (Pisani et al. 2009). After freeze drying, the additional loss is no longer equivalent for the 

different samples, while it is only 7 % more for NC100; it is 31 % and 30 % respectively for NC80 and 

NC60. A careful observation of CryoTEM pictures of NC60 reveals the coexistence of nanocapsules 

together with PFOB droplets stabilized by sodium cholate (arrow on image). During freeze drying, 

these droplets evaporate (proved by 19F NMR, data not shown), whereas PFOB remains in the 

nanocapsules, which possess a solid and harder polymeric shell The loss of PFOB between the 

filtration and freeze drying steps, around 30 % for NC80 and NC60, would represent the amount of 

SC/PFOB droplets in the suspension. These droplets together with nanocapsules were not easily 

detectable by dynamic light scattering since the refractive index of PFOB is 1.33 (25°C) close to the 

one of water. Nevertheless the higher PDI value of NC60 (PDI=0.22) compared to NC100 (PDI=0.16) 

suggest a wider dispersion of sizes and eventually a second population of objects (Figure 2). The 

droplets were not detectable by SANS either, since contrast condition matched the PFOB core. 

 

 
Figure 5: PFOB encapsulation efficiency diagram of NC suspensions (NC100, NC80 and NC60) at 

different steps of preparation. PFOB content is precisely measured by 19F NMR. 
 

CryoTEM observation of a pure SC/PFOB emulsion (without polymer) evidenced the softness of 

droplets and their ability to change shape when they are closely packed (figure 6). Mechanical 
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flexibility of PFOB droplets was confirmed by compressibility measurement: 5.9 x 10-5 cm3g-1bar-1. 

This value is twice higher than the one obtained for NC100. As described previously, there is no 

difference in size and thickness between NC100 and NC60, one can thus assume that NC60 

suspension is a mixture of NC100-like nanocapsules and emulsion droplets of PFOB. Compressibility 

as an extensive property; the total compressibility of NC60 suspension is the sum of the 

compressibility values of the different components: )/()( 100
0

100
0

100
0

60 ENCEENCNCNC kkk   .  

kNC100 and kE are the compressibility values of NC100 and the emulsion respectively (Figure ϮͿ. ϕNC100 

aŶd ϕE correspond to the volume fractions of NC100 and emulsion in the NC60 sample. Considering 

the PFOB content of NC60 before and after freeze-drying, ϕNC100 equals 38/68 and ϕE equals 30/68. 

One can then evaluate a theoretical value of kNC60 of 4.25 x 10-5 cm3g-1bar-1, very close to the 

experimental value 4.34 x 10-5 cm3g-1bar-1, comforting the hypothesis of the dual-composition of 

NC60 suspension: NC100-like capsules and emulsion droplets. Finally, we verified NC100 suspension 

was only composed of nanocapsules. In this case, the compressibility is given by the Laplace 

equation: 
2

0

2

0

))(( corePFOBshellPLGAcorePFOBshellPLGA UUU
k 






 Eq. 9

 

where ν0 is the partial specific volume of nanocapsules measured after freeze drying 

ρshell=1.22 g/mL ρcore=1.93 g/mL are the densities of PLGA and PFOB  

ϕshell and ϕcore are the volume fractions of the shell and the core calculated with the SANS parameters 

(T and Rcore). 

UPLGA and UPFOB are the acoustic velocities PLGA and PFOB (Haiat et al. 2011) 

This calculation gives a theoretical value of the NC100 compressibility, kNC100
theo = 2.60 x 10-5 cm3g-

1bar-1 similar to the experimental one: 2.95 x 10-5 cm3g-1bar-1. The error between theoretical and 

experimental values is about 12%, which is included in the experimental uncertainty. 

 

 
Figure 6: CryoTEM image of PFOB droplets stabilized by sodium cholate.  
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During the emulsification process, the methylene chloride droplets containing PFOB and 

polymer are fractioned by sonication. The number of droplets and their size are fixed by the 

sonication power and the viscosity of the organic phase. At this step, polymer chains and PFOB 

molecules are equally distributed within the droplets. Droplets are stabilized by sodium cholate, the 

polymer is located in the loose interfacial sublayer because of its high solubility in methylene chloride 

(Pisani et al. 2009). In NC100 emulsion, the droplets are richer in polymer than in NC60 emulsion 

(Figure 7, step 1 a and b).  

 

In the case of NC100, there are enough PLGA-b-PEG chains to cover all interfaces. PFOB 

nucleates at the center of the organic droplet and the layer of methylene chloride is thinning as the 

evaporation occurs (Figure 7, step 2) (Pisani et al. 2008). PLGA-b-PEG reaches its solubility limit and 

migrates to the interface thus orientating the hydrophilic PEG moieties toward the aqueous phase. 

The driving force, fixing the equilibrium configuration of the suspension, is the minimization of the 

total interfacial tension (Wyman et al. 2011). Finally, PLGA-b-PEG precipitates and nanocapsules are 

formed (Figure 7, step 3a).  

 

In the case of NC60, decreasing the PLGA-b-PEG/PFOB ratio results in PLGA-b-PEG 

concentration inhomogeneities and local dewetting. Within the same droplet, methylene chloride is 

either stabilized by SC alone: γ1=8.1mN/m, or by PLGA-b-PEG and SC together: γ2<7.2 mN/m (Pisani 

et al. 2009). One can note that γ2 is probably overestimated as it was measured for  

[PLGA-b-PEG]=100 mg/mL. The actual concentration may be higher, but it is difficult to estimate 

accurately during the evaporation process (Figure 7, step 2b). The interfacial tension gradient ;γ1 -γ2) 

may lead to Marangoni interfacial instabilities, as evidenced by Foster et al. with PEO-b-PCL 

polymersomes (Foster et al. 2010). The methylene chloride would flow away from the region of low 

surface tension, γ2 to the region of high surface tension γ1 (black arrows). Finally, the PLGA-b-PEG 

precipitates around one PFOB droplet, while another bare PFOB droplet is expelled into the aqueous 

phase. These PFOB droplets, staďilized ďǇ SC ;γ=ϭϱ.ϲ mN/m at the PFOB/water interface) were 

already observed by Pisani et al for PLGA in the case of an excess of PFOB (Pisani et al. 2006). In brief, 

two different morphologies may form depending on the polymer initial concentration: nanocapsules 

and droplets of PFOB stabilized by SC (Figure 7, step 3b). This is confirmed by CryoTEM imaging 

(Figure 3). 
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Figure 7: Schematic drawing that describes a possible mechanism for the formation of nanocapsules 
in case of NC100 (top) and NC60 (bottom). Step 1: Initial state, the polymer is dissolved in CH2Cl2. 

Step 2: PLGA-b-PEG is moving to the interface as the solvent evaporates. Step 3: Final situation with 
nanocapsules NC100 and co-existence of NC100 and PFOB droplet for NC60.   

 

Since increasing the echogenicity by thinning the shell of nanocapsules was not feasible for 

PLGA-b-PEG, another strategy was briefly studied. The idea was to focus on the detection method 

rather than on the contrast agent itself. Couture et al. have shown that high frequency ultrasounds 

(>20 MHz) are more suitable than clinical ones (7-14 MHz) for submicron droplets (Couture et al. 

2006; Couture et al. 2006). Mendoza-Munoz et al. also related an increased level of backscattered 

echoes when high frequencies were used for nanoparticles detection (Nestor et al. 2011). 

Performances of PLGA-PEG/PFOB nanocapsules NC100 and NC60 were therefore evaluated in terms 

of their acoustic response. The Power Spectral Density (PSD), at 20 MHz (fundamental) and 40 MHz 

(second harmonic) was determined as the acoustic pressure varied from 1.28 to 2.01 MPa. 

Nanoparticles (NP) were considered as a linearly scattering control. The PSD for nanoparticles is low 

and does not depend on acoustic pressure; the mean values of PSDNP are -53.1 ± 1.7 dB at the 

fundamental and -77.7 ± 1.7 dB at the second harmonic. Thus, the PSDNP can be considered as the 

baseline. For nanocapsules at the fundamental frequency, the acoustic enhancements compared to 

NP, given by the difference of respective PSD: PSDNC-PSDNP is constant as the pressure varies, mean 

values being 7.3 ± 1.4 dB and 5.4 ± 2.0 dB respectively for NC60 and NC100 (Figure 8 left). This 

confirms the improved echogenicity of nanocapsules compared to nanoparticles at high frequency 

due to the synergistic contribution of the acoustic impedance difference, which is created by the core 

of PFOB, and the elasticity of the polymeric shell. For the second harmonic, the enhancement of 
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PSDNC compared to PSDNP is increasing with acoustic pressure (Figure 8 right), reaching 7 dB at  

2.01 MPa. This pressure dependant second harmonic content was already related to the non linear 

acoustic behavior of PFOB filled PLGA nanocapsules at high frequency (Jafari et al.). The same trends 

are obtained for NC60 and NC100, confirming there is no difference in terms of shell thickness as well 

as echogenicity between the two samples. Furthermore, the presence of PFOB droplets in NC60 does 

not influence the acoustic gain (PSDNC-PSDNP) at the second harmonic, in good agreement with 

Couture et al., who showed that 300 nm droplets of PFH behave as linear scatterers (Couture et al. 

2006). 

 

 
Figure 8: Normalized PSD as a function of acoustic pressure for nanoparticles (NP •), and 

nanocapsules NC100 (οͿ and NC60 (◊) measured at 20MHz: fundamental frequency (left) and 40MHz: 
second harmonic (right).  

 

In conclusion, the acoustic response of nanocapsules is interesting at the fundamental and the 

second harmonic and comparable to other polymeric shelled nanometric UCAs (Jafari et al. ; 

Ketterling et al. 2007). It would be possible to exploit linear and non linear behaviour of  

PLGA-b-PEG/PFOB nanocapsules to confirm their echogenicity at high frequencies, with a newly 

developed imaging system (Vevo 2100, Visualsonics). In the future, the same experimental protocol 

as the one used for low frequencies, may reveal a higher contrast enhancement of the tumor. 
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4. Conclusion 
 
In vivo imaging of PLGA-b-PEG/PFOB nanocapsules reveals that this system required further 

improvement to increase its echogenicity. Two strategies were evaluated. The first strategy 

considered the properties of the polymeric shell to render the nanocapsule more echogenic. 

Morphological features of different type of nanocapsules (NC100, NC80, NC60) were deeply studied 

by electronic microscopy, 19F NMR and neutrons scattering. We show that using PLGA-b-PEG, it is 

impossible to tune the polymeric shell thickness of the UCA. The second strategy was related to the 

use of high frequencies ultrasounds (20-40 MHz). The in vitro evaluation of PLGA-b-PEG/PFOB 

nanocapsules appears promising. In vivo experiments at those frequencies should be performed to 

confirm the potential of these nanocapsules for tumor detection.  
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Supporting information 

 

 

Figure S1: Experimental scattered intensity curve in full contrast condition of NC60.  
 

 

Figure S2: Experimental scattered intensity curve in contrast matching condition of NC60 and NC80 
(red diamonds) fitted by Hairy Vesicle Model (black line).  
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Ce chapitre se décompose en deux parties A et B. La pƌeŵiğƌe ĐoŶĐeƌŶe l’eŶĐapsulatioŶ d’uŶ 

principe actif au sein de la coque polymère des nanocapsules, pour le traitement de la tumeur par 

chimiothérapie. La deuxième partie décrit la fonctionnalisation de surface des nanocapsules 

PEGǇlées paƌ uŶ peptide pouƌ eŶvisageƌ le Điďlage aĐtif d’uŶe pƌotéiŶe spéĐifiƋue, l’iŶtégƌiŶe αvβ3, 

surexprimée par les néovaisseaux, en périphérie de la tumeur. 

 

Deux principes actifs ont été étudiés : le Paclitaxel, considéré comme une molécule modèle 

et le 5-FluoƌouƌaĐil, Ƌui est haďituelleŵeŶt pƌéĐoŶisé, Đhez l’hoŵŵe, pouƌ tƌaiteƌ les tuŵeuƌs du 

côlon. Les nanocapsules ont été caractérisées en termes de taille, mesurée par diffusion de la 

lumière, et de teneur en principe actif, déterminée par chromatographie liquide, couplée à un 

détecteur UV, ou RMN du 19F, respectivement pour le paclitaxel et le 5-FluoƌouƌaĐil. L’eŶĐapsulation 

du paclitaxel, molécule hydrophobe, se révèle beaucoup plus prometteuse que celle du  

5-Fluorouracil, hydrophile. 

 

Deux stratégies de couplage du peptide sur la surface des nanocapsules ont été investiguées. 

Elles ont été nommées bottom-up et top-down pour décrire le sens de la démarche de construction 

du système théranostique. Les nanocapsules fonctionnalisées ont été caractérisées en termes de 

taille, par diffusion de la lumière, en termes de morphologie, par Cryo-MET et d’effiĐaĐité 

d’eŶĐapsulatioŶ du PFOB, par RMN du 19F. La réussite du couplage a été validée et quantifiée grâce à 

une méthode originale de RMN du 1H. Les ƌésultats ŵoŶtƌeŶt Ƌue, la ŵoƌphologie sphéƌiƋue Đœuƌ-

couronne des nanocapsules est difficile à maintenir après fonctionnalisation, aussi bien par 

l’appƌoĐhe ďottoŵ-up Ƌue paƌ l’appƌoĐhe top-down. La stratégie top-down est la plus satisfaisante 

eŶ teƌŵes de tauǆ de Đouveƌtuƌe de peptide eŶ suƌfaĐe. C’est pouƌƋuoi, l’affiŶité de Đes ŶaŶoĐapsules 

pouƌ l’iŶtégƌiŶe αvβ3, a été évaluée in vitro, suƌ des Đellules huŵaiŶes de l’eŶdothéliuŵ vasĐulaiƌe 

oŵďiliĐal ;HUVECͿ, paƌ uŶ test de ĐoŵpétitioŶ eŶ pƌéseŶĐe d’éĐhistatiŶe ƌadioŵaƌƋuée, autƌe ligaŶd 

de l’iŶtégƌiŶe αvβ3. 
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L’iŶtéƌġt des ŶaŶoĐapsules de PLGA-b-PEG/PFOB pouƌ l’iŵageƌie des tuŵeuƌs solides a été 

démontré par IRM du Fluor et échographie dans les chapitres 1 et 2. DaŶs l’oďjeĐtif final de concevoir 

des nanocapsules théranostiques, il fallait encore leur apporter une fonction thérapeutique. 

L’iŶĐoƌpoƌatioŶ d’uŶ pƌiŶĐipe aĐtif Ŷe peut guğƌe ġtƌe eŶvisagée Ƌue daŶs la ĐoƋue polǇŵğƌe de la 

capsule. En effet, en tant que perfluorocarbone, le PFOB est à la fois hydrophobe et lipophobe et a 

une faible capacité de solubilisation (Scott 1948). Dans cette partie, nous avons rapidement vérifié 

Ƌue l’eŶĐapsulatioŶ d’uŶ pƌiŶĐipe aĐtif hǇdƌophoďe, tel Ƌue le paĐlitaǆel était eŶvisageaďle et 

aisément quantifiable par une méthode de chromatographie liquide. Nous nous sommes ensuite 

replacé dans la problématique du cancer du côlon, pathologie pour laquelle le 5-Fluorouracil (5-FU) 

est plus communément administré que le paclitaxel. Il faut préciser que les résultats présentés dans 

cette partie 3A soŶt le fƌuit d’uŶe étude pƌéliŵiŶaiƌe, Ƌui ŵéƌiteƌait d’ġtƌe appƌofoŶdie daŶs le futuƌ. 

 

1. EŶcapsulatioŶ d’uŶe ŵolécule ŵodğle : le paclitaxel 
 

Matériel et méthodes : 

Les réactifs utilisés sont les mêmes que ceux évoqués dans les chapitres 1 et 2. Le  

PLGA-b-PEG RGP d50105 provient de Boehringer-Ingelheim (Allemagne), le PFOB de Fluorochem 

(Royaume-Uni) et le Paclitaxel de Chemos (Allemagne). Les solvants (dichlorométhane, acétone, 

acétonitrile) sont fournis par Carlo Erba Reactifs (France) 

  

Le procédé de formulation des capsules est similaire à celui décrit dans les chapitres 1 et 2. 

Brièvement, dans 4 mL de dichlorométhane sont introduits progressivement : 6 à 18 mg de 

paclitaxel, 100 mg de polymère et 60 µL de PFOB. La phase organique est pré-émulsifiée contre  

20 mL de solution aqueuse de cholate de sodium (1,5 % massique) 1 min au vortex. Puis les 

gouttelettes sont fractionnées par ultrasonication pendant 1 min. Le dichlorométhane est éliminé 

par évaporation sous pression réduite. Les suspensions sont ensuite filtrées sur PVDF 0,45 µm puis 

purifiées par ultracentrifugation à 20 000 tr/min pendant 1 h.  

 

Pour doser le paclitaxel, une méthode de dosage par chromatographie liquide haute 

performance (HPLC) en phase inverse a été utilisée. La phase mobile est un mélange 50/50 

d’aĐétoŶitƌile/eau, le déďit d’élutioŶ daŶs la ĐoloŶŶe ;Wateƌ SǇŵŵetƌǇ® Cϭϴ ϱ μŵ ϰ,ϲ*ϭϱϬ mm) est 

de 1 mL/min.  
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Pour la méthode choisie le temps de rétention du paclitaxel est de 14,5 min et son 

absorbance maximale à 237 Ŷŵ. UŶe dƌoite d’étaloŶŶage a été étaďlie pouƌ uŶe gaŵŵe de 

concentrations de paclitaxel de 1,41 à 16,8 µg/mL telle que y=(101,465x - 0,719) x 103  r2=0,9997 

Des solutioŶs de polǇŵğƌe seul aiŶsi Ƌu’uŶ ŵélaŶge de polǇŵğƌe et de paĐlitaǆel soŶt pƌépaƌés afiŶ 

de véƌifieƌ l’aďseŶĐe d’iŶteƌféƌeŶĐes d’aďsoƌďaŶĐe à la loŶgueuƌ d’oŶde ĐoŶsidéƌée. 

Apƌğs puƌifiĐatioŶ, le Đulot de ŶaŶoĐapsules est soluďilisé daŶs ϮŵL d’aĐétoŶitƌile. L’éĐhaŶtilloŶ est 

ensuite filtré sur 0.45 µm Poly(tétra-fluoro éthylène) (PTFE) et dilué dans la phase mobile de 

chromatographie. 

 

Résultats : 

La limite de solubilité du paclitaxel dans le dichlorométhane a été évaluée à 17,1 mg/mL 

(Singla et al. 2002). Plusieurs essais ont donc été menés pour des concentrations initiales de principe 

actif dans la phase organique, inférieures à cette limite : de 1,6 à 4,ϲ ŵg/ŵL. L’effiĐaĐité 

d’eŶĐapsulatioŶ aiŶsi Ƌue la ƋuaŶtité de principe actif sont déterminés grâce au dosage HPLC. Le 

ƌeŶdeŵeŶt d’eŶĐapsulatioŶ seŵďle peu dépeŶdƌe de la ƋuaŶtité iŶitiale de paĐlitaǆel jusƋu’à ϭϬ ŵg. 

La ŵoléĐule est paƌtitioŶŶée de façoŶ égale daŶs l’eau et dans la membrane de polymère. A 5,3 mg 

pour 100 mg de polymère, la membrane est probablement saturée en paclitaxel, une teneur plus 

élevée  semble être impossible à atteindre (Tableau 1).  

 
Tableau 1 : TeŶeuƌ eŶ pƌiŶĐipe aĐtif et effiĐaĐité d’eŶĐapsulatioŶ de difféƌeŶtes foƌŵulatioŶs de 

nanocapsules. 
mPTX

i (mg) Teneur (mg)/100mg polymère ɻPTX (%) 
6,3 3,3 52,6 

10,0 5,3 52,8 
18,4 5,3 29,0 

 

2. EncapsulatioŶ d’uŶe ŵolécule d’iŶtérġt : le 5-Fluorouracil  
 

Matériel et méthodes :  

Les réactifs utilisés sont les mêmes que ceux évoqués dans les chapitres 1 et 2. Le  

PLGA-b-PEG RGP d50105 provient de Boehringer-Ingelheim (Allemagne), le PFOB de Fluorochem 

(Royaume-Uni) et le 5-Fluorouracil de Sigma-Aldrich (France). Les solvants (dichlorométhane, 

acétone, acétonitrile) sont fournis par Carlo Erba Reactifs (France) 

 

Le procédé de formulation est légèrement adapté pour le 5-Fluorouracil. Dans 4 mL d’uŶ 

ŵélaŶge d’aĐétoŶe et de diĐhloƌoŵéthaŶe (94/6) judicieusement choisi pour solubiliser tous les 

composants, sont introduits progressivement : 8 mg de 5-FU, 100 mg de polymère et 60 µL de PFOB. 
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La phase organique est pré-émulsifiée contre 20 mL de solution aqueuse de cholate de sodium (1,5 % 

massique) 1 min au vortex. Puis les gouttelettes sont fractionnées par ultrasonication pendant 1 min. 

Les solvants sont ensuite éliminés par évaporation sous pression réduite. Les suspensions sont 

filtrées sur PVDF 0.45µm puis purifiées par ultracentrifugation à 20 000 tr/min pendant 1 h. 

La taille des nanocapsules est mesurée, à 20°C, par diffusion dynamique de la lumière à un 

aŶgle de ϭϳϯ° aveĐ uŶ teŵps d’aĐĐuŵulatioŶ de ϲϬ seĐoŶdes ;)etaSizeƌ NaŶo)S, MalveƌŶͿ. Le 

diaŵğtƌe et l’iŶdiĐe de polǇdispeƌsité soŶt déterminés en utilisant la méthode des Cumulants.  

Le dosage du 5-FU dans les formulations est effectué par spectrométrie UV et RMN du Fluor. 

Les limitations et avantages de ces méthodes sont présentés successivement. 

La molécule de 5-FU absorbe le rayonnemeŶt UV à la loŶgueuƌ d’oŶde ĐaƌaĐtéƌistiƋue de Ϯϲϲ 

Ŷŵ. Des ŵesuƌes peuveŶt doŶĐ ġtƌe aiséŵeŶt effeĐtuées daŶs l’eau suƌ le suƌŶageaŶt apƌğs 

puƌifiĐatioŶ des Đapsules ;Figuƌe ϭ, Đouƌďe ďleue ĐlaiƌeͿ. NéaŶŵoiŶs il est plus diffiĐile de l’eŶvisageƌ 

sur le culot (courbe bleu foncé), les nanocapsules sans principe actif, absorbant aussi à cette 

longueur d’oŶde ;courbe verte). Même si les capsules sont détruites et solubilisées dans un co-

solvant du 5-FU, l’aďsoƌďaŶĐe ƌésiduelle du polǇŵğƌe iŶtƌoduit uŶe eƌƌeuƌ dans la détermination 

précise de la concentration de 5-FU.  

 

 
Figure 1 : SpeĐtƌe UV d’uŶe suspeŶsioŶ aƋueuse de ŶaŶoĐapsules pƌépaƌées saŶs ϱ-FU (référence en 

vert) et avec 8 mg de 5-FU (violet) ainsi que ses culot et surnageant correspondants (en bleu). 
 

Le développeŵeŶt d’uŶe autƌe ŵéthode de ƋuaŶtifiĐatioŶ était doŶĐ iŶdispeŶsaďle. Le 

déplacement chimique caractéristique du 5-FU est de -169,2 ppm. Pour mettre au point la méthode 

de dosage du 5FU par RMN, le temps de relaxation caractéristique de la molécule est mesuré dans 

l’eau ;ϴϬ/ϮϬ H2O/D2O). Il est de 5107 ms. Le paramètre d1 (temps de répétition de la séquence RMN) 

doit ensuite être adapté tel que d1>5T1. Le nombre de scans est ensuite choisi de façon à optimiser 

la sensibilité. Pour le 5FU, le seuil de détection obtenu avec 64 scans (NS) est d’eŶviƌoŶ 20 µg/mL 
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(soit 0,ϭϱ µŵol/ŵLͿ. L’éĐhaŶtilloŶ à doseƌ ;ŶaŶoĐapsules ou étaloŶsͿ est iŶtƌoduit daŶs uŶ tuďe ‘MN 

standard de 5 mm, dans lequel est placé un insert coaxial qui contient une solution aqueuse 

deutéƌée d’acide trifluoroacétique ([TFA]=5,09 x 10-5 ŵol/ŵLͿ. UŶe dƌoite d’étaloŶŶage du ϱFU daŶs 

l’eau a été étaďlie pouƌ uŶe gaŵŵe de ĐoŶĐeŶtƌatioŶs de 4,6 µmol/mL à 49 µmol/mL et donne : 

y=1499x+0,053 r2=0,9993. Par cette méthode, on peut envisager le dosage simultané du 5FU et du 

PFOB. NéaŶŵoiŶs Đette ŵéthode de ƋuaŶtifiĐatioŶ est liŵitée paƌ soŶ teŵps d’aĐƋuisitioŶ, de 30 

min, imposé par des valeurs de d1 et NS élevées. 

 
Figure 2 : SpeĐtƌe ‘MN du Fluoƌ d’uŶe suspeŶsioŶ de ŶaŶoĐapsules de PFOB pƌépaƌées à paƌtiƌ d’uŶe 

phase organique contenant du 5-FU. Un insert de TFA est incorporé dans le tube.  
 

Résultats :  

Bien que le 5-FU soit une molécule hydrophile, son encapsulation dans des particules de 

PLGA semble possible par des méthodes classiƋues de ŶaŶopƌéĐipitatioŶ et d’éŵulsioŶ-évaporation, 

Đoŵŵe l’attesteŶt les tƌavauǆ de Gupte et al. (Gupte et al. 2004), Zhang et al. (Zhang et al. 2007), 

Faisant et al. (Faisant et al. 2006). Le 5-FU est un acide faible de pKa1=8 et pKa2=13. La forme 

moléculaire (plus hydrophobe) est donc majoritaire à pH acide (Monnot et al. 1990; Singh et al. 2005) 

(Figure 3). L’iŶĐoƌpoƌatioŶ du pƌiŶĐipe aĐtif daŶs la ĐoƋue de polǇŵğƌe PLGA devƌait doŶĐ ġtƌe 

favoƌisée. L’iŶflueŶĐe du pH de la phase aƋueuse suƌ le tauǆ d’eŶĐapsulatioŶ paƌ éŵulsioŶ-

évaporation a été étudiée pour plusieurs valeurs de pH de la phase aqueuse (sans tampon pH=7,0 ; 

tampon citrate à pH=5,4 ; tampon NaOH à pH=8,0). 

 

Figure 3 : Espèce moléculaire et ionisée de la molécule de 5-Fluorouracil.  
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Tableau 2 : Caractéristiques des nanocapsules de PLGA-b-PEG/PFOB préparées avec 8 mg de 5-FU. 
Rapport de la quantité de 5-FU collectée dans le surnageant sur la quantité initiale utilisée (par UV). 

pH dH (nm) PDI [5FU]surnageant/[5FU]initial 

5,4 130 0,12 1,03 

7 110 0,15 1,04 

8 109 0,14 1,02 

 

La taille et l’iŶdiĐe de polǇdispeƌsité des ŶaŶoĐapsules purifiées sont peu influencés par le pH de la 

suspeŶsioŶ. Le tauǆ d’eŶĐapsulatioŶ paƌaît ŵalheuƌeuseŵeŶt ġtƌe Ŷul puisƋue la totalité du ϱ-Fu 

incorporé initialement dans la phase organique est retrouvé dans le surnageant après purification 

des nanocapsules. Toutefois, la teĐhŶiƋue de speĐtƌophotoŵétƌie UV Ŷe peƌŵet Ƌu’uŶe ŵesuƌe 

indirecte de la teneur encapsulée. La mesure directe peut être effectuée par RMN du 19F sur le culot 

redispersé des nanocapsules ou nanoparticules, préparées dans les conditions classiques de pH (sans 

tampon pH=7) (Tableau 3). 

 
Tableau 3 : TeŶeuƌ et effiĐaĐité d’eŶĐapsulatioŶ du ϱ-FU pour des nanocapsules et nanoparticules de 

PLGA-b-PEG (par RMN du 19F). 
 Teneur (µg)/100 mg polymère ɻ5FU (%) 

NC 37 0.47 

NP 31 0.39 

 
Comme présagé par spectrophotométrie UV, les quantités de 5-FU mesurées sont effectivement  très 

faibles, et juste supérieures au seuil de détection de la méthode, qui a été évalué à 20 µg/mL. 

 

Pouƌ ĐoŶĐluƌe, l’eŶĐapsulatioŶ du ϱ-FU suggérait des opportunités intéressantes pour la thérapie du 

cancer du côlon puisque la biodistribution de la molécule et sa libération auraient pu être suivies par 

imagerie ou spectroscopie de résonance magnétique du Fluor. Néanmoins, le procédé 

d’eŶĐapsulatioŶ Ŷ’est pas ŵaîtƌisé. La teŶeuƌ en 5-FU est beaucoup trop faible pour que la 

formulation soit acceptable. La dose quotidienne moyenne de 5-FU administrée est en effet de 450 

mg/m². On imagine alors ce que pourrait représenter la quantité correspondante en polymère. 

D’autƌes peƌspeĐtives soŶt évoƋuées daŶs la disĐussioŶ géŶéƌale ƋuaŶt à l’utilisatioŶ des 

nanocapsules de PLGA-b-PEG/PFOB en tant que vecteur thérapeutique. 
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Abstract 

PEGylated polyester nanocapsules containing a liquid core of perfluorooctyl bromide (PFOB) were 

surface-functionalized with a RGD peptide for tumor targeting, by means of the specific interaction 

between this ligand and αvβ3 integrins, overexpressed by neovessels. The ligand was coupled to the 

block copolymer by two different synthetic pathways, called ͞top-doǁŶ͟ aŶd ͞ďottoŵ-up͟. Both of 

the approaches used carbodiimide-assisted chemistry. The conditions of the reactions were 

optimized. The efficacy of coupling and the physico-chemical properties of the obtained 

nanocapsules were evaluated for each approach. The morphology of nanocapsules was studied by 

Cryo-TEM. The existence of objects with various shapes evidenced the occurrence of complex 

interfacial phenomena during the formulation process. The surface density of RGD at the 

nanocapsule surface was precisely determined with a reliable 1H NMR quantification method. The 

͞bottom-up͟ appƌoaĐh ǁas more efficient, for RGD coupling, compared to its ͞top-down͟ 

counterpart. Nevertheless, the binding affinity of the RGD-functionalized nanocapsule was weak, 

when measured by a competitive test with radiolabelled echistatin. Further study with cyclic, instead 

of linear RGD peptide sequence, would be promising to design novel targeted contrast agent for 19F 

MRI. 

 

 

Keywords: PFOB nanocapsules, polylactide, active targeting, RGD, 19F NMR 

 

 

  



Chapitre 3B : IŶtroductioŶ d’uŶe ŵolécule ďioactive pour le ciďlage actif de la tuŵeur 

140 
 

1. Introduction  
 

Biocompatible and biodegradable polyesters, such as poly(ε-caprolactone) (PCL), 

poly(lactide) (PLA), poly(glycolide) (PGA), and their corresponding copolymers, such as poly(lactide-

co-glycolide) (PLGA) have been widely employed in the field of cancer nanotheranostics (Lammers et 

al. 2010; Kateb et al. 2011). Their ease of synthesis, by the well-known ring-opening polymerization 

process, provides a wide range of (co)polymers, with different architectures and molecular weights, 

reactive functions, mechanical and self-assembly properties, to design tailor-made nanocarriers 

(Nijenhuis et al. 1992). Nevertheless, these systems often lack persistence in the blood stream and 

specificity regarding tumor tissues, implying low signal when used as contrast agents for imaging, low 

treatment efficacy and occurrence of side effects. Consequently, an active targeting strategy should 

be considered to efficiently image and treat malignant cells. In this view, the most widespread 

approach is based on the ligand-receptor recognition. Hong and Montet showed that multivalent 

binding to the cell surface-receptors of tumor significantly enhanced the intracellular uptake and 

reduced non-specific uptake in off-target organs and associated side effects (Montet et al. 2006; 

Hong et al. 2007).  

 

Non-covalent approaches were considered to combine the ligand of interest to the 

nanotheranostic system by means of electrostatic or hydrophobic interactions (Kocbek et al. 2007; 

Harris et al. 2010). Although these reactions are quick, because of their fast kinetic and the lack of 

gradual modification steps, the spatial orientations of ligands is difficult to control, and desorption 

after in vivo administration may occur. Alternatively, one can benefit from the use of the biotin-

avidin ligation strategy, which exhibits the strongest non-covalent binding affinity (Kd=4 x 10-14M) to 

date (Green 1990). The biotin-avidin ͞sandwich technique͟ allowed functionalizing PEGylated 

chitosan nanoparticles, with OX-26 monoclonal antibody to target the transferring receptors (Aktas 

et al. 2005). However, covalent coupling is often preferred because of its greater stability and 

simplicity (neither biotinylation nor avidin functionalization with the desired ligand are required). 

Covalent coupling strategies on nanotheranostics were reviewed by Yu et al. (Yu et al. 2012). Three 

main reaction pathways have emerged. Michael addition using maleimide/thiol chemistry was often 

used, for example to decorate immunoliposomes with antibody for doxorubicin delivery in the tumor 

(Lu et al. 2011) or to functionalize silica nanoparticles, containing Gd chelates and quantum dots 

(QDs), with RGD peptide for bimodal 1H MR and fluorescence imaging (Koole et al. 2008). However 

this first strategy is limited to thiolated ligands. Copper(I)-catalyzed azide-alkyne cycloaddition 

(CuAAC) also arouse considerable interest in the field. This coupling strategy belongs to the class of 

chemical reactions, often referred as click chemistry, that share several very important features: (i) a 
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very high efficiency in terms of both conversion and selectivity; (ii) mild experimental conditions; (iii) 

a simple workup and (iv) little or no by-products (Kolb et al. 2001). Nevertheless, prefunctionalization 

of both the nanocarriers and the ligand is required, degradation and/or loss of functionality of fragile 

molecules may occur (Thorek et al. 2009) and toxicity of Cu catalyst was implied in cases of hepatitis 

and neurological disorders (Wang et al. 2006). Finally, carbodiimide-assisted chemistry and especially 

the combination of 1-ethyl-3-(3-dimethylaminopropyl)carbodiimide and N-hydroxysuccinimide 

(EDC/NHS) represents the most widely employed coupling strategy (Pan et al. 2009) because of its 

numerous benefits over other ligation approaches: (i) the coupling reagents have little influence on 

the bioactivity of target molecules; (ii) the efficiency of the activation by NHS is nearly quantitative 

under mild conditions in water at ambient temperature and (iii) even if side reactions can occur and 

O-acylisourea intermediate can generate desired and undesired products (e.g. anhydride and N-acyl 

urea), they can be easily removed by washing with dilute acid or water (Wang et al. 2011). 

 

To functionalize polymeric nanoparticle with ligand under EDC/NHS chemistry, two different 

pathways are possible (Shi et al. 2011). The first one is the ͞top-down͟ approach and consists in 

functionalizing preformed nanoparticles in aqueous suspension. Farokhzad et al. have chosen this 

strategy to form aptamer-conjugated PLGA-b-PEG nanoparticles for targeted delivery and controlled 

release of docetaxel. They demonstrated a 77 fold increase of binding to prostate cancer cells vs non-

targeted polymeric nanoparticles (NPs) (Farokhzad et al. 2004) and in vivo efficacy in terms of 

survival (Farokhzad et al. 2006). However they finally reconsidered this strategy because of 

premature drug release during the formulation process and batch to batch variability on the NP 

surface properties. As a consequence, they have evaluated the ͞bottom-up͟ approach, which 

consists the ligand coupling on the  copolymer, further self-assembled into the corresponding 

targeted NPs. Fahrokzad et al. estimated this approach more controlled and reproducible, and 

translated their targeted polymeric NPs into development as a product candidate (Bind-014), which 

entered a phase I clinical trial. 

 

RGD (Arginine-Glycine-Aspartic acid) peptide was often considered for active tumor targeting. RGD 

peptide binds to overexpressed αvβ3 integrins on invasive tumors, like melanomas and glioblastomas 

and has been hypothesized to be a key regulator of angiogenesis in tumor site (Felding-Habermann 

2003) ensuring endothelial cell survival (Brooks et al. 1994). PEGylated PLGA nanocapsules of 

perfluorooctyl bromide (PFOB) were previously used to image colonic tumors by 19F MRI. 

Nevertheless, the concentration of nanocapsules in the diseased tissue was only about 1% of the 

injected dose. We considered that the passive targeting strategy (i.e., by the so-called EPR effect) 

was not efficient enough to provide high accumulation of the contrast agent, required for significant 
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intensity enhancement of the tumor (Diou et al. 2012). Therefore, an active targeting strategy has 

been envisioned. In this study, PEGylated PLGA nanocapsules, containing a PFOB liquid core, will be 

surface-functionalized with a RGD peptide. The EDC/NHS chemistry was chosen as the coupling 

technique, given its advantages, as previously discussed. To the best of our knowledge, articles 

concerning tumor imaging by 19F MRI with RGD-targeted PFOB nanoparticles are rather scarce. 

Caruthers et al. recently detected and quantified, by 19F and 1H MRI, RGD-targeted PFOB emulsions in 

tumor, inoculated in the leg of rabbits. They related the local density of Fluorine to the degree of 

angiogenesis, correlating well with their physiopathological data (Caruthers et al. 2010). 

 

The coupling of RGD on PEGylated PLGA nanocapsules will be optimized by comparing the ͞top-

doǁŶ͟ aŶd ͞ďottoŵ-up͟ sǇŶthetiĐ pathǁaǇs ;Figuƌe ϭͿ. Since capsule morphology is exquisitely 

sensitive to interfacial phenomena, occurring during the formulation process, the nanocapsules will 

be imaged with CryoTEM, before and after surface modification. The PFOB encapsulation efficiency 

will be assessed by 19F NMR. Finally, the advantages and limitations of both ͞bottom-up͟ and the 

͞top-down͟ strategies will be discussed.  

 

 
Figure 1: Schematic representation of the two studied strategies to functionalize PEGylated 

nanocapsules of PFOB with RGD peptide. 
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2. Materials and methods 
 

2.1. Materials   

All reagents were used without further purification. D,L Lactic acid was purchased from Biovalley, 

Polysciences Inc. (USA). α-hydroxy-ω-carboxy poly(ethylene glycol) (HO-PEG-NHC(O)CH2CH2-COOH, 

simplified as HO-PEG-COOH, Mn=4847 g/mol) was purchased from Iris Biotech GmbH (Germany). 

Stannous 2-ethyl-hexanoate (stannous octoate, 95%), N-hydroxysuccinimide (NHS), N-(3-

dimethylaminopropyl)-N’-ethylcarbodiimide hydrochloride (EDC), triethylamine (TEA) and sodium 

cholate were purchased from Sigma-Aldrich (France). Aspartic acid-Glycine-Arginine-Valine-

Phenylalanine-Glycine (Asp-Gly-Arg-Val-Phe-Gly), RGD peptide, was a gift of Guerbet, France, 

synthesized by Bachem (Germany). Poly(ethylene glycol)-poly(DL-lactide-co-glycolide) 50:50 Resomer 

RGP d 50105 (intrinsic viscosity 0.72 dl/g ; PLGA Mn=50 000 g/mol containing 10 wt% of PEG 

Mn=5 000 g/mol) was obtained from Boehringer-Ingelheim (Germany). Methylene chloride (CH2Cl2) 

RPE-ACS 99.5% was provided by Carlo Erba Reactifs (France). D2O and Trifluoro Acetic Acid (TFA) 

were provided by Sigma Aldrich (France). Perfluorooctyl bromide (PFOB) was purchased from 

Fluorochem (UK). Water was purified using a using a RIOS/Synergy system from Millipore (France). 

NMR sample tube and coaxial insert were purchased from CortecNet (France). 

 

2.2. Synthesis of PLA-b-PEG-RGD 

The synthesis of poly(lactide)-block-poly(ethylene glycol) (PLA-b-PEG) depicted in Figure 2, involved a 

classic ring opening polymerization (ROP) of lactic acid from a hydroxyl end-functionalized 

poly(ethylene glycol) macroinitiator, in the presence of stannous octoate catalyst (Nijenhuis et al. 

1992).  Glassware and stir bar were dried at 150C and cooled under a flow of dry nitrogen. To a  

50 mL Schlenck tube equipped with ground glass joint and magnetic stir-bar were added lactic acid 

(7.5 g), HO-PEG-COOH (0.55 g) and stannous octoate catalyst (29.8 mg, 0.7 mol/mol PEG) dissolved 

into 10 mL of dried toluene. The tube was purged with dry N2 gas, sealed with a glass stopper, and 

placed into a 110C constant temperature oil bath. Polymerization was carried out for 55 min with 

continuous stirring, and then quenched by immersing the tube in a cold water bath. After 

evaporation of toluene, the product was purified by precipitation first into cold diethylether, to 

remove catalyst and unreacted lactide and secondly into water, to remove unreacted PEG. Two 

polymers P1 and P2 with different lengths of PLA block were synthesized. The final molecular weights 

were calculated from 1H NMR spectra: Mn
P1 = 41 810 g/mol and Mn

P2 = 36 770 g/mol and dispersities 

(D) were evaluated by Size Exclusion Chromatography (SEC) as described below at DP1 = 1.12 and  

DP2 = 1.14 respectively.  
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1H NMR (0-16 ppm; DMSO-d6): PLA block ɷ = 1.48 ppm (m, CH3) and ɷ =5.21 ppm (m, CH) and PEG 

block ɷ =3.52 ppm (m, CH2-CH2-O) 

 
Figure 2: Synthesis of PLA-b-PEG-COOH by ROP in solution at 110°C. 

PLA-b-PEG-COOH was then activated in a one-pot reaction with NHS in the presence of EDC at room 

temperature and conjugated to the amino-ended RGD peptide (Asp-Gly-Arg-Val-Phe-Gly), as 

reported before (Deng et al. 2006) (Figure 2). Briefly, PLA-b-PEG-COOH (0.2 g), NHS (1.2 mg, 2 

mol/mol polymer), EDC (1.9 mg, 2 mol/mol polymer), TEA (100 µL) and RGD (10 mg, 2.5 mol/mol 

polymer) were simply dissolved into 5 mL of dimethylformamide (DMF). The solution was stirred 

overnight at room temperature, under nitrogen atmosphere. The final conjugated product was 

precipitated by excess cold ether then into water, to remove unreacted coupling agents and peptide, 

and freeze-dried for 15 h. 

1H NMR (0-10 ppm; DMSO-d6): The resonance peaks of PLA block (1.46 ppm and 5.21 ppm) and PEG 

block (3.52 ppm) appeared together with the characteristic proton peaks of RGD : ɷ = 7.28 ppm (m, 

aromatic protons of Phenylalanine) and ɷ = 0.73 ppm (dd, O=C-CH-CH-(CH3)2 of Valine). 

 
Figure 2: Peptide coupling of RGD (Asp-Gly-Arg-Val-Phe-Gly, MW = 649 g/mol) and PLA-b-PEG-COOH 

using EDC/NHS chemistry. 
 

2.3. Characterization of PLA-b-PEG-RGD 
1H NMR spectroscopy was performed in 5 mm diameter tubes in DMSO-d6 ;ɷ = ϯ.ϯϯ ppŵͿ on a Bruker 

Avance-300 (400 MHz) spectrometer and was used to determine the number-average molecular 

weight (Mn) of the PLA-b-PEG copolymer. Size exclusion chromatography (SEC) was performed at 



Chapitre 3B : IŶtroductioŶ d’uŶe ŵolécule ďioactive pour le ciďlage actif de la tuŵeur 

145 
 

30°C with two columns (PL-gel 5 µm MIXED-D 300 x 7.5 mm) and a differential refractive index 

detector (Spectrasystem RI-150 from Thermo Electron Corp.). The eluent was chloroform (CHCl3) at a 

flow rate of 1 mL.min-1 and toluene was used as a flow-rate marker. The calibration curve was based 

on poly(methyl methacrylate) (PMMA) standards from Polymer Laboratories, Varian Inc. (USA). It 

was used to determine the dispersity (D) of the copolymers. 

 

2.4. Differential Scaning Calorimetry experiments 

A differential scanning calorimeter (DSC 7, Perkin Elmer, USA) was used to measure the glass 

transitions temperatures (Tg) of PLA-b-PEG-COOH, PLGA-b-PEG and their blends. Prior to the samples 

scans, DSC was calibrated using Indium and n-decan references. Sample consisted in thin films of 

dried polymer. They were prepared from highly concentrated polymer solutions (100 mg/mL) in 

methylene chloride. The solution was deposited drop-by-drop on the DSC pan allowing gradual 

evaporation of the inorganic solvent. Thin films polymer samples were heated from 20°C to 150°C at 

a heating rate of 20°C/min and annealed for 3 minutes. They were rapidly cooled to -40°C at a 

cooling rate of 50°C/min. After few minutes equilibration, the samples were subsequently scanned 

from -40 to 100°C at a heating rate of 10°C/min. 

 

2.5. Nanocapsule Preparation 

Polymeric nanocapsules of PFOB were prepared by an emulsion-evaporation process described in 

details elsewhere (Diou et al. 2012). PLGA-b-PEG, PLA-b-PEG-COOH or a mixture of  

PLGA-b-PEG/PLA-b-PEG-RGD (100 mg) was dissolved into 4 mL of methylene chloride along with 60 

µL of PFOB. The organic phase was emulsified into 20 mL of 1.5 % sodium cholate (w/v) aqueous 

solution using a vortex for 1 min and then a vibrating metallic tip (3374 Digital Sonifier, Branson 

Ultrasons, France) at 40 %, for 1 min over ice. Solvent was then evaporated by magnetic stirring. The 

native suspensions of nanocapsules were filtrated through 0.45 µm PVDF filters and purified by 

ultracentrifugation for 1 h, at 4°C and at 27 440 g (Optima LE-80K Ultracentrifuge Beckman Coulter) 

to remove sodium cholate. The pellet was finally resuspended in water to the desired concentration.  

 

2.6.  Functionalization on preformed nanocapsules of PLA-b-PEG-COOH 

After purification, nanocapsules (6.6 x 10-7 mol of PLA-b-PEG-COOH) were concentrated and 

dispersed in 0.8 mL of water. The carboxylic function reacted for 2.5 h with 100 µL of EDC solution 

(100, 50 or 10 molar equivalent to PLA-b-PEG-COOH) and 100 µL of NHS solution (100 or 20 molar 

equivalent to PLA-b-PEG-COOH). Then, 100 µL of a concentrated aqueous solution of RGD was added 

to the nanocapsule suspension (50 molar equivalent to PLA-b-PEG-COOH). The pH of the suspension 
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dropped to 4 and was adjusted to 8 with concentrated NaOH to ensure deprotonation of the 

terminal primary amine of RGD. A control reaction was carried out by omitting activation agents 

(EDC/NHS) and a complete precipitation occurred at that stage. The peptide conjugation reaction 

was maintained upon magnetic stirring at room temperature (20°C) for 13 h. Finally, nanocapsules 

were purified by extensive dialysis against 1 mM NaCl (Spectra Por dialysis membrane,  

Mwco = 50 000 g/mol) to remove the unreacted peptide and reagents. 

 

2.7. RGD coupling efficiency on preformed nanocapsules by 1H NMR 
spectroscopy 
 

Standard solutions of RGD in DMSO-d6 were accurately prepared in NMR sample tubes. An insert 

containing a solution of valine in D2O ([valine] = 12.46 mM) was introduced. The integration of the 

valine peaks from ɷ = 0.45 to 0.52 ppm was calibrated to 6. The integration of the RGD peak at 

ɷ=0.73ppm, as a function of the RGD concentration was plotted as a calibration curve over a 

concentration range from 0.86 to 3.17 mM (y = 4.163 x R2 = 0.999). Nanocapsules were freeze-dried 

and dissolved into a minimal volume of DMSO-d6 and placed into a NMR tube, containing the valine 

solution insert. Precise concentration of RGD was then deduced from the calibration curve. The 

coupling efficiency of RGD was calculated as follow: 
PEGbPLA

RGD
RGD n

n




 

where nPLA-b-PEG is the initial amount of polymer in the formulation, calculated with Mn measured by 

NMR. nPLA-b-PEG corresponds to the total amount of reactive COOH functions. 

 

2.8. Size and Zeta potential 

The hydrodynamic diameter (dH) and polydispersity index (PDI) of the nanocapsules were measured 

by quasi elastic light scattering, using a Zetasizer Nano ZS instrument (Malvern, France). Samples 

were diluted in water. Measurements were performed at 20°C, at an angle of 173° to avoid multiple 

scattering. The counting time was set at 60 s. Zeta potential ;ζͿ measurements were carried out with 

the same instrument, at 25°C, in 1 mM NaCl. Measurements were performed in triplicate. 

 

2.9. CryoTEM 

Purified nanocapsules (10 mg/mL) were deposited onto Quantifoil Grids R2/2 (Quantifoil, Germany). 

The excess of solution was blotted off for 0.7 s using Whatman n°1 filter paper and grids were frozen 

in liquid ethane using Leica EM GP automatic system (Leica, Austria). All samples were observed 

under low doses conditions on a JEOL 2100F Transmission Electron Microscope operating at 200 kV. 
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Images were recorded on a Gatan US 4000 CCD camera (Gatan, USA) and measured using Gatan 

DigitalMicrograph. 

 

2.10. Determination of PFOB encapsulation efficacy by 19F NMR 
spectroscopy 
 

The NMR quantitative method using stem coaxial inserts was originally proposed by Henderson for 

13P compounds (Henderson 2002). It was adapted here for 19F NMR, with a 5 mm dual probe 19F/1H, 

to determine the precise concentration of PFOB directly in the aqueous suspension of nanocapsules. 

A same stem coaxial insert, containing TFA in D2O as an external standard ([TFA] = 6.1 mM), was 

introduced in the sample tube. The experiment was performed on a Bruker Avance-300 (400 MHz) 

spectrometer. The total amount of PFOB in the suspension, n, was determined after integration of 

the peak at -83.2 ppm corresponding to the CF3 group and normalization by the area of the TFA peak 

at -75.6 ppm. Absolute encapsulation efficiency ηPFOB was calculated as follows:

 0n

n
PFOB   

where n0 is the initial amount of PFOB: 60 µL corresponding to n0 = 23.2 mmol.  

 

2.11. Binding test with radiolabelled echistatin 

The binding study of functionalized nanocapsules was similar to the one performed by Kumar et al. 

(Kumar et al. 1997). HUVEC cells were amplified in Endothelium Basal Medium (EBM-2) 

supplemented with Endothelial Cell Growth Medium (EGM-2) additives (Lonza). A solution of Phorbol 

12-Myristate 13-Acetate (PMA) (25 nM) was added to the culture medium 16 h prior to the binding 

experiments to induce overexpression of αvβ3 integrins by the cells. HUVEC cells were suspended in 

binding buffer (20 mM tris (pH 7.4), 150 mM NaCl2, 1 mM MgCl2, 1 mM MnCl2, 0.5% BSA) at a 

concentration of 4.106 cells/mL. 50 µL of this suspension were distributed in a 96 wells plate. 50µL of 

solutions with increasing concentration of nanocapsules were added to each well. The control 

experiment was performed by replacing the nanocapsules by 50 µL of binding buffer. All the samples 

were prepared in duplicate. The plate was incubated for 2 h at room temperature under a gentle 

agitation. Then 50µL of radiolabelled echistatin-125I-SIB solution (Cechistatin = 3nM and  

AS = 17.59 µCi/µg) were added, followed by a second period of 2 h incubation. 

Each sample was collected and transferred into a 200 µL Eppendorf to be centrifuged at 12 000 rpm 

for 3 minutes. The eppendorf were frozen into liquid nitrogen then cut-off to measure the 

radioactivity of the pellet of cells and the supernatant with gamma counter. A competitive curve 

depicted the relative binding of radiolabelled echistatin, defined as the ratio between the 
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radioactivity of the sample (nanocapsules+echistatin-125I-SIB) and the radioactivity of the control 

(echistatin-125I-SIB alone): 100
(cpm)ityradioactivControl

(cpm)ityradioactivSample
Binding SIB125IE  . 

Data were analyzed with GraphPad Prism® 5.0 software, which provided the IC50 values, 

corresponding to the concentration of nanocapsules inducing 50 % inhibition of the radiolabelled 

echistatin binding.  
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3. Results and discussion 
 
The ͞bottom-up͟ approach consisted in first synthesizing a tailored-made polymer, with controlled 

Mn, low dispersity and functionalized chain ends for further RGD coupling. High molecular weight PLA 

and a sufficiently long PEG linker were chosen to direct the RGD moiety toward the water/polymer 

interface during the formation of nanocapsules and to prevent anchoring of the peptide inside the 

shell. RGD decorated nanocapsules were readily formulated with copolymer blends, containing the 

functionalized PLA-b-PEG-RGD and the commercially available PLGA-b-PEG polymer (Figure 1, left). 

The synthesis of PLA-b-PEG-RGD was successfully performed by a simple one-step reproducible 

protocol as attested by the presence of the two RGD characteristic peaks (ɷ = 7.28 ppm: aromatic 

protons of phenylalanine and ɷ = 0.73 ppm of valine) on the 1H NMR spectrum of the purified 

product. Integration of the corresponding peaks compared to those of the PEG block, used as a 

reference, revealed that the PLA block remains intact under synthesis conditions  

(Mn,NMR
PLA-b-PEG  = 41 810 g/mol, Mn,NMR

PLA-b-PEG-RGD = 42 897 g/mol) and a coupling efficiency of about 

40%. SEC chromatograms of the copolymer prior and after coupling did not show any noticeable 

alteration of the copolymer molar mass upon functionalization (Figure 4).  

 

Figure 4: SEC chromatograms of PLA-b-PEG (blue) and PLA-b-PEG-RGD (green). 

 

However, the copolymer after conjugation, exhibits a slightly lower retention time  

(tR
PLA-b-PEG =13.48 min and tR

PLA-b-PEG-RGD = 13.44 min), due to a higher hydrodynamic volume upon 

conjugation, but also a low molar mass tail, due to some interaction between the RGD moiety and 

the column packing.  

 

After PLA-b-PEG-RGD synthesis, different amounts were blended with PLGA-b-PEG in the organic 

phase and nanocapsules containing a liquid core of PFOB, were formed by the emulsion-evaporation 
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process (Diou et al. 2012). At the considered initial concentrations, PLA-b-PEG-COOH and  

PLGA-b-PEG are fully soluble in methylene chloride. However, it has been shown that the 

homogeneous mixture of two copolymers may lead to phase nanoseparation as the evaporation 

proceeds (Matsumoto et al. 2005). Therefore, we have blended two structurally similar block 

copolymers:  PLA-b-PEG-COOH and PLGA-b-PEG, in order to have low Flory-Huggins interaction 

parameter, which would favor polymers compatibility. As a consequence, with approximately the 

same molar masses, addition of PLA-b-PEG-RGD to PLGA-b-PEG matrices should induce the increase 

of the characteristic length of the domain without any change on its curvature. Moreover,  

PLA-b-PEG-COOH and PLGA-b-PEG are amorphous and have comparable glass transition 

temperatures, Tg (Tg
PLA-b-PEG = 20.7°C and Tg

PLGA-b-PEG = 17.6°C). DSC experiments were carried on films, 

formed after evaporation of volatile solvent from polymer solutions of different weight fractions: 

PLA-b-PEG-COOH/PLGA-b-PEG (5/95) and PLA-b-PEG-COOH/PLGA-b-PEG (50/50). For both cases, 

thermal profiles showed only one glass transition temperature, which was very close to the one of 

PLGA-b-PEG. They were respectively 17.6°C for 5 % of PLA-b-PEG-COOH and 16.3°C for 50 % of  

PLA-PEG-b-COOH. PEG chains plasticize the mixture of copolymers and induced a decrease of the 

transition temperature. This comforts the potential compatibility between the PLA-b-PEG-COOH and 

PLGA-b-PEG copolymers inside the film and by analogy, inside the nanocapsule shell. The size of 

mixed nanocapsules (dH = 126 nm and 131 nm) was only slightly increased, compared to PLGA-b-PEG 

reference nanocapsules (dH=120 nm). The polydispersity index remained satisfying with values below 

0.2. The Zeta potential decreased as the PLA-b-PEG-RGD ratio increased, which may be assigned to 

the deprotonated carboxy functions, remaining from the incomplete coupling reaction of  

PLA-b-PEG-COOH (Table 1). 

 
Table 1: Characterization of nanocapsules prepared with a mixture of PLGA-b-PEG and  

PLA-b-PEG-RGD. 
% PLA-PEG-RGD NRGD/capsules dH (nm) PDI ζ (mV) 

0 0 120 0.14 -31 ± 10 
5 122 126 0.19 -35 ± 9 

25 609 131 0.18 -38 ± 10 
 

The nanocapsules were then imaged by Cryogenic Transmission Electron Microscopy (CryoTEM). 

Nanocapsules prepared with 100 % of PLGA-b-PEG show well-defined core shell morphology. The 

PFOB core, with high electronic density, appeared black and was centered inside the lighter shell of 

PLGA-b-PEG. As noted previously (Chapter 2), the membrane thickness was polydisperse within the 

sample (Figure 5A). When 5 % (w/w) of PLA-b-PEG-RGD was introduced in the polymer mixture, a 

few acorn objects appeared together with nanocapsules (Figure 5B). At 25 % (w/w) of  

PLA-b-PEG-RGD, only acorn objects were observed (Figure 5C). To determine if the variation of 
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nanocapsule morphology was simply due to the insertion of a second polymer inside the PLGA-b-PEG 

film, nanocapsules prepared with 25 % of PLA-b-PEG-COOH were imaged (Figure 5D). Only acorn 

objects were detected. To conclude, RGD was not responsible of these morphological changes. 

Similar acorn objects were obtained in case of unsuitable surfactant (Pisani et al. 2006) or large 

weight fractions of two different polymers (poly(methyl methacrylate) and poly(styrene)) blended in 

a common solvent (toluene) (Saito et al. 2007) and were related to dewetting transition. In the 

present case, this phenomenon may be due to interfacial tension inhomogeneities among the 

droplet, wherein two different surface active copolymers coexist. In another way, small differences 

of solubility parameters of PLA-b-PEG-COOH and PLGA-b-PEG in methylene chloride may induce 

precipitation of one polymer before the other, as evaporation proceeds. Acorn objects are 

undesirable because they are probably less stable. Besides, non spherical particles induce higher 

complement activation (Moghimi et al. 2011) and faster Reticulo Endothelial System (RES) 

recognition. Finally, from a statistical point of view, ligand-integrin interactions occurrence is 

decreased if RGDs are clustered on one side of the particle. Thus, steric hindrance may happen when 

RGDs are too close to each other. 

 

 
Figure 5: CryoTEM images of nanocapsules: A) PLGA-b-PEG B) PLGA-b-PEG + 5%PLA-b-PEG-RGD 

C) PLGA-b-PEG + 25% PLA-b-PEG-RGD and D) PLGA-b-PEG + 25% PLA-b-PEG-COOH  
(scales bars are 100nm). 

To conclude, decoration of nanocapsule surface while maintaining a well-defined core shell 

morphology was only possible with 5 % of PLA-b-PEG-RGD. The corresponding number of RGDs per 
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capsule is estimated to be 112, which may be too low to favor active targeting in vivo. Indeed, Winter 

et al. reported high tumor accumulation and anti-angiogenic activity of their fumagillin loaded PFC 

nanoparticles, when they were each functionalized with 300 ligands (Winter et al. 2008). Therefore, 

the top-down strategy was considered to provide a better control of the nanoparticulate morphology 

together with a better RGD decoration, required for enhanced affinity for αvβ3 integrins.  

 

First, PFOB nanocapsules were prepared with the synthesized PLA-b-PEG-COOH. Then, EDC and NHS 

were introduced to activate the carboxy moieties on PEG end-chains. Finally, the ligand was added in 

basic water (pH = 8) to favor the creation of stable amide bond by reaction of the succinimide-ended 

PEG and the terminal primary amine of RGD. Although many authors used this same strategy to 

functionalize nanoparticles, detailed information about the reaction conditions, such as 

concentration of nanoparticles and coupling reagents or pH, were rather scarce and strongly vary 

from one study to another. For instance, Sam et al. advise to use equivalent concentration of EDC 

and NHS, comprised between 5 and 10 mM, to limit the formation of the N-acylurea and anhydride 

side-products (Sam et al. 2010), whereas Wang et al. chose to use 10 times higher concentration with 

twice amount of NHS compared to EDC, to optimize the activation yield (Wang et al. 2011). In this 

context, we tried to use various amounts and ratios of EDC and NHS, expressed as the equivalent 

molar quantity of PLA-b-PEG-COOH chains. Amino-terminated molecule is always introduced in a 

large excess as it is the case here (50 molar equivalent of PLA-b-PEG-COOH). After the reaction and 

purification by dialysis, the pH recovered its neutral value. Nanocapsules did not aggregate and 

remain stable in water. The activation and coupling reactions did not induce any size or 

polydispersity increase, as attested by dynamic light scattering measurements. On the contrary, zeta 

potential values increased from -44.5 mV to around -38.0 mV, evidencing the successful coupling of 

deprotonated carboxy function to RGD. Before functionalization, Farohzad et al. measured a similar 

zeta potential value: -42 mV for their nanoparticles of PLA-b-PEG-COOH (Farokhzad et al. 2006). In 

addition, no loss of PFOB occurred as attested by the PFOB encapsulation efficiencies (Table 2). After 

characterization, nanocapsules were dissolved into DMSO and precise information about the 

chemical structure of the final product can be deduced. As PFOB is not soluble in DMSO, it 

sedimented at the bottom of the NMR tube, without disturbing the NMR measurement. Considering 

the NMR spectrum, the hydrophobic PLA block remained intact and was not hydrolyzed under basic 

conditions of the coupling reaction (before: Mn, NMR
PLA = 32 568 g/mol vs. after: Mn, NMR

PLA = 37 824 

g/mol) (Figure 6). The presence of the two characteristic peaks of RGD (ɷ = 7.28 ppm corresponding 

to phenylalanine and ɷ = 0.73 ppm corresponding to valine) attested the efficient coupling of RGD to 

the copolymer. The introduction of an insert, containing an external standard solution of valine, 

inside the sample tube, allowed the precise and reliable quantification of RGD content. The coupling 
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efficiency slightly depends on the EDC/NHS ratio. It was 15.6 % for ratio 1/1 and 14.3 % for 1/2. 

However large excess of activation agents was required to achieve around 15 % of activation. 

 

Table 2: Characterization of functionalized nanocapsules, pƌepaƌed ďǇ the ͞top-doǁŶ͟ appƌoaĐh, at 
the end of the preparation and purification process. 

EDC/NHS RGD
 (%) NRGD/capsules dH (nm) PDI ζ (mV) PFOB

 (%) 
0 0 0 121 0.17 -45 ± 9 87 

100/100 15.6 951 117 0.17 -38 ± 9 89 
50/100 14.3 871 118 0.17 -38 ± 9 92 

10/20 8.9 542 - - - - 
   

 
Figure 6: 1H NMR spectra of PLA-b-PEG-RGD (top), RGD (middle) and PLA-b-PEG-COOH (bottom) in 
DMSO-d6 From 0 to 8 ppm: ɷ = 0.45 ppm (CH3 of valine in the insert); ɷ = 0.73 ppm (b: CH3 of valine 

on RGD); ɷ = 1.48 ppm (#: CH3 of PLA block); ɷ = 3.30 ppm (DMSO); ɷ = 3.52 ppm (*: CH2 of PEG 
block); ɷ = 5.21 ppm (§: CH of PLA block) and ɷ = 7.28 ppm (a: aromatic protons of phenylalanine on 

RGD).  
  

CryoTEM observations were carried on PLA-b-PEG-COOH nanocapsules prior to RGD 

functionalization. Contrarily to nanocapsules made of PLGA-b-PEG, those deriving from  

PLA-b-PEG-COOH were not all perfectly spherical (Figures 5A and 7A). Different morphologies were 

observed: spherical, oblate and ͞tears of wine͟ like. The electrostatic repulsions between 
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deprotonated caboxy functions, at nanocapsule surface, may induce an increase of the total surface 

area. Thus, the nanocapsules adopt more elongated shape to drive as many PLA-b-PEG-COOH chains 

as possible, at the water interface. In some cases instabilities occurred. If evaporation is not 

homogeneous, a rapid decrease of the interfacial tension at one side of the droplet causes the 

methylene chloride to flow away by Marangoni effect, dragging the solvated PLA-b-PEG-COOH chains 

to the other side of the droplet. As a consequence the ͞teaƌs of ǁiŶe͟ like dƌoplets ǁeƌe foƌŵed. 

Besides, the contrast of the polymeric shell seemed to be lightened. The PLA-b-PEG-COOH capsules 

are probably less dense than their PLGA-b-PEG counterparts as they were prepared with a less 

polydisperse polymer. In fact the commercial PLGA-b-PEG (D>2), with average Mn= 50 000 g/mol 

contains smaller chains, which swelled up the shell of the capsule. The corresponding ͞wet-brush͟ 

model was already studied for copolymer/homopolymer blends (Dai et al. 1992). After 

functionalization, the morphology of the nanocapsules did not change. Spherical nanocapsules 

remained along ǁith oďlate aŶd ͞teaƌs of ǁiŶe͟ like oďjeĐts ;Figuƌe 7B).  

 

 
Figure 8: CryoTEM images of nanocapsules: A) PLA-b-PEG-COOH B) RGD functionalized nanocapsules 

scales bars are 100nm. 
 

By the ͞top-down͟ approach, the functionalization efficiency was higher thaŶ the ͞ďottoŵ-up͟ 

approach as the number of RGDs at nanocapsule surface reached up to 950. Nevertheless, the 

spherical shape of particles was again difficult to maintain. Moreover, another important limitation 
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of this approach is the large excess quantity of required peptide. Kocbek and Natarajan, who used 

this technique with antibodies, noticed that typically, no more than 1 to 20 % of the initial amount of 

ligand could be coupled (Kocbek et al. 2007; Natarajan et al. 2008). The affinity of these 

functionalized-RGD nanocapsules for αvβ3 integrins, expressed by HUVEC cells, was evaluated by a 

competitive test with radiollabelled echistatin. The measured radioactivity was almost constant along 

the studied concentration range of nanocapsules (Figure 9). Hence, the binding of competitive 

radiolabelled echistatin was not inhibited by the functionalized nanocapsules. The slight decrease of 

radioactivity for large concentrations (C = 25 mg/mL) was also noted for non-functionalized  

PLGA-b-PEG nanocapsules, thus it did not depend on RGD coating. The observed lack of affinity of 

functionalized nanocapsules may be explained by several hypotheses. First, RGD containing 

protonated function at pH 7, electrostatic interactions between RGD and carboxylated moieties, 

remaining from non-functionalized polymer chains, may compete with ligand-receptor interactions. 

Second, the used peptide coupling strategy was not specific. Up to now, we assumed the primary 

amine of the glycine, at the end of the peptide chain, was the most reactive moiety to carboxy 

functions. Nevertheless, coupling reaction on one or the other NH2-containg amino acids would 

result to dramatic loss of ligand activity (Fisher et al. 1993). Finally, the low value of half maximal 

inhibitory concentration (IC50) for the considered linear RGD sequence may imply the weak affinity of 

the nanocapsules. Indeed, the IC50 of the initial monovalent peptide is 80 µM while it was evaluated 

at 382 nM, by a similar competitive test with HUVEC, for cyclic RGD sequence c(RGDfK) (Temming et 

al. 2006). 

 
Figure 9: Binding affinity was detected by competition between 125I-Echistatin and increasing 

concentrations of bare (circles) and RGD-functionalized (triangles) ŶaŶoĐapsules foƌ αvβ3 integrins on 
HUVEC. Concentrations were expressed in mg/mL. 
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4. Conclusion 
  

PEGylated nanocapsules of perfluorooctyl bromide were decorated with RGD peptide by the 

͞bottom-up͟ and the ͞top-down͟ strategies. We evidenced, by Cryo-TEM, that a slight change of 

polymeric shell material strongly influenced the nanocapsules morphologies. While, the use of 

copolymers blends induced the formation of acorn morphologies, PLA-b-PEG-COOH lead to spherical, 

oďlate aŶd ͞teaƌs of ǁiŶe͟-like objects. Further investigations should be performed to better explain 

the involved interfacial mechanisms. Finally, no specific binding affinity was measured for 

nanocapsules, despite their successful RGD coating, obtained by the ͞top-down͟ approach. The 

future use of cyclic-RGD peptide would certainly enhance the ligand-integrin recognition ability, in 

order to design an innovative contrast agent for in vivo tumor detection by 19F MRI. 
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Supporting information: 

To compare the two coupling strategies, the number of RGD moieties per capsules (NRGD/capsules) was 

calculated for all samples. First the number of polymer chains (NPLGA-PEG) within the capsules was 

determined, when prepared with 100% of PLGA-PEG (Equation 1 and 2). This system was completely 

studied in previous articles, providing all the data needed, such as ρNC the density of nanocapsules 

(1.5 g/cm3), VNC their volume (with dH=123nm), mNCrecovered the mass of capsules recovered after 

preparation (124mg) and mPFOB the total weight of PFOB in the suspension, deduced from the 

encapsulation efficiency measurements. 

a
PEGPLGA

NCPEGPLGA
PEGPLGA N

M

m
N


  /   with  

NCNCeredNCre

PFOBeredNCre
NCPEGPLGA Vm

mm
m /cov

cov
/

   

MPLGA-PEG is the molecular weight of PLGA-PEG (50 000g/mol) 

These calculations resulted in NPLGA-PEG= 6093 chains. Second, the NRGD/capsules for the first approach 

was calculated considering the amount of PLA-PEG-RGD (NPLA-PEG-RGD) in the mixture and the 40% 

coupling efficiency of PLA-PEG as: PEGPLGARGDPEGPLAcapsuleRGD NN   4.0%/ . For the second approach, 

NRGD/capsules was directly determined from the coupling efficiency as: PEGPLGARGDcapsuleRGD NN / . 
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L’eŶjeu de la thğse était d’élaďoƌeƌ des ŶaŶoĐapsules pouƌ la théƌaŶostiƋue du ĐaŶĐeƌ. Trois objectifs 

devaient alors être atteints. Il s’agissait tout d’aďoƌd de ĐoŶĐevoiƌ uŶ sǇstğŵe de type capsule qui 

vectorise un agent de contraste et une molécule bioactive vers la tumeur solide, grâce à une 

approche de ciblage passif et/ou actif. Accumulées dans la tumeur, les capsules permettent alors la 

visualisation du tissu malade par échographie et IRM du 19F. Le principe actif encapsulé, quant à lui, 

peut être libéré par diffusion à travers la membrane, qui se dégrade progressivement. Dans cette 

discussion, nous reviendrons successivement sur ces trois objectifs en confrontant les résultats 

obtenus à la littérature. De plus, nous mettrons en évidence les forces et les faiblesses du système 

théranostique conçu. 

 

1. Le vecteur : une coque de polymère fonctionnalisée 
 

Le système vecteur de référence développé par Pisani et al. consistait en une nanocapsule polymère 

biocompatible et biodégradable de PLGA. CeƌtaiŶes liŵitatioŶs affeĐtaieŶt l’effiĐaĐité du sǇstğŵe in 

vivo : faible rémanence vasculaire, capture rapide par le système réticulo-endothélial (Pisani et al. 

2008). Des améliorations de la formulation galénique devaient donc être apportées avant de 

ĐoŶsidéƌeƌ à Ŷouveau l’adŵinistration des nanocapsules chez la souris. Nous nous sommes tout 

d’aďoƌd iŶtéƌessés à la fonctionnalisation de la surface des nanocapsules de PLGA par le PEG, auquel 

nous avons ensuite lié de manière covalente le peptide RGD. 

 

1.1. Le ciblage passif 

Le ciblage passif consiste à augmenter la demi-vie plasmatique et diminuer la capture des 

nanocapsules par le système  réticulo-endothélial, de façon à faciliter leur accumulation dans la 

tumeur par effet EPR. Dans la partie travaux antérieurs, plusieurs stratégies de ciblage passif ont été 

évoquées. La stratégie souvent privilégiée est la PEGylation, comme le montre la croissance rapide 

du nombre de publications annuelles concernant des nanoparticules PEGylées (Figure 1) (Jokerst et 

al. 2011). La fonctionnalisation par les chaînes de PEG contribue à diminuer l’éŶeƌgie de suƌface des 

nanoparticules. Les interactions attractives de Van der Waals sont minimisées et les répulsions 

stériques favorisées, empêchant ainsi l’agrégation des nanoparticules (Caliceti et al. 2003).  
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Figure 1 : Evolution du nombre annuel de publications scientifiques concernant des nanoparticules 

PEGylées. 
 

1.1.1. L’organisation des chaînes de PEG en surface 

Pour envisager une bonne couverture des nanocapsules de PFOB par les chaînes de PEG, nous avons 

choisi de remplacer le PLGA par le copolymère PLGA-b-PEG. Lors du procédé 

d’éŵulsioŶ/évapoƌatioŶ, les chaînes de PEG s’oƌieŶteŶt vers la phase aqueuse alors que les chaînes 

de PLGA restent confinées au sein de la membrane. Ainsi, en RMN du 1H, les signaux caractéristiques 

du PLGA (CH3 du PLA à ɷ = 1,48 ppm CH2 du PGA à ɷ = 4,9 ppm et CH du PLA à ɷ = 5,21 ppm dans 

DMSO-d6) disparaissent sur le spectre des nanocapsules dispersées dans D2O. Seul reste le signal des 

chaînes de PEG (ɷ = 3,74 ppm). Ces dernières adoptent des configurations à degrés de libertés 

élevés, comme le déŵoŶtƌe l’alluƌe du piĐ, élaƌgi, en RMN (Hrkach et al. 1997) (Figure 2). 

 

 

Figure 2 : Spectre 1H RMN des nanocapsules de PLGA-b-PEG/PFOB dispersées dans D2O (CH2 du bloc 
PEG à ɷ=3,74 ppm et pic de solvant D2O à ɷ= 4,79 ppm).  
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La longueur, la densité de surface ainsi que la conformation des chaînes de PEG doivent ensuite être 

considérées car elles joueront un rôle crucial sur les performances in vivo en termes de ciblage passif, 

qui seront développées par la suite, dans la partie 1.1.3.  

Pour déterminer, de façon précise, la densité des chaînes de PEG en surface des nanoparticules, des 

méthodes de quantification doivent être mises au point. Elles sont en réalité rares dans la littérature, 

les auteurs faisant souveŶt l’appƌoǆiŵatioŶ Ƌue toutes les ĐhaîŶes de PEG iŶtƌoduites, s’oƌieŶteŶt 

spontanément vers la surface. Quand elles existent, il s’agit de ŵéthodes iŶdiƌeĐtes ŵesuƌaŶt paƌ 

exemple la fraction de PEG non couplée restante dans le surnageant par HPLC et détection par 

diffusion de la lumière (Zabaleta et al. 2007) ou détection par UV après couplage du PEG avec un 

chromophore (Jokerst et al. 2011). Les méthodes directes quant à elles, nécessitent souvent la 

dégƌadatioŶ de l’éĐhaŶtilloŶ paƌ dissolutioŶ des nanoparticules daŶs uŶ solvaŶt. L’aŶalǇse peut 

ensuite être menée par RMN (Yoncheva et al. 2005), spectrométrie de masse (Auriola et al. 1993) ou 

chromatographie liquide couplée à un réfractomètre (Liu et al. 2004). En ce qui nous concerne, nous 

avons réussi à mettre en évidence de façon qualitative la couverture de PEG paƌ XPS et l’avoŶs 

quantifiée par diffusion des neutrons (chapitres 1 et 2). Contrairement à l’appƌoǆiŵatioŶ 

couramment répandue, nous avons montré que toutes les chaînes de PEG ne s’oƌieŶteŶt pas vers 

l’iŶterface, certaines restent probablement enfouies au sein de la membrane hydrophobe. Selon les 

résultats obtenus par diffusion des neutrons, les nanocapsules de PFOB comptent 1720 chaînes de 

PEG en surface, soit 28 % de la quantité totale introduite. Ces nanocapsules ont une taille de l’oƌdƌe 

de 106 nm (dSANS). On peut alors calculer la surface disponible pour une chaîne de PEG,  

SPEG=20,5 nm2, ce qui correspond à une distance inter-PEG dPEG=4,5 nm. La conformation des chaînes 

de PEG peut ensuite être décrite grâce au paramètre de Flory, F,  tel que 5/3nF 
 

où n est le 

Ŷoŵďƌe d’uŶités éthǇlğŶe glǇĐol ;iĐi Ŷ=ϭϭϰͿ et α sa loŶgueuƌ ;α =0,358 nm) (De Gennes 1980; De 

Gennes 1987). Dans notre cas, on trouve F = 6,1 nm > dPEG, la conformation « en brosse » du PEG est 

donc privilégiée par rapport à la conformation « champignon », qui satisfait la condition F < dPEG.  

 

Pour conclure, les nanocapsules de PLGA-PEG/PFOB sont recouvertes de chaînes de PEG de longueur 

5000 g/mol, distantes de 4,5 nm et qui adoptent une conformation « en brosse ». Gref et al. ont 

étudié diverses nanoparticules PEGylées : à partir de PCL-b-PEG, PLGA-b-PEG, PLA-b-PEG ainsi que 

des mélanges PEG-b-PLA : PLA. La longueur du bloc hydrophile variant de 2000 à 20 000 g/mol. Ils ont 

évalué Ƌu’uŶe Đouveƌtuƌe de PEG5000 avec une distance inter-PEG de 1,4 nm était optimale pour 

assurer la furtivité in vitro et in vivo des nanoparticules (Gref et al. 2000; Mosqueira et al. 2001). 

Szleifer et al. préfèrent, quant à eux, utiliser un PEG plus court (PEG2000) (Szleifer 1997). On peut donc 

se deŵaŶdeƌ Đe Ƌu’il eŶ est de Ŷos sǇstğŵes et de leur furtivité. 
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1.1.2. Evaluation in vitro de la furtivité  

Coŵŵe évoƋué pƌéĐédeŵŵeŶt, avaŶt de pouvoiƌ ďéŶéfiĐieƌ de l’aĐĐuŵulatioŶ daŶs la tuŵeuƌ paƌ 

effet EPR, nous devons assurer la furtivité des nanocapsules de PFOB vis à vis du système réticulo 

endothélial. Ce dernier est mobilisé après activation du complément. Le système du complément est 

Đoŵpleǆe, il est Đoŵposé d’uŶe tƌeŶtaiŶe de pƌotéiŶes pouvaŶt ġtƌe aĐtivées paƌ tƌois voies 

différentes : classique, alternative et lectines dépendante. Ces mécanismes résultent de la sécrétion 

d’uŶe eŶzǇŵe, la Cϯ ĐoŶveƌtase, responsable du clivage de la protéine C3 en fragments C3a et C3b. 

Suivra ensuite l’adsoƌptioŶ des opsoŶiŶes ;Cϯď, IgG…) sur la nanocapsule puis leur reconnaissance 

rapide par les cellules porteuses des récepteurs membranaires correspondants (cellules de Kupffer, 

ŵaĐƌophages, ŵoŶoĐǇtes…Ϳ (Figure 2). Les nanocapsules seront finalement acheminées et 

séquestrées dans le foie ou la rate. 

 

 
Figure 2 : ‘époŶse Đellulaiƌe loƌs de l’aĐtivatioŶ du ĐoŵpléŵeŶt et symptômes cliniques associés. 

 

Il a été montré que l’aĐtivatioŶ du ĐoŵpléŵeŶt dépeŶd de Ŷoŵďƌeux paramètres, tels que la 

morphologie, la taille, la courbure ou la charge de surface des nanovecteurs. De plus, la chimie de 

surface doit être contrôlée. En effet, les fonctions amines ou hydroxy, nucléophiles, doivent être 

évitées puisƋu’elles favoƌiseŶt l’iŶteƌaĐtioŶ ĐovaleŶte aveĐ le carbone thiolé, électrophile, du 

fragment C3b (Figure 3) (Moghimi et al. 2011).  
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Figure 3 : Structure schématique de la protéine C3. Lors du clivage de la protéine C3 en C3b, le 

groupement ester thiolé (situé sur la portion C3dg) peut réagir avec la surface de nanoparticules 
hydroxy ou amine terminé. 

 

Dans notre cas, les nanocapsules PEGylées de PFOB ont un diamètre de 120 nm (en diffusion de la 

lumière, dDDL) et possèdent une surface hydrophile. Les chaînes de PEG portent un groupement 

terminal methoxy, peu réactif et souvent considéré comme neutre vis à vis de la réponse 

immunitaire (Jokerst et al. 2011). Conformément aux travaux de Vauthier et al., on peut ensuite 

prévoir l’adsoƌptioŶ des pƌotéiŶes plasŵatiƋues, Ƌui joue uŶ ƌôle ĐƌuĐial daŶs la ƌeĐoŶŶaissaŶĐe et 

l’éliŵiŶatioŶ des ŶaŶoĐapsules PEGǇlées paƌ le sǇstğŵe iŵŵuŶitaiƌe. OŶ estiŵe aloƌs uŶe pƌoďaďilité 

d’iŶseƌtioŶ de la pƌotéiŶe, Pinsert telle que )exp(
PEG

prot
insert S

S
P  . Pour l’alďuŵiŶe et le fibrinogène, les 

valeurs de Sprot sont respectivement de 26 nm2 et 10 nm2. Les pƌoďaďilités d’iŶseƌtioŶ 

correspondante sont pBSA = 0,28 et pfibrinogène = 0,61. Ces valeurs sont non négligeables, et pourraient 

traduire une mauvaise furtivité des nanocapsules, ce qui remettrait en cause notre stratégie de 

ciblage passif. En ce qui concerne le fragment C3b du complément (SC3b = 40 nm2 (Janssen et al. 

2006)) soŶ adsoƌptioŶ seŵďle peu favoƌaďle, Đoŵŵe le déŵoŶtƌe la faiďle pƌoďaďilité d’iŶseƌtioŶ de 

la protéine entre les chaînes de PEG : pC3b = 0,14. Ces prédictions sont à considérer avec précaution. 

Vauthier et al. ont noté des divergences expérimentales par rapport à leurs estimations théoriques 

(Vauthier et al. 2011). C’est pouƌƋuoi, il seƌait pƌéféƌaďle d’utiliseƌ l’éleĐtƌophoƌğse ďi-dimentionnelle 

PAGE, pour décrire de façon empirique et plus appƌofoŶdie l’adsoƌptioŶ des pƌotéiŶes plasŵatiƋues. 

Cette technique peƌŵettƌait de plus d’élaƌgiƌ le Đatalogue des pƌotéiŶes plasmatiques aux IgG, ApoA, 

ApoE (Gref et al. 2000).  

Dans notre cas, nous nous sommes uniquement intéressés à la protéine C3 et à sa propension à se 

cliver en fragments C3a et C3b au contact des nanocapsules. Ce phénomène est mis en évidence par 

immunoélectrophorèse 2D et ƋuaŶtifié paƌ le faĐteuƌ d’aĐtivatioŶ, CAF. Pour les nanocapsules 

PEGylées, le CAF reste faible (CAF = 11 ± 2 %) et ce, même pour des concentrations élevées, utilisées 
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lors des injections in vivo. Nous pouvons noter que la concentration en PEG5000 correspondante, de  

8 x 10-2 mM, reste très inférieure à 5 mM, concentration évaluée comme significativement activante 

du complément par Hamad et al. (Hamad et al. 2008).  

 

1.1.3. Evaluation in vivo de la furtivité  

Grâce à la faible activation du complément et à la configuration en brosse du PEG à la surface des 

nanocapsules de PFOB, on peut leur prédire un temps de rémanence vasculaire prolongé (Moghimi 

et al. 2003). Le temps de demi-vie idéal pour une appliĐatioŶ eŶ taŶt Ƌu’ageŶt de ĐoŶtƌaste est de 

l’oƌdƌe de Ϯ à ϲ h. Le délai eŶtƌe l’iŶjeĐtioŶ et le ŵoŵeŶt d’oďseƌvation est suffisamment long pour 

permettre l’aĐĐuŵulatioŶ daŶs la tuŵeuƌ et l’éliŵiŶatioŶ paƌ les organes compétiteurs, tout en étant 

suffisamment court pour recueillir des données rapidement. En thérapie, le temps de demi-vie est 

généralement plus élevé pour permettre une exposition répétée de la zone malade. Par le passé, la 

PEGylation de protéines, nanoparticules et liposomes a permis un allongement considérable de la 

demi-vie plasmatique (Tableau 1).  

 
Tableau 1 : Influence de la PEGylation de nanoparticules sur leur temps de demi-vie plasmatique 

Système (taille) 
Modèle  
in vivo 

Longueur du PEG 
(g/mol) 

t1/2 plasma 
avant/après 
PEGylation 

Référence 

Particules de latex  
(75 nm) 

Rat sain 
PEO-b-PPO-b-PEO 
(Mw>13000 g/mol) 

20 min / 13 h Tan, Biomat, 1993 

Liposomes  
(200 nm) 

Souris saine 5000 g/mol 30 min / 5 h Klibanov, FEBS Lett, 1990 

Liposomes Doxil®  
(90 nm) 

Chien 2000 g/mol 13 h/29 h Gabizon, Pharm Res, 1993 

Particules de PCL  
(200 nm) 

Souris nude 
PEO-b-PPO-b-PEO 

(Mw =14600 g/mol) 
-/25 h Shenoy, Pharm Res, 2005 

 
Un ingénieux modèle a même été développé par Li et al. pour prédire les paramètres 

pharmacocinétiques ;ĐoeffiĐieŶts d’aďsoƌptioŶ ou d’excrétion et de partition tissu/sang) de 

nanoparticules de PLGA-b-PEG en fonction de leurs caractéristiques physico-chimiques (taille : x1, pZ : 

x2 et densité de PEG en surface : x3). Ils ont confirmé la validité de leur modèle en se basant sur des 

données physiologiques expérimentales obtenues au préalable avec 6 types de nanoparticules. Ils 

proposent notamment une linéarisation du coefficient d’aďsoƌptioŶ telle que 

ki=Ax1+Bx2+Cx3+Intercept et déterminent les constantes A, B, C et Intercept pour chaque organe ou 

compartiment i (poumons, rate, reins, sang). On peut ensuite en déduire le temps caractéristique 

d’aĐĐuŵulatioŶ tel Ƌue t1/2=ln2/ki (Li et al. 2012).  
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En ce qui nous concerne, une étude pharmacocinétique complète de la biodistribution des 

nanocapsules Ŷ’a pas pu ġtƌe ŵeŶée. Il était diffiĐile d’eŶvisageƌ des pƌélğveŵeŶts saŶguiŶs ƌégulieƌs 

chez une même souris, pour y mesurer a posteriori la quantité de PFOB par RMN du 19F. Le volume 

saŶguiŶ de la souƌis est eŶ effet tƌop faiďle et l’aĐĐğs au speĐtƌoŵğtre de résonance magnétique était 

limité. Nous avons pu tout de même déteƌŵiŶeƌ uŶ teŵps ĐaƌaĐtéƌistiƋue d’aĐĐuŵulatioŶ daŶs le 

foie de 24 et 14 min pour les nanocapsules PEGylées et non PEGylées, respectivement. Ces valeurs ne 

peuvent malheureusement pas être comparées à celles prédites par le modèle de Li et al. En effet, 

pouƌ le foie, la ƌelatioŶ pƌopƌiété/ďiodistƌiďutioŶ des ŶaŶopaƌtiĐules Ŷ’est plus liŶéaiƌe ;‘2=0,67). En 

revanche, Mosqueira et al. ont établi une corrélation entre le temps caractéristique d’aĐĐuŵulatioŶ 

dans le foie et la rémanence vasculaire, pour des nanocapsules de PLA et PLA-b-PEG5000, de diamètre 

moyen 147 nm. Ils oŶt ŵoŶtƌé Ƌue l’utilisatioŶ du ĐopolǇŵğƌe PEGǇlé iŵpliƋuait : un ralentissement 

de la capture hépatique (avec des temps caractéristiques de 12 à 100 minutes pour le PLA et le  

PLA-b-PEG ƌespeĐtiveŵeŶtͿ aussi ďieŶ Ƌu’uŶe augŵeŶtatioŶ du temps de résidence moyen dans la 

circulation sanguine (de 70 à 140 minutes) (Mosqueira et al. 2001). Nos systèmes ont des 

caractéristiques physico-chimiques proches de ceux développés par Mosqueira et al. Par analogie, 

nous pouvons donc supposer la bonne furtivité in vivo des nanocapsules PEGylées de PFOB. 

Néanmoins, il serait intéressant d’appƌofoŶdiƌ l’étude de ďiodistƌiďutioŶ. OŶ pouƌƌait aloƌs eŶvisageƌ 

de développer, un modèle in vivo Đhez le ƌat iŵŵuŶodépƌiŵé, pouƌ leƋuel la pose d’uŶ cathéter est 

réalisable, ou encore de sacrifier la souris pour chaque temps de la pharmacocinétique, méthode 

souvent retrouvée dans la littérature (Peracchia et al. 1999).  

 

1.1.4. Les inconvénients des systèmes PEGylés et du ciblage passif en 

général 
 

La PEGylation est uŶe stƌatégie vieille de plus d’uŶe tƌeŶtaiŶe d’aŶŶée. Elle a été et ĐoŶtiŶue d’ġtƌe 

approuvée pour le développement clinique de protéines (Alconcel et al. 2011) ou de liposomes furtifs 

(Immordino et al. 2006). Néanmoins certains chercheurs remettent régulièrement en cause 

l’utilisatioŶ du PEG, eŶ déŵoŶtƌaŶt l’iŵŵuŶogéŶiĐité et l’aŶtigéŶiĐité de la molécule Đhez l’hoŵŵe 

et le lapin (Richter et al. 1984; Sherman et al. 2012). PƌéĐisoŶs Ƌu’il s’agit souveŶt de ĐhaîŶes de 

masses molaires élevée (Mn > 10 000 g/mol). De plus, la PEGylation est souvent associée à une 

diŵiŶutioŶ de l’effiĐaĐité de tƌaŶsfeĐtioŶ des ŶaŶoveĐteuƌs, liŵitaŶt l’aĐĐessiďilité du pƌiŶĐipe aĐtif à 

sa cible biologique intracellulaire (Bally et al. 1999). C’est pouƌƋuoi, ĐeƌtaiŶs auteuƌs oŶt mis au point 

des systèmes comportant une liaison PEG-nanoparticule, par pont disulfure, qui est clivée en 

conditions réductrices, dans les endosomes par exemple (Zalipsky et al. 1999; Takae et al. 2008). 
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Comme souligné précédemment, la stratégie de ciblage passif repose sur le caractère défectueux de 

la vascularisation et le drainage lymphatique réduit des tissus tumoraux. Le degré de perfusion et la 

porosité des néovaisseaux sont donc des paramètres décisifs. Néanmoins ils dépendent fortement du 

type de tumeur, de soŶ stade de développeŵeŶt et soŶt tƌğs vaƌiaďles d’uŶ iŶdividu à l’autƌe. Avant 

de nous intéresser au modèle CT26, nous avions choisi de développer le modèle tumoral in vivo avec 

des cellules humaines du cancer du pancréas (Mia-Paca-2). L’aďseŶĐe de sigŶal daŶs la tuŵeuƌ paƌ 

IRM du 19F, à différents teŵps d’oďseƌvatioŶ ;ϰ h, 7 h, 9 h et 24 h), a suggéré l’hǇpovasĐulaƌisatioŶ du 

modèle Mia-Paca-2. Le cancer du pancréas est en effet caractérisé par une faible vascularisation. 

L’appoƌt ƌéduit d’oǆǇgğŶe à la tuŵeuƌ est ŵis eŶ évideŶĐe paƌ l’eǆisteŶĐe fƌéƋueŶte de ƌégioŶs 

hypoxiques. Chez l’hoŵŵe, l’absence de réponse à des traitements basés sur le ciblage passif, a été 

noté dans des Đas d’adénocarcinome pancréatique et gastrique (Mura et al. 2012). De plus, bien 

souvent, le ciblage passif Ŷe peƌŵet d’oďteŶiƌ que de faibles concentrations de nanoparticules dans 

la tumeur. Cheng et al. ont étudié des nanoparticules de PLGA-b-PEG de 160 nm pour la vectorisation 

du docétaxel. Comme nous, 6 h après injection par voie intraveineuse, ils ne retrouvent Ƌu’ϭ % de la 

dose injectée dans la tumeur (Cheng et al. 2007). Cette quantité est souvent trop faible pour justifier 

uŶ gaiŶ sigŶifiĐatif de l’effiĐaĐité en imagerie ou en thérapie. Comme Cheng et de nombreux autres 

auteurs, nous nous sommes donc tournés vers une approche de ciblage actif.  

 

1.2. Le ciblage actif 

Le Điďlage aĐtif ƌepose suƌ la ƌeĐoŶŶaissaŶĐe spéĐifiƋue d’uŶ ligaŶd, poƌté à la suƌfaĐe des 

nanoparticules, par un récepteur biologique, sur-exprimé par les tissus tumoraux. De plus, 

l’iŶteƌŶalisatioŶ des nanoparticules est facilitée car elle est récepteur-médiée. Cette stratégie permet 

d’augŵeŶteƌ la concentration de nanoparticules, accumulée dans la tumeur. De nombreux ligands 

peuvent alors être envisagés comme les peptides, les protéines ou les aptamers. EŶ déĐoƌaŶt d’aĐide 

folique leur nanoparticules PEGylées, Oyewumi et Lu atteignent une quantité, équivalente à 7 % de la 

dose injectée, dans la tumeur 6 h ou 8 h après injection intraveineuse (Oyewumi et al. 2004; Lu et al. 

2011). Le peptide RGD suscite un vif intérêt depuis les années 1990 et les tƌavauǆ de l’éƋuipe de H. 

Kessler qui ont rationalisé la relation entre la structure du ligand et son affinité avec les protéines 

d’adhésioŶ (Gurrath et al. 1992). Une version synthétique, linéaire de ce peptide a été couplée aux 

nanocapsules PEGylées de PFOB dans le chapitre 3. La séquence peptidique avait été choisie dans le 

Đadƌe d’uŶe ĐollaďoƌatioŶ aveĐ l’iŶdustƌiel Guerbet, qui étudiait en parallèle, des systèmes lipidiques 

fluorés, fonctionnalisés avec le même ligand. Nous reviendrons ici successiveŵeŶt suƌ l’appƌoĐhe 

bottom-up et top-down, en essayant de comprendre les raisons de leur échec ou de leur réussite. 
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1.2.1. Approche bottom-up 

L’appƌoĐhe bottom-up ĐoŶsiste d’aďoƌd, à synthétiser un polymère fonctionnalisé, PLA-b-PEG-RGD, 

mélangé, dans un second temps, au PLGA-b-PEG (polymère commercial largement disponible), pour 

former des nanocapsules mixtes. L’hoŵogéŶéité du ŵélaŶge de polǇŵğƌes au sein de la coque 

Ŷ’était a priori pas certaine. Diaz-Lopez avait envisagé la PEGylation des nanocapsules de PLGA 

(Mn=12 000 g/mol) en y ajoutant des quantités croissantes de PLGA-b-PEG (Mn=50 000 g/mol). Elle 

avait montré que la formation des nanocapsules était inévitablement accompagnée de la présence 

de ŵiĐƌoĐapsules et Ƌu’au delà de Ϯϱ % de PLGA-b-PEG introduit, la précipitation complète du 

polymère avait lieu (Diaz-Lopez 2009). Dans notre cas, l’additioŶ de 5 à 25 % de PLA-b-PEG-RGD  

(Mn = 42 897 g/mol) dans le PLGA-b-PEG (Mn = 50 000 g/mol) conduit à la formation de nanocapsules 

à douďle gloďules aveĐ uŶ Đœuƌ de PFOB déĐeŶtƌé (Figure 4A). Ces objets étaient néanmoins déjà 

observables lors du simple mélange de PLGA-b-PEG et de 25 % de PLA-b-PEG-COOH (Figure 4B) 

(Chapitre 3). Le ‘GD Ŷ’est doŶĐ pas ƌespoŶsaďle de la ŵodifiĐatioŶ ŵoƌphologiƋue. Lors de la 

formation des nanocapsules mixtes, par émulsion-évaporation, la solubilité de chacun des polymères 

dans la phase organique, leur miscibilité ainsi que leurs propriétés interfaciales doivent être 

considérés. Une brève discussion, à propos de ces trois paramètres, est ici menée en considérant le 

PLGA-b-PEG et le PLA-b-PEG-COOH.  

 
Figure 4 : Clichés CryoMET de nanocapsules de A) PLGA-b-PEG/PLA-b-PEG-RGD (75/25) et B) PLGA-b-

PEG/PLA-b-PEG-COOH (75/25). La ďaƌƌe d’éĐhelle ĐoƌƌespoŶd à ϭϬϬ nm. 
 

1.2.1.1. Solubilité des polymères dans la phase organique 

Thomasin et al. oŶt étudié l’iŶflueŶĐe de différentes conditions expérimentales (concentration de 

polymère, nature du solvant) sur les caractéristiques de microcapsules (tailles, taux de solvant 

ƌésiduel…Ϳ oďteŶues paƌ ĐoaĐeƌvatioŶ (Thomasin et al. 1998). Ils ont travaillé avec une large gamme 

de PLA et de PLGA, de rapports LA/GA et de masses molaires variés, provenant de Boehringer. 

Conformément aux études de Dobry et al., Thomasin et al., ont noté que les polyesters de masses 

molaires élevées sont moins solubles dans le dichlorométhane que ceux de masses molaires plus 
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faible (Dobry et al. 1947). En ce qui concerne le rapport LA/GA, même si le PLGA est légèrement plus 

hydrophile que le PLA, les deux polymères ont des coefficients de solubilité très proches dans le 

dichlorométhane (Siemann 1992). Les bouts de chaînes des polymères peuvent influencer leurs 

propriétés de solubilité. Ainsi Blanco-Prieto et al. constatent que les groupement carboxyliques 

teƌŵiŶauǆ augŵeŶteŶt l’hǇdƌophiliĐité du PLGA-b-PEG-COOH (Blanco-Prieto et al. 2004). Dans notre 

cas, on peut donc considérer que le PLA-b-PEG-COOH et le PLGA-b-PEG, de même masse molaire, 

sont aussi solubles dans la phase organique et que la Đause de l’appaƌitioŶ des ŵoƌphologies double 

globules est ailleurs.  

 

1.2.1.2. Miscibilité des polymères 

Plusieurs groupes de recherche formulent des nanoparticules à partir de mélanges de polymères 

saŶs se poseƌ la ƋuestioŶ de la sépaƌatioŶ de phase. Il s’agit de ŵélaŶges de PLA ;Mn = 6 000 g/mol) / 

PLA-b-PEG (Mn = 15 000 g/mol) ou de PLGA / PLA-b-PEG (Mn de 3 000 à 20 000) pour Ishira et al 

(Ishihara et al. 2009; Ishihara et al. 2010). Danhier et al. quant à eux, décorent de RGD, des 

nanoparticules de PLGA (Mn = 22 000 g/mol) / PLGA-b-PEG (Mn=29000g/mol), en introduisant du  

PCL-b-PEG-RGD (Mn = 22 000 g/mol) (Danhier et al. 2009). Matsumoto et al. induisent volontairement 

une séparation de phase entre le PLA et le PLGA, de mêmes masses molaires (Mn = 20 000g/mol), en 

travaillant avec une phase organique très concentrée en polymère : 796 mg/mL. Cette concentration 

est plus de 30 fois supérieure à celle que nous utilisons habituellement (25 mg/mL). De façon 

originale, Matsumoto et al. forment des capsules aveĐ uŶ Đœuƌ de PLGA, contenant le principe actif 

Cis-Platine (Cis-Pt), et une coque de PLA ou inversement en variant les ratios de PLA et PLGA. Le Cis-

Pt, de densité électronique élevée joue le rôle de contrastant en microscopie électronique à 

transmission et permet de distinguer, de façon indirecte les deux polymères. Matsumoto et al. 

modulent les cinétiques de libération du principe actif, en incorporant le Cis-Pt daŶs le Đœuƌ ou la 

membrane de la capsule (Matsumoto et al. 2005). Shin et al. qui utilisent des polyesters de masses 

molaires très élevées (PLGA et PLLA avec Mn > 100 000 g/mol) compatibilisent leur mélange en y 

introduisant un PLGA-b-PEG symétrique (PLGA et PEG de même masse). Le copolymère diminue la 

tension interfaciale entre les blocs, sa sǇŵétƌie peƌŵettaŶt d’avoiƌ uŶe Đouƌďuƌe Ƌuasi Ŷulle. Les 

auteurs obtiennent alors des architectures plus homogènes (Shin et al. 2005). DaŶs Ŷotƌe Đas, l’étude 

de calorimétrie différentielle du mélange PLGA-b-PEG et PLA-b-PEG-COOH a mis en évidence une 

température de transition vitreuse unique, faisant penser à la compatibilité des deux polymères. 

Néanmoins, une étude plus approfondie devrait être menée pour valider complğteŵeŶt l’hǇpothğse 

de miscibilité des polymères dans les conditions de formulation utilisées. On pourrait par exemple 

analyser les nanocapsules de type doubles globules, pƌépaƌées à paƌtiƌ d’uŶ ŵélaŶge de PLGA-b-PEG 



Discussion générale 

172 
 

et de PLA(d)-b-PEG-COOH par diffusion des neutrons aux petits angles. Le PLA(d)-b-PEG-COOH serait 

sǇŶthétisé à paƌtiƌ d’uŶ ŵoŶoŵğƌe LA deutéré (Riley et al. 2003). La séparation de phase des 

polymères serait aisément mise en évidence en utilisant la méthode de variation de contraste, 

évoquée dans le chapitre 2.  

 

1.2.1.3. Propriétés de surface des polymères 

EŶfiŶ, l’appaƌitioŶ d’oďjets double globules pouƌƌait ƌésulteƌ d’hétéƌogéŶéités de ĐoŵpoƌteŵeŶt 

interfacial du PLGA-b-PEG et du PLA-b-PEG-COOH. L’aŶgle de ĐoŶtaĐt aveĐ l’eau dépeŶd peu de la 

nature du bloc hydrophobe, PLA ou PLGA, de structures chimiques semblables (Ishaug-Riley et al. 

1999). En revanche, si une quantité suffisante de PEG y est greffé, on peut diminuer significativement 

l’aŶgle de ĐoŶtaĐt. Sheng et al. rapportent un abaissement de 10° en modifiant un PLA avec 10 % de 

PEG5000 (Sheng et al. 2009). Jalbert et al. ont étudié, par la méthode de la goutte pendante, 

l’iŶflueŶĐe des ďouts de chaînes (hydroxy, carboxy, amino) suƌ les teŶsioŶs à l’iŶteƌfaĐe eau/huile de 

différents Poly(diméthylsiloxane) (PDMS). Ils ont montré que la tension de surface pouvait varier de 3 

unités (mN/m) en modifiant la teƌŵiŶaisoŶ d’uŶ PDMS de faiďle ŵasse ŵolaiƌe ;ϭ000 g/mol). 

Néanmoins lorsque la masse molaire devient supérieure à 4000 g/mol, l’iŶflueŶĐe des ďouts de 

chaînes devient négligeable (Jalbert et al. 1993; Jalbert et al. 1997). En ce qui concerne le PEG, selon 

Sauer et al., la ŵasse ŵolaiƌe Ŷe seŵďle pas avoiƌ d’iŶflueŶĐe suƌ les pƌopƌiétés iŶteƌfaĐiales du 

polymère (Sauer et al. 1991). De plus, Hata et al. ont observé une variation de la tension de surface 

en modifiant les terminaisons du PEG : hydroxy ou méthoxy (Hata et al. 1980) et Blanco-Prieto et al. 

considèrent le PLGA-b-PEG-COOH plus hydrophile que son analogue ester-terminé (Blanco-Prieto et 

al. 2004). Dans notre cas, la terminaison du PLA-b-PEG diffère de celle du PLGA-b-PEG par la 

pƌéseŶĐe d’uŶ Đouƌt espaĐeuƌ : -NHC(O)CH2CH2-, terminé par une fonction carboxylique ce qui 

pourrait avoir un impact sur la morphologie des capsules formées. D’autƌes eǆpéƌieŶĐes devƌaieŶt 

être conduites, sur une large gamme de concentration, pour décrire le comportement interfacial du 

PLA-b-PEG-COOH et du PLGA-b-PEG, séparément et en mélanges, aux interfaces solvant/eau et 

PFOB/solvant et en régime dynamique, de façoŶ à ƌepƌoduiƌe les ĐoŶditioŶs d’évapoƌatioŶ au seiŶ 

des gouttes d’éŵulsioŶ (Miller et al. 1994).  

 

A Đe poiŶt de l’étude, il est donc diffiĐile d’attƌiďueƌ la foƌŵatioŶ d’oďjets douďles globules à l’uŶ ou 

l’autƌe des phénomènes décrits ci-dessus. Même si cette morphologie semble caractéristique du 

déŵouillage de l’uŶ des deux copolymères, évoqué dans les chapitres 2 et 3, des expériences 

complémentaires doivent absolument être menées. Apƌğs l’éĐheĐ de l’appƌoĐhe ďottom-up, nous 
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avons tenté de fonctionnaliser les nanocapsules de PFOB tout en conservant la morphologie 

sphériƋue siŵple, paƌ l’appƌoĐhe top-down. 

 

1.2.2. Approche top-down  

Elle consiste à préformer des nanocapsules de PLA-b-PEG comportant des groupes réactifs en surface 

(COOH). Un couplage peptidique en milieu aqueux peƌŵet eŶsuite d’Ǉ gƌeffeƌ le ligaŶd d’iŶtéƌġt : 

RGD. Le taux de couverture de RGD, que nous avons obtenu, est tout à fait correct considérant la 

méthode choisie (NRGD~900 par capsule). Malheureusement ici encore les nanocapsules sont 

déformées et ont une surface assez négative (-38 mV), qui pourraient conduire à une augmentation 

de l’aĐtivatioŶ du ĐoŵpléŵeŶt (van Vlerken et al. 2007) (Figure 5).  

 

 
Figure 5 : Cliché CryoTEM de nanocapsules de PLA-b-PEG-COOH. La ďaƌƌe d’éĐhelle ĐoƌƌespoŶd à 

100nm. 
 

Le problème de la charge de surface finale des nanocapsules peut être aisément résolu, par la 

désactivation des fonctions carboxy résiduelles en introduisant de la benzylamine, en fin de réaction 

de couplage. Néanmoins, cela ne résout pas le problème morphologique qui survient en amont, lors 

de la foƌŵatioŶ des ŶaŶoĐapsules. Loƌs de l’évapoƌatioŶ du solvaŶt, les ĐhaîŶes de PEG s’oƌieŶteŶt 

vers la phase aqueuse. On peut alors se demander si les répulsions électrostatiques qui interviennent 

entre les groupements carboxylés terminaux ne seraient pas la Đause de la ĐƌéatioŶ d’iŶteƌfaĐes 

supplémentaires, conduisant à la déformation de la capsule. La phase aqueuse étant stabilisée par un 

électrolyte monovalent, le cholate de sodium, de concentration 3,5 10-2 M, la longueur de Debye 

correspondante peut être calculée par la formule : 

i
ii

s

zce

kT
22

1 
 

Avec εs la permittivité 

électrique du solvant, k la constante de Boltzmann, T la température, e la charge électrique 

élémentaire, ci la ĐoŶĐeŶtƌatioŶ de l’espğĐe ioŶiƋue ;eŶ ioŶ/ŵ3) et zi la valeŶĐe de l’ioŶ. La longueur 

de Debye est estimée à κ-1=1,6 nm. D’autƌe paƌt, dans le cas où toutes les chaînes de PEG introduites 
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initialement daŶs la foƌŵulatioŶ, s’oƌieŶteƌaieŶt vers la phase aqueuse, la distance inter-PEG, dPEG, 

serait de 2,2 nm. dPEG est supérieur à κ-1, les charges des groupements carboxy devraient donc être 

écrantées par celles du sel monovalent. Néanmoins il faut noter que ces deux valeurs sont très 

proches et que les effets des répulsions électrostatiques ne doivent peut-être pas être négligés. Pour 

des microcapsules de PLGA-b-PEG-OCH3, Pisani et al. ont remarqué que lorsque la distance inter-PEG 

est inférieure à 1,4 nm, les chaînes de PEG créent des interfaces supplémentaires pour pouvoir 

s’oƌieŶteƌ veƌs la phase aƋueuse. Des protrusions apparaissent en surface et les microcapsules 

adopteŶt uŶe stƌuĐtuƌe eŶ foƌŵe d’éponge (Figure 6). Dans notre cas, la distance seuil de création 

d’iŶteƌfaĐes pourrait être plus élevée que 1,4 nm à cause de la contribution supplémentaire des 

répulsions électrostatiques (Pisani et al. 2009).  

 

 
Figure 6 : Microcapsules PEGylées de PLGA pour une distance inter-PEG théorique de 1 nm.  

Clichés de microscopie confocale (gauche, ďaƌƌe d’éĐhelle ϱ µm) et de microscopie électronique à 
balayage (droite, ďaƌƌe d’éĐhelle Ϯ µŵͿ. 

 

Les techniques de couplage peptidique avec activation par EDC/NHS sont limitées en termes 

d’effiĐaĐité de Đouplage. D’autƌes stratégies pourraient être considérées. La chimie « click », par 

exemple, est très performante et les problèmes de toxicité, que le catalyseur à base de cuivre faisait 

intervenir, ont maintenant trouvé des solutions. Des techniques de purification efficaces ont été 

mises en place : ĐoŵpleǆatioŶ aveĐ l’acide éthylène diamine tétraacétique (EDTA) ou utilisation de 

nanoparticules inorganiques en tant que piège du cuivre (Hein et al. 2008). Avant d’alleƌ plus loiŶ, il 

importe néanmoins de résoudre le problème de la modification morphologique, entrainée par 

l’utilisation du PLA-b-PEG-COOH. Ce copolymère synthétique semblait pourtant être très proche du 

PLGA-b-PEG commercial habituel (structure, masses molaire, Tg).  

 

1.2.3. La caractérisation de la NC fonctionnalisée 

Une fois le greffage effectué, et Đe paƌ Ŷ’iŵpoƌte Ƌuelle teĐhŶiƋue, il est difficile de quantifier les 

bouts de chaînes. L’effiĐaĐité du Đouplage est d’ailleuƌs souveŶt ŵise eŶ évidence de façon indirecte 

par des tests d’affiŶité ďiologiques (Garinot et al. 2007; Garg et al. 2009) ou en dosant par 

fluorimétrie la part de RGD non couplée, qui réagit avec la fluorescamine (ou 4-Phénylspiro-[furan-
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2(3H),1-phtalan]-ϯ,ϯ’-dione) (Wang et al. 2012). En effet, les techniques classiques telle que la RMN 

sont mises en défaut à cause de la faible masse molaire de la molécule greffée par rapport au 

polymère. Dans notre cas, même si nous avons proposé une méthode de quantification utilisant une 

référence externe, contenue dans un insert, reconsidérer un PLA-b-PEG plus court faciliterait 

l ͚aŶalǇse. Notons que le PLGA utilisé en première instance (RG502) avait une masse autour de 

12 000 g/mol et permettait une encapsulation, certes moindre, mais tout de même satisfaisante du 

PFOB (chapitre 1). De plus, si le polymère est suffisamment monodisperse on pourra éventuellement 

valider le couplage par spectrométrie MALDI-TOF (Temming et al. 2006).  

Si on suppose que les nanocapsules de PFOB sont toujours sphériques, la densité de ligands obtenue 

en surface est de dRGD = 9,95 x 10-3/nm2 ;pouƌ l’appƌoĐhe top-down). Cette valeur est tout à fait 

satisfaisante si on la compare aux données existantes dans la littérature. Rerat et al. obtiennent une 

densité de dRGD = 1,94 x 10-3/nm2 sur leurs nanoparticules oligoPEGǇlées d’oǆǇde de feƌ (SPIO) (Rerat 

et al. 2010). Montet et al. réussissent à augmenter cette valeur à dRGD = 5,44 x 10-3/nm2 en utilisant 

un espaceur plus grand, entre la nanoparticule inorganique et le peptide : des chaînes de dextran 

(Montet et al. 2006). Avec presque 10-2 RGD par nm2 à la surface des nanocapsules de PFOB, on 

pourrait pƌofiteƌ de l’effet de ŵultivaleŶĐe évoqué par Montet et al., pour augmenter 

ĐoŶsidéƌaďleŵeŶt l’affiŶité du peptide loƌsƋu’il est poƌté paƌ les nanocapsules (Figure 7). Ainsi, 

Montet et al. estiŵeŶt Ƌue l’IC50 (concentration nécessaire pour occuper 50 % des récepteurs) de 

leur c-RGD est divisé par 38, lorsque le peptide est lié à la surface des SPIO au lieu d’ġtƌe sous foƌŵe 

libre (Montet et al. 2006). 

 

 
Figure 7 : Représentation schématique des interactions multiples qui interviennent lors de la 
ƌeĐoŶŶaissaŶĐe du peptide ‘GD paƌ les iŶtégƌiŶes αvβ3, ƌésultaŶt d’uŶ effet de ŵultivaleŶĐe. 

 
EŶfiŶ, il faut pƌéĐiseƌ Ƌue l’eŶjeu du couplage peptidiƋue était, pouƌ Ŷous, d’appoƌteƌ la preuve de 

concept de la fonctionnalisation de surface des nanocapsules PEGylées de PFOB. En revanche, pour 

déŵoŶtƌeƌ l’affiŶité et la spéĐifiĐité du peptide in vitro puis valider la stratégie de ciblage actif in vivo, 

le Đhoiǆ d’uŶ peptide ĐǇĐliƋue seƌait pƌoďaďleŵeŶt plus judiĐieuǆ. En effet, on rapporte dans la 
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bibliographie, l’utilisatioŶ ŵassive et privilégiée du c[RGDfK] (Nasongkla et al. 2004; Garanger et al. 

2005; Temming et al. 2006; Wang et al. 2012). Son successeur N-alkylé (c-RGD(f-N(Me)V)) est 

d’ailleuƌs eŶtƌé en phase clinique II en tant Ƌu’iŶhiďiteuƌ de l’aŶgiogéŶğse (Dechantsreiter et al. 

1999). De plus il a été montré que les peptides cycliques ont une affinité 200 fois plus élevée que les 

peptides linéaires (Haubner et al. 1996). 

 
Pour conclure, les nanocapsules de PFOB PEGylées et décorées par le peptide RGD peuvent être 

vectorisées et accumulées dans la tumeur par ciblages passif et actif. Leur potentiel théranostique 

est mis en avant dans la suite de ce chapitre. 

 

2. L’iŵagerie 
 

L’iŶtéƌġt ŵajeuƌ de l’eŶĐapsulatioŶ du PFOB ƌéside daŶs soŶ utilisatioŶ eŶ taŶt Ƌu’ageŶt de ĐoŶtƌaste 

pour de nombreuses modalités. Pour des raisons déjà évoquées, nous avons choisi de nous 

iŶtéƌesseƌ à l’éĐhogƌaphie et l’I‘M du 19F (Travaux antérieurs).  

 

Notƌe étude de l’aĐĐuŵulatioŶ tuŵoƌale par ciblage passif, a été menée 7 h après administration 

intraveineuse des nanocapsules. Ce délai est souvent retrouvé dans la littérature pour des 

nanoparticules de polyesters PEGylées (Cheng et al. 2007; Lu et al. 2011). D’autƌes auteuƌs atteŶdeŶt 

jusƋu’à Ϯϰ ou ϰϴ h pouƌ pƌofiteƌ d’uŶe aĐĐuŵulatioŶ plus avaŶtageuse (Schadlich et al. 2011). Dans 

notre cas, une brève étude ex vivo en spectroscopie de résonance magnétique, sur des  tumeurs 

prélevées à différents temps, a montré que Đela Ŷ’était pas ŶéĐessaiƌe. EŶfiŶ, le délai d’iŵageƌie post 

iŶjeĐtioŶ est eŶ géŶéƌal ƌéduit daŶs le Đas d’uŶ Điďlage aĐtif (Giraudeau 2012). Une de nos premières 

préoccupations a donc été d’assuƌeƌ l’iŶtégƌité des nanocapsules daŶs le délai d’iŵageƌie. CeĐi est 

indispensable pour pouvoir ensuite tirer des conclusions justes et précises en termes de 

biodistribution. Langereis et al. ont, pour ce faire, élaboré un ingénieux système qui permet de 

détecter la désintégration de leur vecteur (liposome thermosensibleͿ paƌ l’appaƌitioŶ d’uŶ sigŶal eŶ 

RMN du 19F et la disparition simultanée du signal CEST en RMN du 1H (Langereis et al. 2009) (Figure 

8).  
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Figure 8 : Croissance et décroissance symétriques des signaux en RMN du 1H et 19F, en fonction de la 

température, pour des liposomes thermosensibles encapsulant les sondes [Tm(hpdo3a)(H2O)] et 
NH4PF6. 

 
EŶ Đe Ƌui Ŷous ĐoŶĐeƌŶe, l’étude de staďilité des ŶaŶoĐapsules de PFOB a été menée de façon 

beaucoup plus classique. Les polyesters ont des cinétiques de dégradation assez rapides (Zweers et 

al. 2004). L’hǇdƌolǇse du bloc hydrophobe est d’autaŶt plus favorisée par un ratio glycolide/lactide 

élevé et par la présence d’uŶe couronne de PEG en surface, responsables de l’aďsoƌptioŶ 

suppléŵeŶtaiƌe d’eau (Ishihara et al. 2009). Néanmoins nous avons montré que dans des conditions 

d’osŵolaƌité et de pH physiologiques et à 37°C, la totalité des nanocapsules conserve sa charge en 

PFOB au moins pendant 48 h (chapitre 1), teŵps suffisaŶt pouƌ l’iŵageƌie. D’autƌes eǆpéƌieŶĐes 

pourraient être menées dans du sérum ou du sang à 37°C pour mimer de façon plus pertinente les 

ĐoŶditioŶs d’adŵiŶistƌatioŶ in vivo. 

 

2.1. L’échographie 

L’iŵageƌie ultrasonore basses fréquences (échographes cliniques, 7-ϭϰ MHzͿ Ŷ’a été ƌéalisée Ƌue suƌ 

les nanocapsules PEGylées, pouƌ le Điďlage passif. L’aĐĐuŵulatioŶ daŶs la tuŵeuƌ était aloƌs 

insuffisante pour y détecter le moindre signal aux temps t=0, 4 h et 7 h (chapitre 2). L’appoƌt du ‘GD 

pourrait permettre d’augŵeŶteƌ la ĐoŶĐeŶtƌatioŶ loĐale eŶ ŶaŶoĐapsules ou au ŵoiŶs d’immobiliser 

ces dernières, de façon à créer une nouvelle interface réfléchissante. Ces deux effets auraient pour 

conséquence commune d’augŵeŶteƌ l’iŶteŶsité du sigŶal. Dans le cas contraire, il faudra 

iŶeǆoƌaďleŵeŶt eŶvisageƌ uŶ ĐhaŶgeŵeŶt d’uŶe des ĐoŵposaŶtes du sǇstğŵe ;ĐoƋue, ĐœuƌͿ. On a 

en effet montré que l’éĐhogéŶiĐité du système PLGA-b-PEG/PFOB Ŷ’était pas aiséŵeŶt ŵodulaďle 

par modifications des conditions de formulation (chapitre 2). On pourrait remplacer le PFOB par un 

autre perfluorocarbone de températuƌe d’éďullitioŶ plus ďasse : Perfluoropentane, Perfluorohexane. 

A 37°C et soumis à la pƌessioŶ aĐoustiƋue, le Đœuƌ des ŶaŶocapsules pourrait subir une transition de 

phase (vaporisation du Perfluorocarbone, PFCͿ, Đe Ƌui ƌésulte d’uŶe augŵeŶtatioŶ de l’éĐhogéŶiĐité, 

par augmentation de la différence d’iŵpédaŶĐe (Fang et al. 2009; Fabiilli et al. 2010). Certains 
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auteuƌs iŶduiseŶt ŵġŵe l’osĐillatioŶ et/ou l’explosion des nanoparticules, enrichissant la réponse 

acoustique (présence suppléŵeŶtaiƌe d’haƌŵoŶiƋues et sous harmonique) (Gao et al. 2008; Couture 

et al. 2012). De par leur pression de vapeur élevée ces PFC peuvent néanmoins être moins facilement 

manipulables que le PFOB. 

L’iŶtéƌġt des hautes fƌéƋueŶĐes a été évoqué à la fin du chapitre 2, pouƌ l’iŵageƌie des ŶaŶoĐapsules 

PEGylées de PFOB. Des expérimentations préliminaires ont été conduites sur le modèle in vivo des 

tumeurs CT26. Un gain acoustique faible mais significatif a pu être mesuré 5 minutes après injection 

des nanocapsules. Néanmoins ces résultats encourageants restent encore trop inter-animal 

dépendants. De plus, le dispositif expérimental est peu pratique, la positioŶ des plaŶs d’iŵageƌie Ŷe 

peut pas être conservée sur des temps plus longs (4 h ou 7 h), et il ne peƌŵet pas d’aĐquérir des 

images en temps réel (Figure 9 gauche) (Jafari 2012). L’appaƌitioŶ ƌéĐeŶte suƌ le ŵaƌĐhé d’uŶ 

échographe clinique, hautes fréquences (Vevo 770, Visual Sonics) pourrait largement profiter aux 

capsules fonctionnalisées de PFOB (Figure 9 droite). 

 

 

Figure 9 : Dispositifs eǆpéƌiŵeŶtauǆ d’iŵageƌie hautes fƌéƋueŶĐes, développés à l’éĐhelle laďoƌatoiƌe 
(gauche) et clinique (droite). 

 

OŶ l’a vu, l’éĐhogƌaphie est une technique peu sensible et les concentrations en agents de contraste 

accumulées sont souvent faibles. Pour minimiser la réponse non linéaire des tissus mous (induisant 

un bruit de fond d’autaŶt plus élevé auǆ hautes fƌéƋueŶĐes), il est iŶdispeŶsaďle d’utiliseƌ des 

modèles spécifiques de tumeurs hypoéchogènes (tels que CT26 ou Mia-Paca-2). De surcroit, avec un 

ŵodğle iŵplaŶté eŶ sous ĐutaŶée, oŶ s’éloigŶe de la ƌéalité ĐliŶiƋue des tissus ŵalades. 

 

2.2. L’IRM du 19F 

CoŶtƌaiƌeŵeŶt à l’éĐhogƌaphie, l’I‘M du 19F est une méthode très sensible. Le seuil de détection du 

PFOB a été évalué à 0,04 mM, ce qui nous a permis de mettre en évidence une accumulation 

tumorale faible par ciblage passif (0,19 mM). Le bruit de fond étant quasiment nul, la quantification 
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des nanocapsules est effectuée de manière aisée et directe, grâce à l’iŶtƌoduĐtioŶ d’uŶe ƌéféƌeŶĐe 

eǆteƌŶe à pƌoǆiŵité du Đoƌps de l’aŶiŵal. MalheuƌeuseŵeŶt le dosage est liŵité aux nanocapsules 

immobilisées dans les tissus ou circulant dans les capillaires à flux sanguin réduit (tumeur), le signal 

provenant du compartiment vasculaire général étant supprimé. De plus, l’iŶtégƌatioŶ de la ďoďiŶe 

Fluoƌ ŵoďile, daŶs l’aiŵaŶt ϰ,ϳT, peƌŵet d’oďteŶiƌ siŵultaŶéŵent des informations anatomiques en 

IRM 1H. Néanmoins le temps d’aĐƋuisitioŶ ƌeste long (35 minutes) et la résolution spatiale faible  

(630 µm x 940 µm). 

 

Cette technique reste tout de même encore très étudiée. Le défi principal est de construire des 

bobines Fluor à plus grande échelle et de les adapter sur des aimants à champs cliniques. Lanza et al., 

pionniers dans le domaine des éŵulsioŶs fluoƌées pouƌ l’iŵageƌie paƌ éĐhogƌaphie ou I‘M du Fluoƌ, 

oŶt adapté leuƌ teĐhŶologie à l’iŵageƌie et à la thérapie cellulaire (Travaux antérieurs). En 2011, leur 

agent de contraste Cell Sense® a été autorisé par la FDA (Food and Drug Administration) pour son 

utilisation lors de tests cliniques de phase I en tant que vaccin (Figure 10).  

 

 

Figure 10 : Représentation schématique de la plateforme Cell Sense®. Des cellules souches sont 
Đultivées eŶ pƌéseŶĐe de l’éŵulsion fluorée, qui est rapidement internalisée. Les cellules ainsi 

marquées sont administrées à un sujet humain ou animal. Par IRM du Fluor, on suit la biodistribution 
des Đellules ŵaƌƋuées, iŶfoƌŵatioŶ Đoŵplétée paƌ l’image anatomique en IRM du 1H. Des 

échantillons prélevés peuvent aussi facilement être analysés ex vivo par spectroscopie magnétique. 
 

3. La Thérapie 
 

3.1. Le RGD comme peptide thérapeutique 

Le pƌoĐessus d’aŶgiogéŶğse ƌeƋuieƌt la ŵigƌatioŶ et l’adhésioŶ des cellules endothéliales invasives 

sur la matrice extracellulaire par l’intermédiaire des intégrines, qui sont des protéines 

transmembranaires. Le ligaŶd eŶdogğŶe pƌivilégié de l’iŶtégƌiŶe αvβ3 est la vitronectine. L’iŶhibition 

de Đette iŶteƌaĐtioŶ, Đ’est-à-dire l’oĐĐupatioŶ des ƌéĐepteuƌs spécifiques par un peptide RGD 

exogène, conduit les cellules malines à l’apoptose (Montgomery et al. 1994). Des agents 
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antiangiogéniques et antimitotiques ont été développés dans cette optique, parmi lesquels on peut 

citer la Vitaxin® (anticorps monoclonal humanisé) (Brooks et al. 1994; Tucker 2003) et la Cilengitide® 

(RGD cyclique) (Smith 2003). La fixation du peptide RGD sur une nanocapsule furtive permettrait 

d’augŵeŶteƌ sa deŵi-vie plasmatique, de diminuer son élimination rénale et par effet de 

ŵultivaleŶĐe d’augŵeŶteƌ soŶ effiĐaĐité et aiŶsi de ƌéduiƌe les doses adŵiŶistƌées. Les études 

cliniques de phase I du Cilengitide®, ont évalué la demi-vie plasmatique du composé à 3-5 h et la 

dose optimale pour inhiber la croissance tumorale à 200 mg/m² (Eskens et al. 2003). 

 

3.2. L’eŶcapsulatioŶ d’uŶ priŶcipe actif  

L’eŶĐapsulatioŶ du ϱ-FU aurait relevé un défi à la fois biologique et analytique. La molécule est 

préconisée dans le traitement du cancer du côlon. Son encapsulation aurait contribué à 

l’augŵeŶtatioŶ de sa ƌéŵaŶeŶĐe vasĐulaiƌe, à la diminution de la dose administrée et à l’attéŶuatioŶ 

des effets indésirables. De plus, une séquence IRM innovante focalisée sur le pic de résonnance du 5-

FU, à -169,2 ppŵ ;au lieu du PFOBͿ auƌait peƌŵis d’iŵageƌ l’aĐĐuŵulatioŶ des ŶaŶoĐapsules et la 

libération du principe actif dans les organes. MalheureuseŵeŶt, l’eŶĐapsulatioŶ du ϱ-FU par 

émulsion-évapoƌatioŶ, à difféƌeŶts pH, a éĐhoué, pƌoďaďleŵeŶt à Đause de l’hǇdƌophiliĐité et de la 

diffusion rapide de la molécule dans la phase aqueuse. Peut-être faudrait-il ĐoŶsidéƌeƌ l’appƌoĐhe 

prodrogue (Tegafur® ou Carmofur®). Ces analogues sont plus hydrophobes, ont fait l’oďjet de tests 

cliniques de phase III mais restent aussi très coûteux (Lembersky et al. 2006). Thomas et al. ont mis 

en place une autre stratégie pour augmenter le taux de charge dans des liposomes. Il s’agit de la 

complexation du 5-FU avec du cuivre et du poly(éthylène imine) (PEI) (Thomas et al. 2011). 

Cependant le PEI étant aussi hydrophile, cette approche aurait probablement pas été inefficace dans 

notre cas. 

 

Par la suite, il faudra certainement envisager de changer de principe actif. Danhier et al., ont 

encapsulé du paclitaxel et/ou de la doxorubicine dans des nanoparticules de PLGA-b-PEG-RGD pour 

induire un ralentissement de la croissance tumorale (Danhier et al. 2009). En ce qui concerne la 

doxorubicine, on profiterait de la fluorescence naturelle de la molécule (λexcitation = 470 nm et  

λémission = 585 nm), pour l’oďseƌvation en microscopie confocale des modèles cellulaires et la mise en 

évidence de l’affiŶité spéĐifiƋue et de l’iŶteƌŶalisatioŶ des nanocapsules fonctionnalisées RGD. Enfin, 

tout reste à faire sur la libération du principe actif sous ultrasons, approche intéressante qui a été 

étudiée, pour la doxorubicine, par Eisenbrey et al. aveĐ des ŵiĐƌoďulles d’aiƌ eŶƌoďées de PLA et 

contenant de la doxorubicine (Eisenbrey et al. 2009) et par Gao et al. avec des nanocapsules de 

PLA/PFP (Gao et al. 2008). 



Discussion générale 

181 
 

References 

Alconcel, S. N. S., Baas, A. S. and Maynard, H. D. "FDA-approved poly(ethylene glycol)-protein 
conjugate drugs." Polymer Chemistry 2(7): 1442-1448 (2011) 

Auriola, S. O., Ronkko, K. M. and Urtti, A. "Determination of polyethylene glycols by high-
performance liquid chromatography-thermospray mass spectrometry." J Pharm Biomed Anal 
11(10): 1027-1032 (1993) 

Bally, M. B., Harvie, P., Wong, F. M., Kong, S., Wasan, E. K. and Reimer, D. L. "Biological barriers to 
cellular delivery of lipid-based DNA carriers." Adv Drug Deliv Rev 38(3): 291-315 (1999) 

Blanco-Prieto, M. J., Campanero, M. A., Besseghir, K., Heimgatner, F. and Gander, B. "Importance of 
single or blended polymer types for controlled in vitro release and plasma levels of a 
somatostatin analogue entrapped in PLA/PLGA microspheres." Journal of Controlled Release 
96(3): 437-448 (2004) 

Brooks, P. C., Clark, R. A. and Cheresh, D. A. "Requirement of vascular integrin alpha v beta 3 for 
angiogenesis." Science 264(5158): 569-571 (1994) 

Caliceti, P. and Veronese, F. M. "Pharmacokinetic and biodistribution properties of poly(ethylene 
glycol)-protein conjugates." Adv Drug Deliv Rev 55(10): 1261-1277 (2003) 

Cheng, J., Teply, B. A., Sherifi, I., Sung, J., Luther, G., Gu, F. X., Levy-Nissenbaum, E., Radovic-Moreno, 
A. F., Langer, R. and Farokhzad, O. C. "Formulation of functionalized PLGA-PEG nanoparticles 
for in vivo targeted drug delivery." Biomaterials 28(5): 869-876 (2007) 

Couture, O., Urban, A., Bretagne, A., Martinez, L., Tanter, M. and Tabeling, P. "In vivo targeted 
delivery of large payloads with an ultrasound clinical scanner." Med Phys 39(8): 5229-5237 
(2012) 

Danhier, F., Vroman, B., Lecouturier, N., Crokart, N., Pourcelle, V., Freichels, H., Jerome, C., 
Marchand-Brynaert, J., Feron, O. and Preat, V. "Targeting of tumor endothelium by RGD-
grafted PLGA-nanoparticles loaded with Paclitaxel." J Control Release 140(2): 166-173 (2009) 

De Gennes, P. G. "Conformations of Polymers Attached to an Interface." Macromolecules 13(5): 
1069-1075 (1980) 

De Gennes, P. G. "Polymers at an Interface - a Simplified View." Advances in Colloid and Interface 
Science 27(3-4): 189-209 (1987) 

Dechantsreiter, M. A., Planker, E., Matha, B., Lohof, E., Holzemann, G., Jonczyk, A., Goodman, S. L. 
and Kessler, H. "N-Methylated cyclic RGD peptides as highly active and selective 
alpha(V)beta(3) integrin antagonists." J Med Chem 42(16): 3033-3040 (1999) 

Diaz-Lopez, R. "Micro et nanocapsules de perfluorooctyl bromure pour l'ultrasonographie : 
modifications des propriétés de surface et devenir in vivo." Pharmacotechnie et physico-
chimie (2009) 

Dobry, A. and Boyer-Kawenoki, F. "Phase separation in polymer solution." Journal of Polymer Science 
2(1): 90-100 (1947) 

Eisenbrey, J. R., Huang, P., Hsu, J. and Wheatley, M. A. "Ultrasound triggered cell death in vitro with 
doxorubicin loaded poly lactic-acid contrast agents." Ultrasonics 49(8): 628-633 (2009) 

Eskens, F. A., Dumez, H., Hoekstra, R., Perschl, A., Brindley, C., Bottcher, S., Wynendaele, W., Drevs, 
J., Verweij, J. and van Oosterom, A. T. "Phase I and pharmacokinetic study of continuous 
twice weekly intravenous administration of Cilengitide (EMD 121974), a novel inhibitor of the 
integrins alphavbeta3 and alphavbeta5 in patients with advanced solid tumours." Eur J 
Cancer 39(7): 917-926 (2003) 

Fabiilli, M. L., Lee, J. A., Kripfgans, O. D., Carson, P. L. and Fowlkes, J. B. "Delivery of Water-Soluble 
Drugs Using Acoustically Triggered Perfluorocarbon Double Emulsions." Pharmaceutical 
Research 27(12): 2753-2765 (2010) 

Fang, J. Y., Hung, C. F., Hua, S. C. and Hwang, T. L. "Acoustically active per fluorocarbon 
nanoemulsions as drug delivery carriers for camptothecin: Drug release and cytotoxicity 
against cancer cells." Ultrasonics 49(1): 39-46 (2009) 



Discussion générale 

182 
 

Gao, Z., Kennedy, A. M., Christensen, D. A. and Rapoport, N. Y. "Drug-loaded nano/microbubbles for 
combining ultrasonography and targeted chemotherapy." Ultrasonics 48(4): 260-270 (2008) 

Garanger, E., Boturyn, D., Jin, Z., Dumy, P., Favrot, M. C. and Coll, J. L. "New multifunctional 
molecular conjugate vector for targeting, imaging, and therapy of tumors." Mol Ther 12(6): 
1168-1175 (2005) 

Garg, A., Tisdale, A. W., Haidari, E. and Kokkoli, E. "Targeting colon cancer cells using PEGylated 
liposomes modified with a fibronectin-mimetic peptide." Int J Pharm 366(1-2): 201-210 
(2009) 

Garinot, M., Fievez, V., Pourcelle, V., Stoffelbach, F., des Rieux, A., Plapied, L., Theate, I., Freichels, H., 
Jerome, C., Marchand-Brynaert, J., Schneider, Y. J. and Preat, V. "PEGylated PLGA-based 
nanoparticles targeting M cells for oral vaccination." Journal of Controlled Release 120(3): 
195-204 (2007) 

Giraudeau, C. "‘MN d’éŵulsioŶs fluoƌées : développeŵeŶts ŵéthodologiƋues et appliĐatioŶ à 
l’évaluatioŶ de l’oǆǇŵétƌie et de la ďiodistƌiďutioŶ daŶs le foie et la ƌate, et à la déteĐtioŶ de 
l’aŶgiogeŶğse tuŵoƌale daŶs le Đeƌveau du ƌoŶgeuƌ." Sciences et Technologies de 
l’IŶforŵatioŶ des TĠlĠcoŵŵuŶicatioŶs et des Systğŵes (2012) 

Gref, R., Luck, M., Quellec, P., Marchand, M., Dellacherie, E., Harnisch, S., Blunk, T. and Muller, R. H. 
"'Stealth' corona-core nanoparticles surface modified by polyethylene glycol (PEG): 
influences of the corona (PEG chain length and surface density) and of the core composition 
on phagocytic uptake and plasma protein adsorption." Colloids Surf B Biointerfaces 18(3-4): 
301-313 (2000) 

Gurrath, M., Muller, G., Kessler, H., Aumailley, M. and Timpl, R. "Conformation/activity studies of 
rationally designed potent anti-adhesive RGD peptides." Eur J Biochem 210(3): 911-921 
(1992) 

Hamad, I., Hunter, A. C., Szebeni, J. and Moghimi, S. M. "Poly(ethylene glycol)s generate complement 
activation products in human serum through increased alternative pathway turnover and a 
MASP-2-dependent process." Mol Immunol 46(2): 225-232 (2008) 

Hata, T. and Kasemura, T. "Surface and interfacial tensions of polymer melts and solutions." Polymer 
Science and Technology 12A: 15-41 (1980) 

Haubner, R., Gratias, R., Diefenbach, B., Goodman, S. L., Jonczyk, A. and Kessler, H. "Structural and 
functional aspects of RGD-containing cyclic pentapeptides as highly potent and selective 
integrin alpha(v)beta(3) antagonists." Journal of the American Chemical Society 118(32): 
7461-7472 (1996) 

Hein, C. D., Liu, X. M. and Wang, D. "Click chemistry, a powerful tool for pharmaceutical sciences." 
Pharm Res 25(10): 2216-2230 (2008) 

Hrkach, J. S., Peracchia, M. T., Domb, A., Lotan, N. and Langer, R. "Nanotechnology for biomaterials 
engineering: structural characterization of amphiphilic polymeric nanoparticles by 1H NMR 
spectroscopy." Biomaterials 18(1): 27-30 (1997) 

Immordino, M. L., Dosio, F. and Cattel, L. "Stealth liposomes: review of the basic science, rationale, 
and clinical applications, existing and potential." Int J Nanomedicine 1(3): 297-315 (2006) 

Ishaug-Riley, S. L., Okun, L. E., Prado, G., Applegate, M. A. and Ratcliffe, A. "Human articular 
chondrocyte adhesion and proliferation on synthetic biodegradable polymer films." 
Biomaterials 20(23-24): 2245-2256 (1999) 

Ishihara, T., Kubota, T., Choi, T., Takahashi, M., Ayano, E., Kanazawa, H. and Higaki, M. "Polymeric 
nanoparticles encapsulating betamethasone phosphate with different release profiles and 
stealthiness." International Journal of Pharmaceutics 375(1-2): 148-154 (2009) 

Ishihara, T., Takahashi, M., Higaki, M., Mizushima, Y. and Mizushima, T. "Preparation and 
characterization of a nanoparticulate formulation composed of PEG-PLA and PLA as anti-
inflammatory agents." Int J Pharm 385(1-2): 170-175 (2010) 

Jafari, S. "Détection ultrasonore haute fréquence des microbulles et des nanoparticules 
expérimentales à coeur liquide." Informatique Biomédical – Imagerie Biomédicale (2012) 



Discussion générale 

183 
 

Jalbert, C., Koberstein, J. T., Hariharan, A. and Kumar, S. K. "End Group Effects on Surface Properties 
of Polymers:Semiempirical Calculations and Comparison to Experimental Surface Tensions 
for R,ö-Functional Poly(dimethylsiloxanes)." Macromolecules 30(15): 4481-4490 (1997) 

Jalbert, C., Koberstein, J. T., Yilgor, I., Gallagher, P. and Krukonis, V. "Molecular-Weight Dependence 
and End-Group Effects on the Surface-Tension of Poly(Dimethylsiloxane)." Macromolecules 
26(12): 3069-3074 (1993) 

Janssen, B. J. C., Christodoulidou, A., McCarthy, A., Lambris, J. D. and Gros, P. "Structure of C3b 
reveals conformational changes that underlie complement activity." Nature 444(7116): 213-
216 (2006) 

Jokerst, J. V., Lobovkina, T., Zare, R. N. and Gambhir, S. S. "Nanoparticle PEGylation for imaging and 
therapy." Nanomedicine (Lond) 6(4): 715-728 (2011) 

Langereis, S., Keupp, J., van Velthoven, J. L., de Roos, I. H., Burdinski, D., Pikkemaat, J. A. and Grull, H. 
"A temperature-sensitive liposomal 1H CEST and 19F contrast agent for MR image-guided 
drug delivery." J Am Chem Soc 131(4): 1380-1381 (2009) 

Lembersky, B. C., Wieand, H. S., Petrelli, N. J., O'Connell, M. J., Colangelo, L. H., Smith, R. E., Seay, T. 
E., Giguere, J. K., Marshall, M. E., Jacobs, A. D., Colman, L. K., Soran, A., Yothers, G. and 
Wolmark, N. "Oral uracil and tegafur plus leucovorin compared with intravenous fluorouracil 
and leucovorin in stage II and III carcinoma of the colon: results from National Surgical 
Adjuvant Breast and Bowel Project Protocol C-06." J Clin Oncol 24(13): 2059-2064 (2006) 

Li, M., Panagi, Z., Avgoustakis, K. and Reineke, J. "Physiologically based pharmacokinetic modeling of 
PLGA nanoparticles with varied mPEG content." Int J Nanomedicine 7: 1345-1356 (2012) 

Liu, M., Xie, C., Xu, W. and Lu, W. "Separation of polyethylene glycols and their amino-substituted 
derivatives by high-performance gel filtration chromatography at low ionic strength with 
refractive index detection." J Chromatogr A 1046(1-2): 121-126 (2004) 

Lu, P. L., Chen, Y. C., Ou, T. W., Chen, H. H., Tsai, H. C., Wen, C. J., Lo, C. L., Wey, S. P., Lin, K. J., Yen, T. 
C. and Hsiue, G. H. "Multifunctional hollow nanoparticles based on graft-diblock copolymers 
for doxorubicin delivery." Biomaterials 32(8): 2213-2221 (2011) 

Matsumoto, A., Matsukawa, Y., Suzuki, T. and Yoshino, H. "Drug release characteristics of multi-
reservoir type microspheres with poly(DL-lactide-co-glycolide) and poly(DL-lactide)." Journal 
of Controlled Release 106(1-2): 172-180 (2005) 

Miller, R., Joos, P. and Fainerman, V. B. "Dynamic Surface and Interfacial-Tensions of Surfactant and 
Polymer-Solutions." Advances in Colloid and Interface Science 49: 249-302 (1994) 

Moghimi, S. M., Andersen, A. J., Ahmadvand, D., Wibroe, P. P., Andresen, T. L. and Hunter, A. C. 
"Material properties in complement activation." Adv Drug Deliv Rev 63(12): 1000-1007 
(2011) 

Moghimi, S. M. and Szebeni, J. "Stealth liposomes and long circulating nanoparticles: critical issues in 
pharmacokinetics, opsonization and protein-binding properties." Prog Lipid Res 42(6): 463-
478 (2003) 

Montet, X., Funovics, M., Montet-Abou, K., Weissleder, R. and Josephson, L. "Multivalent effects of 
RGD peptides obtained by nanoparticle display." Journal of Medicinal Chemistry 49(20): 
6087-6093 (2006) 

Montgomery, A. M., Reisfeld, R. A. and Cheresh, D. A. "Integrin alpha v beta 3 rescues melanoma 
cells from apoptosis in three-dimensional dermal collagen." Proc Natl Acad Sci U S A 91(19): 
8856-8860 (1994) 

Mosqueira, V. C., Legrand, P., Morgat, J. L., Vert, M., Mysiakine, E., Gref, R., Devissaguet, J. P. and 
Barratt, G. "Biodistribution of long-circulating PEG-grafted nanocapsules in mice: effects of 
PEG chain length and density." Pharm Res 18(10): 1411-1419 (2001) 

Mura, S. and Couvreur, P. "Nanotheranostics for personalized medicine." Adv Drug Deliv Rev (2012) 
Nasongkla, N., Shuai, X., Ai, H., Weinberg, B. D., Pink, J., Boothman, D. A. and Gao, J. "cRGD-

functionalized polymer micelles for targeted doxorubicin delivery." Angew Chem Int Ed Engl 
43(46): 6323-6327 (2004) 



Discussion générale 

184 
 

Oyewumi, M. O., Yokel, R. A., Jay, M., Coakley, T. and Mumper, R. J. "Comparison of cell uptake, 
biodistribution and tumor retention of folate-coated and PEG-coated gadolinium 
nanoparticles in tumor-bearing mice." J Control Release 95(3): 613-626 (2004) 

Peracchia, M. T., Fattal, E., Desmaele, D., Besnard, M., Noel, J. P., Gomis, J. M., Appel, M., d'Angelo, J. 
and Couvreur, P. "Stealth PEGylated polycyanoacrylate nanoparticles for intravenous 
administration and splenic targeting." J Control Release 60(1): 121-128 (1999) 

Pisani, E., Ringard, C., Nicolas, V., Raphael, E., Rosilio, V., Moine, L., Fattal, E. and Tsapis, N. "Tuning 
microcapsules surface morphology using blends of homo- and copolymers of PLGA and 
PLGA-PEG." Soft Matter 5(16): 3054-3060 (2009) 

Pisani, E., Tsapis, N., Galaz, B., Santin, M., Berti, R., Taulier, N., Kurtisovski, E., Lucidarme, O., 
Ourevitch, M., Doan, B. T., Beloeil, J. C., Gillet, B., Urbach, W., Bridal, S. L. and Fattal, E. 
"Perfluorooctyl Bromide Polymeric Capsules as Dual Contrast Agents for Ultrasonography 
and Magnetic Resonance Imaging." Advanced Functional Materials 18(19): 2963-2971 (2008) 

Rerat, V., Laurent, S., Burtea, C., Driesschaert, B., Pourcelle, V., Elst, L. V., Muller, R. N. and 
Marchand-Brynaert, J. "Ultrasmall particle of iron oxide-RGD peptidomimetic conjugate: 
synthesis and characterisation." Bioorganic & Medicinal Chemistry Letters 20(6): 1861-1865 
(2010) 

Richter, A. W. and Akerblom, E. "Polyethylene glycol reactive antibodies in man: titer distribution in 
allergic patients treated with monomethoxy polyethylene glycol modified allergens or 
placebo, and in healthy blood donors." Int Arch Allergy Appl Immunol 74(1): 36-39 (1984) 

Riley, T., Heald, C. R., Stolnik, S., Garnett, M. C., Illum, L. and Davis, S. S. "Core-Shell Structure of PLA-
PEG Nanoparticles Used for Drug Delivery." Langmuir 19(20): 8428-8435 (2003) 

Sauer, B. B. and Dee, G. T. "Molecular-Weight and Temperature-Dependence of Polymer Surface-
Tension - Comparison of Experiment with Theory." Macromolecules 24(8): 2124-2126 (1991) 

Schadlich, A., Caysa, H., Mueller, T., Tenambergen, F., Rose, C., Gopferich, A., Kuntsche, J. and Mader, 
K. "Tumor Accumulation of NIR Fluorescent PEG PLA Nanoparticles: Impact of Particle Size 
and Human Xenograft Tumor Model." ACS Nano 5(11): 8710-8720 (2011) 

Sheng, Y., Yuan, Y., Liu, C., Tao, X., Shan, X. and Xu, F. "In vitro macrophage uptake and in vivo 
biodistribution of PLA-PEG nanoparticles loaded with hemoglobin as blood substitutes: effect 
of PEG content." J Mater Sci Mater Med 20(9): 1881-1891 (2009) 

Sherman, M. R., Williams, L. D., Sobczyk, M. A., Michaels, S. J. and Saifer, M. G. "Role of the methoxy 
group in immune responses to mPEG-protein conjugates." Bioconjug Chem 23(3): 485-499 
(2012) 

Shin, K. C., Kim, B. S., Kim, J. H., Park, T. G., Do Nam, J. and Lee, D. S. "A facile preparation of highly 
interconnected macroporous PLGA scaffolds by liquid-liquid phase separation II." Polymer 
46(11): 3801-3808 (2005) 

Siemann, U. "The Solubility Parameter of Poly(Dl-Lactic Acid)." European Polymer Journal 28(3): 293-
297 (1992) 

Smith, J. W. "Cilengitide Merck." Current Opinion in Investigational Drugs 4: 741-745 (2003) 
Szleifer, I. "Protein adsorption on surfaces with grafted polymers: a theoretical approach." Biophys J 

72(2 Pt 1): 595-612 (1997) 
Takae, S., Miyata, K., Oba, M., Ishii, T., Nishiyama, N., Itaka, K., Yamasaki, Y., Koyama, H. and Kataoka, 

K. "PEG-detachable polyplex micelles based on disulfide-linked block catiomers as 
bioresponsive nonviral gene vectors." J Am Chem Soc 130(18): 6001-6009 (2008) 

Temming, K., Meyer, D. L., Zabinski, R., Dijkers, E. C., Poelstra, K., Molema, G. and Kok, R. J. 
"Evaluation of RGD-targeted albumin carriers for specific delivery of auristatin E to tumor 
blood vessels." Bioconjug Chem 17(6): 1385-1394 (2006) 

Thomas, A. M., Kapanen, A. I., Hare, J. I., Ramsay, E., Edwards, K., Karlsson, G. and Bally, M. B. 
"Development of a liposomal nanoparticle formulation of 5-fluorouracil for parenteral 
administration: formulation design, pharmacokinetics and efficacy." J Control Release 150(2): 
212-219 (2011) 



Discussion générale 

185 
 

Thomasin, C., Merkle, H. P. and Gander, B. "Drug microencapsulation by PLA/PLGA coacervation in 
the light of thermodynamics. 2. Parameters determining microsphere formation." J Pharm Sci 
87(3): 269-275 (1998) 

Tucker, G. C. "Alpha v integrin inhibitors and cancer therapy." Current opinion in investigational drugs 
4: 722-731 (2003) 

van Vlerken, L., TK., V. and MM., A. "Poly(ethylene glycol)-modified nanocarriers for tumor-targeted 
and intracellular delivery." Pharmaceutical Research 24(8): 1405-1414 (2007) 

Vauthier, C., Persson, B., Lindner, P. and Cabane, B. "Protein adsorption and complement activation 
for di-block copolymer nanoparticles." Biomaterials 32(6): 1646-1656 (2011) 

Wang, Z., Lee, T. Y. and Ho, P. C. "A novel dextran-oleate-cRGDfK conjugate for self-assembly of 
nanodrug." Nanomedicine: Nanotechnology, Biology, and Medicine 8(2): 194-203 (2012) 

Yoncheva, K., Lizarraga, E. and Irache, J. M. "Pegylated nanoparticles based on poly(methyl vinyl 
ether-co-maleic anhydride): preparation and evaluation of their bioadhesive properties." Eur 
J Pharm Sci 24(5): 411-419 (2005) 

Zabaleta, V., Campanero, M. A. and Irache, J. M. "An HPLC with evaporative light scattering detection 
method for the quantification of PEGs and Gantrez in PEGylated nanoparticles." J Pharm 
Biomed Anal 44(5): 1072-1078 (2007) 

Zalipsky, S., Qazen, M., Walker, J. A., 2nd, Mullah, N., Quinn, Y. P. and Huang, S. K. "New detachable 
poly(ethylene glycol) conjugates: cysteine-cleavable lipopolymers regenerating natural 
phospholipid, diacyl phosphatidylethanolamine." Bioconjug Chem 10(5): 703-707 (1999) 

Zweers, M. L. T., Engbers, G. H. M., Grijpma, D. W. and Feijen, J. "In vitro degradation of 
nanoparticles prepared from polymers based on DL-lactide, glycolide and poly(ethylene 
oxide)." Journal of Controlled Release 100(3): 347-356 (2004) 

 
 

  



 

 
 

 

  



 

 
 

 

 

 

 

Conclusion générale 

 



Conclusion générale 

188 
 

Ce travail de thèse a permis de montrer que de nouvelles fonctionnalités pouvaient être apportées 

aux nanocapsules de PFOB afin de pouvoir les considérer, un jour, comme un outil théranostique 

pour la détection et le traitement ciblés des tumeurs solides. Dans une première partie, les 

propriétés de furtivité in vitro et in vivo des nanocapsules devaient être améliorées pour assurer le 

ciblage passif des tumeurs. Nous avons démontré que la stratégie de PEGylation adoptée, par 

l’utilisatioŶ du PLGA-b-PEG, était effiĐaĐe. De plus, la ĐoŵďiŶaisoŶ d’uŶ ageŶt de ĐoŶtƌaste optiŵisé 

aveĐ uŶe séƋueŶĐe d’I‘M du 19F sur mesure, pour le PFOB, se révèle être très prometteuse pour 

l’iŵageƌie des tuŵeuƌs solides. La stƌatégie de Điďlage passif est tout de ŵġŵe liŵitée puisƋu’elle Ŷe 

peƌŵet Ƌu’uŶe aĐĐuŵulatioŶ faiďle de l’ageŶt de ĐoŶtƌaste daŶs la tuŵeuƌ. DaŶs uŶe deuǆiğŵe 

paƌtie, l’aŵélioƌatioŶ des pƌopƌiétés aĐoustiƋues a fiŶaleŵeŶt été l’oĐĐasion de mener une étude 

plus approfondie du mécanisme de formation des nanocapsules par émulsion-évaporation. La 

modulation des caractéristiques physico-ĐhiŵiƋues des ŶaŶoĐapsules Ŷ’est pas aisée et uŶe 

augŵeŶtatioŶ ƌéelle de l’éĐhogéŶiĐité des Đapsules Ŷe se fera que par un changement plus radical de 

la foƌŵulatioŶ, tel Ƌue l’utilisatioŶ d’uŶ autƌe peƌfluoƌoĐaƌďoŶe. Le poteŶtiel de l’iŵageƌie aĐoustiƋue 

hautes fréquences a aussi été évoqué. A la suite de ces deux premières parties, on comprend que les 

capacités de l’ageŶt de ĐoŶtƌaste dépeŶdeŶt foƌteŵeŶt du dispositif ŵédiĐal utilisé et Ƌue les 

développeŵeŶts doiveŶt ġtƌe ŵeŶés de façoŶ Đoopéƌative pouƌ pƌofiteƌ d’uŶ effet de sǇŶeƌgie eŶ 

imagerie médicale. Dans une troisième partie, nous avons envisagé une stratégie de ciblage actif de 

l’aŶgiogéŶğse tuŵoƌale. Les ŶaŶoĐapsules oŶt été foŶĐtioŶŶalisées eŶ suƌfaĐe paƌ uŶ peptide ‘GD, 

gƌâĐe à uŶe ŵéthode siŵple eŶ phase aƋueuse ŵais Ƌui est liŵitée eŶ teƌŵes d’effiĐaĐité de 

couplage. Une fois de plus, nous avons pu constater que la présence des deux interfaces liquide 

fluoré/polymère et polymère/eau complexifie les phénomènes mis en jeu lors du procédé 

d’éŵulsioŶ-évapoƌatioŶ. La ŵoiŶdƌe ŵodifiĐatioŶ d’uŶ des ĐoŵposaŶts de la foƌŵulatioŶ ;polǇŵğƌe, 

perfluorocarbone), nécessite une étude approfondie des mécanismes interfaciaux pour prédire la 

morphologie des capsules obtenues. Enfin, le potentiel thérapeutique des capsules devra être accru 

dans le futur. Le principe actif sera judicieusement choisi afin que sa teneur dans les nanocapsules 

soit aĐĐeptaďle d’uŶ poiŶt de vue ĐliŶiƋue. De plus, s’il possğde des pƌopƌiétés de fluoƌesĐeŶĐe 

;doǆoƌuďiĐiŶe paƌ eǆeŵpleͿ les ŵéĐaŶisŵes d’iŶteƌŶalisatioŶ des Đapsules et de liďéƌatioŶ du 

principe actif pourront aisément être mis en évidence, in vitro, sur des modèles cellulaires par 

microscopie confocale. Cela facilitera également les études de biodistribution in vivo. L’effiĐaĐité 

thérapeutique des nanocapsules devra être démontrée sur des modèles murins en comparant les 

courbes de croissance tumorale. Enfin, sous applicatioŶ d’ultrasons, les mécanismes de sonoporation 

et de vapoƌisatioŶ aĐoustiƋue pouƌƌoŶt ġtƌe iŶduits pouƌ faĐiliteƌ l’aĐĐuŵulatioŶ des Đapsules daŶs la 

tumeur et la libération contrôlée du principe actif. 



 

 

 Résumé de la thèse : 

Un agent de contraste, de taille nanométrique a été élaboré pour imager la tumeur par échographie 

et IRM du Fluor. Ces nanocapsules polymères de perfluorooctyl bromure sont administrées  par voie 

iŶtƌaveiŶeuse et aĐĐuŵulées daŶs la tuŵeuƌ paƌ Điďlage passif et/ou aĐtif. L’eŶĐapsulatioŶ d’uŶ 

pƌiŶĐipe aĐtif peƌŵet de plus, d’eŶvisageƌ soŶ utilisatioŶ eŶ taŶt Ƌu’outil théƌaŶostiƋue. 
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théranostique 

 

 Institut Galien, Paris Sud 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

PÔLE : PHARMACOTECHNIE ET PHYSICO-CHIMIE PHARMACEUTIQUE 

 

 

UNIVERSITÉ PARIS-SUD 11 
UFR «FACULTÉ DE PHARMACIE DE CHATENAY-MALABRY » 
5, rue Jean Baptiste Clément 
92296 CHÂTENAY-MALABRY Cedex 


	page de garde.pdf
	remerciements.pdf
	sommaire.pdf
	travaux antérieurs.pdf
	chapitre 1.pdf
	chapitre 2.pdf
	chapitre 3.pdf
	Discussion générale.pdf
	page de fin.pdf

