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“The next big thing is really small”, Jack Uldrich 1. 

Cette citation traduit incontestablement l’engouement récent pour l’utilisation de 

nanotechnologies dans de très nombreux secteurs d’applications (électronique, 

construction, transport, biomédical, etc.). Cet engouement ne cesse de se développer 

depuis ces dernières dizaines d’années, comme illustré par le nombre de publications 

traitant des « nanoparticules » (NPs) en croissance exponentielle (Figure A1.A). Le 

marché global des nanotechnologies devrait notamment atteindre 125 milliards d’US$ 

d’ici 2024i.  

Les nanotechnologies sont particulièrement passionnantes dans le domaine 

pharmaceutique où elles sont utilisées pour modifier la biodisponibilité des 

médicaments dans l’organisme afin d’augmenter l’efficacité des traitements tout en 

diminuant leurs effets secondaires. En effet, de nombreuses molécules d’intérêt sont 

caractérisées par des propriétés physico-chimiques non favorables à leur formulation 

et/ou au passage des barrières séparant le site d’administration du site d’action de la 

molécule d’intérêt, diminuant ainsi leur efficacité pharmacologique finale.  

Un exemple de barrière pouvant considérablement limiter la pénétration de substances 

exogènes est la barrière cutanée formée par la couche supérieure de la peau, le stratum 

corneum. Ainsi, la délivrance topique ou transdermique de certaines molécules actives 

est un véritable défi de formulation que l’utilisation de NPs pourrait relever. Le nombre 

de publications traitant de l’évaluation de NPs pour la voie cutanée a notamment 

spectaculairement augmenté depuis les années 2000 (Figure A1.B), traduisant l’intérêt 

de la recherche dermopharmaceutique pour le domaine prometteur des 

nanotechnologies.  

                                                           
i Global Nanotechnology Market (by Component and Applications), Funding & Investment, Patent 
Analysis and 27 Companies Profile & Recent Developments - Forecast to 2024 
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Figure A.1 Nombre de publications dans le moteur de recherche PubMed au 
08/08/2018 avec les recherches suivantes de mots-clés dans le titre ou le résumé : A) 
"nanoparticle" et B) "nanoparticle" et ("skin" ou "cutaneous" ou "topical" ou 
"transdermal"). 

En effet, grâce à une solubilisation de molécules actives en leur cœur (encapsulation), 

combinée à l’accumulation des NPs à la surface de la peau ou dans les annexes cutanées, 

à leurs effets de surface sur la peau, à leur pénétration ou encore au partage favorisé de 

la molécule active encapsulée vers la peau, les NPs ont prouvé leur efficacité pour 

moduler et/ou améliorer la délivrance de molécules actives dans la peau.  

Néanmoins, et comme souligné dans les dernières revues de littérature du Pr. Annika 

Vogt 2-3, l’utilisation des NPs pour la dermopharmacie est encore au stade de 

l’exploration. Afin de concevoir les nanoformulations les plus performantes pour des 

applications en clinique, il est nécessaire de comprendre le rôle de chaque propriété 

physico-chimique des NPs sur leurs interactions avec le tissu cutané 2-3 et notamment 

sur le tissu pathologique. En effet, les interactions entre les NPs et une peau 

pathologique peuvent être totalement différentes des interactions avec une peau saine. 

Pourtant, et bien que la finalité des NPs pour la voie cutanée soit souvent le traitement 

de maladies dermatologiques, très peu d’études évaluant les interactions avec la peau 

pathologique sont disponibles. 

Ce manuscrit de thèse vise à définir l’influence d’une caractéristique importante des 

NPs polymériques biodégradables, i.e. leur composition hydrophile, sur les 

interactions entre les NPs et la peau, et notamment lorsque la barrière cutanée est lésée. 

Après une introduction bibliographique (Chapitre I) présentant i) les concepts de 

l’administration de médicaments dans la peau, ii) le rôle de systèmes nanoparticulaires 

pour la voie cutanée et iii) les facteurs influençant l’absorption cutanée à partir des NPs, 
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ainsi que la problématique de notre projet, quatre chapitres expérimentaux permettent 

de comprendre l’influence de la composition hydrophile des NPs polymériques sur 

différents aspects de formulation et de pénétration cutanée.  Le chapitre II expose la 

synthèse d’une librairie de polymères amphiphiles de compositions hydrophiles 

variables. Le chapitre III définit l’influence de la composition hydrophile des polymères 

et des méthodes de fabrication sur certaines propriétés physicochimiques des NPs. Le 

chapitre IV, présenté sous forme d’un article scientifique, décrit le rôle du type de 

composition hydrophile de surface sur différents aspects liés à la délivrance d’une 

substance active lipophile modèle dans la peau intacte ou lésée. Le chapitre V, 

également présenté sous forme d’un article scientifique, met en évidence certains 

mécanismes d’interactions entre la peau et les NPs polymériques en fonction de la 

quantité de bloc hydrophile dans les NPs. Enfin, la portée de ces résultats est développée 

dans un chapitre VI de discussion générale. 
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1.1 Administration de médicaments par la voie cutanée 
L’administration de médicaments pour des traitements thérapeutiques peut se faire 

selon de nombreuses voies dont la voie parentérale, la voie orale ou la voie topique. Le 

choix de la voie d’administration et de la formulation à utiliser pour véhiculer les 

molécules actives dépend de la pathologie à traiter et du meilleur compromis entre 

l’efficacité thérapeutique, la tolérance, l’observance et le coût du traitement.  

Pour le traitement des pathologies dermatologiques, la voie cutanée est la voie de choix, 

car le médicament est appliqué localement sur le site de l’affection, maximisant son 

efficacité pharmacologique. De plus, la diffusion locale de la substance active permet 

de réduire l’apparition d’effets indésirables dus à une action sur d’autres cibles. Par 

ailleurs, la voie cutanée peut également être utilisée pour une délivrance systémique. 

L’intérêt, par rapport à la voie orale, est que la voie cutanée évite le premier passage 

hépatique de métabolisation de la molécule active. La biodisponibilité se trouve 

améliorée et les doses peuvent être diminuées. De plus, contrairement à la voie 

injectable traumatisante, la voie cutanée permet une administration simplifiée et sans 

douleur, sans recours à une tierce personne formée pour l’administration. Une libération 

prolongée sur plusieurs jours peut également être obtenue (par exemple à l’aide d’un 

timbre). Une telle voie est donc avantageuse pour l’administration de médicaments, et 

est notamment prometteuse pour des traitements chez les jeunes enfants.  

Afin de comprendre les mécanismes de la diffusion des molécules actives dans la peau 

et les défis associés à l’administration de médicaments par cette voie, les 

caractéristiques du tissu cutané seront tout d’abord détaillées. 

1.1.1 La peau : structure et fonctions 
1.1.1.1 Structure 

Avec une surface de 1,8 m2 et un poids moyen de 4 kg pour un adulte de taille moyenne, 

la peau est le plus grand organe du corps humain 4.  

La peau est composée de différentes couches de tissus superposées: l’épiderme (couche 

superficielle), le derme et l’hypoderme. Différentes annexes prennent racine dans le 

derme ou l’hypoderme : l’appareil pilo-sébacé, l’appareil sudoripare et l’appareil 

unguéal (Figure 1.1). 
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Figure 1.1 Schéma représentant la structure de la peau et ses différents constituants 5 

L’épiderme est la couche superficielle de la peau. Cet épithélium pavimenteux stratifié 

et kératinisé très fin (~100 μm) se compose spécifiquement de quatre couches 

distinctes, qui diffèrent selon le stade de différenciation des kératinocytes, type 

cellulaire majeur de l’épiderme. De la plus superficielle à la plus profonde, ces couches 

sont le stratum corneum (SC), le stratum granulosum (SG), le stratum spinosum (SS) et 

le stratum basale (SB) 6 (Figure 1.2). L’épiderme n’est pas vascularisé. 
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Figure 1.2 Différentiation des kératinocytes dans la couche épidermale de la peau. 
Figure provenant de la référence 7, reproduite avec la permission d’Elsevier.  

1.1.1.1.1 La barrière cutanée : le stratum corneum 

Le SC (couche cornée) forme la partie non viable de l’épiderme. Son taux d’hydratation 

est très faible (20%), contrairement aux autres couches de la peau. Il s’agit d’un système 

à deux compartiments composé de cellules mortes anucléées, les cornéocytes, baignant 

dans une matrice extracellulaire de lipides. Cette structure est classiquement 

représentée de manière très simplifiée comme étant en briques et mortier : les 

cornéocytes formant les briques et la matrice lipidique formant le mortier 8 (Figure 

1.3).  

Le SC est formé par 10 à 25 couches de cornéocytes, pour une épaisseur totale de 10-

20 μm 6. Les cornéocytes sont des kératinocytes au stade final de différenciation. Ces 

cellules hexagonales aplaties sont remplies de kératine et sont entourées d’une 

enveloppe cornéifiée par un réseau réticulé de protéines (fillagrine, loricrine, 

involucrine) 6. Des lipides sont également présents dans les cellules et dans les 
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membranes cellulaires. La cohésion des cornéocytes est assurée par des jonctions 

appelées cornéodesmosomes. 

Les espaces intercornéocytaires dans le SC des mammifères sont caractérisés par des 

dimensions inférieures à 100 nm. Dans les sillons formés entre des amas de 

cornéocytes, les ouvertures peuvent atteindre le micromètre, tout comme dans les 

couches superficielles desquamantes et les régions les plus profondes 9. La matrice 

lipidique remplissant les interstices entre les cornéocytes est composée d’un mélange 

de lipides en ratio quasi équimolaire : des céramides, des acides gras libres et du 

cholestérol. Du sulfate de cholestérol est également présent. Différentes classes 

d’acides gras libres et de céramides sont présentes et différent selon la longueur de leurs 

chaines carbonées6. Bien qu’il n’y ait pas de phospholipides, ces lipides s’ordonnent 

sous forme de phases lamellaires 8.  

La matrice lipidique n’est toutefois pas une phase homogène contrairement à ce que 

peut laisser penser le schéma classique simplifié de « briques et mortier ». En effet, 

deux types de phases lamellaires sont présents dans le SC humain : une phase lamellaire 

de périodicité de 13 nm contenant une région centrale fluide et deux régions adjacentes 

moins fluides (« broad-narrow-broad sequence ») et une phase lamellaire avec une 

périodicité de 6 nm 6 (Figure 1.3). À l’intérieur de ces phases, les lipides s’organisent 

latéralement principalement dans une structure orthorhombique dense et organisée, 

mais peuvent également s’arranger dans une structure hexagonale moins dense, voire 

dans une structure liquide désorganisée (Figure 1.3). La composition lipidique de la 

matrice extracellulaire et sa conformation assurent les propriétés d’imperméabilité 

(fonction barrière) de la peau 6; la structure orthorhombique permettant la plus forte 

résistance à l’absorption cutanée et la structure liquide permettant la meilleure 

perméabilité. 

Le SC est produit en continu, ce qui nécessite également son élimination par 

desquamation pour garder constamment la même épaisseur 10. Le SC se renouvelle 

complètement en 2 à 4 semaines, notamment par l’action d’enzymes protéolytiques qui 

dégradent graduellement les cornéodesmosomes 8. 
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Figure 1.3 Organisation lipidique dans le stratum corneum humain.  1) Le stratum 
corneum est la couche supérieure de l’épiderme et 2) est constitué de cornéocytes 
dispersés dans une matrice lipidique (modèle brique et mortier). 3) Les lipides 
intercellulaires sont arrangés sous forme de phases lamellaires, qui ont une courte ou 
longue périodicité (d). Les bicouches peuvent s’arranger selon trois organisations 
latérales : orthorhombique, hexagonal ou liquide désordonnée. Figure provenant de la 
référence 6, reproduite avec la permission d’Elsevier. 

1.1.1.1.2 L’épiderme viable 

Situé directement sous le SC, l’épiderme viable est composé d’une succession de 

couches de kératinocytes vivants qui diffèrent selon leur stade de différenciation. Des 

mélanocytes, des cellules de Langherans et des cellules de Merkel (rôle de récepteur 

sensoriel) sont également présents. Contrairement au SC très peu riche en eau, 

l’épiderme viable est composé à 70 % d’eau, nécessaire au fonctionnement des cellules. 

À la base de l'épiderme viable se trouve la jonction dermoépidermique (ou membrane 

basale) qui est une région acellulaire délimitant l’épiderme du derme. 

À partir de cette membrane basale se situe la couche cellulaire basale (stratum basale, 

couche germinative), constituée de cellules souches épidermales qui se divisent pour 

former les kératinocytes qui migreront vers les couches supérieures durant le processus 

de différenciation terminale. Les cellules de la couche basale adhèrent à la membrane 

basale par le biais d’hémidesmosomes. 
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Présente au-dessus de la couche basale, la coupe épineuse (stratum spinosum, SS) 

contient des kératinocytes qui ne peuvent plus proliférer. Ces kératinocytes sont liés 

entre eux par des desmosomes. Les cellules commencent à s’aplatir dans les couches 

supérieures du SS. 

Située au-dessus du SS et juste en dessous du SC, la couche granuleuse (SG) contient 

des kératinocytes présentant, dans leur cytoplasme, des granules de kératohyaline, 

nécessaires à l’agrégation des filaments de kératine. En plus des organelles typiques des 

cellules, les kératinocytes de cette couche présentent des corps lamellaires (corps 

d’Odland) enrichis en lipides (phospholipides, cholestérol, glucosylcéramides). À 

l’interface SG/SC, les corps lamellaires fusionnent avec la membrane plasmique des 

cellules granuleuses, pour libérer leur contenu lipidique dans les espaces 

intercellulaires, formant ainsi la matrice lipidique du SC. Une enzyme spécialisée, 

présente dans les corps lamellaires, convertit les lipides des corps lamellaires en lipides 

du SC. 7, 11-12 

1.1.1.1.3 Le derme 

Le derme est la couche de la peau la plus épaisse (1-3 mm) et est situé sous l’épiderme. 

Il représente 7% du poids total du corps et est composé de deux parties appelées derme 

papillaire (1/5e du derme) situé sous la jonction dermoépidermique, et derme réticulaire 

ou chorion (4/5e du derme).  

Il s’agit d’un tissu conjonctif formé principalement de fibroblastes dispersés dans une 

matrice extracellulaire. Cette matrice extracellulaire, synthétisée par les fibroblastes, 

est formée d’un réseau interconnecté de fibres de collagènes et de fibres élastiques 

(composées de fibrilline et élastine) déposées dans une substance interstitielle, dite 

fondamentale. La substance fondamentale est un gel visqueux composé d’eau et de 

différentes macromolécules : collagène non fibreux, protéoglycannes 

(glycosaminoglycanes (GAG) associés à des protéines) et glycoprotéines de structure. 

Les principaux GAG sont l’acide hyaluronique, le sulfate de chondroïtine, le sulfate de 

dermatane, et le sulfate de kératane qui assurent la rétention d’eau dans le derme. Le 

derme est le support des annexes cutanées (follicules pileux, glandes sébacées, glandes 

sudoripares) et contrairement à l’épiderme, il contient des vaisseaux sanguins, des 

vaisseaux lymphatiques, des nerfs et des récepteurs nerveux (Figure 1.1).  
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Par cette structure, le derme joue les rôles de tissu de soutien assurant la protection 

mécanique de la peau, de tissu sensoriel, de réservoir d’eau, de nutrition de l’épiderme 

par diffusion, et possède également un rôle dans les réponses inflammatoires et 

immunitaires.13 

1.1.1.1.4 L’hypoderme 

L’hypoderme, également appelé tissu sous-cutané, forme la jonction entre le derme et 

les membranes entourant les organes. Il s’agit d’un tissu conjonctif graisseux formé 

majoritairement d’un réseau de lobules d’adipocytes. D’autres cellules le composent 

également telles que des cellules immunitaires, inflammatoires, et des fibroblastes 14. 

L’hypoderme est un tissu de stockage énergétique assurant également un rôle de soutien 

et d’isolation thermique. La part massique de ce tissu dans la totalité du poids corporel 

varie selon l’âge, le mode de vie, les prédispositions génétiques et le sexe. 

1.1.1.1.5 Les annexes cutanées 

Les follicules pilo-sébacés 

Les follicules pilo-sébacés sont des invaginations de l’épithélium épidermique 

s’enfonçant verticalement jusque dans le derme, dans lesquelles le poil/cheveu se 

développe (entre 15 et 120 μm de diamètre) (Figure 1.1). Les follicules sont présents 

sur toute la surface du corps avec des densités variables (entre 20 et 300 follicules/cm2 

15), excepté sur la paume des mains et la plante des pieds, et représentent 0,1 % de la 

surface cutanée. Une couche cornée intacte recouvre la partie haute du follicule, comme 

pour les régions cutanées interfolliculaires. Cependant, la partie plus profonde de 

l’infundibulum possède une couche cornée incomplète, et donc, plus perméable. 

Chaque follicule est associé à une ou plusieurs glandes sébacées et peut également être 

associé à des glandes sudoripares apocrines. Ils sont également associés à un réseau 

dense de capillaires sanguins qui les nourrissent. À proximité de la région folliculaire 

est localisée une variété de types cellulaires, notamment des cellules souches, des 

cellules immunitaires et des mélanocytes 16-17.   

Les glandes sébacées 

Les glandes sébacées, localisées dans le derme et constituées de cellules sébacées 

(sébocytes), sont des glandes acineuses en grappes (Figure 1.1), qui ont pour principale 

fonction de sécréter le sébum (voir partie 1.1.1.1.6 Microenvironnement de la surface 

cutanée) dans le canal du follicule pileux. Elles sont présentes sur toute la surface de la 
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peau, sauf sur la plante des pieds et la paume des mains, avec une densité et une taille 

plus importante sur le cuir chevelu, le front, les joues et le menton. La taille des glandes 

sébacées augmente également avec l’âge de l’individu 18.   

Les glandes sudoripares 

Les glandes sudoripares, de structures tubulaires enroulées (Figure 1.1) sont 

responsables de la sécrétion de la sueur (voir 1.1.1.1.6 Microenvironnement de la 

surface cutanée), mais aussi de certaines hormones. Comme les glandes sébacées, ce 

sont des glandes exocrines puisque la sécrétion est libérée via un conduit à la surface 

extérieure de la peau. Elles sont classifiées selon le mode de sécrétion : eccrine, 

apocrine ou apoeccrine. Les glandes eccrines sont actives depuis la naissance sur toute 

la surface cutanée du corps humain (1.6 à 4 millions de glandes avec une densité 

moyenne de 200 glandes/cm2. Les grandes apocrines, elles, ne s’activent qu’à la puberté 

et sont associées aux follicules pileux dans les régions axillaires et urogénitales. La 

sécrétion se fait dans le canal du poil. Les glandes apoeccrines, finalement, sont des 

types de glandes, mélangeant les fonctions eccrines et apocrines, qui se retrouvent 

également dans les zones pourvues de follicules pileux 19 

1.1.1.1.6 Microenvironnement de la surface cutanée 

Le sébum, la sueur, l’eau provenant des couches profondes de la peau (perte insensible 

en eau) et le microbiome cutané contribuent au microenvironnement de la surface de la 

peau en formant une émulsion eau/huile appelée film hydrolipidique de surface.  

Le sébum 

Le sébum est formé d’un mélange de lipides relativement non polaires provenant de la 

lyse de sébocytes matures synthétisés par les glandes sébacées (triglycérides, cires, 

squalène, esters de cholestérol, et cholestérol libre), et a pour rôle principal de maintenir 

l’hydratation de la peau. La synthèse et la libération de lipides depuis les glandes 

sébacées nécessitent plus d’une semaine20. Les proportions et la concentration de 

chacun des constituants dépendent des espèces, de l’âge et des pathologies cutanées. 

L’acné, par exemple, est caractérisée par une hyperséborrhée et une modification de la 

composition lipidique 20. 
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La sueur 

La sueur, sécrétée par les glandes sudoripares citées précédemment, est une solution 

saline diluée dérivée du plasma sanguin que l’on retrouve à la surface de la peau, 

sécrétée notamment pour réguler la température corporelle. Elle contient 

principalement des espèces salines (chlorure de sodium, chlorure de potassium, 

bicarbonate de sodium) et d’autres composés organiques tels que les ions lactates, l’urée 

et l’ammoniac.  Des enzymes protéolytiques sont également présentes. La 

concentration des solutés présents dans la sueur est dépendante du taux de transpiration 
21 et de certaines pathologies. Par exemple, la concentration en chlorure de sodium dans 

la sueur chez les personnes atteintes de mucoviscidose est beaucoup plus importante 

que chez les personnes saines 22. La sueur apocrine est également composée de lipides, 

protéines et stéroïdes 19.  

Le microbiome cutané 

En tant qu’interface avec l’environnement extérieur, la peau est également colonisée 

par un milieu de microorganismes tels que les bactéries, les champignons, les virus et 

les acariens. Ceux-ci se retrouvent dans le film hydrolipidique à la fois en surface de la 

peau, mais aussi en profondeur dans les follicules pileux et les glandes. Les 

caractéristiques du microbiome cutané dépendent de facteurs endogènes liés à l’hôte 

comme l’âge, le sexe et la zone anatomique. En effet, ces facteurs conditionnent 

certaines caractéristiques de la peau comme le pH acide, la densité de glandes sébacées, 

l’humidité et la température, reconnues comme ayant un rôle important dans la 

formation de la flore microbienne. Des facteurs exogènes liés à l’environnement sont 

également liés au microbiome cutané, tels que les traitements antibiotiques, les 

vêtements ou les produits d’hygiène cutanée. Les microorganismes symbiotiques de la 

flore cutanée jouent un rôle dans la protection de l’organisme contre l’invasion de 

pathogènes. La prolifération de certains microorganismes commensales semble 

néanmoins contribuer à la majorité des maladies de la peau, bien que les mécanismes 

ne soient pas tous réellement définis 23.  

La perte insensible en eau 

La perte insensible en eau est la quantité d’eau provenant du derme par diffusion passive 

à travers l’épiderme jusqu’à la surface de la peau où elle s’évapore. Ce flux dépend du 

taux d’humidité et de l’intégrité de la barrière cutanée 24. 
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Le manteau acide 

Le pH de la surface de la peau se situe généralement entre 5,4-5,9 et dépend de l’âge, 

de la couleur de la peau, de la région anatomique, des agents nettoyants et des 

conditions inflammatoires de la peau 25. Le manteau acide de la peau est principalement 

le résultat de sources endogènes telles que les acides gras libres du sébum. D’autres 

mécanismes endogènes sont également responsables du pH acide de la peau : 

acidification des domaines extracellulaires à l’interface SG/SC par les protéines 

antiportsii sodium-hydrogène, libération d’acide gras par les phospholipases sécrétoires, 

génération d’acides polycarboxyliques par la déimination d’acides aminées de la 

filaggrine, persistance et extrusion des granules de mélanine à l’interface SG/SC, et 

hydrolyse du sulfate de cholestérol. L’acidité de la peau assure la défense 

antimicrobienne de la peau, mais a également un rôle sur la perméabilité de la barrière 

épidermale (synthèse des céramides, cohésion, intégrité et desquamation du SC) et sur 

l’activation des cytokines pro-inflammatoires 26.  

La température cutanée 

La température de la surface de la peau est de 32°C en moyenne, et dépend également 

de facteurs propres à l’individu et de facteurs environnementaux. 

1.1.1.2 Fonctions de la peau. 

La peau est l’organe le plus versatile du corps humain. Sa fonction première est la 

protection de l’organisme vis-à-vis de l’environnement extérieur grâce à des fonctions 

barrières mécaniques (résistance aux chocs, aux pressions, à la déformation, adhésion), 

chimiques (empêche la pénétration de substances étrangères, la perte de fluides et 

permet la résistance aux UV), microbiologiques, et thermiques, et par sa capacité 

d’« autoréparation ».  

Elle assure un rôle d’échange en permettant les échanges thermiques par la sueur et la 

perte insensible en eau et assure un rôle métabolique (synthèse de vitamine D nécessaire 

à l’ossification, conversion de la testostérone). La peau est également dotée de ses 

propres propriétés immunologiques (réactions allergiques) et est le siège de la 

perception d’une grande quantité d’informations venant du monde extérieur par 

l’innervation sensitive. Par ailleurs, la condition de la peau joue un rôle social et 

                                                           
ii Co-transporteur permettant de transporter deux ou plusieurs solutés dans des directions opposées  
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psychologique très important puisqu’elle est en partie responsable de l’aspect physique 

extérieur.4 

1.1.2 Mécanismes de diffusion de molécules dans la peau 

1.1.2.1 Aspects théoriques 

Lorsqu’une substance (perméant) est déposée sur la peau à partir d’un véhicule, elle 

peut, selon ses propriétés physico-chimiques, passer à travers le SC. Le passage d’un 

perméant à travers le SC de la peau implique 1) le partage entre le véhicule et le SC et 

2) la diffusion dans le SC.  

Le partage d’un perméant entre deux milieux est défini par le coefficient de partage P, 

exprimé par le ratio des concentrations dans chaque milieu. Dans le cas du partage du 

perméant entre le véhicule et le SC, le coefficient de partage peut s’exprimer selon 

l’équation 1.1 suivante : 

  (Équation 1.1) 

Avec  la concentration du perméant à la surface du SC (ou d’une membrane) et  la concentration 
du perméant dans le véhicule.  Les concentrations  et  peuvent être exprimées en mol.m-3; le 
coefficient de perméabilité P s’exprime sans unités. 

Le plus simple moyen de modéliser la diffusion d’un perméant dans le SC (ou les autres 

couches de la peau), est de le considérer comme une membrane lipidique inerte. La 

diffusion des perméants à travers une membrane est un processus passif basé sur le 

gradient de concentration de la région la plus concentrée à la région la moins 

concentrée.  

Le taux de perméation peut être exprimé comme un flux, c’est-à-dire, comme une 

quantité de perméant par unité de surface et par unité de temps. Selon la première loi 

de Fick, ce flux est proportionnel au coefficient de diffusion D du perméant dans le 

milieu et du gradient de concentration selon l'axe x (Équation 1.2) 

 (Équation 1.2) 

Le flux J peut s’exprimer en mol.m-2.s-1, avec D en m2.s-1,  en mol.m-3 et  en m. 

Ainsi, à l’état d’équilibre, pour une membrane d’épaisseur h et des concentrations C1 et 

C2 de part et d’autre de la membrane (à x = 0 et x = h, selon l'axe x), le flux peut 

s’exprimer selon l’équation 1.3 suivante. 
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 (Équation 1.3) 

Le flux Jeq peut s’exprimer en mol.m-2. s-1, avec D en m2.s-1,  et  en mol.m-3 et  en m. 

La concentration C1 à la surface de la membrane (x=0) dépend du coefficient de partage 

P du perméant entre le véhicule et la membrane (Équation 1.1). De plus, si le perméant 

est à une concentration maximale à x=0 et que des conditions « sink » sont présentes à 

x=h (C2 négligeable devant C1), alors le flux dans le SC peut s’exprimer sous la forme 

de l’équation 1.4 suivante : 

 

  (Équation 1.4) 

 est le coefficient de perméabilité et peut s’exprimer en m.s-1. 

Après diffusion du perméant dans le SC, un deuxième partage se produit alors entre les 

lipides du SC et les tissus hydrophiles sous-jacents (épiderme viable et derme). Les 

molécules peuvent ensuite diffuser dans les couches viables de la peau. Les 

caractéristiques de la perméabilité sont différentes puisqu’il s’agit d’une seconde 

membrane avec des propriétés différentes de celles du SC. 

1.1.2.2 Voies de passages dans le stratum corneum 

En condition sink, la diffusion à travers le SC est l’étape limitante pour la perméation 

des molécules dans la peau (diffusion dans les lipides, adsorption à la kératine des 

cornéocytes)27. Dépendamment des propriétés des molécules, de la formulation et de la 

structure de la barrière cutanée, plusieurs voies de pénétration dans la peau 

interviennent : la voie intercellulaire, la voie transcellulaire, et la voie empruntant les 

annexes cutanées (Figure 1.4). 
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Figure 1.4 Voie de pénétration des substances actives dans la peau (stratum corneum). 
a) voie des annexes cutanées, b) voie transcellulaire, c) voie intercellulaire. Figure 
provenant de la référence 28

, reproduite avec la permission de Springer (Copyright 
2015). 

La voie intercellulaire est la voie de diffusion privilégiée pour les substances actives 

lipophiles. Dans ce cas, les molécules empruntent le chemin tortueux de la matrice 

lipidique sans traverser les cellules (Figure 1.4 c) 28.  

La voie transcellulaire est la voie de diffusion pouvant être empruntée par les 

substances actives hydrophiles qui traversent les cornéocytes, ceux-ci étant remplis de 

kératine très hydratée. Néanmoins, cela nécessite une alternance de partage à travers les 

domaines hydrophiles des cellules et la matrice lipidique (Figure 1.4 b) 28.  

En formant des défauts dans la continuité de la peau, les annexes cutanées (follicules, 

conduits sudoripares) sont également une voie de diffusion des molécules (Figure 1.4 

a). Cette voie a été longtemps considérée comme négligeable puisque la proportion de 

la peau couverte par des follicules est seulement de 0,1 % environ 28. Néanmoins, elle 

prend une importance lorsque les molécules sont appliquées sur des zones riches en 

follicules, comment le front par exemple, où la surface de l’infundibulum représente 

jusqu’à 13,7 % de la surface cutanée. Par ailleurs, les molécules qui pénètrent dans les 

follicules peuvent atteindre le derme et l’épiderme viable plus facilement en raison de 

la barrière incomplète du SC dans l’infundibulum 15.  

1.1.2.3 Propriétés physico-chimiques des substances influençant leur 
absorption dans la peau 

La peau est une barrière sélective à la pénétration passive de molécules. Les propriétés 

physico-chimiques de ces molécules contrôlent le processus de partage/diffusion. 
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Coefficient de partage 

Le coefficient de partage (souvent exprimé par le logPoctanol/eau) de la substance 

caractérise le partage 1) entre son véhicule et le SC (Équation 1.1) et 2) entre le SC et 

les couches hydrophiles sous-jacentes. Ainsi pour pénétrer dans les couches viables de 

la peau, la substance doit pouvoir se partager à la fois en faveur des domaines lipophiles 

du SC pour pouvoir quitter son véhicule, et dans les milieux hydrophiles de l’épiderme 

viable pour quitter le SC. Un équilibre entre une solubilité dans les lipides et dans l’eau 

est donc favorable à une absorption systémique.  

Taille/Masse moléculaire 

Selon la loi de Stokes-Einstein, le coefficient de diffusion dépend de la taille de l’objet 

diffusant. En analysant à la fois les composés provoquant des dermatites allergiques et 

les molécules utilisés dans les traitements topiques/transdermiques, il a été proposé que 

l’absorption de molécules à travers la peau humaine saine décroit rapidement lorsque 

la masse molaire (indicatrice de la taille) est supérieure à 500 daltons 29. 

Degré d’ionisation 

Le flux de perméation dans la peau dépend du degré d’ionisation du perméant puisque 

l’ionisation influence à la fois la solubilité et le partage. Une espèce ionisée a un plus 

faible coefficient de perméabilité qu’une espèce non ionisée puisque le coefficient de 

partage entre les milieux hydrophobes et hydrophiles est plus faible. Néanmoins, la plus 

faible perméabilité des espèces ionisées peut être compensée par une solubilité accrue 

dans l’eau (et dans le véhicule28) 30.  

 

D’autres propriétés caractéristiques des perméants influencent également la perméation 

des molécules dans la peau, telles que le point de fusion ou le nombre d’atomes 

disponibles pour former des liaisons hydrogène 31.  

La règle des 5 de C.A Lipinski, développée pour expliquer la diffusion passive de 

molécules à travers les barrières biologiques, s’applique également pour la diffusion 

dans la peau et spécifie qu’une pauvre absorption ou perméation est attendue si la masse 

molaire >500, le logP >5, le nombre de donneurs de liaisons hydrogène >5, et le nombre 

d’accepteurs de liaisons hydrogène > 10  32. 
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1.1.3 Améliorer la diffusion par la voie cutanée 

Une condition essentielle à l’efficacité des formulations pharmaceutiques relatives à la 

voie cutanée est de maximiser le taux d’absorption des substances actives dans la cible 

cutanée, i.e, dans des cellules spécifiques de la peau, pour des formulations topiques, 

ou dans la circulation systémique, pour des formulations transdermiques. Cependant, la 

structure dense, lipidique et ordonnée de la couche supérieure de la peau, le SC, forme 

une barrière restreignant drastiquement la pénétration des substances exogènes à celles 

qui possèdent les caractéristiques idéales, telles qu’une masse molaire inférieure à 500 

Da, une bonne solubilité dans les milieux aqueux et lipidiques et un logP compris entre 

1 et 3. Ces propriétés restrictives se reflètent par le nombre très faible de molécules 

disponibles pour les traitements commerciaux transdermiques (il en existe une 

quinzaine actuellement33-34) 

Pourtant, un grand nombre de substances intéressantes à délivrer par la voie cutanée 

pour des traitements topiques, transdermiques ou vaccinaux ne possèdent pas ces 

caractéristiques idéales. C’est notamment le cas des petites molécules trop hydrophiles 

ou trop lipophiles, des peptides, des protéines, des vaccins, ou encore du matériel 

génétique (ADN, petit ARN interférant). Faire pénétrer ces substances est donc un vrai 

défi de formulation et un véritable enjeu pharmaceutique. De plus, il est également très 

souvent nécessaire d’augmenter l’absorption des molécules actives ayant de bonnes 

caractéristiques de pénétration afin que l’absorption cutanée soit suffisante pour exercer 

l'action thérapeutique sur la cible.  

D’après l’équation 1.4 (voir partie 1.1.2 Mécanismes de diffusion de molécules dans la 

peau), le flux d’une substance à travers une couche de la peau dépend de son coefficient 

de diffusion dans cette couche, de sa concentration effective et de son partage entre le 

véhicule/SC ou entre les différentes couches. 

Une amélioration du transfert d’une molécule à travers la peau et notamment le SC peut 

ainsi être induite par différentes techniques : 

 Formulation des substances permettant d’obtenir une diffusion maximale par 

sursaturation (diffusion passive) 

 Utilisation de promoteurs d’absorption permettant de moduler la diffusion-

partage-solubilisation des substances dans la peau (diffusion passive, avec une 

possible altération de la fonction barrière) 
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 Application de forces physiques permettant d’améliorer la diffusion dans le SC 

(diffusion active, avec une possible altération de la fonction barrière)  

 Utilisation de nanovecteurs 

1.1.3.1 Sursaturation 

Une stratégie permettant d’augmenter passivement le flux de perméants dans la peau 

est l’utilisation de solutions sursaturées en perméants. Cette stratégie a été proposée à 

cette fin depuis les années 1960 par Higuchi 35.  

En effet, le coefficient de partage P entre le véhicule et la membrane, utilisé dans 

l’équation 1.1 (partie 1.1.2), peut également s’exprimer comme le rapport entre la 

concentration dans la membrane à saturation Cm,s et la concentration dans le véhicule à 

saturation Cv,s. Ainsi, l’équation 1.4 peut s’exprimer sous la forme suivante (Équation 

1.5) : 

 (Équation 1.5) 

Le flux est donc directement proportionnel au rapport , pouvant être défini comme 

le ratio de saturation. Une sursaturation de la substance active dans son véhicule (  > 

1), c’est-à-dire une concentration de la substance active supérieure à sa limite de 

solubilité, a donc pour effet de maximiser le flux percutané. 

Différentes solutions ont été proposées pour favoriser la sursaturation telles que 

l’utilisation de co-solvants (addition d’un solvant permettant de diminuer la solubilité) 

ou l’évaporation de solvants (augmentation de la concentration) in situ après déposition 

sur la peau. Néanmoins, les systèmes sursaturés souffrent d’une très faible stabilité en 

raison de la cristallisation induite par la rupture de l’équilibre métastable. L’addition 

d’excipients comme des polymères hydrophiles est donc nécessaire pour éviter la 

formation de cristaux.36 

1.1.3.2 Promoteurs d’absorption 

Des promoteurs chimiques d'absorption peuvent être utilisés pour favoriser la 

perméation des substances actives dans la peau. Les mécanismes d’action de ces 

promoteurs sont basés sur la théorie de Diffusion-Partage-Solubilisation 37-38. Les 
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structures de promoteurs d'absorption couramment utilisés dans les formulations 

cutanées sont présentées dans la figure 1.5 suivante.  

.  

Figure 1.5 Structures chimiques de principaux promoteurs chimiques d’absorption 
cutanée. Figure provenant de la référence 37

, reproduite avec la permission d’Elsevier.  

La diffusion peut être facilitée en raison d'interactions spécifiques entre le promoteur et 

les constituants de la peau. Les promoteurs peuvent favoriser la diffusion par une 

déstabilisation des structures lipidiques (fluidisation des bicouches lipidiques, 

extraction de lipides) et/ou des interactions avec la kératine intracellulaire (dénaturation 

ou modification de la conformation de la kératine, gonflement et hydratation). Les 

interactions avec les constituants de la peau sont les mécanismes privilégiés des alcools 

(éthanol, isopropanol), de l'Azone® (1-dodécylazacycloheptan-2-one), du 

diméthylsufoxyde (DMSO), des esters de benzoate, des acides gras (acide oléique) et 

de certains tensioactifs 37-38. Une hydratation intense (occlusion ou agents hydratants) 

de la peau est le moyen le plus naturel pour causer un effet promoteur d’absorption, 

grâce au gonflement des cornéocytes et à la formation de vésicules aqueuses dans les 

régions intercellulaires.39 

Les promoteurs d'absorption peuvent également agir sur le partage-solubilisation des 

perméants dans la peau, comme c'est le cas du Transcutol® (monoéthyléther de 

diéthylène glycol), des glycols (propylène glycol), du DMSO, et des esters d'acide gras 

(isopropyl myristate).37-38  
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En raison de la déstabilisation de la structure cutanée, certains promoteurs d’absorption 

peuvent induire de la toxicité et de l’irritation cutanée. De faibles concentrations dans 

la formulation sont donc préférables pour limiter l’apparition d’effets secondaires. 

1.1.3.3 Application de forces physiques 

Différentes technologies de diffusion actives ont été développées dans le but d’étendre 

la gamme de molécules pouvant être délivrées dans la peau, i.e. des molécules très 

hydrophiles ou des macromolécules.  Ces techniques utilisent des forces physiques pour 

franchir la barrière cutanée, comme des énergies acoustiques, électriques, laser, et des 

fortes pressions.   

La technique de l’iontophorèse (Figure 1.6) est fondée sur l’application d’un faible 

courant électrique à travers la peau pour aider à la pénétration de molécules contenant 

des groupements ionisables 40.   

La sonophorèse (Figure 1.6) utilise des ultrasons de faible fréquence pour perturber 

l’empilement des lipides du SC par cavitation acoustique 41.  

L’électroporation (Figure 1.6) est une technique utilisant des impulsions électriques de 

haute tension pour induire des perturbations transitoires des bicouches lipidiques de la 

barrière cutanée. La diffusion profonde des substances actives est favorisée par la 

perméabilisation du SC en raison de la création de canaux aqueux transitoires et de 

l’effet électrophorétique 42. 

La technique de microporation laser (Figure 1.6) repose sur l’exposition de la peau à 

un rayonnement laser. L’exposition au laser permet d’exciter les molécules d’eau de la 

peau, causant une surchauffe rapide et leur évaporation explosive, ce qui permet une 

micro-ablation du SC et la formation de micropores dans la peau 43.  

Finalement, les patchs de microaiguilles (Figure 1.6), composés d’aiguilles de 10-2000 

μm de longueur et 10-50 μm de largeur, permettent la micro-perforation de la peau afin 

de faire pénétrer directement les composés dans le derme via les micropores formés. 

Les microaiguilles peuvent avoir différentes compositions chimiques et différentes 

structures (aiguilles solides, aiguilles recouvertes d’une substance active, aiguilles se 

dissolvant dans la peau, aiguilles remplies de substances actives) 44. 



Chapitre I – Introduction Générale 

27 
 

 

Figure 1.6 Méthodes physiques pour améliorer la diffusion des substances actives 
dans la peau. Figure provenant de la référence 45

,  reproduite avec la permission de 
Taylor&Francis.  

1.1.3.4 Les nanovecteurs 

L’utilisation de systèmes nanoparticulaires transportant des substances actives en leur 

cœur, a été récemment proposée pour moduler et/ou améliorer le transport des 

substances actives dans la peau, en plus de permettre leur formulation, et leur 

protection. Les différents types des vecteurs, leurs applications potentielles ainsi que 

les différents types de mécanismes de promotion de la pénétration proposés pour les 

nanovecteurs sont présentés dans la partie introductive suivante 1.2 Les systèmes 

nanoparticulaires pour la voie cutanée.  
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1.2 Les systèmes nanoparticulaires pour la voie cutanée 
1.2.1 Les nanotechnologies et l’administration de médicaments 

1.2.1.1 Mise en contexte 

La nanotechnologie peut être définie comme l’ingénierie de matériaux à l’échelle 

nanométrique pour des applications techniques ou scientifiques46. En sciences 

pharmaceutiques, les nanotechnologies sont utilisées pour modifier la biodisponibilité 

des médicaments dans l’organisme. Leur développement est en plein essor depuis les 

dernières dizaines d’années. Elles ont pour but d’augmenter potentiellement les 

rapports bénéfices/risques des traitements, c’est-à-dire améliorer l’efficacité des 

traitements tout en diminuant leurs effets secondaires indésirables. Outre l’aspect 

thérapeutique, les nanotechnologies sont également utilisées à des fins de diagnostic 47 

ou pour augmenter les propriétés mécaniques de biomatériaux composites 48.  

Les nanovecteurs sont des nano-objets destinés à véhiculer une molécule d’intérêt dans 

l’organisme. La norme ISO (27687 : 2008) définie l’expression « nano-objet » comme 

un matériau dont une, deux ou les trois dimensions externes sont à la nano-échelle, 

c’est-à-dire comprise entre 1 et 100 nm 49 (Figure 1.7). Dans le langage courant, les 

vecteurs de tailles submicroniques, i.e. < 1 μm sont également souvent définis comme 

étant des nanovecteurs.  

 
Figure 1.7 Comparaison de la taille des nano-objets à celle des principales structures 
biologiques. Figure adaptée de 50 

Le concept de vectorisation repose sur l’association d’une molécule d’intérêt à un 

système particulaire de propriétés physico-chimiques spécifiques, afin que le devenir 

de la molécule ne dépende plus uniquement de ses propres propriétés physico-

chimiques, mais dépende de celles du système particulaire associé 51. En effet, le site 

d’action de la molécule d’intérêt dans l’organisme est souvent séparé du site 

d’administration par des barrières biologiques, chimiques, physiques ou enzymatiques 

et de nombreuses molécules d’intérêt sont caractérisées par des propriétés physico-
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chimiques non favorables au passage de ces barrières et/ou à leur formulation. Cela est 

notamment le cas des molécules trop hydrophiles (Log P < 0) ou au contraire trop peu 

solubles dans l’eau (Log P > 3), des molécules biologiques volumineuses (Mw > 500 

g/mol) (protéines, peptides, acide nucléiques) et/ou fragiles (sensibles à la lumière, 

l’oxydation, l’humidité).   

 

La stratégie de vectorisation utilise plusieurs concepts permettant d’augmenter la 

biodisponibilité des substances actives : 

a) La solubilité. Les nanovecteurs permettent tout d’about d’augmenter la 

solubilité apparente de la substance active dans la formulation et/ou dans le 

milieu de l’organisme grâce à une incorporation de la substance active dans la 

matrice du vecteur. La substance active est alors présente dans les nanovecteurs, 

eux-mêmes dispersés dans un liquide. Cette incorporation est communément 

dénommée sous le terme d'encapsulation et son efficacité est dépendante des 

propriétés physico-chimiques du vecteur, de celles de la molécule à encapsuler 

et de la méthode de préparation.  

b) La dégradation/le métabolisme. Les molécules d’intérêt, étant encapsulées 

dans la matrice des vecteurs, pourront être, a priori, moins sensibles, voire 

insensibles à la dégradation à la fois dans la formulation pendant le stockage et 

dans les milieux biologiques. 

c) La distribution. La vectorisation des substances actives peut dans certains cas 

moduler leur passage à travers les barrières (tissulaires ou cellulaires) qui les 

séparent de leur site d’action 

d) Le ciblage. Les nanovecteurs peuvent par exemple s’accumuler 

préférentiellement dans les cellules tumorales par ciblage passif, en raison de 

l’effet rétention et perméation augmentée (« EPR effect ») dans les tumeurs. Un 

ciblage actif plus précis peut également être obtenu si des ligands spécifiques 

aux récepteurs des cellules cibles, sont mis à disposition à la surface des 

nanovecteurs. 

e) L’élimination. Encapsulée dans un nano-objet de plusieurs dizaines de 

nanomètres, la molécule ne devient plus sujette à la filtration rénale. 

Néanmoins, dépendamment de leurs propriétés physico-chimiques, les 

nanovecteurs peuvent être reconnus par le système immunitaire, conduisant 

ainsi à leur phagocytose, et donc à diminuer leur temps de circulation. 
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f) La toxicité. Les propriétés de ciblage combinées à une diminution de la dose 

nécessaire en raison d’une meilleure biodistribution, permettent de réduire la 

concentration disponible dans les cellules non ciblées, limitant ainsi les effets 

toxiques possibles. 
 
Les nanotechnologies ont à l’origine été exploitées pour le traitement de cancers, par 

administration parentérale. La cancérologie reste d'ailleurs toujours le principal 

domaine d'utilisation des NPs 52. Néanmoins, cette stratégie thérapeutique prouve 

également ses bénéfices pour d’autres voies d’administration, notamment pour la voie 

orale 53 en limitant la dégradation gastro-intestinale des substances actives ou encore 

pour les voies vaginale 54 ou pulmonaire 55 en raison de propriétés mucoadhésives 

spécifiques de certains nanovecteurs. 

1.2.1.2 Les différents types de systèmes nanoparticulaires 

Les NPs sont des objets composés de matériaux très divers. Elles peuvent notamment 

être composées de lipides, de polymères, ou de matières inorganiques qui conditionnent 

leurs propriétés physico-chimiques (taille, forme, surface, dureté, déformabilité) et 

donc leurs applications biomédicales. Les principales familles de NPs utilisées en 

sciences biomédicales sont les liposomes, les particules lipidiques solides, les 

nanoémulsions, les particules polymériques, les nanocristaux et les particules 

inorganiques (Figure 1.8). Leurs caractéristiques sont détaillées dans le tableau 1.1. 
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Figure 1.8 Types de systèmes nanoparticulaires utilisés dans le domaine biomédical. 
Les systèmes ne sont pas représentés à l’échelle. 

 

 

 

 

 

 

 



Ch
ap

itr
e 

I –
 In

tr
od

uc
tio

n 
Gé

né
ra

le
 

33
 

 T
ab

le
au

 1
.1

 L
es

 d
iff

ér
en

ts
 ty

pe
s d

e 
sy

st
èm

es
 n

an
op

ar
tic

ul
ai

re
s u

til
is

és
 d

an
s l

e 
do

m
ai

ne
 b

io
m

éd
ic

al
. 

Fa
m

ill
e 

 
T

yp
e 

 
St

ru
ct

ur
e 

C
om

po
si

tio
n 

C
ar

ac
té

ri
st

iq
ue

s 
R

éf
. 

N
Ps

 
lip

id
iq

ue
s 

liq
ui

de
s 

N
an

oé
m

ul
si

on
 

Ém
ul

si
on

 su
bm

ic
ro

ni
qu

e 
(M

in
i-é

m
ul

si
on

s)
 

D
is

pe
rs

io
ns

 d
e 

de
ux

 li
qu

id
es

 
im

m
is

ci
bl

es
 (H

/E
 o

u 
E/

H
) 

st
ab

ili
sé

es
 p

ar
 d

es
 

te
ns

io
ac

tif
s 

H
/E

 : 
5 

à 
20

%
 d

e 
lip

id
es

 e
t 

hu
ile

s d
iv

er
se

s 

B
ip

ha
si

qu
es

 o
u 

m
ul

tip
ha

si
qu

es
 

M
ei

lle
ur

e 
so

lu
bi

lis
at

io
n 

de
s c

om
po

sé
s q

ue
 le

s s
ol

ut
io

ns
 

m
ic

el
la

ire
s  

M
ei

lle
ur

e 
st

ab
ili

té
 c

in
ét

iq
ue

 q
ue

 le
s é

m
ul

si
on

s 
cl

as
si

qu
es

. 

56
 

V
és

ic
ul

es
 

lip
id

iq
ue

s 
Li

po
so

m
e 

V
és

ic
ul

e 
sp

hé
riq

ue
 

co
ns

tit
ué

e 
d’

un
e 

ou
 

pl
us

ie
ur

s b
ic

ou
ch

es
 

lip
id

iq
ue

s c
on

ce
nt

riq
ue

s 
(3

-6
 n

m
) a

ut
ou

r d
’u

n 
ou

 
pl

us
ie

ur
s e

sp
ac

es
 a

qu
eu

x 
 

Ph
os

ph
ol

ip
id

es
 n

at
ur

el
s o

u 
dé

riv
és

 n
eu

tre
s 

(p
ho

sp
ha

tid
yl

ch
ol

in
e)

, 
an

io
ni

qu
es

 o
u 

ca
tio

ni
qu

es
 

En
ca

ps
. m

ol
éc

ul
es

 h
yd

ro
ph

ile
s/

lip
op

hi
le

s (
lim

ité
) 

R
ig

id
ité

 v
ar

ia
bl

e 
se

lo
n 

le
 ta

ux
 d

e 
ch

ol
es

té
ro

l T
ox

ic
ité

 
m

in
im

al
e 

(b
io

m
im

ét
is

m
e)

, m
ai

s s
ta

bi
lit

é 
lim

ité
e 

D
ox

il®
 : 

pr
em

ie
r «

 n
an

o-
m

éd
ic

am
en

t »
 a

pp
ro

uv
é 

en
 

19
95

 p
ar

 la
 F

D
A

  

57
-5

8  

Ét
ho

so
m

e 
Id

em
 li

po
so

m
e 

Ph
os

ph
ol

ip
id

es
 +

 é
th

an
ol

 
(2

0-
45

%
) 

Ét
ha

no
l :

 p
ro

m
ot

eu
r d

’a
bs

or
pt

io
n/

st
ru

ct
ur

es
 +

 fl
ex

ib
le

s 
59

 

Tr
an

sf
er

-
os

om
e®

 
Id

em
 li

po
so

m
e 

Ph
os

ph
ol

ip
id

es
 +

 m
ol

éc
ul

es
 

am
ph

ip
hi

le
s 

Te
ns

io
ac

tif
s r

éd
ui

se
nt

 le
 ra

yo
n 

de
 c

ou
rb

ur
e 

de
s 

lip
os

om
es

 le
s r

en
da

nt
 u

ltr
a-

fle
xi

bl
es

 e
t é

la
st

iq
ue

s 
60

 

N
Ps

 
lip

id
iq

ue
s 

so
lid

es
 

SL
N

®
 

N
P 

so
lid

e 
U

n 
ou

 p
lu

si
eu

rs
 ty

pe
s d

e 
lip

id
es

 so
lid

es
 (0

.1
 e

t 3
0%

 
de

 la
 fo

rm
ul

at
io

n)
 so

lid
es

 à
 

te
m

pé
ra

tu
re

 a
m

bi
an

te
 e

t à
 

te
m

pé
ra

tu
re

 d
u 

co
rp

s +
 

te
ns

io
ac

tif
s 

En
ca

ps
. m

ol
éc

ul
es

 li
po

ph
ile

s 
St

ru
ct

ur
e 

lip
id

iq
ue

 tr
ès

 o
rd

on
né

e 
pe

ut
 li

m
ite

r 
l’e

nc
ap

su
la

tio
n 

de
s s

ub
st

an
ce

s a
ct

iv
es

 +
 c

ha
ng

em
en

t d
e 

st
ru

ct
ur

e 
au

 c
ou

rs
 d

u 
st

oc
ka

ge
 (e

xp
ul

si
on

 d
e 

la
 su

bs
ta

nc
e 

ac
tiv

e)
  

D
év

el
op

pé
es

 e
n 

al
te

rn
at

iv
e 

au
x 

ém
ul

si
on

s c
la

ss
iq

ue
s e

t 
au

x 
lip

os
om

es
. 

61
 

N
LC

a 
N

P 
so

lid
e 

Li
pi

de
s s

ol
id

es
 +

 li
pi

de
s 

liq
ui

de
s (

ju
sq

u’
à 

30
%

) 
St

ru
ct

ur
e 

cr
is

ta
lli

ne
 m

oi
ns

 o
rd

on
né

e 
(+

 d
’e

nc
ap

s.,
 +

 d
e 

st
ab

ili
té

) 
61

 

N
Ps

 
po

ly
m

ér
iq

ue
s 

N
an

os
ph

èr
e 

C
œ

ur
 so

lid
e 

hy
dr

op
ho

be
, 

de
 ty

pe
 m

at
ric

ie
l 

Po
ly

m
èr

es
 h

yd
ro

ph
ob

es
 o

u 
am

ph
ip

hi
le

s à
 b

as
e 

de
 

po
ly

(a
lk

yl
cy

an
oa

cr
yl

at
es

), 
po

ly
es

te
rs

 (P
LA

b , 
PL

G
A

c , 
PC

Ld )
 

En
ca

ps
ul

at
io

n 
de

s s
ub

st
an

ce
s a

ct
iv

es
 h

yd
ro

ph
ob

es
 d

an
s 

la
 m

at
ric

e 
po

ly
m

ér
iq

ue
 

62
 

N
an

oc
ap

su
le

 
N

P 
vé

si
cu

la
ire

 
(m

em
br

an
e 

po
ly

m
ér

iq
ue

 
et

 c
œ

ur
 h

ui
le

ux
) 

En
ca

ps
ul

at
io

n 
de

s s
ub

st
an

ce
s a

ct
iv

es
 h

yd
ro

ph
ob

es
 d

an
s 

le
 c

œ
ur

 h
ui

le
ux

 e
t m

at
ric

e 
po

ly
m

ér
iq

ue
 

62
 

M
ic

el
le

 
C

œ
ur

 h
yd

ro
ph

ob
e 

/c
ou

ro
nn

e 
de

 p
ol

ym
èr

e 
hy

dr
op

hi
le

 

C
o-

po
ly

m
èr

es
 a

m
ph

ip
hi

le
s 

(p
ar

tie
 h

yd
ro

ph
ile

 e
n 

PE
G

e , 
PV

Pf , 
PA

A
g , 

PM
PC

h )
 

A
ss

em
bl

ag
e 

de
 c

ha
in

es
 a

m
ph

ip
hi

le
s e

n 
m

ili
eu

 a
qu

eu
x 

Ét
at

 d
yn

am
iq

ue
 si

 é
ch

an
ge

s p
os

si
bl

es
 e

nt
re

 le
s m

ic
el

le
s 

et
 le

s u
ni

m
èr

es
 e

n 
so

lu
tio

n,
 (i

de
m

 m
ic

el
le

s d
e 

62
-6

3  



Ch
ap

itr
e 

I –
 In

tr
od

uc
tio

n 
Gé

né
ra

le
 

34
 

 

te
ns

io
ac

tif
), 

do
nc

 se
ns

ib
le

s à
 la

 d
ilu

tio
n 

(r
ét

ic
ul

at
io

n 
né

ce
ss

ai
re

) 
Ét

at
 n

on
 d

yn
am

iq
ue

, c
in

ét
iq

ue
m

en
t g

el
é 

(«
 m

ic
el

le
-

lik
e 

»)
, s

i a
uc

un
 é

ch
an

ge
 o

u 
éc

ha
ng

es
 su

r u
n 

te
m

ps
 tr

ès
 

im
po

rta
nt

 
Po

ly
m

er
so

m
e 

V
és

ic
ul

e 
(b

ic
ou

ch
es

 
po

ly
m

ér
iq

ue
s a

ut
ou

r 
d’

un
 ré

se
rv

oi
r a

qu
eu

x)
 

St
ru

ct
ur

e 
se

m
bl

ab
le

 a
ux

 li
po

so
m

es
 

62
 

N
an

og
el

 
H

yd
ro

ge
l (

ré
se

au
 3

D
 d

e 
po

ly
m

èr
es

) 
D

ex
tra

ne
, c

hi
to

sa
ne

, a
ci

de
 

hy
al

ur
on

iq
ue

, a
lg

in
at

e,
 

PM
M

A
i , 

PN
IP

A
M

j 

R
ic

he
 e

n 
ea

u/
 fl

ui
de

 p
hy

si
ol

og
iq

ue
.  

En
ca

ps
ul

at
io

n 
de

 m
ol

éc
ul

es
 h

yd
ro

ph
ile

s 
 

Pr
op

rié
té

s d
e 

go
nf

le
m

en
t  

64
 

St
ru

ct
ur

es
 

un
im

ol
éc

ul
ai

re
s 

D
en

dr
im

èr
e,

  
Po

ly
m

èr
e 

ét
oi

le
/ b

ro
ss

e 
 

St
ab

ili
té

 a
cc

ru
e 

pa
r r

ap
po

rt 
au

x 
as

se
m

bl
ag

es
 

su
pr

am
ol

éc
ul

ai
re

s 
65

 

N
an

oc
ri

st
au

x 
N

P 
de

 
su

bs
ta

nc
e 

ac
tiv

e 
« 

dr
ug

 N
Ps

 »
 

N
P 

so
lid

e 
M

aj
or

ité
 d

e 
su

bs
ta

nc
e 

ac
tiv

e 
+ 

te
ns

io
ac

tif
 st

ab
ili

sa
te

ur
 

A
ug

m
en

te
 le

 ta
ux

 d
e 

di
ss

ol
ut

io
n 

de
s s

ub
st

an
ce

s a
ct

iv
es

 
trè

s p
eu

 so
lu

bl
es

 d
an

s l
’e

au
 (f

or
m

es
 o

ra
le

s n
ot

am
m

en
t) 

Fo
rm

ul
at

io
ns

 tr
ès

 c
on

ce
nt

ré
es

 e
n 

su
bs

ta
nc

e 
ac

tiv
e 

m
al

gr
é 

le
ur

 fa
ib

le
 so

lu
bi

lit
é 

+ 
m

in
im

um
 d

’e
xc

ip
ie

nt
s p

ou
r p

lu
s 

de
 su

re
té

 

66
 

N
Ps

 
in

or
ga

ni
qu

es
 

V
ar

ia
bl

e 
N

P 
so

lid
e 

M
at

iè
re

 in
or

ga
ni

qu
e 

ox
yd

e 
de

 fe
r, 

ar
ge

nt
, o

r, 
se

m
i-c

on
du

ct
eu

rs
 (q

ua
nt

um
 

do
ts

), 
si

lic
e 

D
ia

gn
os

tic
 (i

m
ag

er
ie

) :
 p

ro
pr

ié
té

s d
e 

ré
so

na
nc

e 
pl

as
m

on
iq

ue
 d

e 
su

rf
ac

e 
(o

r)
, o

pt
iq

ue
s (

qu
an

tu
m

 d
ot

s)
 o

u 
pa

ra
m

ag
né

tiq
ue

s (
ox

yd
e 

de
 fe

r)
. 

C
ib

la
ge

 : 
pr

op
rié

té
s m

ag
né

tiq
ue

s 
 

Th
ér

ap
eu

tiq
ue

 : 
ré

so
na

nc
e 

pl
as

m
on

iq
ue

 (t
ra

ite
m

en
ts

 
ph

ot
ot

he
rm

au
x 

ou
 p

ho
to

dy
na

m
iq

ue
s)

, p
ro

pr
ié

té
s 

an
tim

ic
ro

bi
en

ne
s (

A
g)

, t
ra

ite
m

en
t d

e 
l’a

né
m

ie
 (F

e)
, 

m
és

op
or

os
ité

 p
ou

r s
to

ck
ag

e 
de

 su
bs

ta
nc

e 
ac

tiv
e 

et
 

lib
ér

at
io

n 
(S

ili
ce

) 

67
-6

8  

Pa
rt

ic
ul

es
 

m
ix

te
s 

N
P 

lip
id

es
-

po
ly

m
èr

es
 

C
œ

ur
 p

ol
ym

ér
iq

ue
 +

 
m

on
oc

ou
ch

e/
bi

co
uc

he
 

de
 p

ho
sp

ho
lip

id
es

 

Po
ly

m
èr

e+
ph

os
ph

ol
ip

id
es

 
C

œ
ur

 p
ol

ym
ér

iq
ue

 : 
st

ab
ili

té
 +

 c
ap

ac
ité

 d
’e

nc
ap

su
la

tio
n 

 
Su

rf
ac

e 
lip

id
iq

ue
 : 

bi
oc

om
pa

tib
ili

té
  

69
 

N
P 

or
ga

ni
qu

e-
in

or
ga

ni
qu

e 
D

iff
ér

en
te

s s
tru

ct
ur

es
 

O
rg

an
iq

ue
+i

no
rg

an
iq

ue
 

C
om

po
. o

rg
an

iq
ue

 : 
dé

liv
ra

nc
e 

de
 su

bs
ta

nc
e 

ac
tiv

e 
 

C
om

po
. i

no
rg

an
iq

ue
 : 

im
ag

er
ie

/m
ag

né
tis

m
e 

70
 

a N
LC

 : 
Ve

ct
eu

rs
 li

pi
di

qu
es

 n
an

os
tr

uc
tu

ré
s (

N
an

os
tr

uc
tu

re
d 

lip
id

 c
ar

ri
er

s)
, b  P

LA
 : 

ac
id

e 
po

ly
(la

ct
iq

ue
),c  P

LG
A 

(a
ci

de
 p

ol
y(

gl
yc

ol
iq

ue
-c

o-
la

ct
iq

ue
), 

d 
PC

L 
: 

po
ly

(c
ap

ro
la

ct
on

e)
, e P

EG
 : 

po
ly

(é
th

yl
èn

e 
gl

yc
ol

), 
 f P

VP
 : 

po
ly

(v
in

yl
py

rr
ol

id
on

e)
, g P

AA
 : 

po
ly

(a
ci

de
 a

cr
yl

iq
ue

),h P
M

PC
 : 

po
ly

(2
-(

m
et

ha
cr

yl
oy

lo
xy

)e
th

yl
 

ph
os

ph
or

yl
ch

ol
in

e)
, i P

M
M

A 
: p

ol
y(

m
ét

ha
cr

yl
at

e 
de

 m
ét

hy
le

), 
j P

N
IP

AM
 : 

po
ly

(N
-is

op
ro

py
la

cr
yl

am
id

e)



Chapitre I – Introduction Générale 

35 
 

1.2.1.3 Cas particulier des nanoparticules polymériques  
1.2.1.3.1 Quelques avantages généraux par rapport aux autres types 

de nanoparticules 

Parmi les types de nanovecteurs proposés, les NPs polymériques se distinguent des NPs 

lipidiques en raison de leur stabilité accrue (stockage plusieurs mois en suspension, 

stockage beaucoup plus long pour des formulations de NPs polymériques sèches, stabilité 

dans les milieux physiologiques), de l’encapsulation efficace des molécules lipophiles, et 

de leur facilité de fonctionnalisation (changement de surface, ajout de ligands, etc.). Les 

propriétés physico-chimiques de ces types de NPs peuvent également être finement 

contrôlées en fonction de l’application souhaitée en optimisant le choix du ou des 

polymères utilisés 2. De plus, les NPs polymériques peuvent être fabriquées par une simple 

méthode de nanoprécipitation, avantageuse du point de vue économique pour la fabrication 

à grande échelle. L’optimisation de la méthode de fabrication et de la composition 

chimique permet également de moduler facilement la taille des NPs polymériques 71, selon 

l’application souhaitée. De très faibles tailles de NPs sont par exemple atteignables avec 

l’utilisation de copolymères amphiphiles (10-100 nm)62, ce qui leur confère un avantage 

important par rapport aux particules lipidiques généralement caractérisées par des tailles 

plus élevées (>100 nm). 

1.2.1.3.2 Compositions 

Un atout essentiel à l’utilisation de matériaux polymères pour la fabrication de NPs est la 

versatilité des structures disponibles ou faisables par synthèse. Les polymères utilisés pour 

la fabrication de nanovecteurs peuvent être classés en deux catégories selon leur 

provenance : les polymères naturels et les polymères synthétiques. 

Les polymères naturels/biopolymères sont composés de polymères existants dans la nature, 

tels que le chitosane, l’alginate, la gélatine ou encore l’albumine. Ils sont largement utilisés 

pour l’encapsulation de molécules hydrophiles 72. Cependant, les nanovecteurs fabriqués 

avec ces polymères naturels peuvent ne pas être reproductibles en raison de variabilités 

entre les lots de polymères (propriétés, pureté). 

L’utilisation de polymères synthétiques peut donc être préférable pour gagner en 

reproductibilité. Par ailleurs, leurs propriétés sont plus versatiles que les polymères naturels 
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en raison de la possibilité de contrôle de l’architecture, de la composition, de la masse 

molaire. Néanmoins, l’utilisation de polymères synthétiques en vue d’une application 

biomédicale est conditionnée par leur caractère biocompatible et biodégradable afin 

d’éviter tout effet toxique lié leur accumulation dans le corps. Dans le domaine biomédical, 

le terme biodégradable décrit la capacité des matériaux à se cliver en plus petits fragments 

non toxiques et pouvant être métabolisés ou éliminés par le corps. Le caractère dégradable 

des polymères dépend de la nature des liaisons chimiques entre les enchainements de 

monomères. Les polymères peuvent se dégrader rapidement si les liaisons chimiques sont 

facilement clivables, notamment par un mécanisme d’hydrolyse.  

Pour la délivrance de substances actives, une grande variété de structures polymériques 

biocompatibles et biodégradables a déjà été étudiée. Les polymères biodégradables 

synthétiques les plus couramment utilisés sont à base de polymères de la famille des 

polyesters aliphatiques, et notamment l’acide poly(lactique) (PLA), l’acide poly(lactique-

co-glycolique) (PLGA), et le poly(caprolactone) (PCL) (Figure 1.9). Ces polymères 

présentent plusieurs avantages : 

i) Leur facilité de synthèse, nécessitant un monomère faiblement coûteux et facile 

d’obtention 

ii) Le clivage des liaisons esters par hydrolyse dans les milieux biologiques avec 

une vitesse dépendante des monomères et de la taille du polymère et l’obtention 

de produits de dégradation non toxiques et éliminables 73 

iii) La possibilité d’encapsuler des molécules lipophiles dans la matrice 

hydrophobe. 

Les polyesters lipophiles peuvent également être associés de manière covalente à un 

polymère hydrophile biocompatible pour former des structures polymériques amphiphiles, 

appelées copolymères à blocs. Ces polymères amphiphiles, sont notamment largement 

utilisés pour l’administration parentérale puisque, en milieu aqueux, ces polymères 

s’assemblent sous forme de NPs de structure cœur-couronne : le cœur de la NPs se 

compose du bloc polymérique hydrophobe tandis que la partie polymérique hydrophile du 

copolymère se dispose à la surface des NPs. Une telle structure permet d’augmenter la 

stabilité des NPs par encombrement stérique, d’éviter les phénomènes d’agrégation en 
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milieu salin 74 ou de reconnaissance par le système réticulo-endothélial qui aboutiraient à 

une élimination sans avoir atteint le site d’action 75-76. Le poly(éthylène glycol) (PEG) 

(Figure 1.9) est le polymère hydrophile le plus couramment utilisé, mais d’autres 

polymères hydrophiles ont été étudiés, notamment le poly(N-vinyl-2-pyrrolidone) ou les 

poly(acide acryliques). Il est néanmoins important de noter que ces blocs hydrophiles ne 

sont souvent pas biodégradables, mais des chaines de taille inférieure à 30 kDa peuvent 

tout de même être éliminées du corps par filtration rénale 77.  

 

Figure 1.9 Structures chimiques des unités de répétition des blocs polymériques lipophiles 
et hydrophiles communément utilisés dans la fabrication de NPs polymériques pour le 
domaine biomédical 

1.2.1.3.3 Structures 

Les polymères peuvent s’arranger sous forme de différentes structures (nanosphères, 

nanocapsules, polymersomes, micelles, micelles unimoléculaires, …) selon leur 

composition lipophile et hydrophile et notamment selon le type de polymère, la taille des 

blocs polymériques, l’architecture (linéaire, branchée, Y, étoile) et la variété des 

combinaisons entre les blocs (monobloc A, diblocs A-B, triblocs A-B-A ou B-A-B, 

multiblocs, polymères en étoile, etc.;  A représentant un bloc polymérique hydrophobe et 

B, un bloc polymérique hydrophile).  
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1.2.2 Enjeux des nanovecteurs pour la voie cutanée  
1.2.2.1 Bénéfices des nanoparticules pour la voie cutanée 

Par rapport à leur transport à l’état dissous, les nanovecteurs offrent la possibilité de 

contrôler la diffusion des principes actifs par la voie cutanée en raison des mécanismes 

spécifiques de transport des molécules dans la peau, dépendant de leurs propriétés physico-

chimiques intrinsèques :  

 Effets de surface (formulations filmogènes permettant un effet d’occlusion) 78-81  

 Effets similaires aux promoteurs d’absorption (interactions avec les lipides) 82-83 

 Effets de concentration locale favorisant la diffusion 84-87 

 Accumulation en surface ou dans le SC pour un effet réservoir permettant une 

diffusion prolongée ou un effet très local 88-89.  

 Accumulation dans les annexes pilo-sébacées 90-91 pour une absorption plus profonde 

ou un effet ciblé 92-94 et une protection contre les facteurs extérieurs 90 

 Pénétration possible des NPs dans les couches viables (notamment pour particules 

déformables 60 ou si la fonction barrière de la peau est altérée 92-93, 95-97) 

 Internalisation cellulaire 92-93 

En plus du contrôle de l’absorption cutanée, les nanovecteurs peuvent assurer un certain 

nombre d’effets bénéfiques pour l’application cutanée : 

 Formulation de substances actives peu solubles dans des suspensions aqueuses 98 

 Effet protecteur, notamment pour les molécules biologiques 99 ou les principes actifs 

chimiques sensibles 98 

 Réduction des effets secondaires en raison de la libération contrôlée et prolongée 

et/ou du ciblage cutané 100-102. 

Certains types de NPs peuvent également être eux-mêmes d’intérêt pharmaceutique en 

raison :  

 De leurs propriétés antimicrobiennes 103 (ex. particules d’argent) 

 De leurs propriétés immunologiques 99 (ex. pour la vaccination) 

Les bénéfices des nanovecteurs pour la voie cutanée sont détaillés dans la partie 1.2.3 à 

travers l’exemple des NPs polymériques. 
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1.2.2.2 Mécanismes connus d’absorption cutanée selon le type de vecteur 

Les liposomes font partie des types de vecteurs les plus couramment utilisés pour la voie 

cutanée. De nombreux articles ont mis en évidence que la pénétration des liposomes intacts 

dans la peau n’était pas envisageable, mais qu’au contraire ceux-ci adhéraient à la surface 

de la peau. Leur composition lipidique, proche de celle du SC favorise leur fusion à la 

surface de la peau 104-105. Les principes actifs, préalablement encapsulés sont donc libérés 

et peuvent pénétrer la peau. Les phospholipides peuvent également pénétrer les phases 

lipidiques intercellulaires, déstabilisant alors leurs arrangements structurels 106 et 

provoquant un effet promoteur d’absorption 82. Ces effets sont néanmoins liés au type de 

phospholipides 106 et au type de phase cristalline des liposomes 107. Par ailleurs, et en raison 

de leurs caractéristiques spécifiques, les structures dérivées des liposomes (éthosomes, 

transferosomes) favorisent des interactions complémentaires avec la peau. L’éthanol, 

présent dans les éthosomes, induit par exemple un effet synergique avec les phospholipides, 

agit comme un promoteur d’absorption et apporte de la flexibilité à la structure liposomale 
83. Les transferosomes quant à eux, sont plus déformables que les liposomes classiques, 

leur permettant plus vraisemblablement de passer à travers les espaces intercornéocytaires 

du SC sans rompre à la surface comme c’est le cas pour les liposomes classiques 60 (Voir 

partie 1.3.1.1.3 Déformabilité des particules molles). 

Les NPs lipidiques de type SLN et NLC ont également l’avantage du contenu lipidique, 

mimétique de la peau. Après application topique, ces NPs lipidiques semblent également 

ne pas pénétrer sous forme intacte, mais forment une couche lipidique à la surface en raison 

de leurs propriétés adhésives. Ce film lipidique hydrophobe induit un effet occlusif à la 

surface de la peau 78-79. L’occlusion prévient la perte en eau de la peau provenant de 

l’évaporation naturelle, et induit un gonflement de la peau responsable d’une réduction de 

l’organisation compacte des cornéocytes et l’ouverture des espaces lipidiques 

intercornéocytaires 108. Une telle occlusion peut donc potentiellement favoriser la diffusion 

des substances actives à travers la barrière cutanée 109. Il est à noter que le contenu en 

lipides liquides dans les NPs lipidiques diminue leur effet d’occlusion et réduit ainsi 

l’absorption cutanée 80-81. 
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Au contraire des NPs lipidiques, les NPs polymériques sont généralement reconnues pour 

avoir une meilleure stabilité colloïdale. La taille des NPs polymériques étant généralement 

bien supérieure à 20 nm, la voie intercellulaire n’est, dans la plupart des cas, pas privilégiée 

pour ces vecteurs (voir partie 1.3.1.1.1 Taille). Généralement, les NPs polymériques ne 

peuvent donc pas passer au travers du SC d’une peau intacte saine, où elles restent 

emprisonnées. Par ailleurs, de nombreuses études ont montré que la voie de pénétration 

privilégiée des particules polymériques est la voie folliculaire (ouvertures de plusieurs 

dizaines de micromètres), où les particules peuvent pénétrer plus ou moins profondément 

et s’accumuler 91, 110-115. Après accumulation des NPs dans ces régions, le principe actif 

peut alors être libéré et atteindre plus facilement l’épiderme ou le derme, car la barrière 

cutanée est plus fine dans les follicules 15. Dans les canaux folliculaires, les NPs sont ainsi 

protégées du renouvellement du SC qui les éliminerait rapidement, et peuvent prolonger la 

diffusion de la substance active encapsulée. Ainsi, une étude a montré une persistance de 

NPs polymériques dans les follicules allant jusqu’à 10 jours, permettant ainsi un traitement 

de longue durée 90. Des accumulations de particules entre des groupements de cornéocytes 

(régions « interclusters ») et/ou dans les rides, qui forment des invaginations de la peau, 

sont également souvent visualisées 87, 91. Une agrégation des particules lipophiles au 

contact du milieu lipophile de la peau est toutefois aussi possible, comme rapportée par 

Rancan et al.116. 

Bien que le type de vecteur et sa composition définissent un mode d’action générale, les 

mécanismes d’interactions avec la peau qui sont responsables de la modulation de la 

pénétration cutanée des substances actives ne sont pas uniquement dépendants de ces 

caractéristiques. Le rôle d’autres facteurs (liés aux propriétés des NPs, à leur application 

cutanée ou à l’état de la peau) sur la biodisponibilité dans la peau des NPs et/ou des 

principes actifs à partir de systèmes particulaires est détaillé dans la partie 1.3 « Facteurs 

influençant la biodisponibilité dans la peau des NPs et/ou des principes actifs à partir de 

systèmes particulaires ». 
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1.2.2.3 Applications et commercialisation 

Les applications des nanovecteurs sur la peau sont multiples et incluent i) l’amélioration 

de la pénétration cutanée de molécules actives reconnues, et notamment les molécules 

présentant une faible pénétration comme les molécules très hydrophiles ou très 

hydrophobes, de haut poids moléculaire ou les molécules difficiles à formuler; ii)   la 

délivrance de nouvelles classes de molécules actives, et iii) le ciblage de populations 

cellulaires spécifiques. 

Pour le domaine dermopharmaceutique, les nanovecteurs sont donc testés pour le 

traitement de nombreuses pathologies cutanées (infections fongiques113, acné117, 

psoriasis118, dermatites119...) afin d’augmenter leur efficacité par rapport aux formulations 

commerciales et leur tolérance. L’accumulation folliculaire de certains types de NPs en fait 

notamment un traitement de choix pour des pathologies liées à des troubles des follicules 

pilo-sébacés (acné 100-101 et alopécie120). En combinaison avec des méthodes physiques de 

pénétration, les NPs sont testées pour le développement de formulations innovantes pour 

le cancer de la peau 121, et sont également attrayantes pour la vaccination cutanée 99, 

notamment en raison de leurs propriétés immunologiques intrinsèques et à la protection 

des vaccins lors de leur stockage. Leur utilisation pour de la délivrance systémique 

(transdermique) est également reportée 122-123.  

Bien que largement commercialisées pour des applications cosmétiques, très peu de 

formulations topiques pharmaceutiques à base de NPs sont commercialisées ou en 

développement clinique en phase II ou supérieure (Tableau 1.2). Ces particules sont quasi 

exclusivement des particules de type lipidique (nanoémulsions ou liposomes), c’est-à-dire, 

fabriquées à partir d’excipients communément utilisés dans le développement de 

médicaments pour application cutanée. Les applications de ces particules commercialisées 

ou en développement clinique incluent : l’effet antimicrobien, le traitement de l’acné, 

d’infections fongiques, du psoriasis, de la leishmaniose, de l’herpès, de la kératose 

actinique et de métastases cutanées, et des thérapies hormonales (voie transdermique). 
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1.2.3 Illustration des bénéfices des nanoparticules pour la voie cutanée à 
travers l’exemple des nanoparticules polymériques biodégradables 

Les NPs polymériques apportent de nombreux d’avantages pour le développement de 

formulations cutanées efficaces par rapport aux formulations conventionnelles ou encore à 

certains autres types de NPs. Un grand nombre de structures polymériques (nanosphères, 

nanocapsules, polymersomes, micelles, nanotransporteurs multicouches, micelles 

unimoléculaires,  …) et de compositions polymériques biodégradables et biocompatibles 

différentes ont déjà été testées pour la voie cutanée, et ce, pour une multitude d’applications 

(Tableau 1.3). Les polymères amphiphiles font notamment l’objet d’une attention 

grandissante en raison de leur capacité à s’assembler sous forme de NPs de faibles tailles 

(Tableau 1.3). Le caractère biodégradable et/ou biocompatible des nanovecteurs 

polymériques est primordial afin d’éviter tout effet toxique lié à leur accumulation dans la 

peau. En effet, bien que les nanomatériaux ne pénètrent vraisemblablement pas les couches 

viables de la peau saine (sauf si très faible taille et/ou déformabilité), leur pénétration est 

plus probable si la barrière cutanée du SC est altérée (voir partie 1.3.3.2 Pénétration 

cutanée sur peau non saine).  

La multitude d’avantages liés aux NPs polymériques est illustrée dans cette partie à travers 

quelques exemples thérapeutiques détaillés, notamment au niveau des bénéfices du point 

de vue de la formulation, de l’absorption cutanée, de l’efficacité thérapeutique et de la 

réduction des effets secondaires. 
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1.2.3.1 Encapsulation de substance active, solubilité apparente et stabilité 

Comme abordé dans le paragraphe 1.1.3, un problème majeur dans la formulation de 

composés très lipophiles est leur très faible solubilité aqueuse. Les NPs polymériques, de 

cœur lipophile peuvent donc surmonter ce problème par l’encapsulation physique du 

composé lipophile dans le cœur lipophile grâce à des interactions favorisées (ex. 

interactions hydrophobes), permettant ainsi d’augmenter considérablement la solubilité 

aqueuse apparente de la substance active sans précipitation. 

Par exemple, Lapteva et al. sont notamment parvenus à augmenter jusqu’à 518 fois la 

solubilité aqueuse de la cyclosporine A, non disponible jusqu’alors sous forme de 

formulation topique commerciale (passage de 0,012 mg/mL à 6,2 mg/mL)87, et 250 fois 

celle du tacrolimus sans précipitation de la substance active 115 grâce à une encapsulation 

dans des micelles de mPEG-hexPLA. L’ajout de groupements hexyl sur le squelette de 

PLA permettant d’augmenter l’incorporation de principes actifs lipophiles par rapport à un 

cœur de PLA non substitué 113. Des études de solubilité ont également été réalisées pour 

des Tyrosphères® (NPs polymériques dérivées de la tyrosine). Il a par exemple été montré 

que ces particules amélioraient la solubilité du paclitaxel environ 4000 fois par rapport au 

PBS et 84 fois par rapport à une solution aqueuse à 1%p/v de polysorbate80. Ces particules 

permettent également d’augmenter la solubilité de la cyclosporine A 1100 fois 140 et plus 

de 25 fois celle de l’adapalène 100 par rapport à leur forme libre dans le PBS. La solubilité 

du cholécalciférol a par ailleurs été augmentée jusqu’à 10 000 fois à l'aide de Tyrosphères® 

par rapport à leur solubilité aqueuse 98. 

Grâce à leur encapsulation dans le cœur polymère hydrophobe, les substances actives 

peuvent également être protégées par rapport à leur forme libre, et donc conserver leur 

efficacité pendant une plus grande période. Pour donner un aperçu de cet effet stabilisant, 

Ramezanli et al.  ont montré que l’encapsulation dans des Tyrosphères® diminuait la 

vitesse de photodégradation du cholécalciférol par rapport à sa forme libre dans le méthanol 

(respectivement -0.76 μg.mL-1.h-1  et -1.19 μg.mL-1.h-1) lors d’une exposition des 

formulations à des rayonnements UV (Figure 1.10). Par ailleurs, l’encapsulation a 

également permis d’améliorer significativement la stabilité au stockage de cette substance 

active par rapport à sa forme libre dans le Transcutol® (> 75 % de cholécalciférol restant 
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dans les Tyrosphères ® après 2 mois de stockage à température ambiante à l’abri de la 

lumière contre 2 % dans le Transcutol®) 98. Les substances actives biologiques peuvent 

également être protégées grâce au cœur polymérique. Par exemple, dans une étude utilisant 

des NPs polymériques de PLGA à des fins de vaccination cutanée, Zaric et al. ont montré 

que l’encapsulation de l’antigène ovalbumine permettait de conserver son caractère 

antigénique au cours du stockage, même après 10 semaines à température ambiante 

(Figure 1.11 B) 99. 

 

Figure 1.10 Stabilité du cholécalciférol (VD3) encapsulé dans des Tyrosphères® ou 
dissout dans du méthanol (contrôle). Figure provenant de la référence98

, reproduite avec 
la permission d’Elsevier. 

1.2.3.2 Absorption cutanée 

Les NPs polymériques permettent de moduler l’absorption des substances actives 

lipophiles par rapport à d’autres formulations nanoparticulaires ou à des formulations plus 

conventionnelles (crèmes, pommades, gel, solutions aqueuses, solutions micellaires etc.). 

Les premiers travaux de recherche, sur l’utilisation de NPs polymériques pour la délivrance 

de substances actives à travers la peau, ont par exemple montré que des NPs de 40 nm à 

base de polymères amphiphiles de PCL-PEG, permettaient une meilleure pénétration 

transdermique du minoxidil encapsulé à travers une peau de cobaye, en comparaison à des 

liposomes et une solution à 30 % d’éthanol 110. Dans une autre étude, il a été montré que 

des NPs polymériques amphiphiles, de type CMS, permettaient une meilleure 

accumulation du fluorophore rouge de Nil dans toutes les couches de la peau en 

comparaison à une crème et à des NPs lipidiques de type SLN, notamment en raison de 

leur faible taille (20-30 nm) 144. Récemment, il a également été démontré au sein du 
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Laboratoire d’Automatique et de Génie des Procédés de l’Université de Lyon, que des NPs 

à base de polymères à blocs amphiphiles favorisaient l’accumulation du rétinol in vitro 

dans la peau de porc en comparaison à une solution micellaire de tensioactif polysorbate 

80 et une solution huileuse de triglycérides à chaines moyennes 114. Les particules 

totalement hydrophobes et chargées ont également montré leur intérêt. Une accumulation 

augmentée et localisée dans la peau d’un agent « photosensibilisant » a par exemple été 

remarquée grâce à son encapsulation dans des NPs de PLGA en comparaison à sa 

solubilisation dans du PEG300 146. La présence de charges électrostatiques sur ces types de 

NPs en fait également des candidats de choix pour l’iontophorèse. Tomoda et al. ont par 

exemple montré que la délivrance in vivo de l’indométacine par iontophorèse était favorisée 

grâce à l’encapsulation dans des NPs de PLGA 130.  

Les nanoformulations polymériques ont également largement prouvé leurs avantages par 

rapport aux formulations déjà disponibles commercialement, et ce pour de nombreuses 

applications. Une meilleure pénétration du tacrolimus pour le traitement du psoriasis (~3 

fois par rapport à la formulation commerciale pommade Protopic®) 87 et de l’éconazole 

nitrate pour le traitement des infections fongiques (~13 fois par rapport à la formulation 

commerciale liposomale Pevaryl®) 113 a été observé lorsque ces substances actives étaient 

encapsulées dans des micelles de mPEG-hexPLA. Concernant le tacrolimus, l'hypothèse 

d'une plus forte concentration locale de la substance active lorsqu’encapsulée dans les 

particules polymériques menant à une plus grande force de diffusion dans la peau 

(saturation plus importante, équation 1.5), par rapport à la formulation commerciale, a été 

émise pour expliquer ces résultats. Une accumulation privilégiée entre les groupements de 

cornéocytes formant des invaginations de la peau a également été reportée 87. Pour 

l’éconazole nitrate, la plus petite taille des particules polymériques par rapport à la forme 

commerciale liposomale a été mise en avant 113, avec une accumulation privilégiée dans 

les follicules. Des micelles de PEG-PCL2 (architecture polymérique en Y) ont également 

montré leur intérêt pour les traitements antifongiques en permettent une meilleure 

pénétration du kétoconazole dans la peau par rapport à la crème commerciale Daktarin 

Gold Cream (4.5 fois), avec moins de perméation dans le compartiment récepteur141. 

L’accumulation folliculaire des NPs polymériques en fait de prometteurs vecteurs pour les 

traitements des pathologies associées aux follicules pilo-sébacés, et notamment l’acné.  Des 
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micelles de Pluronic® F127 ont par exemple permis une meilleure rétention de la substance 

active dans la peau par rapport à la formulation commerciale gel Benzamycin® (~3 fois), 

notamment en raison d’une accumulation des micelles dans les follicules pileux 147. Une 

meilleure pénétration de l’adapalène à partir d’une formulation de NPs polymériques 

(Tyrosphères®) par rapport à la formulation commerciale gel Differin® (~3 fois) a 

également été reportée 100 

1.2.3.3 Efficacité thérapeutique 

Il est attendu qu’une rétention plus importante des substances actives pharmaceutiques 

dans la peau permet d’améliorer l’efficacité thérapeutique des formulations. Néanmoins, 

cet effet final est plus rarement évalué puisqu’il nécessite très souvent des études animales 

in vivo ou cellulaire in vitro. Concernant les NPs polymériques, il a par exemple été 

rapporté que la meilleure pénétration de l’adapalène dans la peau et plus particulièrement 

dans les follicules à partir des Tyrosphères® a permis d’améliorer significativement 

l’activité comédolytique de la substance active par rapport à la formulation commerciale 

Differin®. In vitro, l’utilisation de Tyrosphères® encapsulant le paclitaxel a également 

permis d’améliorer l’effet anti-prolifératif de la substance active (diminution 45 % de 

l’IC50) 139. Dans une autre étude, Zaric et al. ont montré que l’encapsulation d’ovalbumine 

dans des NPs de PLGA favorisait la prolongation de la réponse immunitaire des cellules T 

CD8+ après immunisation de souris via des microaiguilles (Figure 1.11 A) 99.  

 
Figure 1.11 A) Pourcentage de cellules CD8+ proliférant suivant la coculture avec cellules 
dendritiques présentes dans les ganglions lymphatiques drainant après 3, 4, 7, 14 ou 21 
jours suivant l’immunisation avec des NPs blanches (b-NPs), des NPs chargées en 
ovalbumine (OVA-NPs) et l’ovalbumine seule. B) Pourcentage de cellules CD8+ 
proliférant suivant la coculture avec cellules dendritiques présentes dans les ganglions 
lymphatiques drainant après immunisation avec les b-NPs, les OVA-NPs et l’ovalbumine 
seule, stockées 1 jour ou 4, 6, 10 semaines avec l’immunisation. n=3 répétitions. Figure 
reproduite avec la permission de la référence 99. Copyright 2013, American Chemical 
Society 
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1.2.3.4 Réduction des effets secondaires 

L’utilisation de NPs polymériques peut permettre un effet ciblé sur la peau limitant 

l’absorption systémique pouvant être responsable de nombreux effets secondaires. De plus, 

ces NPs permettent d’améliorer la rétention de la substance active dans la peau sans la 

nécessité d’utiliser des promoteurs chimiques d’absorption pouvant irriter la peau. Par 

exemple, les traitements topiques adaptés à l’acné sont principalement à base de rétinoïdes, 

mais l’utilisation de rétinoïdes est associée à d’importants effets secondaires (irritation, 

sécheresse, érythème), diminuant l’observance des patients au traitement, et donc son 

efficacité. Il est de plus nécessaire que la substance active soit retenue dans la peau, en 

raison des effets tératogènes liés à l’absorption systémique des rétinoïdes. Parmi ceux-ci, 

l’adapalène est un rétinoïde de 3e génération, mieux toléré sur la peau que les anciennes 

générations, mais qui est toujours responsable d’effets irritants importants. Son 

encapsulation dans des formulations polymériques sans alcools a donc été étudiée pour 

limiter les effets secondaires. Dans des études récentes de Ramezanli et al., l’encapsulation 

de l’adapalène dans des micelles polymériques a permis de réduire l’irritation associée à 

ce principe actif, en comparaison à la formulation commerciale Differin® (Figure 1.12) 

en raison notamment d’une libération contrôlée permettant que toute la dose ne soit pas au 

contact direct de la peau 100-101.  

 
Figure 1.12 A) % de viabilité tissulaire d’un épiderme reconstruit après traitement avec un 
gel de NPs d’adapalène (Ada-Tyr Mp407) et avec le gel commercial Differin®. B) 
Libération des cytokines pro-inflammatoires IL-1α et C) IL-8 à partir de l’épiderme traité 
avec les NPs, le gel commercial ou un tampon PBS *P < 0.05, **P < 0.01. Figure 
reproduite avec la permission de la référence 101. Copyright 2018, American Chemical 
Society 



Chapitre I – Introduction Générale 

51 
 

1.3 Facteurs influençant la biodisponibilité dans la peau des 
nanoparticules et/ou des principes actifs à partir de systèmes 
particulaires  

L’absorption cutanée est un des critères primordiaux définissant l’efficacité thérapeutique 

des formulations cutanées. Dépendamment du type de traitement à réaliser par le biais de 

NPs, différents effets de pénétration des substances actives et des NPs sont attendus. Pour 

un effet de surface, il est souhaité que les NPs et la substance active restent en surface et 

ne pénètrent pas la peau en profondeur. Au contraire, si la cible pharmacologique est 

présente dans les cellules de l’épiderme viable et du derme, une accumulation locale de la 

substance active dans la peau serait nécessaire, avec le moins de perméation possible. Dans 

ce cas la pénétration des NPs n’est pas nécessaire. Néanmoins, si par exemple le but est de 

la vaccination cutanée, la pénétration des NPs dans la peau et leur internalisation dans les 

cellules immunitaires seraient avantageuses en raison d’une possible effet immunologique 

« adjuvant ». Par ailleurs, si le but est de traiter une zone distincte de la peau (ex. les 

follicules), l’accumulation des NPs dans cette région est avantageuse pour la libération 

ciblée du principe actif. Enfin, si l’objectif est de délivrer un principe actif par voie 

transdermique pour un effet systémique, une perméation maximale de la substance active 

dans le sang est nécessaire. Il est néanmoins important de noter que la pénétration du 

vecteur dans la peau n’est pas souhaitée si le vecteur n’est pas biodégradable, en raison des 

effets toxiques (accumulation dans certains organes) pouvant apparaitre.  

Les méthodes d’évaluation de l’absorption cutanée sont notamment définies dans des 

recommandations de l’Organisation de Coopération et de Développement Économique 

(OCDE) 148 et du Comité Scientifique pour la Sécurité des Consommateurs (CSSC) 149. 

Bien que reflétant au mieux les conditions réelles, les études in vivo d’absorption cutanée 

(sur peau humaine ou animale) sont assez rares en raison de critères éthiques, économiques 

et pratiques. Des alternatives in vitro utilisant des explants de peau ou encore de la peau 

reconstruite sont donc très souvent proposées. Les caractéristiques des différentes 

méthodes d’évaluation de l’absorption cutanée sont présentées dans le tableau 1.4. Il est à 

également à noter que l’OCDE et le CSSC préconisent d’étudier l’absorption cutanée de 

produits pharmaceutiques ou de cosmétiques sur la peau saine (dont l’intégrité a été 

démontrée); des modèles de peaux pathologiques sont toutefois également disponibles 

(voir partie 1.3.3.1 Modèles de peaux pathologiques).
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Cette partie traite d’exemples de pénétration cutanée liés à tout type de nanovecteurs dans 

le but de détailler les facteurs influençant la biodisponibilité dans la peau des NPs et/ou des 

principes actifs à partir de systèmes particulaires.  Il est à noter que la grande diversité des 

méthodes d’évaluation de l’absorption cutanée (in vivo/in vitro, type de peau, conditions 

d’applications, méthode de dosage (Tableau 1.4)), est un facteur pouvant expliquer la 

variabilité des tendances de pénétration proposées en fonctions des différents facteurs 

étudiés. 

1.3.1 Facteurs relatifs aux propriétés des nanoparticules 

Selon leurs propriétés physico-chimiques, les NPs interagissent différemment avec la 

barrière cutanée, conditionnant ainsi leur pénétration et la diffusion des substances actives 

encapsulées (Figure 1.13).   

 

Figure 1.13 Propriétés physico-chimiques des NPs pouvant influencer l’absorption 
cutanée 
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1.3.1.1 Propriétés physiques 

1.3.1.1.1 Taille 

La taille des NPs est un paramètre essentiel contrôlant les interactions possibles entre 

l’organisme et les NPs assurant donc la biodistribution des NPs 150-151 et celles des 

substances actives encapsulées dans les différents organes. De plus, la taille des particules 

influence également la pénétration dans les tissus 152-153, la diffusion dans des milieux 

physiologiques 154, tout comme l’endocytose dans les cellules 155. 

Concernant le tissu cutané, la taille des particules influence leur biodistribution et celle des 

substances actives encapsulées en gouvernant à la fois la voie d’entrée dans la peau et la 

profondeur de pénétration. En effet, les espaces intercornéocytaires de tailles réduites 

(généralement ≤100 nm) et remplis de lipides densément structurés limite l’absorption des 

substances exogènes dans les couches viables de la peau, notamment celles dont la masse 

molaire est supérieure à 500 Da.  

Des nombreuses évidences ont ainsi montré que les NPs solides traversent difficilement la 

barrière cutanée du SC humain par la voie intercellulaire si leurs dimensions du cœur solide 

sont supérieures à 20 nm. Campbell et al. ont par exemple reporté que des NPs de 20-200 

nm fluorescentes, à base de polystyrène (PS), infiltraient uniquement les couches 

desquamantes de la peau de porc (in vitro) 156. Au contraire, des NPs métalliques de taille 

inférieure à 10 nm pouvaient pénétrer le SC humain et occasionnellement l’épiderme 

viable, avec une accumulation également présente dans les follicules pileux (test in vitro) 
157. Dans une autre étude, des quantum dots de diamètre hydrodynamiqueiii allant de 15 à 

45nm ont été retrouvés dans les couches épidermales viables et dans le derme de peau de 

porc après application in vitro 159. Sur peau de rongeur, plus perméable, une dépendance 

taille-taux de perméation a été mise en évidence pour des NPs d’or (15, 102 et 198 nm), 

avec notamment une absence de temps de latence pour les NPs de 15 nm (test in vitro) 160. 

Une dépendance taille-profondeur de pénétration a, cette fois-ci, été retrouvée pour des 

NPs de TiO2 in vivo sur peau de souris glabre. Il a été démontré que des NPs de 4 et 60 nm 

                                                           
iii Le diamètre hydrodynamique correspond à la taille du cœur de la particule et de sa couronne hydratée 
(158) Bhattacharjee, S. DLS and zeta potential – What they are and what they are not? Journal of 
Controlled Release 2016, 235, 337-351 
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traversaient le SC, mais que seulement les NPs de taille 4 nm atteignaient la couche basale 

de l'épiderme 161. Néanmoins, aucune pénétration n’a été démontrée in vitro 161. 

La pénétration et l’accumulation des NPs dans les follicules (diamètre 15-120 μm) est une 

alternative à la pénétration intercellulaire. Les premières évidences de pénétration 

folliculaire ont été rapportées par Schaefer et al., qui ont établi que des particules 

polymériques de 3 à 10 μm pénétraient les conduits folliculaires tandis que celles de taille 

supérieure à 10 μm restaient à la surface de la peau. Les particules caractérisées par une 

taille inférieure à 3 μm étaient distribuées à la fois dans follicules et dans le SC 162.  Des 

résultats similaires ont également été obtenus par Rolland et al. 163. Il a par la suite été mis 

en évidence que la profondeur et la quantité de particules pénétrant dans les follicules 

dépendaient de la taille de particules. En comparant des microsphères de tailles comprises 

entre 0,75 μm et 6 μm, il a été remarqué in vitro que les microsphères de taille moyenne 

(1,5 μm) permettaient d’atteindre un maximum de pénétration dans les follicules de peau 

humaine (> 2300 μm après traitement par colle cyanoacrylate) 164. Dans une autre étude du 

même groupe, il a été remarqué que la profondeur de pénétration dans les follicules 

d’oreille de porc après un massage de 3 minutes augmentait lorsque la taille des NPs de 

PLGA ou de silice augmentait (entre 122 et 646 nm) jusqu’à atteindre un maximum de 

pénétration de particules de taille 1400 μm (test in vitro). La profondeur de pénétration 

était néanmoins diminuée pour des particules de tailles supérieures à 646 nm. Les auteurs 

ont émis l’hypothèse que les follicules agissaient comme un système de pompage in vivo, 

favorisant la pénétration des particules de diamètre similaire aux cellules de kératine; le 

massage reproduisant cet effet in vitro 165. La voie folliculaire ne doit cependant pas 

uniquement être associée aux « grosses » particules. En effet, il a été également montré in 

vitro dans d’autres études que l’accumulation des particules dans les follicules était plus 

importante lorsque les particules étaient de très faible taille (20 et 40 nm) 91, 93. 

Différentes zones d’intérêt pharmaceutiques étant réparties à différentes profondeurs dans 

les follicules (infundibulum, glandes sébacées, et bulge), de telles relations entre la taille et 

la profondeur de pénétration mettent en évidence la possibilité de cibler spécifiquement 

certaines régions dépendamment de la taille des particules utilisées. Par exemple, Vogt et 

al. ont démontré par des études de pénétration sur peau humaine préalablement traitée par 
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colle cyanoacrylate, pour ouvrir les follicules, que des NPs de polystyrène de 40 nm 

pénétraient profondément les follicules, migraient dans l’épiderme viable à partir des 

follicules et pouvaient être internalisées dans des cellules de Langherans, contrairement 

aux particules de 750 et 1500 nm. Une telle pénétration dans les cellules épidermales par 

la voie folliculaire souligne la possibilité de vaccination transcutanée 93. L’effet de la taille 

des particules sur la pénétration dans les follicules est illustré dans la figure 1.14 93. 

 

Figure 1.14 Pénétration de NPs fluorescentes de polystyrène de différentes tailles via le 
follicule pileux (peau prétraitée par colle cyanoacrylate). Figure provenant de la 
référence93

, reproduite avec la permission d’Elsevier.  

La taille des NPs a également une influence importante sur l’absorption des substances 

actives encapsulées. Shim et al. ont montré sur peaux de rongeur in vitro que des NPs de 

PCL-PEG de 40 nm augmentaient la rétention dans la peau et la perméation du minoxidil 

encapsulé en comparaison à des particules de 130 nm.  L’effet de la taille n’ayant pas été 

observé sur peau de rongeur glabre, la contribution de la voie folliculaire semble favoriser 

la perméation 110. Une meilleure pénétration dans le SC humain de fluorophores 

hydrophiles et lipophiles à partir de liposomes a également été observée lorsque la taille 

des liposomes diminuait (test in vitro) 166. Une légère augmentation de la rétention du rouge 
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de Nil dans la peau de porc (in vitro) a aussi été remarquée à partir de nanocapsules 

lipidiques lorsque la taille diminuait (60, 90 et 185 nm), mais de manière non 

statistiquement significative 167. Au contraire, une autre étude a montré que le fluorophore 

rouge de Nil était plus efficacement transféré dans le SC à partir de vecteurs polymériques 

de PCL quand leur taille augmentait (90, 260 et 630 nm).  

Il a également été rapporté que les propriétés occlusives des particules étaient dépendantes 

de la taille des particules 168-169 avec une capacité d’occlusion 15 fois plus importante pour 

des NPs que des microparticules 168 (Figure 1.15). Ainsi même si les NPs restent à la 

surface de la peau, leur taille peut jouer sur l’occlusion de la peau et favoriser l’absorption 

des substances actives comme cela a été rapporté pour les SLN 79.  

 

Figure 1.15 A un contenu de lipidique identique, la réduction de la taille des NPs augmente 
le nombre de NPs. Le film de NPs devient plus dense, augmentant ainsi le facteur 
d’occlusion. Figure provenant de la référence 170

, reproduite avec la permission d’Elsevier. 

1.3.1.1.2 Forme 

Depuis une dizaine d’années, l’utilisation de formes particulaires atypiques (cylindres, 

pyramides, cubes, disques…) connait un essor remarquable dans un contexte médical et 

pharmaceutique. C’est ainsi que les études s’intéressant aux effets de la forme des objets 

sur leurs performances biologiques se sont récemment accumulées dans les dix dernières 

années. Les vecteurs de formes non sphériques ont montré qu’ils possédaient des propriétés 

de biodistribution distinctes de celles des sphères pouvant impacter leur intérêt 

thérapeutique (temps de résidence dans le sang 171, ciblage des différents organes 150, 

cytotoxicité 172, internalisation cellulaire 173). L’orientation initiale de la particule, l’aire de 

contact, la courbure de la particule au contact et la capacité des membranes à se courber 
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autour des particules sont autant de facteurs gouvernant les interactions entre les particules 

de différentes formes et les bicouches lipidiques des membranes cellulaires, comme 

déterminé par le biais de simulations informatiques 174-175 ou expérimentalement 176. 

Pour la voie cutanée, la forme des particules est souvent citée comme paramètre influençant 

la pénétration, bien que les études évaluant ce paramètre soient rares. Les rares études ont 

été uniquement effectuées sur des particules dures métalliques et souvent d’un point de vue 

toxicologique 159, 177-181. Il a notamment été montré que les formes cylindriques étaient plus 

profondément absorbées dans la peau humaine et de souris (in vitro et in vivo) que les 

formes sphériques classiques ou que des formes triangulaires 177-178. Néanmoins, une autre 

étude a indiqué que, quelle que soit la forme de NPs d’or (cylindrique ou sphériques), il 

n’y avait pas de pénétration dans une peau humaine non lésée (in vitro) 181. Des particules 

quantum dots cunéiformes (« nail-shaped ») ont également été étudiées 180. 

À ce jour et à notre connaissance, l’influence de la forme des NPs pour des applications de 

délivrance de médicaments par la voie cutanée n’a encore jamais été étudiée. 

1.3.1.1.3 Déformabilité des particules molles 

Puisque la pénétration dans les tissus, et notamment la peau, est limitée par la taille des 

objets, une déformabilité des particules à la suite d’un stress mécanique pourrait aider à 

traverser les barrières. En effet, il a par exemple été montré que des nanocapsules 

déformables de taille supérieure à 200 nm étaient capables de traverser des membranes en 

polycarbonate avec une taille de pore de 50 nm 182. Dans une autre étude, des polymersomes 

très hydratés par une surface de poly(2-(méthacryloyloxy)éthyl phosphorylcholine) 

(PMPC) pouvaient pénétrer des membranes hydrophiles dont la taille de pores était un 

ordre de grandeur inférieure à leur taille 183. De plus, différentes études ont montré que le 

temps de circulation de nanogels dans le sang dépendait de leur dureté 184-185; les plus 

flexibles ayant un temps de résidence plus long en raison d’une accumulation moins 

importante dans la rate lors du processus de filtration 185.  

Pour favoriser le passage dans la peau, la déformabilité des particules a notamment été 

étudiée avec des vésicules de type Transferosome ®, développées par Gregor Cevc et al. 

dans les années 1990 186. Ces liposomes sont plus flexibles que les liposomes classiques en 
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raison de la présence de tensioactifs (cholate de sodium, polysorbates) dans les bicouches 

lipidiques pouvant se placer préférentiellement dans les régions liposomales très courbées 

suite à un stress mécanique 60. Une telle déformabilité leur permet de traverser le SC plus 

facilement que des vésicules rigides 187-189. Par exemple, il a été montré que des liposomes 

élastiques intacts étaient capables d’atteindre la jonction entre le SC et l’épiderme viable 

alors que des vésicules rigides étaient uniquement retrouvées dans les couches 

superficielles du SC et fusionnaient avec les bicouches lipidiques dans les couches 

superficielles du SC humain (test in vivo) 188. Il a été suggéré que la force motrice à la 

pénétration de ces vésicules déformables était la présence d’un gradient d’hydratation dans 

la peau (passage d’un environnement à environ 20 % d’eau à la surface de la peau à des 

régions très hydratées (80 % d’eau) dans l’épiderme viable). Les vésicules, très hydrophiles 

sont ainsi poussées à suivre le gradient osmotique transépidermique, à travers des canaux 

hydrophiles dans les domaines intercellulaires 190-191 (Figure 1.16). 

   

Figure 1.16 Déformabilité des Transferosomes®. A) Simulation informatique de la 
pénétration dans des pores de vésicules déformables (en rouge, distribution du tensioactif 
dans la vésicule). Simulation CRAY d’une vésicule très deformable, infiniment permeable 
et non destructibe forcée par un gradient horizontal dans un pore de diamètre 0,5 fois plus 
petit C) Image de microscopie électronique de vésicules déformables allongées dans des 
pores aqueux intercornéocytaires de stratum corneum humain après déposition des 
vésicules sur la peau. Figure provenant de la référence 9

, reproduite avec la permission 
d’Elsevier.  

A 

B 

C 
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D’autres études ont également montré que des polymersomes pouvaient se déformer, 

facilitant ainsi leur passage dans le SC humain (tests in vitro) 138, 183. Une surface très 

hydrophile de PMPC permettait notamment de favoriser la déformation des polymersomes 

dans des nanopores hydrophiles, contrairement à une surface moins hydratée de PEO qui 

aboutissait à la rupture des vésicules dans les pores. Ainsi les polymersomes avec une 

surface de PMPC s’accumulaient et pénétraient plus la peau humaine que ceux de PEO et 

permettent de délivrer dans la peau jusqu’à 70 % de la dose de dextrane déposée contre 5 

% pour le dextrane non encapsulé (test in vitro) 183. Les propriétés déformables des 

particules polymériques chargées en lipides 192 et de nanocapsules 182 ont également été 

utilisées pour favoriser le passage de substances actives dans la peau. 

1.3.1.2 Propriétés de surface  

Avec la taille et la forme, les propriétés de surface des NPs sont des paramètres contrôlant 

les interactions entre les objets nanométriques et les entités biologiques à leur contact 193-

195.  

L’effet de la surface des NPs a été largement étudié dans le domaine de l’administration 

intraveineuse, car l’efficacité des NPs est souvent relative à ses interactions avec le milieu 

biologique (temps de résidence dans le sang, interactions cellulaires, interactions avec les 

protéines ...). Par exemple, une charge de surface cationique de NPs favorise leur 

translocation dans les cellules, contrairement aux particules neutres ou anioniques, en 

raison de leur habilité à se lier aux composants anioniques des membranes cellulaires. 

Néanmoins, des effets toxiques peuvent également apparaitre en raison des charges 

cationiques 193. D’autre part, pour des traitements par voie intraveineuse, la présence d’un 

recouvrement hydrophile à la surface des particules (comme le PEG) évite leur 

opsonisation et leur reconnaissance, étendant ainsi leur temps de résidence dans la 

circulation sanguine 75-76. Une meilleure diffusion 196-198 et stabilité de NPs 199-201 dans des 

milieux biologiques ont également été reportées lorsque les NPs étaient recouvertes d’une 

telle surface polymérique hydrophile. Par ailleurs, la présence de ligands spécifiques à la 

surface des particules peut favoriser le ciblage des cellules à traiter 202.  

Pour la voie cutanée, l’effet de la surface des NPs a été moins expérimenté puisque les NPs 

testées sont souvent déposées à la surface d’une peau intacte, c’est-à-dire sur le SC qui est 
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une couche de cellules mortes. Les NPs, dans ce cas, pouvant rarement atteindre les 

couches viables, leurs interactions avec les milieux biologiques sont souvent négligées. 

Pourtant, de nombreuses interactions peuvent intervenir en fonction de la chimie de surface 

et notamment dans des cas où l’absorption des NPs dans les couches viables de la peau 

peut être facilitée. 

1.3.1.2.1 Charge de surface 

La charge de surface des nanoformulations est souvent caractérisée par le potentiel Zêta, ζ 

(ZP) ou potentiel électrocinétique déterminé par la diffusion électrophorétique de la 

lumière (ELS, « electrophoretic light diffusion » en anglais. Le potentiel Zêta n’est pas une 

mesure directe de la charge à la surface des NPs et est affecté par les caractéristiques de la 

phase dispersante, notamment le pH et la force ionique. Cela reste néanmoins une 

indication de la stabilité colloïdale des nanosuspensions. En effet, un potentiel très négatif 

ou positif des NPs indique que les suspensions pourront être stabilisées par des répulsions 

électrostatiques entre les NPs. Néanmoins, un potentiel zêta proche de la neutralité n’est 

pas nécessairement synonyme de déstabilisation. En effet, des polymères non chargés 

adsorbés ou liés de manière covalente à la surface peuvent rendre le potentiel zêta proche 

de la neutralité, mais assurer une bonne stabilité des suspensions en raison des répulsions 

stériques, comme c’est le cas du PEG. De plus, les NPs avec un potentiel élevé peuvent ne 

pas être stables en milieu physiologique en raison de la présence d’espèces salines venant 

neutraliser les charges et diminuer les répulsions électrostatiques.  

Pour la voie cutanée, l’influence de la charge de surface des nanoformulations, a été 

explorée à la fois sur l’absorption dans la peau /perméation dans le récepteur des substances 

actives véhiculées ou des NPs elles-mêmes. Néanmoins, comme détaillé dans le tableau 

1.5 suivant, les résultats obtenus sont contradictoires et à ce jour aucun consensus n’a été 

défini. Concernant l’absorption cutanée des substances actives, il semble que la présence 

de charges à la surface des particules favorise l’absorption des substances actives et ce quel 

que soit le type et la composition des particules. Néanmoins, l’influence du signe de la 

charge (positif ou négatif) n’est pas claire. Des études ont montré qu’une charge de surface 

positive favorisait l’absorption/perméation des molécules dans la peau et ont expliqué ce 

phénomène par l’attraction électrostatique entre les particules cationiques et la peau 
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chargée négativement à pH physiologique203. Au contraire, d’autres études ont rapporté 

une meilleure pénétration à partir des particules anioniques, avec dans ce cas diverses 

hypothèses pour expliquer ce phénomène venant à l’encontre des principes 

électrostatiques. Concernant la pénétration des NPs elles-mêmes, les résultats obtenus sont 

également très variables, et ce pour de mêmes types de particules (Or). Les différentes 

hypothèses pour expliquer ces résultats sont reportées dans le tableau 1.5. 

De telles variabilités dans les résultats obtenus peuvent s’expliquer par la variabilité des 

systèmes comparés dans les études et par les moyens utilisés pour faire varier les charges 

de surface. En effet, des changements de composition, d’hydrophilie, de répulsion 

stériques, et l’ajout de tensioactifs promoteurs d’absorption peuvent fortement influencer 

l’absorption des substances actives et/ou les propriétés des particules étudiées comme la 

taille, l’encapsulation ou la libération. 
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1.3.1.2.2 Hydrophobie/hydrophilie de surface 

L’hydrophobie de la surface des NPs semble également avoir un effet sur l’absorption 

cutanée des NPs et ses interactions avec les différentes couches de la peau, puisqu’il est 

attendu que les NPs lipophiles aient plus d’affinités pour les milieux lipidiques (sébum, 

SC) tandis que les NPs hydrophiles pourraient s’accumuler plus facilement dans les milieux 

hydrophiles (couches viables de la peau). Mu et al., ont notamment examiné les interactions 

de NPs de différentes surfaces avec une monocouche lipidique et ont montré que le taux 

de pénétration des NPs à travers la monocouche augmentait en augmentant l’hydrophobie 

de la surface 219. 

Néanmoins, seules de rares études ont réellement évalué l’influence de ce paramètre sur 

l’absorption cutanée de NPs. Par exemple, il a été remarqué que l’efficacité de pénétration 

dans la peau de porc de dendrimères de polyamidoamine (PAMAM) dépendait de leur 

hydrophobie (test in vitro). En effet, les dendrimères recouverts d’acide oléique, qui tend à 

augmenter leur hydrophobie (log P = 1), pénètrent plus la peau que les dendrimères nus 

hydrophiles (log P = -1), avec respectivement 60 et 40 % de pénétration (Figure 1.17) 213.  

 

Figure 1.17 A) LogP de dendrimères en fonction des terminaisons de surface (COOH, 
acétyl, NH2, et acide oléique). B) Distribution des dendrimères entre la formulation et la 
peau selon le log P. Figure reproduite avec la permission de la référence213. Copyright 
2008, American Chemical Society 

Un tel effet promoteur a également été remarqué par Iannuccelli et al. Les auteurs ont 

montré que des NPs hydrophiles de silice, recouvertes d’une surface hydrophobe d’acide 

stéarique, pénétraient en plus grande quantité les couches profondes du SC de volontaires 

humains que les NPs nues, et ce, bien que la taille soit plus importante (360 et 160 nm pour 

les particules hydrophobes et hydrophiles, respectivement). Il a d'ailleurs été avancé que 
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les NPs hydrophobes favorisaient la voie lipidique transépidermique plutôt que la voie 

folliculaire puisque plus de pénétration a été obtenue pour les NPs hydrophobes dans les 

zones peu pourvues de follicules 220. Néanmoins, dans une autre étude, Mahmoud et al. ont 

remarqué que des nanocylindres d’or s’accumulaient plus dans les follicules de peau 

humaine (in vitro) quand ils étaient recouverts de polystyrène hydrophobe tandis qu’une 

surface hydrophile de PEG favorisait la pénétration dans toutes les couches de la peau et 

notamment dans le derme hydrophile 217. Une meilleure accumulation dans les follicules 

pileux a également été reportée in vitro lorsque des NPs de PLGA-chitosane étaient 

recouvertes d’une surface de phospholipides (DPPC ou DPPC : DOTAP), bien que sur 

peau humaine in vivo l’amélioration n’était pas significative 221. 

Tout comme l'effet de la charge des NPs, aucune tendance évidente ne peut être dressée 

pour rationaliser l’effet de l’hydrophobie de surface des nanoformulations sur l’absorption 

des substances actives. Néanmoins, en plus du caractère hydrophile/lipophile de surface, 

ces différences d’absorption semblent vraisemblablement dépendre des propriétés des 

matériaux à leur surface. En effet, il a par exemple été montré qu’un revêtement de surface 

lipophile d’acide oléique sur des particules de PLGA-Chitosane favorisait l’absorption in 

vivo sur peau de rat du kétoprofène encapsulé en raison de l’effet promoteur d’absorption 

de l’acide oléique 222. Au contraire, une meilleure pénétration de la quercétine a été 

observée sur peau de souris (in vitro) lorsque des liposomes étaient recouverts d’une 

surface hydrophile de chitosane-acide hyaluronique ; l’acide hyaluronique favorisant 

théoriquement l’hydratation du SC en raison de propriétés de rétention d’eau 223.   

1.3.1.3 Stabilité 

Lors des études de pénétration cutanée, les NPs sont souvent caractérisées par leur 

distribution de taille dans le véhicule, i.e. avant l’application de la formulation sur la peau. 

La stabilité colloïdale des NPs en suspension sur la peau et/ou au contact direct de la peau, 

est donc très souvent négligée lors de l’interprétation des résultats de pénétration cutanée. 

Pourtant, de nombreuses évidences ont montré que l’instabilité des particules au contact 

des milieux physiologiques (présence de sels, de protéines), dépendante notamment de la 

chimie de surface des NPs, pouvait altérer les effets biologiques des NPs. En effet, 

l’agrégation des particules en milieu biologique modifie le nombre de particules 
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disponibles pour les interactions avec les membranes et la pénétration cellulaire/tissulaire. 

De plus, une agrégation dans les cellules ou tissus peut également donner lieu à des effets 

cytotoxiques inattendus 199, 224-225. 

Labouta et al. ont remarqué une agrégation de NPs d’or sur la peau humaine viable (in 

vitro) lorsque celles-ci étaient dispersées dans de l’eau, tandis qu’une telle agrégation n’a 

pas été observée sur la peau lorsque les NPs d’or étaient dispersées dans du toluène. Les 

auteurs ont émis l’hypothèse que cette agrégation était le résultat d’un échange des ions 

citrates à la surface des NPs avec les lipides/protéines. Cette agrégation dans l’eau a été 

corrélée à une pénétration des particules uniquement dans le SC pour les NPs dispersée 

dans l’eau, alors que les NPs dans le toluène (non-agrégées) pénétraient plus profondément 

la peau. Un effet déstabilisant de la barrière cutanée du toluène a néanmoins également été 

reporté pour expliquer ces résultats 226. Une agrégation de nanocylindres d’or sur la peau 

humaine (in vitro) a également été montrée par Mahmoud et al., et expliquée par 

l’adsorption de protéines provenant du derme de la peau sur les NPs 227. L’agrégation des 

particules a été réduite par l’ajout d’une couche de PEG à la surface des NPs 226, favorisant 

ainsi la déposition des NPs dans les couches profondes de la peau 217. Dans une autre étude, 

Rancan et al. ont remarqué que l’agrégation des NPs de SiO2 dans un tampon phosphate 

salin réduisait l’internalisation des NPs in vitro dans les cellules épidermales ainsi que 

l’absorption cutanée, notamment si la taille des agrégats était supérieure à 200 nm 224. 

1.3.2 Facteurs relatifs à l’application des NPs sur la surface cutanée 

La méthode d’administration des NPs influence également leur biodisponibilité dans la 

peau ainsi que celle des substances actives à délivrer. En effet, les NPs nécessitent d’être 

formulées (crème, gel, etc.) pour être déposées facilement sur la peau et les excipients des 

formulations peuvent moduler l’absorption cutanée. De plus, la méthode d’application 

(massage, etc.) ou l’utilisation combinée de méthodes physiques de promotion de 

pénétration affectent également le devenir des nanovecteurs dans la peau. 

1.3.2.1 Véhicule 

La majorité des formulations de nanovecteurs testées sur la peau sont des suspensions 

aqueuses non visqueuses. Cependant, les suspensions liquides ne sont pas appropriées dans 
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des conditions in vivo puisque le liquide s’écoule sur la peau. Ainsi, pour maximiser le 

contact entre la formulation et la zone d'intérêt de la peau, il est donc nécessaire 

d’incorporer les nanovecteurs dans des formulations semi-solides 127, 139, 222, 228-232, des 

mousses 233 des patchs 234, ou encore des textiles 235.  

Boisgard et al. ont étudié l’influence de l’incorporation de NPs de PLA dans différentes 

formulations semi-solides sur l’absorption cutanée in vitro d’un fluorophore. 

L’incorporation des NPs dans une émulsion eau/ huile les a déstabilisées tandis que les 

formulations gels aqueuses à base de dérivé de cellulose ou de carraghénanes n’ont pas 

altéré leur structure. Bien que non statistiquement significative, une nette diminution de la 

perméation du fluorophore dans le liquide récepteur et de la pénétration dans des explants 

de peau de rat saine ou inflammée (jusqu’à 2.5 fois) a été observée pour les formulations 

de NPs gel en comparaison à la formulation de NPs aqueuse liquide 127, certainement en 

raison d’une diffusion des NPs plus faible dans le gel. Une diminution de la diffusion du 

pranoprofène dans la peau humaine a également été observée lorsque des NPs de PLGA 

étaient dispersées dans des hydrogels de carbomères (test in vitro) 236. Au contraire, Shah 

et al. ont montré qu’une suspension de NPs bicouches PLGA/chitosane viscosifiées avec 

0,8 %p/v d’HPMC augmentait 1.5 fois l’absorption cutanée sur peau humaine (in vitro) du 

kétoprofène encapsulé par rapport à une suspension aqueuse non visqueuse 222. Des 

résultats similaires ont été obtenus par Batheja et al., qui ont montré que le rouge de Nil 

encapsulé dans des nanosphères de PEG-tyrosine-PEG était 1.4 fois plus absorbé in vivo 

dans l’épiderme de porc à partir d’une suspension viscosifiée avec 1 % w/v d’HPMC en 

comparaison à une suspension aqueuse. Cet effet a été attribué à une hydratation importante 

de la peau par l’HPMC venant gonfler les cornéocytes 230. Néanmoins, dans une autre 

étude, l’incorporation des nanosphères de PEG-tyrosine-PEG dans un gel à 1 %p/v d’HPMC 

n’avait pas d’effets sur l’absorption cutanée du paclitaxel encapsulé 139.  

En plus des effets d’hydratation, l’incorporation des particules dans des suspensions 

visqueuses peut également réduire leur agrégation dans les follicules, comme proposé par 

Patzelt et al., permettant ainsi une pénétration plus profonde des particules dans les 

follicules de peau de porc (test in vitro) 232.  La viscosité du véhicule influence également 

la mobilité des particules dans la formulation; néanmoins in vitro le changement de 
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mobilité n’a pas été corrélé avec une modification de la pénétration cutanée 231. 

L’incorporation des particules dans des formulations de type mousse peut également 

modifier la libération de la molécule encapsulée depuis les particules 233.  

L’influence des formulations semi-solides sur l’absorption cutanée in vitro à partir de 

particules est donc variable et dépend à la fois du type de formulation, et du devenir des 

NPs dans la formulation au contact de la peau. Néanmoins, il est attendu in vivo que l’effet 

des formulations semi-solides soit positif, puisque les suspensions liquides ne seraient pas 

maintenues sur la peau (contrairement aux essais in vitro en conditions statiques). 

1.3.2.2 Massage 

Les formulations topiques sont couramment déposées sur la peau à l’aide d’un massage et 

une friction manuelle de la peau afin d’étaler efficacement le produit. De telles conditions 

peuvent influencer la biodisponibilité des formulations. Lademann et al. ont notamment 

démontré que des particules de PLGA de 320 nm liées de manière covalente à un 

fluorophore pénétraient les follicules pileux de peau de porc (in vitro) plus profondément 

que le fluorophore libre, mais uniquement lorsqu’un massage de 3 minutes était appliqué 

(Figure 1.18 A et B). Sans massage, la pénétration était similaire pour les deux 

formulations (Figure 1.18 C et D) 90. L’effet du massage sur la pénétration folliculaire de 

liposomes a également été démontré 237. L’effet pompe du mouvement du poil lors du 

massage a notamment été avancé comme le mécanisme permettant une profonde 

pénétration des particules. 

 
Figure 1.18 A) Pénétration de particules de PLGA fluorescentes ou B) de fluorophore libre 
sous massage de la peau. C) Pénétration contrôle des particules de PLGA et D) du 
fluorophore libre sans massage. La fluorescence est représentée par les zones blanches sur 
les images de microscopie. Figure provenant de la référence 90

, reproduite avec la 
permission d’Elsevier. 
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Bien que le massage favorise la pénétration dans les follicules, celui-ci ne permet toutefois 

pas, sur peau saine, une translocation des particules dans les couches viables de la peau 

humaine, comme observé in vivo par le groupe de M. S. Roberts 238. 

1.3.2.3 Nanoparticules et méthodes physiques/chimiques 

Combiner l’utilisation de NPs avec des méthodes physiques permet d’augmenter leur 

pénétration dans les couches de la peau, notamment pour les NPs de taille supérieure à 20 

nm qui restent en surface de la peau ou s’accumulent uniquement dans les follicules pileux.  

Par exemple, plusieurs études ont récemment montré la faisabilité de combiner NPs et 

traitement par des microaiguilles pour délivrer profondément les NPs dans la peau, puisque 

des pores de dizaines de μm de largeur sont créés. Les premières études ont été réalisées 

par McAllister et al. en 2003, qui ont remarqué que des NPs de latex de 25 et 50 nm 

pouvaient traverser une membrane épidermale humaine après traitement de la peau par des 

microaiguilles (test in vitro) 239.  Ces résultats ont été confirmés par Coulman et al., qui ont 

montré que des particules de PS positivement chargées de 100 nm traversaient 10 fois plus 

une membrane épidermale humaine après perforation par des microaiguilles, en 

comparaison à une peau non traitée (test in vitro). Néanmoins, au cours du temps, une 

agrégation des particules a été observée, bouchant les pores créés 240. Dans une autre étude, 

il a été reporté que des NPs de PLGA négativement chargées s’accumulaient 

significativement plus dans l’épiderme et le derme humain après traitement de la peau avec 

des microaiguilles in vitro, avec un effet de la taille de NPs et de la concentration (test in 

vitro). Néanmoins aucune perméation dans le compartiment récepteur n’a été observée, 

puisque les microaiguilles ne créent pas de micropores au-delà de l'épiderme 241. Il est 

également à noter que le prétraitement de la peau par des microaiguilles n’induit pas 

systématiquement une amélioration de l’absorption cutanée des substances actives, comme 

observé par Vitorino et al. avec des NLC sur peau de rat in vivo 242. 

D’autres méthodes physiques et chimiques ont également été testées en combinaison des 

NPs pour améliorer la pénétration des NPs dans la peau et des substances actives 

encapsulées, comme la sonophorèse 218, l’iontophorèse 130, 243-244, l’électroporation 245, la 

microporation laser 246-248, ou encore l’utilisation de différents promoteurs d’absorption 111, 

218, 236, 242, 249.  
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1.3.3 Influence de la condition pathologique de la peau 

Malgré les efforts croissants, peu de données sont pour l’instant disponibles sur 

l’absorption cutanée des NPs ou d’substances actives pharmaceutiques à partir de NPs à 

travers la peau endommagée. En effet, l’OCDE 148 et le SCCS 149 préconisent d’utiliser des 

modèles de peau intacte pour étudier l’absorption cutanée de produits pharmaceutiques ou 

de cosmétiques (voir partie 1.3  Facteurs influençant la biodisponibilité dans la peau 

des NPs et/ou des principes actifs à partir de systèmes particulaires). 

Pourtant, les produits cutanés pharmaceutiques sont très souvent des produits topiques 

destinés à traiter des pathologies cutanées et donc à être utilisées sur des peaux non intactes. 

En effet, un grand nombre de pathologies dermatologiques sont caractérisées par une 

modification de la fonction barrière cutanée (Figure 1.19). Par exemple, la peau présentant 

des blessures, des égratignures de l’inflammation ou encore des modifications de la 

composition lipidique, comme cela peut être le cas pour la dermatite atopique, est 

caractérisée par une fonction barrière endommagée. Dans d’autres cas, des perturbations 

de la différentiation épidermale sont responsables d’un épaississement du SC, modifiant 

également les propriétés barrières (psoriasis, ichtyose, cancer de la peau). Par ailleurs, la 

peau des nouveau-nés est également caractérisée par une barrière cutanée moins efficace. 

L’influence du type de peau prend également tout son sens pour l’absorption des écrans 

solaires puisque ceux-ci sont souvent déposés sur une peau préalablement lésée par le 

soleil. 

 

Figure 1.19 Images cliniques représentatives de la condition de la peau (ligne continue 
peau intacte, pointillée peau lésée). La dermatite atopique est caractérisée par une 
confluence de papulo-vésicules. Le psoriasis est caractérisé par une hyperprolifération de 
l’épiderme avec des plaques caractéristiques.  Figure provenant de la référence 3

, 
reproduite avec la permission d’Elsevier.  
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1.3.3.1 Modèles de peaux pathologiques 

Puisque le passage du SC est le facteur limitant à l’absorption des substances actives et des 

NPs, un SC modifié, de l’inflammation ou encore la rapidité du renouvellement des 

kératinocytes ont vraisemblablement un effet important sur l’absorption cutanée et le 

devenir des NPs. L’utilisation de modèles in vitro et in vivo proches de la pathologie à 

traiter est donc nécessaire pour mimer plus précisément l’absorption dans la peau non 

intacte. Le modèle le plus simple et le plus courant pour mimer une peau dont la barrière 

cutanée est endommagée (ex : dermatite atopique) est le « tape-stripping » de la peau, 

pouvant se réaliser in vivo ou in vitro sur des explants de peau. Cette méthode, couramment 

utilisée pour quantifier l’absorption des substances actives dans les différentes couches du 

SC, 250 consiste à retirer graduellement les couches du SC par action d’adhésifs sur la peau. 

Le nombre de décollements (« strips ») successifs et la pression exercée sur la peau par les 

adhésifs déterminent la proportion de cornéocytes retirée 251. Le retrait du SC peut être 

visualisé par des coupes histologiques de la peau252ou par mesure de la PIE 251, 253. Il a par 

exemple été défini qu’une PIE de 10-20, 20-30 et 30-40 g.m-2.h-1, correspondaient 

respectivement à une perturbation de la barrière cutanée légère, modérée et intense. 

L’acétone ou le SDS peuvent également être utilisés pour solubiliser les lipides 

intercornéocytaires de la peau, moduler l’arrangement lipidique et obtenir une condition de 

peau sèche 253-256. 

Des lésions plus profondes la peau (retrait de la totalité de l’épiderme) peuvent également 

être obtenues par abrasion de la peau, ce qui permet de mimer plus précisément la peau 

présentant des plaies. Les formulations peuvent alors être au contact du derme 255, 257-258. 

Des modifications de la peau liées à l’exposition solaire (coup de soleil) peuvent être 

reproduites par irradiation UV in vivo sur des modèles murins ou porcins 259-262. Des 

modèles animaux plus spécifiques d’un certain nombre de pathologies cutanées sont 

actuellement disponibles, telles que la dermatite 263, le psoriasis 264, l’acné 265, les plaies 266 

ou encore les cancers de la peau 267-268. Une alternative à l’utilisation d’animaux pour le 

criblage pharmaceutique est l’utilisation de modèles de peaux reconstruites in vitro. De 

nombreux modèles in vitro de maladies de peau sont actuellement disponibles 269 même si 

leur utilisation reste limitée, car ils ne comportent pas toutes les spécificités de la peau 
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(notamment les annexes cutanées) ou des pathologies. Néanmoins, à ce jour, il n’existe pas 

encore de standardisation quant à l’utilisation de modèles de peau où la condition de la 

peau est endommagée. 

1.3.3.2 Pénétration cutanée sur peau non saine 

Les études réalisées comparant la pénétration de NPs et des substances actives encapsulées 

sur des modèles de pathologies in vivo ou in vitro montrent dans la plupart des cas que les 

lésions cutanées modulent l’absorption des substances actives et des NPs dans la peau 

(Tableau 1.6 et Figure 1.20).      

 

Figure 1.20 A) Pénétration des substances actives dans la peau depuis les NPs qui ne 
pénètrent pas au-delà du stratum corneum. B) Pénétration possible des NPs sur peau lésée. 
Figure provenant de la référence3

, reproduite avec la permission d’Elsevier.  

Les lésions mécaniques favorisent l’absorption/perméation des substances actives 

encapsulées 252, 270-272, mais souvent le simple « tape stripping » de la peau ne permet pas 

aux particules entières de pénétrer les couches viables de la peau 255, 257-258, 261, 273 ; leur 

accumulation à la surface peut toutefois être modifiée 274. Des lésions plus profondes par 

dermabrasion sont quant à elles responsables de la pénétration des NPs dans le derme viable 

A A B 
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et la circulation sanguine 255, 257-258. L’augmentation de l’absorption sur peau lésée 

mécaniquement n’est toutefois pas systématique 275. L’exposition préalable de la peau à 

des radiations UV a également des effets non négligeables sur l’absorption cutanée en 

modifiant les espacements intercornéocytaires 259-260, 262, même si une augmentation de la 

pénétration cutanée n’est pas toujours remarquée 261. De plus, le type de rayonnement 

(UVA ou UVB) induit également des effets différents sur la peau et donc sur l’absorption 

cutanée 262.      

La condition inflammatoire de la peau joue également un rôle non négligeable sur 

l’absorption cutanée en raison du gonflement du SC et/ou de la libération de composants 

inflammatoires. Une augmentation de l’absorption des substances actives encapsulées 207, 

276 et de NPs polymériques 96 est alors possible. Néanmoins, la condition inflammatoire ne 

semble pas affecter la pénétration de NPs inorganiques solides 274, 277.     

Il a également été montré que les caractéristiques de cancer de la peau (non mélanome, non 

hyperkératinisée) favorisaient l’absorption cutanée de particules ou de substances actives 

encapsulées en comparaison à un modèle de peau reconstruit sain. Au contraire 

l’hyperkératinisation d’un modèle desquamant défavorisait à la fois l’absorption des 

substances actives et des NPs 97. 
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Modèles de peaux pathologiques 
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1.4 Définition du projet de thèse 
1.4.1 Problématique de la vectorisation de substances actives dans la peau à partir 

de nanoparticules polymériques biodégradables 

Les NPs polymériques biodégradables sont couramment évaluées en recherche 

dermopharmaceutique. Elles sont notamment reconnues pour la versatilité de leur structure, 

leur stabilité, leur grande capacité d’encapsulation de principes actifs hydrophobes, permettant 

de les formuler dans des formulations aqueuses et surtout leur capacité de contrôler voire 

augmenter et cibler l’absorption de substances actives hydrophobes dans la peau (voir partie 

1.2.3  Illustration des bénéfices des nanoparticules pour la voie cutanée à travers l’exemple 

des nanoparticules polymériques biodégradables). Bien que ces NPs aient démontré leur 

supériorité in vitro et in vivo par rapport à des formulations commerciales ou d’autres types de 

nanovecteurs, et ce, pour des applications cutanées diverses, leur utilisation reste encore au 

stade exploratoire. En effet, à ce jour, leur succès clinique en dermopharmacie est limité : un 

seul type de NP polymérique a complété la phase III d’essai clinique (Tableau 1.2) et aucun 

produit pharmaceutique n’est commercialisé. Afin de dépasser ce stade exploratoire et 

développer des nanoformulations polymériques cliniquement viables, il est maintenant 

nécessaire de définir rationnellement quelles seraient les caractéristiques physico-chimiques les 

plus intéressantes de ces vecteurs selon la molécule active choisie et l’application thérapeutique 

visée 3. Une telle conception rationnelle est néanmoins sujette à la fine compréhension du rôle 

de la composition chimique des polymères sur les propriétés de ces particules et sur les 

mécanismes d’interactions spécifiques avec la peau.  

La plupart de particules polymériques testées en dermopharmacie sont fabriquées soit : i) à base 

de polyesters totalement hydrophobes (ex. PLA ou PLGA ou PCL) et arborent donc un cœur 

polymérique et une surface hydrophobe souvent chargée ou au contraire ii) à base de polymères 

amphiphiles (ex. PLA-PEG ou PLGA-PEG ou PCL-PEG) et arborent un cœur polymérique 

lipophile avec une surface hydrophile souvent neutre en suspension aqueuse (Tableau 1.3). 

L’intérêt du choix de la composition polymérique des NPs est pourtant très rarement défini.  

Concernant la composition polymérique du cœur hydrophobe des particules, quelques rares 

études ont montré l’influence du choix des matériaux pour l’encapsulation des substances 

actives lipophiles 113 et leur pénétration dans la peau 114, 279. Récemment, il a par exemple été 

démontré que l’accumulation du rétinol in vitro dans la peau de porc à partir de micelles 

fabriquées à partir de copolymères à blocs amphiphiles dépendait de la nature du bloc 

hydrophobe. Un cœur polymérique de PLA solubilisant moins bien le rétinol qu’un cœur de 
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PCL, les micelles de PLA-PEG favorisaient l’absorption de la substance active dans le SC 

lipophile de la peau par rapport aux micelles de PCL-PEG (> 5.5 fois) 114.  

L’influence de la composante hydrophile de ces vecteurs polymériques sur l’absorption cutanée 

n’est, quant à elle, pas encore établie. Il est pourtant reconnu que la composante hydrophile des 

polymères peut modifier :  

- la structure des particules formées (nanoparticules solides ou particules de type 

micellaire caractérisées notamment par une plus faible taille 74 (Tableau 1.3)) 

- leur surface (lipophile ou hydrophile, charges électrostatiques ou non) 

- leur stabilité (ex. une meilleure stabilité colloïdale dans les milieux physiologiques est 

obtenue grâce à l’ajout d’une surface polymérique hydrophile 199-201, venant masquer 

les charges liées au cœur polymérique et stabiliser la suspension colloïdale par 

répulsions stériques) 

- leurs interactions avec les milieux biologiques (ex. une surface dense en polymère 

hydrophile limite l’opsonisation de la surface des NPs par les protéines plasmatiques 74, 

améliorant ainsi le temps de circulation sanguine 75-76) 

- leur diffusion dans certains milieux complexes 196-198.  

Par ailleurs, il est attendu que les NPs lipophiles aient plus d’affinités pour les milieux lipidiques 

(sébum, SC) tandis que les NPs de surface hydrophile pourraient s’accumuler plus facilement 

dans les milieux hydrophiles (couches viables de la peau) (voir paragraphe 1.3.1.2.2 

Hydrophobie/Hydrophilie). La présence de charges sur les NPs permet également souvent une 

meilleure pénétration cutanée (voir paragraphe 1.3.1.2.1 Charge de surface). 

Au vu des différentes conséquences liées au choix de la composition polymérique hydrophile, 

il est donc attendu que les interactions des NPs polymériques avec la surface cutanée, leur 

devenir et donc l’absorption cutanée de la substance active soient également affectés par cette 

composition hydrophile. Par ailleurs, la peau pathologique ayant notamment une composition 

et une structure différentes de la peau saine, les interactions avec les NPs polymériques peuvent 

également être différentes de la peau saine selon la composition polymérique hydrophile. Dans 

le but de développer des vecteurs polymériques efficaces pour la voie cutanée, il est donc 

important de définir précisément le rôle de la composition hydrophile des polymères sur 

l’absorption cutanée des substances actives et les interactions peau-particules par des études 

systématiques à la fois sur peau intacte et sur peau pathologique. Ce rôle doit toutefois être 
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préférablement défini pour des tailles identiques de NPs afin d’éviter que les résultats soient 

uniquement corrélés à l’effet crucial de la taille des NPs sur l’absorption cutanée. 

1.4.2 Hypothèse 

Puisque la composition polymérique hydrophile des particules polymériques influence un 

certain nombre d’interactions avec les milieux biologiques, il est probable que cette 

caractéristique conditionne également les interactions avec les composants de la peau, intacte 

ou pathologique. L’hypothèse de recherche de ce projet est donc la suivante : 

La composition hydrophile des polymères influence la structure des nanoparticules et 

leurs propriétés de surface et, par conséquent, conditionne les interactions peau-

particules et l’absorption d’une substance active encapsulée, selon la condition de la peau. 

1.4.3 Objectifs du projet de thèse 

Afin de tester l’hypothèse de recherche, l’objectif principal de ce projet de thèse est de : 

déterminer, par des études systématiques structure – activité, quelle est l’influence de la 

composition hydrophile des NPs polymériques pour l’administration cutanée d’une 

substance active lipophile, à taille égale de NPs.  

Il sera ainsi possible de déterminer si une composition amphiphile des particules (outre l’effet 

de la taille) apporte des avantages spécifiques pour l’administration cutanée sur peau intacte ou 

pathologique en comparaison à des particules hydrophobes. 

Différents objectifs de travail ont été mis en place afin de tester l’hypothèse de recherche et de 

répondre à l’objectif principal. Ces objectifs, correspondants aux différentes étapes 

méthodologiques de cette thèse, sont résumés dans les points ci-dessous. 

 Objectif 1 : Développement d’une librairie de polymères amphiphiles à blocs  

Le premier objectif porte sur la synthèse d’une librairie de polymères à blocs à base de PLA 

qui servira de matériel pour la fabrication d’une librairie de NPs polymériques. Le PLA 

constituera le bloc hydrophobe du polymère. La librairie de polymère variera selon : i) le type 

de bloc hydrophile (PEG ou PMPC), ii) la quantité de bloc hydrophile PEG (taille du bloc PEG) 

et iii) l’architecture du polymère (linéaire ou branchée) (Figure 1.21).  

Le PEG a été choisi comme bloc hydrophile, car il s’agit de la composition hydrophile de NPs 

la plus reconnue dans le domaine biomédical et la plus utilisée pour la délivrance cutanée 

(Tableau 1.3). Le PMPC, initialement conçu pour miner et avoir des affinités avec les 
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bicouches lipidiques des membranes cellulaires et possédant des propriétés hygroscopiques 

remarquables du PMPC provenant de la nature très hydrophile des groupes phosphorylcholines 
280-282, a quant à lui été choisi, car il a démontré son potentiel comme alternative au PEG 283. 

Quelques études ont par ailleurs montré que le PMPC pouvait modifier la structure du SC en 

modifiant l’organisation des phases lamellaires de la peau et en améliorant la rétention en eau 
284-286, ce qui pourrait permettre d’augmenter l’absorption cutanée.  

 

Figure 1.21 Caractéristiques de la librairie de polymères 

Ce premier objectif est détaillé dans le chapitre II de cette thèse : « Synthèse d’une librairie 

de copolymères biocompatibles ».  

 Objectif 2 : Choix d’un procédé de fabrication permettant de contrôler la taille des 

nanoparticules polymériques 

Le second objectif de ce travail consiste en la fabrication de NPs blanches à partir des polymères 

préalablement développés. L’influence de la quantité de bloc hydrophile et de l’architecture des 

polymères sur les propriétés structurelles basiques des NPs (diamètre hydrodynamique, 

potentiel Zêta, PEG de surface) seront tout d’abord étudiées (Figure 1.22). Une attention 

particulière sera ensuite portée à la définition du rôle des paramètres de fabrication de NPs sur 

le contrôle du diamètre hydrodynamique (Figure 1.22). En effet, le but est de déterminer 

l’influence de la composition hydrophile des polymères sur l’absorption cutanée à partir des 

NPs à taille constante, afin que les conclusions ne soient pas biaisées par l’influence très 

importante de la taille des NPs. Différentes méthodes de fabrication de NPs polymériques 

utilisant le procédé de déplacement de solvant seront ainsi comparées (nanoprécipitation 

classique, nanoprécipitation Flash et procédé de microfluidique). 
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Figure 1.22 Variation du diamètre hydrodynamique des NPs fabriquées à partir de la librairie 
de polymères selon la composition hydrophile et le procédé de fabrication. Pour un même 
polymère, le procédé de fabrication peut en effet avoir un rôle important sur la taille finale de 
la particule. 

Ce second objectif est détaillé dans le chapitre III de cette thèse : « Fabrication de 

nanoparticules : comment contrôler leurs propriétés physico-chimiques ? » 

 Objectif 3 : Évaluation de l’influence de la chimie de surface de NPs polymériques 

sur différents aspects liés à la délivrance d’une substance active modèle lipophile 

dans la peau intacte ou lésée 

Le troisième objectif de ce travail consiste à déterminer l’influence de la nature du bloc 

hydrophile (pas de recouvrement hydrophile, recouvrement de PEG, recouvrement de PMPC) 

en surface des NPs polymériques sur différents aspects liés à la délivrance d’une substance 

active modèle lipophile dans la peau (Figure 1.23). Les formulations polymériques seront 

comparées à un contrôle particulaire de substance active pure sans polymère et à une 

formulation micellaire à base de tensioactif non ionique. 

Le cholécalciférol a été choisi comme molécule modèle très lipophile, sensible et peu coûteuse, 

en raison de sa similarité avec le calcitriol, principe actif pharmaceutique utilisé pour le 

traitement du psoriasis. L’effet de la composition hydrophile sur les propriétés des NPs (taille, 

surface, encapsulation), sur la dégradation chimique de la substance active, sur la libération in 

vitro de la substance active et sur l’absorption cutanée in vitro de la substance active, sera 

étudié. L’absorption cutanée dans deux types de peaux sera évaluée (peau intacte ou lésée par 

retrait d’une partie du SC) afin de mettre en évidence le rôle de la physiopathologie de la peau.  
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Figure 1.23 Chimie de surface des NPs étudiées ayant un diamètre hydrodynamique identique. 

Ce troisième objectif est détaillé dans le chapitre IV de cette thèse : « Influence de la chimie 

de surface de nanoparticules polymériques sur la délivrance dans la peau d’une substance 

active modèle lipophile ».  Ce chapitre est présenté sous la forme d’un article scientifique, 

intitulé « Effect of Surface Chemistry of Polymeric Nanoparticles on Cutaneous 

Penetration of Cholecalciferol » et publié dans International Journal of Pharmaceutics 

(article disponible en ligne le 11/10/2018. Doi: 10.1016/j.ijpharm.2018.09.046). 

 Objectif 4 : Détermination de mécanismes d’interactions entre les nanoparticules 

et la peau intacte ou lésée 

Le quatrième objectif vise à déterminer les mécanismes spécifiques d’interactions entre les NPs 

et les composants de la peau selon la composition hydrophile des NPs. Dans ce cas, la librairie 

de NPs testée variera selon la quantité de bloc hydrophile (variée par la taille du bloc PEG) dans 

les polymères (Figure 1.24).  

En fonction de la composition hydrophile des NPs (surface et structure), l’absorption du 

cholécalciférol sera corrélée à la stabilité colloïdale au contact de la peau et aux interactions 

avec les lipides cutanés. 

 

Figure 1.24 Composition hydrophile (quantité de PEG) des NPs étudiées ayant un diamètre 
hydrodynamique identique. 

Ce quatrième objectif est détaillé dans le chapitre V de cette thèse : « Approfondissement des 

mécanismes d’interactions nanoparticules-peau liés à la surface et la structure de 

nanoparticules polymériques ». Ce chapitre est présenté sous la forme d’un article 

scientifique, intitulé « Subtle and unexpected role of PEG in tuning the penetration 
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mechanisms of PLA-based nano-formulations into intact and impaired skin », soumis pour 

publication dans International Journal of Pharmaceutics le 20/11/2018. 

Ces différents objectifs permettront d’adresser un certain nombre de questions qui seront 

abordées dans un chapitre de Discussion Générale (Chapitre VI).  

 Quel est le rôle de la composition hydrophile (type, architecture et quantité) sur les 

propriétés des nanoparticules ? 

 Comment contrôler facilement la taille et la surface des NPs ? 

 Quelles sont les interactions spécifiques entre la peau et les NPs polymériques pouvant 

influencer la pénétration cutanée du cholécalciférol, selon leur composition hydrophile 

et l’état de la peau ?  

 Quelle est l’efficacité d’absorption cutanée des NPs polymériques testées pour 

l’absorption du cholécalciférol dans la peau en comparaison à d’autres systèmes de la 

littérature ? 

 Est-ce qu’une composition polymérique hydrophile apporte un intérêt supplémentaire 

pour l’administration cutanée en comparaison à des particules hydrophobes plus simples 

? 
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2.1 Introduction  

Ce projet de thèse vise à étudier l’influence de la composition hydrophile de NPs polymériques 

sur la pénétration cutanée d’une molécule active hydrophobe modèle et sur les mécanismes 

d’interactions peau-NPs. Le but de cette partie préliminaire est donc de présenter la synthèse 

d’une libraire de copolymères à base de PLA. Les polymères synthétisés comportant différentes 

compositions hydrophiles servent de matériel à la fabrication des NPs. Le bloc lipophile PLA 

a été choisi en raison de la facilité de sa synthèse, de son caractère biodégradable et de sa 

capacité à encapsuler des molécules hydrophobes. 

Les polymères synthétisés varieront par :  

- la nature du polymère hydrophile lié au bloc PLA hydrophobe : PEG ou PMPC 

- leur caractère amphiphile : différentes tailles de bloc hydrophile  

- leur architecture : polymères linéaires ou  « branchés » 

Différentes architectures de copolymères amphiphiles à base de PLA sont en effet 

envisageables pour leur utilisation sous forme de NPs. L’architecture polymérique de 

copolymères amphiphiles la plus commune est une structure linéaire en diblocs ou en 

multiblocs1 (Figure 2.1A) pouvant être obtenue soit par couplage des blocs hydrophobes et 

hydrophiles 2¸ soit par polymérisation de PLA par ouverture de cycle en utilisant le PEG comme 

macroinitiateur1. Des structures multiblocs linéaires sont également disponibles 3. Néanmoins, 

cette architecture linéaire limite le nombre de fonctionnalisations possibles des polymères et/ou 

le nombre de blocs hydrophiles dans les chaînes polymériques, car seuls les groupements 

chimiques aux extrémités sont réactifs et donc fonctionnalisables. Des architectures de type 

« branché » ont ainsi été développées pour permettre plus de fonctionnalisations des 

poly(esters) et/ou d’insertion de blocs hydrophiles. Cette architecture se base sur une 

copolymérisation d’acide lactique avec d’autres monomères cycliques possédant les fonctions 

souhaitées et/ou possédant des groupements fonctionnalisables 4-5. Des « branches » sont ainsi 

formées sur un squelette linéaire de polyester (Figure 2.1B). 
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Figure 2.1 Représentation schématique des copolymères d’architecture linéaire (A) ou 
branchée (B). Le bloc A représente le bloc hydrophile et le bloc B le bloc hydrophobe. 

Dans cette étude, les polymères d’architecture « linéaire » ont été synthétisés selon les 

techniques couramment utilisées dans le laboratoire du Pr. Hildgen (copolymérisation par 

ouverture de cycle en utilisant le PEG comme amorceur). Concernant la synthèse des polymères 

d’architecture branchée, une voie de synthèse alternative, nécessitant moins d’étapes que les 

méthodes synthèses préalablement développées au laboratoire4-12, a été utilisée.  Les méthodes 

de synthèse ont été choisies et optimisées pour obtenir des masses molaires de squelettes 

lipophiles PLA entre 10 et 40 kDa, c’est-à-dire suffisamment élevées pour que les polymères 

ne soient pas solubles dans l’eau et forment des particules solides, mais également assez faibles 

pour permettre la libération des substances encapsulées en un et assurer la dégradation in vivo 

des polymères en un temps suffisamment court 5. De plus, pour s’assurer du devenir et de la 

distribution des NPs dans les milieux biologiques, il est important de pouvoir les visualiser par 

une technique simple. Pour les NPs polymériques, l’utilisation de la fluorescence est par 

exemple possible à condition d’avoir des groupements fluorescents liés de manière covalente 

au polymère. Un polymère fluorescent a donc été développé à cette fin. La structure des 

différents polymères synthétisés est présentée dans la figure 2.2 suivante. 
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Figure 2.2 Structures chimiques des polymères de la librairie synthétisée 
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2.2 Matériel et Méthodes 

2.2.1 Matériel 
 

Le toluène, le méthanol (MeOH), le dichlorométhane (DCM), l’hexane, le diméthyl sulfoxide 

(DMSO), le tétrahydrofurane (THF) de grade analytique, le sulfate de sodium anhydre ont été 

fournis par Fisher Scientific (Loughborough, UK). Le D,L-dilactide (3,6-diméthyl-1,4-

dioxane-2,5-dione), le poly(éthylène glycol) monométhyle éther (mPEG-OH) (0.55, 1, 2, 5 and 

10 kg/mol), l’octanoate d’étain (Sn(Oct)2), l’hydrure de sodium dispersé dans de l’huile 

minérale (60 %), le toluène anhydre, le N,N’-Dicyclohexylcarbodiimide (DCC), le 4’-

Diméthylaminopyridine (DMAP),  le chloroforme deutéré, le DCM anhydre, l’éther 

diéthylique, le CuBr, le  2,2'-bipyridine, le α-bromoisobutyryl bromure, et le 2-

Méthacryloyloxyéthyl phosphorylcholine (MPC) ont été achetés chez Sigma Aldrich 

(Steinheim, Germany). L’hexanol provient des Laboratoires MAT (Québec, Canada). 

L’éthylène diamine tétraacétique (EDTA) a été fourni par BDH (Dubai, UAE). Le mPEG-

époxyde 550 Da provient de la compagnie Creative PEGWorks (Chapel Hill, USA). Le 

méthanol deutéré provient de Euriso Top (Saint Aubin, France).  

Les solvants ont été utilisés tels quels. Le D,L-dilactide a été purifié par recristallisation dans 

le toluène et séché une nuit sous vide juste avant emploi. Le mPEG-OH a été séché dans le 

DCM sous sulfate de sodium anhydre et séché sous vide une nuit avant emploi. 

2.2.2 Méthodes 
2.2.2.1 Méthodes utilisées pour la caractérisation des polymères 

2.2.2.1.1 Résonance Magnétique Nucléaire 
 

La composition chimique des polymères synthétisés a été vérifiée par la méthode non 

destructive de résonance magnétique nucléaire du proton (1H RMN) en solution. Les polymères 

ont été analysés sur un spectromètre Varian MR 400 MHZ, de la plateforme de Biophysique de 

l’Institut de Recherche en Immunologie et en Cancérologie (Université de Montréal).  

2.2.2.1.2 Chromatographie de Perméation de Gel 
 

La masse molaire moyenne des polymères synthétisés a été mesurée par chromatographie de 

perméation de gel (CPG ou GPC en anglais), aussi appelée chromatographie d’exclusion 

stérique. Cette méthode de chromatographie permet d’obtenir la masse molaire moléculaire 
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moyenne en poids (Mw) et en nombre (Mn) tout comme la distribution de la taille des chaînes 

polymériques, représentée par l’indice de polydispersité (IP = Mw/Mn).  

Pour analyser leur masse molaire, les polymères ont été dissous dans la phase mobile, le THF, 

à une concentration de 5 mg/mL et filtrés à 0,45 μm. Le système chromatographique à 

calibration externe était un système Breeze® de Waters (Waters Corp., Milford, MA, USA) 

équipé d’une pompe binaire 1525 de chromatographie liquide haute performance (« high 

performance liquide chromatography » en anglais, HPLC), de trois colonnes CPG consécutives 

(Phenogel 5 μm, Phenomenex, USA), d’un détecteur à indice de réfraction et d’un passeur 

d’échantillon 717 plus.  Le THF a été utilisé comme solvant d’élution. L’élution s’est déroulée 

à une température de colonne de 35°C et un débit de THF de 1 mL/min. La calibration a été 

réalisée en utilisant des standards de polystyrène linéaire de masses molaires Mw comprises 

entre 600 et 400 000 g/mol. 

La masse molaire de certains polymères branchés (synthèse en solution) a été caractérisée par 

une méthode CPG avec détection par diffusion de la lumière/réfractométrie. Le système de 

chromatographie consistait en une pompe isocratique Agilent 1100, un détecteur de diffusion 

de lumière multi-angles Dawn EOS (Wyatt) et un réfractomètre interférométrique Optilab DSP 

(Wyatt).  

2.2.2.2 Synthèse de polymères linéaires (A, B, C) 
2.2.2.2.1 Synthèse de polymères PLA (A) 

 

Les homopolymères PLA ont été synthétisés en masse à l’état fondu, c’est-à-dire sans solvant, 

par une méthode par ouverture de cycle du D,L-dilactide initiée par de l’hexanol et catalysée 

par du Sn(Oct)2 . Le protocole a été adapté de celui reporté par Rabanel et al. 5 avec quelques 

modifications.  

Le schéma réactionnel est présenté dans la figure 2.3. 

Le D,L-dilactide a été ajouté dans un ballon à deux cols équipé d’une pâle d’agitation 

mécanique, avec l’hexanol (1 pour 200 unités acide lactique (AL), 5.10-3 éq. AL) et le Sn(Oct)2 

(2.10-4 éq. AL). Sous atmosphère d’argon, le mélange réactionnel a été agité à 150 oC pendant 

6 heures à 100 tours/minutes. À la fin de la réaction, après son refroidissement jusqu’à 

température ambiante, le polymère formé a été dissous dans du DCM. Pour purifier le polymère 

des oligomères et du D,L-dilactide qui n’a pas réagi, deux extractions liquide-liquide (eau : 

DCM) successives ont été réalisées. La phase organique DCM a ensuite été séchée par du 

sulfate de sodium anhydre puis filtrée sous Buchner pour retirer le sulfate de sodium, avant une 
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double précipitation du polymère dans de l’hexanol. Le polymère a finalement été séché sous 

vide pendant 48 heures pour retirer le solvant.  

La polymérisation du PLA a été vérifiée par 1H RMN. La masse moléculaire du polymère a été 

obtenue par CPG. 
1H RMN (400 MHz, CDCl3): δ 1.3−1.5 (m, 3H, CH3), 5.2 (m, 1H, CH). 

 

Figure 2.3 Schéma réactionnel de la synthèse du polymère PLA 

2.2.2.2.2 Synthèse de polymères PLA-b-PEG diblocs (B) 
La voie de synthèse des polymères PLA-PEG diblocs est similaire à celle du PLA. Dans ce cas, 

le méthoxyPEG-OH a été substitué à l’hexanol pour l’initiation des chaînes de PLA (1 PEG 

pour 200 ou 250 AL, 5.10-3 ou 4.10-3 éq. AL). Différentes tailles de méthoxyPEG-OH ont été 

utilisées pour l’obtention de la librairie (0,55, 1, 2, 5, 10 kDa). Après synthèse, les polymères 

ont été purifiés par précipitations successives dans le MeOH froid pour retirer le PEG libre, non 

lié au PLA. 

Les polymères possédant cette architecture sont nommés PLA-b-PEG tout au long de ce 

manuscrit, le symbole b signifiant que le polymère PEG est en « bloc ». 

Le schéma réactionnel est présenté dans la figure 2.4. 

 
Figure 2.4 Schéma réactionnel de la synthèse du polymère PLA-b-PEG (c= 12, 22, 45, 114 ou 
227) 

La structure et la quantité de PEG des polymères PLA-b-PEG ont été vérifiées par 1H RMN. 

La masse molaire des polymères a été déterminée par CPG. 

1H RMN (400 MHz, CDCl3): δ 1,3−1,5 (m, 3H, CH3), 3,38 (s, 3H, CH3), 3,65 (m, 2H), 5,2 (m, 

1H, CH). 
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2.2.2.2.3 Synthèse de polymère PLA-b-PMPC diblocs (C) 
 

Le polymère de PLA-b-PMPC a été synthétisé par une méthode de polymérisation ATRP selon 

le protocole de Hsiue et al 13. La voie de synthèse est présentée en figure 2.5. 

Trois étapes ont été nécessaires à l’obtention de ce polymère : i) synthèse d’un polymère de 

PLA, ii) synthèse du macro-amorceur ATRP PLA-Br C.1 par bromation du polymère de PLA 

et iii) élongation des chaînes polymériques de PLA-Br par le MPC.  

 

Figure 2.5 Schéma réactionnel de la synthèse du polymère PLA-b-PMPC 

i) Synthèse du bloc PLA 

La voie de synthèse et de purification du PLA est décrite dans la partie 2.2.2.2.1. Le bloc PLA 

synthétisé en vue de la fabrication de PLA-b-PMPC a été caractérisé par une masse molaire de 

20 kDa. 

ii) Synthèse du macroinitiateur ATRP PLA-Br 

Le macroinitiateur de PLA-Br C.1 a été synthétisé par l’addition de bromure d’α-

bromoisobutyryl aux groupements terminaux hydroxyles du PLA. Le PLA (20 kDa) a été 

dissous par 20 mL de toluène anhydre dans un ballon sous barbotage d’argon. Le ballon a 

ensuite été déposé dans un bain de glace avant d’ajouter le bromure d’α-bromoisobutyryl (5 éq. 

des groupements OH terminaux du PLA) goutte à goutte au milieu réactionnel. Après 5 heures 

de réaction sous agitation magnétique, le macroinitiateur a été purifié par 3 précipitations 

successives dans un mélange hexane/éther diéthylique (9:1, v/v). La modification des 
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extrémités OH des chaînes de PLA a été vérifiée par 1H RMN et la masse moléculaire du 

macroinitiateur a été obtenue par CPG. 

1H RMN (400 MHz, CDCl3): δ 1,3−1,5 (m, 3H, CH3), 1,98 (s, 6H, CH3), 5,2 (m, 1H, CH) 

iii) Synthèse du copolymère PLA-b-PMPC diblocs par ATRP 

L’élongation des chaînes de PLA a été réalisée par synthèse par ATRP. Le polymère de PLA-

Br préalablement synthétisé et le monomère de MPC (40 éq. Br) ont été dissous dans un 

mélange DMSO/ MeOH (1:1 v/v) sous barbotage d’argon pendant 20 minutes. Le ligand 2,2'-

bipyridine (2 éq. Br) et le catalyseur CuBr (1 éq. Br) ont ensuite été ajoutés au milieu 

réactionnel. Après 48 heures de réaction sous argon, le milieu réactionnel a été exposé à 

l’oxygène pour terminer la réaction de polymérisation du MPC. Le polymère a été purifié par 

une dialyse de 12 heures contre de l’eau et un excès d’EDTA (avec renouvellement du milieu 

de contre dialyse) pour enlever l’excès de monomères de MPC qui n’a pas réagi ainsi que les 

espèces cuivrées. Une seconde dialyse de 48 heures contre de l’eau a été réalisée pour retirer 

l’EDTA. Le polymère a ensuite été séché par lyophilisation pendant 72 heures. La structure et 

la masse molaire du polymère final ont été obtenues par 1H RMN. 

1H RMN (400 MHz, CDCl3/CD3OD): δ 1,3−1,5 (m, 3H, CH3), 3,4 (s, 9H, CH3), 3,8 (m, 2H, 

CH2), 4,1 (m, 2H, CH2), 4,3 (m, 4H, CH2) 5,2 (m, 1H, CH)  

2.2.2.3 Synthèse de polymères PLA-PEG « branchés » (D) 
 

La voie de synthèse utilisée pour développer cette librairie de polymères branchés était une 

copolymérisation par ouverture de cycle entre du D,L-dilactide et du PEG-époxyde catalysée 

par l’octanoate d’étain. Cette voie de synthèse alternative est basée sur les travaux de Cho et 

al.14. Cette synthèse s’est déroulée selon deux étapes séparées de réaction : i) la synthèse de 

mPEG-époxyde à partir de mPEG-OH et ii) la copolymérisation du mPEG-époxyde avec le 

D,L-dilactide pour obtenir le polymère. Contrairement aux polymères diblocs linéaires, dans 

cette synthèse le cycle du mPEG-epoxyde peut s’insérer théoriquement à tout endroit de la 

chaîne de PLA en croissance. 

Les polymères possédant cette architecture sont nommés PLA-p-PEG dans ce manuscrit de 

thèse, le symbole p signifiant que le polymère PEG est en « chaînes pendantes ». Le schéma 

réactionnel est présenté dans la figure 2.6. 
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Différentes masses molaires de PEG (0,55, 1, 2 5 kDa) et différents ratios PEG/PLA ont été 

utilisées. Le mPEGépoxyde 0,55 kDa est un polymère commercial tandis que les PEG d'autres 

masses molaires ont été fonctionnalisées suivant la voie de synthèse 2.2.2.3.i). 

 

Figure 2.6 Schéma réactionnel de la synthèse du polymère PLA-p-PEG (h= 12, 22, 45, ou 
114) 

i) Synthèse de mPEG-époxyde à partir de mPEG-OH  

Le mPEG-OH a tout d’abord été déprotoné par la base forte hydrure de sodium NaH pour 

former le mPEG-O-Na+ (D.1). Pour cela, le mPEG préalablement séché a été dissous dans du 

THF anhydre puis injecté dans un ballon contenant du NaH (4 eq.) préalablement purifié de son 

huile. Le milieu réactionnel a été dégazé sous argon et laissé sous agitation à 40 °C. Après 4 

heures de réaction, l’épichlorhydrine (10 eq.) a été ajoutée sous argon pour permettre 

l’époxydation du mPEG-ONa+. Le milieu réactionnel a été laissé sous agitation à 40 °C pendant 

une nuit. La réaction a été arrêtée par ajout de quelques gouttes d’eau. Le polymère obtenu a 

ensuite été purifié par une double précipitation dans de l’éther diéthylique, puis dissous dans 

du DCM. La phase organique a ensuite été séchée sous sulfate de sodium anhydre puis filtrée 

sous Büchner pour retirer le sulfate de sodium et les cristaux de NaCl formés lors de la réaction. 

Le polymère mPEG-époxyde (D.2) a ensuite été séché sous vide pendant 48 heures puis a été 
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conservé à l’abri de l’humidité jusqu’à utilisation. La conversion du mPEG-OH en mPEG-

époxyde a été vérifié par 1H RMN.  

1H RMN (400 MHz, CDCl3): δ 2,6 (d, 1H, CH2), 2,8 (d, 1H, CH2), 3,1 (m, 1H, CH) 3,38 (s, 3H, 

CH3), 3,65 (m, 2H, CH2) 

ii) Copolymérisation du mPEG-epoxyde et du D,L-dilactide 

Les polymères de PLA-p-PEG ont été synthétisés en masse ou en solution dans le toluène par 

copolymérisation par ouvertures des cycles du D,L-dilactide et du mPEG-époxyde et catalysée 

par du Sn(Oct)2. L’influence du procédé de synthèse sur les caractéristiques des polymères a 

été étudiée. 

a. Synthèse en masse 

La méthode de synthèse des polymères PLA-p-PEG branchés en masse était à celle des 

polymères PLA-b-PEG. Dans ce cas, le mPEG-époxyde a été substitué au mPEG-OH. La 

structure et la quantité de PEG des polymères PLA-p-PEG ont été vérifiées par 1H RMN. La 

masse molaire des polymères a été déterminée par CPG. 

1H RMN (400 MHz, CDCl3): δ 1,3−1,5 (m, 3H, CH3), 3,38 (s, 3H, CH3), 3,65 (m, 2H), 5,2 (m, 

1H, CH). 

b. Synthèse en solution dans le toluène 

Pour la méthode de synthèse en solution, le D,L-dilactide a été ajouté dans un ballon, contenant 

du toluène anhydre et Sn(Oct)2 (2.10-4 eq. AL) et le mPEG-époxyde (1 PEG pour 50, 100 ou 

200 AL, soit 2.10-2 , 1.10-2  ou 5.10-3 eq. AL), soit en 1 fois (à t=0), soit en 4 fois au cours de la 

réaction (à t=0, 3, 6, et 9 heures). Le milieu réactionnel a été mélangé pendant 12 heures sous 

agitation magnétique, chauffage à reflux à 120 °C et atmosphère d’argon. À différents temps 

de réaction, le polymère a été analysé par 1H RMN pour étudier la conversion des unités AL en 

PLA et l’ouverture des cycles époxydes des chaînes de PEG.  

À la fin de la réaction, le toluène a été évaporé sous vide et le polymère obtenu a été dissous 

dans du DCM. La purification et le séchage des polymères étaient identiques à ceux des PLA-

b-PEG.  

La structure et la quantité de PEG des polymères PLA-p-PEG ont été vérifiées par 1H RMN. 

La masse molaire des polymères a été déterminée par CPG. 

1H RMN (400 MHz, CDCl3): δ 1,3−1,5 (m, 3H, CH3), 3.38 (s, 3H, CH3), 3,65 (m, 2H), 5,2 (m, 

1H, CH). 
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2.2.2.4 Synthèse de polymère fluorescent PLA-Cy5 (E) 
 

La synthèse du polymère fluorescent PLA-Cyanine5 (PLA-CY5) a été réalisée par une réaction 

de couplage DCC/DMAP par estérification entre le fluorophore Cyanine 5-COOH et le PLA 

(extrémité OH). Le schéma réactionnel est présenté dans la figure 2.7. 

Le fluorophore Cy5-COOH a été préalablement synthétisé au laboratoire selon le protocole de 

Kvach et al.15.  

Le fluorophore Cy5-COOH (2,5 eq, 18 mg, 3,5×10-5 mol), le DMAP (0,5 eq, ~ 1,2 mg, 0,7×10-

5 mol), et le DCC (2,5 eq, 35 μL, 3,5×10-5 mol) ont été introduits dans un ballon préalablement 

séché sous vide contenant 5 mL de dichlorométhane anhydre dégazé par bullage d'argon. Le 

ballon a été placé sous agitation à température ambiante et atmosphère d'argon durant 15 

minutes. À l'issue, le polymère de PLA (PLA2) a été introduit (1 eq, 0,5 g, 1,4×10-5 mol 

d’extrémités OH). Le ballon a ensuite été scellé et la réaction a été laissée à agiter durant 6 

heures à température ambiante, sous atmosphère d'argon et à l'abri de la lumière. Le polymère 

fluorescent a ensuite été purifié des fluorophores libres par précipitations répétées dans du 

méthanol froid, jusqu’à atteindre une phase de méthanol non colorée (vérification par 

fluorescence). Le polymère a finalement été séché sous vide pendant 48 heures pour retirer le 

solvant. 

 

Figure 2.7 Schéma réactionnel de la synthèse du polymère fluorescent PLA-Cy5 

2.3 Résultats et Discussions 
2.3.1 Librairie de polymères linéaires 

Une librairie de 14 polymères amphiphiles à base de PLA, d’architecture linéaire, et comportant 

différentes natures et quantités de blocs hydrophiles et différentes fonctionnalisations a été 

obtenue par des méthodes de polymérisation par ouverture de cycle, ATRP et couplage par 

estérification. L’efficacité de la polymérisation, le pourcentage massique réel de bloc 

hydrophile dans les polymères et la masse molaire des polymères ont été déterminés par les 

techniques RMN et CPG détaillées dans la partie 2.2.21 Méthodes utilisées pour la 
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caractérisation des polymères. Les spectres RMN typiques des polymères de PLA, PLA-b-PEG 

et PLA-b-PMPC sont présentés dans la figure 2.8. Les structures des polymères sont rappelées 

afin de pouvoir comprendre l’attribution des signaux RMN.  

La polymérisation du D, L-dilactide en PLA a été vérifiée par la disparition des signaux RMN 

provenant des protons du D, L-dilactide (5,1 ppm et 1,6 ppm) et l’apparition de signaux RMN 

dus aux protons du PLA (5,2 et 1,3-1,5 ppm). À partir des intégrations des signaux 

correspondant aux protons caractéristiques du PLA et du PEG, il a été possible d’estimer 

directement la masse molaire des PLA-b-PEG par RMN. En effet, en connaissant la taille du 

PEG et en assumant que chaque chaîne de polymère contient une extrémité PEG, il est possible 

de calculer le degré de polymérisation (DP) du bloc PLA et donc sa masse molaire. La masse 

molaire de ces polymères a également été directement déterminée par CPG, tout comme celles 

des homopolymères PLA.  

La masse molaire du polymère PLA-b-PMPC a été déterminée par RMN en ayant au préalable 

déterminé la masse molaire du bloc lipophile (PLA-Br) par CPG. 

En connaissant la masse molaire des blocs hydrophiles et la masse molaire totale des polymères, 

le pourcentage de bloc hydrophile dans les polymères (% p/p) a été calculé. Plus le % p/p  de bloc 

hydrophile dans le polymère est élevé, plus les polymères vont avoir un comportement 

amphiphile, se rapprochant des caractéristiques des tensioactifs.  
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Figure 2.8 Structure des polymères synthétisés et spectres RMN typiques.  (A) PLA, (B) PLA-
b-PEG2K 12,2 %p/p théorique, (C) PLA-b-PMPC 

Les caractéristiques des polymères linéaires synthétisés, i.e. le contenu en bloc hydrophile 

théorique et réel ainsi que les valeurs de masse molaire, sont indiquées dans le tableau 2.1. La 
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nomenclature des polymères diblocs PLA-b-PEG est faite selon la masse molaire du PEG 

utilisés (ex : PLA-b-PEG1K pour un polymère diblocs avec une taille de PEG de 1kDa) 

2.3.1.1 Caractéristiques des polymères diblocs linéaires PLA-b-PEG 

Les polymères PLA-b-PEG synthétisés possèdent des % p/p de bloc hydrophile entre 0 et 38 %, 

avec une masse molaire dans la gamme 10-40 kDa (centrée vers 20 kDa) et une polydispersité 

acceptable de 1,3 en moyenne. Cette masse molaire permet l’utilisation de ces polymères en 

tant que matériel pour la fabrication de NPs. La similarité des résultats de masse molaire 

provenant des études RMN et CPG confirment leur exactitude. Il a néanmoins été observé que 

les copolymères PLA-b-PEG possédaient une masse molaire significativement inférieure à 

celle des homopolymères de PLA, bien que le même ratio amorceur / acide lactique ait été 

utilisé. Ce ratio est pourtant une façon de contrôler la masse molaire des polymères, car chaque 

amorceur doit théoriquement commencer la polymérisation d’une chaîne de polymère 16. 

L’explication de cette tendance n’est pas claire, mais il est possible que i) le mPEG-OH PEG 

apporte de l’humidité résiduelle dans le mélange, favorisant les réactions de transestérification 

ou que ii) l’hexanol soit un moins bon amorceur que le macroinitiateur mPEG-OH. Un moyen 

d’obtenir un degré de polymérisation du PLA pour les copolymères diblocs plus important et 

plus proche des homopolymères PLA a donc été d’augmenter la quantité d’AL (voir tableau 

2.1, passage d’un ratio PEG/AL de 1/200 à 1/250) 

Comme attendu, d’une manière générale il a été observé que plus la taille du PEG utilisé pour 

l’amorçage était élevée, plus le % p/p de PEG dans les chaînes polymériques augmentait. Les % 

p/pl réels de PEG après purification pour retirer le PEG libre, proches des pourcentages 

théoriques, confirment ainsi une polymérisation du PLA convenablement initiée par l’amorceur 

mPEG-OH (Tableau 2.1). 

2.3.1.2 Caractéristiques du polymère PLA-b-PMPC 

Le polymère PLA-b-PMPC synthétisé possède 37,9 %p/p de PMPC avec un bloc de PLA de 20 

kDa, soit un degré de polymérisation de PMPC de 41. Le bloc hydrophile de PMPC est donc 

comparable en termes d’unités de répétition à un bloc de PEG de 2 kDa (DP = 45) 
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2.3.2 Librairie de polymères branchés  

La voie de synthèse utilisée pour la synthèse de polymères PLA-p-PEG branchés est une 

copolymérisation par ouverture de cycle entre du D,L-dilactide et du mPEG-époxyde. Le 

cycle époxyde porté sur le PEG doit s’ouvrir pour s’insérer aléatoirement dans la chaîne de 

PLA en croissance. 

La première étape de cette synthèse résidait dans la fonctionnalisation de mPEG-OH en 

mPEG-époxyde, dont l’efficacité pouvait être suivie par RMN avec l’apparition de protons 

spécifiques du cycle époxyde. Des mPEG-OH de 1, 2, et 5 kDa ont été fonctionnalisés avec 

un taux de fonctionnalisation de 80, 95 et 96 % respectivement. La figure 2.9A présente 

un spectre RMN typique du polymère mPEG-époxyde. 

La seconde étape de synthèse, i.e. la copolymérisation, a été réalisée soit en synthèse en 

masse comme les polymères linéaires diblocs, soit en solution dans le toluène. Un spectre 

typique des polymères PLA-p-PEG est présenté en figure 2.9B.  Comme pour les 

polymères linéaires, l’efficacité de la polymérisation et le pourcentage de blocs hydrophiles 

dans les polymères ont été déterminés par RMN. Néanmoins, dans le cas de ces polymères 

branchés, il n’est pas possible de déterminer la masse molaire des polymères par RMN, car 

cette structure de polymère permet théoriquement d’avoir plusieurs chaînes de PEG par 

chaîne. La masse molaire a donc uniquement été obtenue par CPG. À partir de la masse 

molaire obtenue par CPG et du % p/p de PEG obtenu par RMN, il a ensuite été possible de 

déterminer le nombre d’extrémités PEG pendantes par chaîne de polymère. 
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Figure 2.9 Structures des mPEG-époxyde et des polymères branchés synthétisés et 
spectres RMN typiques. (A) mPEG-époxyde2K, (B) PLA-p-PEG2K 12.2 %p/p théorique 

 

2.3.2.1 Synthèse en masse 

Les caractéristiques des polymères PLA-p-PEG obtenus par synthèse en masse sont 

présentées dans le tableau 2.2. La nomenclature des polymères branchés PLA-p-PEG est 
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faite selon la masse molaire du PEG utilisé (ex : PLA-p-PEG1K pour un polymère avec 

des branches de PEG de 1kDa). 

Bien que les polymères branchés possèdent des contenus en PEG similaires à ceux des 

polymères diblocs linéaires (entre 7 et 56 %p/p), il a été observé que leur masse molaire 

était significativement plus faible (entre 7 et 20 KDa) (Tableau 2.2) avec une tendance à 

la diminution lorsque le contenu en PEG (taille et quantité) dans le polymère augmente 

(Figures 2.10A et B).   

 

Figure 2.10 Masse molaire du squelette PLA obtenu par synthèse en masse en fonction 
(A) du ratio initial PEG/AL dans le milieu réactionnel et (B) du pourcentage réel de PEG 
inséré dans les polymères 

De plus, les polymères PLA-p-PEG synthétisés en masse ne possédaient environ qu’un 

seul bloc PEG/chaîne de polymères, sauf pour les polymères de PLA-p-PEG0.55 qui en 

possèdent 2. L’insertion d’une chaîne de PEG dans la chaîne de PLA en croissance semble 

donc empêcher l’insertion d’autres chaînes de PEG, en raison de l’encombrement stérique 

lié au PEG. En s’ouvrant, les autres chaînes de PEG servent donc à amorcer d’autres 

chaînes de PLA, diminuant ainsi le nombre de monomères AL disponibles pour la 

croissance des chaînes et donc pour l’augmentation de la masse molaire. Ainsi, 

l’encombrement stérique étant plus faible pour une chaîne de PEG 0,55 kDa que pour les 

chaînes de PEG 1 kDa, 2 kDa, ou 5 kDa, l’insertion du PEG et la croissance des chaînes 

sont donc facilitées.   

Il est toutefois important de noter que la technique CPG utilisée pour caractériser la masse 

molaire des polymères branchés synthétisés en masse n’était pas appropriée. En effet, la 
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technique CPG utilise une élution selon la masse molaire apparente des polymères et est 

calibrée avec des standards linéaires de poly(styrène), ce qui n’est pas représentatif de la 

structure amphiphile de polymères branchés. En effet, la présence de branches peut 

l’arrangement du polymère dans le solvant et donc son élution. Cette méthode peut mener 

à une sous-estimation de la masse molaire des polymères branchés et donc également au 

nombre de branches. Une méthode permettant l’évaluation de la masse molaire réelle (au 

lieu de la masse molaire apparente) serait donc nécessaire (par ex. détection multiple 

viscosimétrie/diffusion de la lumière). Néanmoins, bien que la méthode d’analyse de la 

masse molaire ne permette pas de la quantifier de manière juste, il semble que celle-ci soit 

tout de même réellement assez faible. En effet, ces polymères formaient de très faibles 

tailles de NPs, et certains semblaient même totalement solubles dans l’eau (données non 

présentées). 
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2.3.2.2 Optimisation des conditions de synthèse en solution 

Pour pallier l’effet d’encombrement stérique lié au PEG qui empêche l’insertion des 

chaînes de PEG dans les chaînes de PLA en croissance, une plus grande mobilité des 

chaînes de PEG ainsi que des chaînes en croissance est préférable. Pour cela, une méthode 

de synthèse des polymères en solution a été mise en place. La synthèse en solution permet 

de favoriser la mobilité des chaînes, car les polymères sont cette fois-ci solubilisés dans un 

solvant, donc plus dynamiques qu’à l’état fondu. La rencontre entre les deux extrémités 

réactives des chaînes de PEG et des chaînes en croissance est donc facilitée. De plus, la 

méthode de synthèse en solution permet d’avoir un chauffage plus homogène que la 

synthèse en masse, évitant ainsi que le monomère D,L-dilactide recristallise sur les parois 

froides du ballon et ne soit pas disponible pour la polymérisation.  

Optimisation des conditions de synthèse en solution 

Une étude de conversion a préalablement été effectuée afin de comprendre plus en détail 

l’ouverture des cycles époxydes des chaînes de PEG et du cycle de D,L-dilactide et donc 

d’optimiser les conditions de réaction. La figure 2.11 présente un spectre RMN typique de 

PLA-p-PEG en cours de polymérisation (Figure 2.11B) avec les protons (Figures 2.11 A 

et B) permettant de calculer les taux de conversion de synthèse en fonction du temps 

(Figure 2.11 C et D).  

La conversion du D,L-dilactide, du PLA, et l’ouverture du mPEG-époxyde ont été suivies 

par la disparition ou l’apparition des signaux RMN respectifs. Lorsque le D,L-dilactide est 

ajouté en une seule fois au tout début de synthèse (Figure 2.11C), celui-ci est consommé 

très rapidement pour la polymérisation. Ainsi, 90% de la quantité de D,L-dilactide s’ouvre 

et se polymérise en moins de 3h de réaction alors que le cycle époxyde du PEG s’ouvre en 

totalité sur une période de 12 h. Le PEG restant ne pouvant plus se copolymériser avec du 

D,L-dilactide, l’efficacité d’insertion du PEG dans les chaînes polymériques en croissance 

est réduite.  

Un moyen de contrer ces différences de vitesse d’ouverture de cycles afin d’augmenter 

l’insertion du PEG dans les chaînes est d’avoir du D,L-dilactide toujours disponible pour 

se copolymériser avec le PEG-epoxyde. Du D,L-dilactide a donc été ajouté en 4 fois au 

cours de la synthèse dans le milieu réactionnel. D’après la cinétique de polymérisation 
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réalisée (Figure 2.11D), 40 % plus d’insertion de PEG dans les chaînes de polymères a 

ainsi été obtenue en comparaison avec un apport du D,L-dilactide en totalité en début de 

synthèse (Tableau 2.3). 

 
Figure 2.11 Études de conversion du polymère PLA-p-PEG (12.2%p/p de PEG 2000) 
synthétisé en solution dans le toluène. (A) Structure chimique des réactifs et du produit de 
synthèse. (B) Spectre RMN du PLA-p-PEG2K 12.2%p/p de PEG théorique après 3 heures 
de synthèse. (C) Conversion en fonction du temps lorsque la synthèse est réalisée par ajout 
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du D,L-dilactide en 1 fois (D) Conversion en fonction du temps lorsque la synthèse est 
réalisée par ajout du D,L-dilactide en 4 fois au cours de la synthèse. Les flèches indiquent 
le moment où le D,L-dilactide a été ajouté au cours de la synthèse. 

 

Tableau 2.3 Insertion de PEG dans les polymères PLA-p-PEG2K en fonction des 
conditions de synthèse en solution 

Conditions de synthèse Insertion théorique 
de PEG 

Insertion réelle de 
PEG * 

 Nombre de PEG 
pour 100 AL 

Nombre de PEG 
pour 100 AL 

Ajout D,L-dilactide, mPEGépoxyde et 
catalyseur au début de la synthèse 

 

0,5 0,25 

Ajout mPEGépoxyde et catalyseur au début 
de la synthèse. Addition du D,L-dilactide en 

4 fois au cours de la synthèse 

0,5 0,35 

* déterminé par 1H RMN 

2.3.2.3 Caractéristiques des polymères branchés PLA-b-PEG synthétisés 
en solution 

Une nouvelle librairie de polymères PLA-p-PEG a donc été synthétisée par la méthode de 

synthèse en solution avec apport de D,L-dilactide en plusieurs fois. Les caractéristiques de 

ces polymères sont présentées dans le tableau 2.4.  

Pour ces polymères, l’analyse de la masse molaire a été effectuée par une technique CPG 

avec détection par diffusion de la lumière/réfractométrie, évitant ainsi les erreurs liées à la 

masse molaire apparente en utilisant les standards linéaires de polystyrène. Par rapport à la 

méthode de synthèse en masse (Tableau 2.2), la synthèse en solution a permis d’obtenir 

des polymères de plus haute masse molaire avec un nombre de PEG/chaînes de polymères 

plus important (Tableau 2.4 et figures 2.12 A et 2.12B). Par exemple les polymères de 

PLA-p-PEG1K synthétisés en solution comportaient jusqu’à 3,3 chaînes pendantes de PEG 

par polymère avec une masse molaire totale aux alentours de 25 kDa, contre 1,4 chaînes 

de PEG par polymère et une masse molaire de 8 kDa pour ceux synthétisés en masse. 

Néanmoins, il est à noter que l’insertion reste encore difficile pour les PEG de plus haute 

masse molaire (2 et 5 kDa) (Tableau 2.4) en raison de l’encombrement stérique ce qui se 

traduit par des masses molaires de squelettes de PLA encore faibles (Figure 2.12).  
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Figure 2.12 Masse molaire du squelette PLA par synthèse en masse (ronds pleins) ou en 
solution (ronds vides) en fonction (A) du ratio initial PEG/AL dans le milieu réactionnel et 
(B) du pourcentage réel de PEG inséré dans les polymères 
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2.3.2.4 Comparaison avec les autres méthodes de synthèses de polymères 
PLA-b-PEG branchés 

Différentes approches de synthèse avaient déjà été mises au point au laboratoire de 

Nanotechnologie Pharmaceutique du Pr. Hildgen pour la synthèse de copolymère PEG-

PLA de structure dite branchée. Ces méthodes de fabrication se basaient sur une 

copolymérisation par ouverture de cycle entre l’acide lactique et une molécule époxyde 

comprenant un groupement fonctionnel pendant sur lequel du PEG fonctionnalisé pouvait 

être greffé (voie de synthèse simplifiée présentée dans la figure 2.13)4-8, 10-12. La réaction 

de couplage entre le PEG et le squelette de PLA était une réaction d’estérification (alcool-

chlorure d’acyle). Initialement, la molécule époxyde comprenait une fonction allyle, qui 

après copolymérisation avec l’acide lactique, était hydroxylée puis oxydée en acide 

carboxylique et enfin convertie en chlorure d’acyle. Les fonctions chlorure d’acyle du 

polymère final étaient finalement couplées avec un ligand/molécule/polymère comprenant 

une fonction hydroxyle libre par une réaction d'estérification 4. Néanmoins, les étapes 

d’oxydation permettant de fonctionnaliser les chaînes pendantes du PLA en groupements 

carboxyliques aboutissaient à une dégradation du squelette de PLA remarquée par une 

diminution significative de sa masse molaire. Une voie de synthèse dérivée a donc été 

développée afin de supprimer ces étapes d’oxydation sur le PLA pour pallier sa dégradation 
5.  

 

Figure 2.13 Voie de synthèse de polymères PLA-PEG greffés (structure branchée) 
préalablement utilisée au sein du Laboratoire du Pr Hildgen.



Chapitre II - Synthèse d’une librairie de copolymères biocompatibles 

131 
 

Néanmoins, bien que ces voies de synthèse préalablement développées au laboratoire aient 

l’avantage de contrôler au préalable la taille du squelette de PLA, elles comportent un 

minimum de 4 étapes de réaction de 6 à 48 h chacune suivies d’étapes de purifications des 

produits 5. Ces méthodes longues réduisent donc les rendements finaux possibles et 

semblent difficilement envisageables industriellement. De plus, la quantité de PEG par 

chaîne polymérique dépendant à la fois de l’insertion des groupements époxydes 

fonctionnalisables et du greffage du PEG sur celui-ci, peut limiter la reproductibilité des 

lots de polymères. L’approche de synthèse utilisée dans cette thèse et reposant sur une 

copolymérisation directe entre le D,L-dilactide et le mPEG-époxyde a donc l’avantage 

d’alléger significativement le nombre d’étapes de synthèse à deux étapes, diminuant ainsi 

la durée et le coût de synthèse de ces polymères. De plus, le mPEG-époxyde synthétisé est 

également disponible commercialement ce qui pourrait permettre de réduire la synthèse à 

une seule étape. La translation industrielle pourrait donc être facilitée.  

A ce jour, les conditions de la voie de synthèse utilisée dans ce projet restent à améliorer, 

car l’insertion du PEG dans les chaînes en croissance reste limitée, tout comme l’obtention 

de masses molaires supérieures à 20kDa notamment pour les hautes masses molaires de 

PEG (≥2kDa). Les taux de PEG/chaîne obtenus sont en effet inférieurs aux taux obtenus 

par greffage 5. Un point à tester serait une alimentation en flux continu de monomères D,L-

dilactide tout au long de la synthèse, pour qu’il n’y ai jamais de moment où le monomère 

soit en quantité limitante. Différents ratios AL/catalyseur pourraient également être testés, 

car cela influence le taux de conversion des monomères et donc leur masse molaire18. 

Différents types de catalyseurs pourraient également être étudiés13. De plus, lorsqu’un seul 

PEG par chaîne est obtenu, les méthodes de caractérisation utilisées ne permettent pas de 

savoir s’il est vraiment en configuration pendante (Figure 2.14A) ou en bout de chaîne tel 

qu’un polymère diblocs (Figure 2.14B). 
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Figure 2.14 Schéma des polymères PLA-p-PEG avec une seule chaîne de PEG par chaîne 
de polymère en configuration pendante (A) ou en bout de chaîne (B) 

2.3.3 Polymère fluorescent 

Un polymère fluorescent totalement lipophile a été synthétisé par greffage du fluorophore 

Cy5 sur le polymère de PLA2, dans le but de fabriquer des NPs fluorescentes dont il est 

possible de suivre la localisation dans la peau par microscopie de fluorescence. L’idée est 

de pouvoir fabriquer des NPs fluorescentes de différentes compositions hydrophiles par 

incorporation d’une faible quantité de ce polymère fluorescent en mélange avec les autres 

polymères préalablement synthétisés.  Le Cy5 a été choisi comme fluorophore, car il émet 

dans le rouge lointain (λex 649 / λem 666 nm), une région du spectre où l’autofluorescence 

des systèmes biologiques est faible 17. Le polymère fluorescent obtenu, de couleur bleue, 

présente les mêmes caractéristiques, présentées dans le tableau 2.5 suivant, que son 

précurseur de PLA.  

Tableau 2.5 Propriétés du polymère fluorescent synthétisé 

Polymère Mn     
(CPG) 

Mw      
(CPG) 

Indice de 
polydispersité PdI   

(CPG)  

 [g/mol] [g/mol]  

PLA-Cy5 26 700 36 300 1,3 
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2.4 Conclusion générale du chapitre II  

Points Clés 

 Une librairie de polymères à base de PLA a été développée.  

            Les polymères synthétisés diffèrent par :  

 la nature de bloc hydrophile (PEG ou PMPC) 

 le ratio bloc hydrophile/hydrophobe (entre 0 et 45 %p/p de PEG) 

 leur architecture (diblocs linéaires ou branchés)  

 la présence ou non de fluorophore Cy5 

Dans le chapitre III suivant, ces polymères sont utilisés pour comprendre le rôle du ratio 

de bloc hydrophile/hydrophobe et de l’architecture des polymères synthétisés sur les 

propriétés physicochimiques des NPs polymériques. Ils sont également utilisés pour la 

fabrication de NPs de différentes propriétés de surface et structures, étudiées dans les 

chapitres IV, et V de cette thèse.  

Les caractéristiques des polymères utilisés dans ce projet sont récapitulées dans le tableau 

2.6. Il est également indiqué dans quelle partie du projet sont utilisés chacun des polymères.  
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3.1  Introduction générale du chapitre III 
La création d’une librairie de NPs polymériques cœur-couronne de composition hydrophile 

variable tout en conservant des tailles similaires, permet de comparer l'influence de la 

composition hydrophile sur l’administration de médicaments dans la peau. En effet, comme 

détaillé dans la partie 1.3.1.1.1 Taille du chapitre I introductif, la taille des NPs joue un rôle 

critique sur la pénétration cutanée des NPs et des substances encapsulées. Il est donc essentiel 

de s’affranchir de l’influence de cette caractéristique sur la pénétration cutanée pour définir 

précisément le rôle du contenu hydrophile. Pour cela, il est tout d’abord nécessaire i) de 

comprendre, pour cette librairie de polymères synthétisés, comment la composition hydrophile 

influence les propriétés physicochimiques des NPs, notamment leur taille et ii) de définir des 

procédés de fabrication permettant de contrôler la taille des NPs indépendamment de leur 

composition hydrophile. 

Dans ce chapitre III, les polymères précédemment synthétisés (chapitre II) ont été utilisés pour 

la fabrication de la librairie de NPs. Les NPs ont été fabriquées par un procédé de 

nanoprécipitation (déplacement de solvant) ou par des procédés dérivés de cette technique. 

Cette méthode développée par Fessi et al. 1 est une technique usuellement utilisée pour la 

fabrication des NPs à base de polyesters, en raison de sa simplicité. Contrairement aux 

méthodes basées sur l’émulsification, la nanoprécipitation possède l’avantage de se réaliser en 

une seule étape, sans apport conséquent d’énergie, et évite l’utilisation de certains solvants 

toxiques 2. En pratique, les composés hydrophobes (polymères, lipides, actifs) sont dissous dans 

une phase organique polaire (acétone, THF, méthanol, éthanol…). Cette phase est ensuite 

introduite dans un volume de non-solvant de ces composés hydrophobes (généralement une 

phase aqueuse) dans lequel la phase organique est miscible. La diffusion de la phase organique 

dans le non-solvant induit la précipitation des composés hydrophobes 1. D’un point de vue 

mécanistique, la formation des NPs pendant la nanoprécipitation se déroule en plusieurs étapes : 

la nucléation, la croissance (coalescence 3 ou agrégation4) et la stabilisation. La nucléation de 

quelques chaînes de polymères est provoquée par le phénomène de sursaturation lors du 

changement de solvant, le polymère étant à une concentration supérieure à sa solubilité. La 

taille des noyaux formés évolue ensuite par l’insertion de nouvelles chaînes de polymères et la 

coalescence/agrégation des particules formées, jusqu’à ce que la barrière énergétique à 

l’insertion de nouvelles chaînes soit trop haute (stabilisation stérique et/ou électrostatique, 

diminution de la solubilité du soluté induite par le changement de solvant) 5.  
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Ce chapitre III est composé de deux parties.   

La première partie « Fabrication de nanoparticules : influence de la composition et de 

l’architecture de polymères amphiphiles sur leurs propriétés physico-chimiques », porte sur le 

rôle du contenu en PEG dans les polymères amphiphiles de PLA-PEG et le rôle de l’architecture 

de ces polymères (linéaire ou branchée) sur la taille, la polydispersité, le potentiel zêta et la 

densité de la couronne hydrophile des NPs synthétisées. L’utilisation i) de copolymères PLA-

PEG seuls ou ii) en combinaison avec du PLA, aboutissant à différentes proportions de PEG, 

est évaluée. 

La seconde partie, « Fabrication de nanoparticules : moduler la taille des nanoparticules 

polymériques » traite de différentes méthodes de nanoprécipitation permettant de contrôler la 

taille des NPs, indépendamment de leur composition polymérique. L’influence des procédés de 

fabrication sur la taille des NPs est détaillée. Différentes méthodes de fabrication sont 

comparées, à savoir i) la nanoprécipitation « classique », ii) la nanoprécipitation « Flash », et 

iii) une méthode de microfluidique. 
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-Partie I- 

Fabrication de nanoparticules : influence de la 
composition et de l’architecture de polymères 

amphiphiles sur leurs propriétés physico-chimiques 
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3.2 Introduction partie 1 

La modification de la composition de polymères amphiphiles, et notamment leur partie 

hydrophile permet notamment d’obtenir des NPs de propriétés de surface variables 6. 

Néanmoins, la composition des polymères influence inévitablement le mécanisme de formation 

des NPs et donc toutes les propriétés physico-chimiques en même temps. Il est notamment 

reconnu que la quantité de PEG dans les polymères peut conditionner la taille des NPs 6-7. 

L’architecture du polymère peut également influencer les propriétés des particules 

polymériques 6. 

L’architecture polymérique linéaire en diblocs (un bloc hydrophobe liée de manière covalente 

à un bloc hydrophile) est la plus couramment utilisée pour la formation de NPs avec une 

couronne hydrophile. Le laboratoire du Pr Hildgen a montré que l’architecture branchée était 

une alternative prometteuse aux polymères diblocs linéaires permettant la fabrication de NPs 

avec une couronne hydrophile à la surface. Comme indiqué en introduction du chapitre II, ce 

type d’architecture a été envisagé pour, à la fois, augmenter le contenu de PEG dans les 

polymères, et permettre d’autres fonctionnalisations, telles que des ligands pour le ciblage ou 

des molécules de diagnostic. Les NPs fabriquées à partir de ces polymères branchés ont 

notamment montré leur potentiel pour l’utilisation en milieu biologique, notamment en raison 

de leur capacité à diminuer l’adsorption de protéines 6 et à fournir une libération prolongée de 

médicaments 8. Néanmoins, une comparaison systématique entre l’architecture linéaire et 

l’architecture branchée, à différents pourcentages de PEG, est nécessaire pour déterminer si 

l’architecture branchée peut apporter des différences de structures avantageuses pour la 

libération de médicaments, par rapport à une architecture linéaire traditionnelle.  

Afin d’obtenir une librairie de NPs avec des compositions hydrophiles variables et de tailles 

identiques à partir des polymères amphiphiles synthétisés (chapitre II), il est nécessaire 

déterminer au préalable comment ces polymères s’assemblent sous forme de particules et 

comment leur architecture et composition influencent les principales propriétés de structure et 

de surface des particules. L’effet de l’architecture des polymères et de leur contenu en PEG sur 

la taille, la dispersion de la distribution et le potentiel Zêta des NPs blanches (i.e. non chargées 

en principes actifs) a d’abord été évaluée. L’influence de la quantité de PEG sur l’arrangement 

de la couronne hydrophile des NPs a par la suite été quantitativement évaluée par une étude 

RMN pour des NPs fabriquées à partir de mélanges de polymères linéaires diblocs.  
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Cette première étape de caractérisation est nécessaire afin de comprendre plus facilement 

comment il est possible d’optimiser les propriétés physico-chimiques des systèmes 

polymériques et notamment obtenir des tailles constantes indépendamment de la composition 

hydrophile des polymères.  

3.3 Matériel et Méthodes partie I 
3.3.1 Matériel 

Les polymères utilisés dans cette étude sont ceux synthétisés précédemment et présentés dans 

le chapitre II. Leurs caractéristiques sont présentées dans les tableaux 3.1 (polymères PLA-b-

PEG linéaires) et 3.2 (polymères PLA-p-PEG branchés). L’acétone a été achetée chez Fisher 

Scientific (Loughborough, UK). Le chloroforme deutéré et l’eau deutérée proviennent de Sigma 

Aldrich (Steinheim, Germany). De l’eau Milli-Q® (Millipore Canada Ltd., Etobicoke, Ontario, 

Canada) a été utilisée tout au long de ce travail.  

Tableau 3.1 Propriétés des polymères linéaires PLA-b-PEG utilisés dans cette étude 
 

Polymères Masse 
molaire 

Mw         
(CPG) 

Indice de 
polydispersité 

PdI           
(CPG)  

Contenu réel 
en bloc 

hydrophile 
(RMN)  

 [g/mol]  [%p/p] 

PLA 38 500 1,3 - 
PLA-b-PEG0.55 K 12 500 1,2 5 

PLA-b-PEG1K 17 500 1,2 4,2 
PLA-b-PEG2K 23 500 1,8 11,4 
PLA-b-PEG2K 19 100 1,8 11,3 
PLA-b-PEG2K 23 900 1,4 14,7 
PLA-b-PEG5K 12 560 1,2 28,5 

Tableau 3.2 Propriétés des polymères branchés PLA-p-PEG utilisés dans cette étude 

Polymères Masse 
molaire 

Mw      
(CPG) 

Indice de 
polydispersité, 

PdI       
  (CPG)  

Contenu 
expérimental en 
bloc hydrophile 

(RMN)  

Nombre de 
PEG/chaîne 
de polymère 

(CPG et 
RMN)  

 [g/mol]  [%p/p]  

PLA-p-PEG1K 28 000 1,3 4,8 1,3 
PLA-p-PEG1K 23 100 1,6 9,5 2,2 
PLA-p-PEG1K 26 400 1,6 12,4 3,3 
PLA-p-PEG2K 17 800 1,2 9,1 0,8 
PLA-p-PEG2K 12 300 1,1 17,1 1 
PLA-p-PEG2K 13 200 1,4 23,1 1,5 
PLA-p-PEG5K 15 500 1,3 26,9 0,8 
PLA-p-PEG5K 15 500 1,4 44,6 1,4 
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3.3.2 Méthodes 
3.3.2.1 Fabrication des nanoparticules  

Les NPs ont été fabriquées par nanoprécipitation classique, sans ajout de tensioactifs, selon le 

protocole suivant 9. Les polymères ont été dissous dans de l’acétone à une concentration de 20 

mg/mL (2 %p/v). La phase organique a été injectée, à l’aide d’un pousse seringue, à un débit 

constant de 1 mL/min dans une phase aqueuse (eau Milli-Q ®) (ratio phase organique : phase 

aqueuse de 1 :5) sous agitation constante (400 rotations/min). La majorité du solvant a été 

évaporé sous hotte et le restant a été retiré par une dialyse de 3 heures (membrane de cellulose 

régénérée, 6-8kDa, Spectra Por, Spectrum Laboratories, Rancho Dominguez USA) contre un 

volume d’eau 100 fois supérieur. Les propriétés physico-chimiques des NPs ont été analysées 

juste après fabrication. La figure 3.1 schématise le procédé de fabrication utilisé. 

 

Figure 3.1 Schéma du procédé de fabrication de NPs par nanoprécipitation classique 

3.3.2.2 Caractérisation des nanoparticules 
3.3.2.2.1 Taille  

La taille des NPs a été mesurée par la technique DLS après dilution dans de l’eau pure, à un 

angle de diffraction de 173°. L’appareil de mesure utilisé est un Malvern Zetasizer Nanoseries® 

(Malvern, Worcester, U.K.). Les mesures ont été effectuées en triplicata. 

3.3.2.2.2 Potentiel Zêta 

Le potentiel Zêta a été mesuré par la technique ELS, après dilution dans une solution saline à 

15 mM de NaCl. L’appareil de mesure utilisé est un Malvern Zetasizer Nanoseries® (Malvern, 

Worcester, U.K.). Les mesures ont été effectuées en triplicata. 
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3.3.2.2.3 Évaluation de la surface des NPs par étude du PEG de surface 

La composition de surface des NPs a été caractérisée en déterminant la quantité de PEG à la 

surface des NPs.  

i) % de PEG à la surface 

En déterminant la quantité de PEG à la surface des NPs et la quantité de PEG total dans les 

NPs, il est possible de déterminer le % de PEG présent à la surface des NPs, selon l’équation 

3.1 suivante : 

   (Equation 3.1) 

Avec  le masse de PEG à la surface des NPs de l’échantillon et  la masse totale 
de PEG dans les NPs de l’échantillon. 

ii) Densité de PEG à la surface 

La densité de PEG à la surface, σ, est la quantité de PEG par unité de surface de NPs. Elle peut 

être exprimée sous la forme de nombre de chaînes de PEG/nm2 (Équation 3.2) ou nombre 

d’unités de répétitions EG/nm2 (Équation 3.3).  

  (Équation 3.2) 

   (Équation 3.3) 

Avec   et , le nombre total de chaînes de PEG ou de motifs EG à la surface S, et S la 
surface totale des cœurs de NPs dans l’échantillon.  

Les équations 3.2 et 3.3 peuvent être reformulées sous la forme des équations 3.4 et 3.5, 

respectivement : 

=     (Équation 3.4) 

=     (Equation 3.5) 

Avec ρc la densité de NPs (1.253 g/cm3 9), Rc le rayon du cœur des NPs,  le nombre 
d’Avogadro, WPEG la masse de PEG à la surface des NPs dans l’échantillon, MPEG la masse 
moléculaire d’une chaîne de PEG, et Wc  la masse du cœur des NPs dans l’échantillon. 

La démonstration du calcul permettant de définir ces équations est détaillée en dans la revue de 

Rabanel et al.14.  
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iii) Protocole d’analyse 

Le protocole expérimental permettant de déterminer le pourcentage et la densité de PEG à la 

surface des NPs est décrit ci-dessous.  

Les NPs fabriquées dans l’eau pure par nanoprécipitation ont tout d’abord été concentrées par 

ultrafiltration (Disques de membrane d’ultrafiltration, 10 kDa, 76 mm, Millipore®, Sigma 

Aldrich, Steinheim, Allemagne). La suspension de NPs concentrées a par la suite été diluée 

avec un ratio 1 : 2 dans de l’eau deutérée.  

La taille des NPs a été vérifiée par DLS après concentration. Le rayon du cœur des NPs, , a 

été déterminé en considérant une distribution unimodale de taille en nombre des NPs. La 

concentration des NPs en solution aqueuse a été déterminée par gravimétrie. Pour cela, 1 mL 

de NPs a été lyophilisé puis pesé. La concentration de NPs permet d’obtenir la masse des NPs 

dans l’échantillon wNPs, et par la suite la masse du cœur des NPs, wC dans l’échantillon. Les 

NPs lyophilisés ont ensuite été solubilisées dans le chloroforme deutéré (CDCl3). 

 La quantification de WPEG, la masse de PEG en surface, a ensuite été réalisée par une étude 1H 

RMN des NPs concentrées dans l’eau deutérée D2O. Dans l’eau deutérée, seules les chaînes de 

PEG en surface des NPs sont mobiles donc visibles dans le spectre, contrairement aux chaînes 

du cœur polymérique. Cette méthode permet de différencier le PEG en surface des NPs du PEG 

total présent dans les NPs.  La quantité WPEG total, i.e., la masse totale de PEG dans l’échantillon, 

a été obtenue par une étude 1H RMN des NPs dissoutes dans le CDCl3. Le pic du PEG CH2-

CH2-O à δ 3.6 ppm a été utilisé pour la quantification, car c’est le pic du PEG le plus intense. 

Une calibration par rapport aux intensités des signaux du standard interne présent dans le D2O, 

en référence à l’intensité d’un standard externe de mPEG-OH, a permis la quantification. Les 

études RMN ont été réalisées sur un spectromètre Varian MR 400 MHZ, de la plateforme de 

Biophysique de l’Institut de Recherche en Immunologie et en Cancérologie (Université de 

Montréal).  

3.4 Résultats & Discussion partie 1 

Des NPs blanches ont été fabriquées par un procédé classique de nanoprécipitation à partir des 

polymères décrits dans le chapitre II, variant à la fois par leur contenu en PEG, par la taille du 

PEG et par l’architecture du polymère (linéaire, ou branché). La technique de nanoprécipitation 

est particulièrement adaptée à la fabrication de particules à base de polyesters et de PEG en 

raison de la solubilité de ceux-ci dans l'acétone, solvant miscible à l'eau.  
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3.4.1 Influence de l’architecture et du contenu en PEG des polymères sur la taille, 
la polydispersité et le potentiel Zêta de NPs 

Le diamètre hydrodynamique des NPs, leur potentiel Zêta et leur polydispersité ont été 

systématiquement étudiés en fonction de la quantité de PEG dans les polymères et de leur 

architecture. Les résultats sont présentés en Figure 3.2.  

3.4.1.1 Taille et polydispersité 

Il a été observé que la taille des NPs formées par nanoprécipitation était dépendante du contenu 

en PEG dans le polymère (Figure 3.2 A). En effet, plus le contenu en PEG dans les polymères 

était élevé, plus la taille des NPs diminuait. Ce comportement était attendu puisqu’il a déjà été 

observé à la fois pour des NPs fabriquées à partir de polymères amphiphiles linéaires 7, 10 et 

branchés 6. Une telle diminution de la taille en fonction de la quantité de PEG peut s’expliquer 

par l’effet stabilisant du PEG. En effet, la croissance des NPs durant leur formation est inhibée 

par la présence du PEG en surface des NPs, qui empêche, par encombrement stérique, 

l’insertion de nouvelles chaînes 11. Une taille minimale limite a néanmoins été atteinte à partir 

d'un haut % de PEG dans le polymère (aux alentours de 30%p/p de PEG), indiquant qu’une trop 

forte proportion de PEG dans les polymères n’augmente pas l’effet stabilisant. Il a notamment 

été montré par Rabanel et al., que la taille de NPs fabriquées à partir de polymères branchés 

pouvait même augmenter à partir de 25 %p/p de PEG dans les polymères, probablement en raison 

d’un étirement des chaînes de PEG 6. Néanmoins, contrairement à l’étude de Rabanel et al. 

montrant que les NPs fabriquées à partir de polymères branchés étaient plus grosses que celles 

fabriquées à partir de polymères diblocs (comparaison avec des résultats de la littérature), ici 

l’architecture du polymère (i.e. linéaire ou branché) n’a aucun effet sur la taille des NPs à des 

contenus de PEG identiques. 

Cette étude a également permis de montrer que la polydispersité des NPs était dépendante du 

contenu en PEG dans le polymère. Plus la quantité de PEG dans une chaîne de polymère est 

importante (> 12 %p/p), plus les NPs formées sont caractérisées par une distribution de taille 

élevée (Figure 3.2C). Néanmoins, la polydispersité des chaînes de polymères semble avoir 

beaucoup moins d’influence puisque des polymères possédant une polydispersité élevée des 

chaînes peuvent former des NPs avec un PDI inférieur à 0.2 (Figure 3.2 D). 

3.4.1.2 Potentiel Zêta 

Comme attendu, il a également été observé que le potentiel Zêta des NPs était lui aussi 

dépendant de la quantité en PEG dans les particules. (Figure 3.2 B. 
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Tout d’abord, le potentiel Zêta des NPs de l’homopolymère PLA testé est très négatif (-70 mV 

dans ce cas). Néanmoins, étant amorcé par un alcool, le bloc PLA ne devrait pas comporter de 

groupement carboxylique ionisables. Les NPs devraient donc théoriquement ne pas avoir un 

potentiel Zêta négatif. Plusieurs hypothèses peuvent expliquer ce phénomène : 

i) Toutes les chaînes de PLA ne sont pas amorcées par l’alcool utilisé. Certaines 

peuvent être amorcées par des résidus d’eau ou d’acide lactique présent durant la 

synthèse. Des groupements carboxyliques (charges négatives) peuvent donc être 

présents en extrémités de certaines chaînes de PLA. 

ii) Des réactions de transestérifications peuvent également avoir lieu durant la synthèse 

du polymère, générant des extrémités carboxyliques12 

iii) Le potentiel Zêta résulte d’une polarisation des liaisons C=O du PLA 

Le potentiel Zêta des NPs à base de copolymères PLA-PEG, linéaires ou branchés se 

rapprochent de la neutralité en comparaison aux NPs faites de PLA seul. Une diminution de la 

valeur absolue du potentiel Zêta du PLA a notamment été observée lorsque la quantité de PEG 

dans le polymère augmentait (entre -15 et 0 mV). Pour les NPs fabriquées à partir des polymères 

branchés de PLA-p-PEG, cette diminution s’explique par un masquage des groupements 

ionisables appartenant aux blocs PLA en bout de chaîne par le PEG qui se positionne en surface 

du cœur de PLA. Plus il y a de PEG, plus le masquage est important 13. 

Néanmoins, bien que déjà observé 9, un tel comportement ne devrait théoriquement pas être 

obtenu pour les NPs à base de polymères diblocs PLA-b-PEG, car, comme pour les NPs à base 

de PLA seul, il ne devrait pas y avoir de charges. En effet, il n’y a pas de groupements ionisables 

en extrémités si les chaînes de PLA sont toutes amorcées par du PEG. Plusieurs hypothèses 

sont possibles pour expliquer ce comportement : 

i) Toutes les chaînes de PLA-b-PEG ne sont pas amorcées par le PEG utilisé. Certaines 

peuvent être amorcées par des résidus d’eau ou d’acide lactique présent durant la 

synthèse. Un mélange PLA-COOH/PLA-b-PEG peut donc être présent dans les lots. 

Le PEG masque les charges du PLA lors de sa ségrégation à la surface des NPs, 

dépendamment de la quantité présente. 

ii) Des réactions de transestérifications peuvent également avoir lieu durant la synthèse 

du polymère, générant des chaînes PLA-COOH12. Le PEG masque les charges du 

PLA lors de sa ségrégation à la surface des NPs dépendamment de la quantité 

présente. 
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iii) Le PEG masque la polarisation des groupements C=O du bloc PLA 

 

Figure 3.2 Caractérisation des NPs fabriquées en fonction de l’architecture du polymère et du 
contenu en bloc hydrophile PEG. A) Diamètre hydrodynamique des NPs. B) Potentiel Zêta des 
NPs. C) Indice de polydispersité des NPs. D) Indice de polydispersité des NPs en fonction de 
la polydispersité des polymères. 
Les symboles pleins représentent les NPs fabriquées à partir des polymères d’architecture 
linéaire tandis que les symboles vides représentent les NPs fabriquées à partir des polymères 
d’architecture branchée.  
Les symboles ronds  représentent les NPs comportant la taille de PEG 0.55kDa, les symboles 
carrés  représentent les NPs comportant la taille de PEG 1kDa, les symboles triangles▲ 
représentent les NPs comportant la taille de PEG 2kDa, les symboles triangles▼ représentent 
les NPs comportant la taille de PEG 5kDa.  
 

3.4.2 Influence du contenu en PEG dans les polymères sur la couronne hydrophile 

Différents paramètres de la surface des NPs peuvent être obtenus à partir d’une caractérisation 

quantitative du PEG en surface : i) le % de PEG à la surface des NPs, i.e. le % de PEG total 

ségrégé à la surface ii) la densité de PEG à la surface, et iii) la conformation du PEG à la surface. 
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Néanmoins, bien que la quantité de PEG conditionne l’efficacité biologique des NPs, la 

caractérisation précise de ces paramètres reste très souvent sous-évaluée dans les études 

utilisant des NPs PEGylées 14. En effet, l’obtention de la couronne hydrophile est souvent 

uniquement postulée qualitativement ou par la mesure du potentiel Zêta. Une caractérisation 

incomplète peut aboutir à des résultats contestables, limitant les comparaisons possibles entre 

les études et empêchant à terme de conclure sur le rôle du PEG 14. 

Ces propriétés de la couronne de PEG ont été évaluées grâce à des mesures de la taille des NPs 

et une quantification 1H RMN du PEG sur des NPs dispersées dans un solvant aqueux deutéré. 

Pour cette étude, des mélanges PLA/PLA-b-PEG 1K, 2K, ou 5K ont été utilisés dans la 

fabrication de NPs afin de couvrir une large gamme de contenus en PEG et de pouvoir 

déterminer l’influence du contenu en PEG et de la taille du bloc PEG.  

3.4.2.1 Taille et potentiel Zêta des NPs fabriquées pour la quantification du 
PEG en surface 

La taille des NPs et leur potentiel Zêta ont été tout d’abord mesurés. Comme observé pour les 

NPs fabriquées à partir de 100 % de PLA-PEG (Figue 3.2 A), la taille des NPs fabriquées à 

partir de mélange de polymères PLA/PLA-b-PEG diminue avec le % de PEG dans les NPs 

(Figure 3.3 A). Néanmoins, dans le cas des mélanges PLA/PLA-b-PEG, il a été observé que la 

masse molaire du PEG influençait la taille des NPs (à des % massiques égaux de PEG dans le 

mélange). En effet, à partir de 5%p/p de PEG dans le mélange de polymères, les NPs fabriquées 

avec du PLA-b-PEG 5K étaient caractérisées par une taille légèrement supérieure à celles 

fabriquées avec du PLA-b-PEG 2K (Figure 3.3 A).  

Concernant le potentiel Zêta des NPs, un rapprochement vers la neutralité avec une 

augmentation de la quantité de PEG dans les NPs a également été observé, en raison d’un 

masquage des charges anioniques du PLA par le PEG 13. Une légère influence de la taille du 

PEG a aussi été observée puisque les NPs fabriquées avec du PLA-b-PEG 5K possédaient un 

potentiel Zêta légèrement plus neutre que celles fabriquées avec du PLA-b-PEG 2K (Figure 

3.3B) 
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Figure 3.3 Caractérisation des NPs fabriquées à partir de mélanges PLA/PLA-b-PEG A) 
Diamètre hydrodynamique des NPs (en nombre) B) Potentiel Zêta des NPs. Les symboles carrés 

 représentent les NPs comportant la taille de PEG 1kDa, les symboles triangles▲ représentent 
les NPs comportant la taille de PEG 2kDa, les symboles triangles▼ représentent les NPs 
comportant la taille de PEG 5kDa. 

3.4.2.2 Étude RMN du PEG en surface 

Avant de quantifier leur surface par RMN, les NPs fabriquées dans de l’eau ont été concentrées 

afin de pouvoir les disperser dans de l’eau deutérée D2O, nécessaire à l’analyse. Une quantité 

trop importante d’eau présente dans la suspension durant l’analyse RMN gêne en effet l’analyse 

quantitative du PEG. Il est également possible, en vue d’une analyse RMN de surface, de 

fabriquer les NPs directement dans D2O. Néanmoins, en plus du coût plus élevé d’une telle 

préparation, les propriétés des NPs peuvent être modifiées en comparaison à une préparation 

dans de l’eau pure. Rabanel et al. ont notamment montré que la taille des NPs fabriquées dans 

D2O était plus faible que celles préparées dans H2O 9. La technique par concentration de NPs 

fabriquées dans H2O a donc été retenue afin que les NPs analysées par RMN soient les plus 

proches possible de celles étudiées.  

Lorsque les NPs sont dispersées dans D2O, les signaux des protons de PEG étaient visibles et 

bien définis. Des chaînes de PEG sont donc présentes à l’état hydraté, à la surface des NPs. Le 

signal des protons du PLA, lui, n’a pas été détecté, indiquant une faible mobilité des chaînes, 

et donc un cœur plutôt solide 15. Un spectre RMN typique de NPs en suspension dans le mélange 

D2O/H2O est présenté dans la figure 3.4 et est comparé à un spectre RMN obtenu sur des NPs 

lyophilisées dissoutes dans CDCl3.  
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Figure 3.4 Spectres RMN de NPs fabriquées à partir de PLA-b-PEG 5K(28,5 %p/p) (100% de 
polymère diblocs), dissoutes dans CDCl3 ou en suspension dans D2O/H2O. Le standard interne 
(SI) présent dans D2O est le sel de sodium de l’acide 3-(triméthylsilyl) propionique-2,2,3,3-d4. 
La structure du polymère est indiquée en rappel pour comprendre l’attribution des protons. (1: 
δ 5.2 (m, 1H, CH), 2: δ 1.3−1.5 (m, 3H, CH3), 3: δ 3.65 (m, 4H, CH2), 4: δ 3.38 (s, 3H, CH3)) 

Un tel phénomène a été observé quelle que soit la quantité de PEG dans les NPs. 

3.4.2.2.1 Pourcentage de PEG en surface 

Le pourcentage de PEG en surface des NPs a été calculée (Équation 3.1) afin de comprendre 

l’arrangement des blocs hydrophiles dans les NPs, en fonction de la quantité totale de PEG dans 

les NPs et de la taille du PEG. En effet, les particules à base de polymères amphiphiles tels que 

les PLA-PEG ne s’arrangent pas toujours idéalement sous forme d’un cœur formé par les parties 

hydrophobes, entourés d’une couronne de blocs hydrophile (Figure 3.5 A). Dans certains cas, 

une fraction de bloc hydrophile peut être emprisonnée dans le cœur hydrophobe (Figure 3.5 

B), réduisant la concentration de PEG à la surface. Ce phénomène a déjà été mis en évidence 

dans un certain nombre d’études 6-7, 16-18, notamment quand la longueur des blocs hydrophiles 

est inférieure à celle des blocs hydrophobes7, avec l’utilisation de polymères multibloc PLA-

PEG-PLA empêchant le PEG de se ségréger à la surface 19, ou lorsque les temps de mélanges 

pendant la fabrication des NPs sont élevés 17-18. La quantité de PEG en surface des NPs est 

pourtant rarement évaluée dans les publications utilisant des polymères amphiphiles pour la 



Chapitre III - Fabrication de nanoparticules : comment contrôler leurs propriétés physico-chimiques ? 

154 
 

libération de médicament. Ce paramètre de caractérisation est pourtant important puisqu’une 

ségrégation du PEG dans le polymère peut i) fausser la quantification de la densité de PEG à la 

surface en la surestimant et ii) influencer probablement l’encapsulation d’actifs, leur libération 

et/ou leur dégradation 17-18.  

 

Figure 3.5 A) Organisation cœur-couronne théorique d’une NPs à base de copolymères 
amphiphiles PLA-PEG. B) Organisation réelle pouvant être obtenue sous certaines conditions  

Dans le cas des mélanges PLA/PLA-b-PEG étudiés ici, ce phénomène a été observé. En effet, 

une certaine fraction de PEG a été retrouvée à l’intérieur des NPs puisque le pourcentage de 

PEG à la surface est compris entre 20 et 90 % selon les conditions (Figure 3.6). Comme 

présenté dans la figure 3.6A, la ségrégation du PEG à la surface semble favorisée lorsque la 

quantité massique de PEG dans le mélange augmente, mais aussi lorsque la taille du PEG 

diminue. En retraçant les données en fonction du contenu molaire en chaînes de PLA-b-PEG 

dans les NPs, il est remarquable que la ségrégation du PEG dans le cœur solide ou à la surface 

dépende surtout du pourcentage molaire de chaînes de PLA-b-PEG dans les mélanges (Figure 

3.6B). Plus il y a de chaînes d’homopolymères PLA dans les mélanges, plus de PEG se retrouve 

emprisonné dans les NPs et ne peut pas se retrouver à la surface des NPs. La présence 

d’homopolymères PLA semble empêcher l’arrangement du PEG en surface et favorise donc le 

piégeage du PEG dans le cœur hydrophobe lors de la coprécipitation (Figure 3.6B).  Ainsi, il 

est possible que, pour un pourcentage massique de PEG total identique, les NPs fabriquées à 

partir de mélange PLA/PLA-b-PEG5K aient une taille plus importante que celles de PLA/ PLA-

b-PEG 2K (Figure 3.3A), car plus de PEG se retrouve piégé et ne peut donc pas participer à la 

répulsion stérique stabilisant les particules durant leur agrégation/coalescence.  

Il est également observable que, pour les NPs fabriquées à partir des polymères PLA-b-PEG 

5K, un plateau à 75 % de PEG en surface est atteint à partir 15 %p/p de PEG (75% molaire de 
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chaînes diblocs) (Figure 3.6A). Un tel plateau n’est pas atteint pour les NPs fabriquées à partir 

des polymères PLA-b-PEG 2K, puisque l’on retrouve plus de 90 % du PEG en surface lorsque 

les NPs sont fabriquées avec 100 % de polymères diblocs. Une taille de PEG importante semble 

donc favoriser sa ségrégation dans le cœur hydrophobe.  

Il est néanmoins important de préciser que pour les pourcentages de PEG inférieurs à 3 %p/p 

aucun PEG de surface n’a été détecté, indiquant soit une mauvaise sensibilité de la méthode 

RMN ou un piégeage complet du PEG dans le cœur de PLA. 

 

Figure 3.6 % de PEG à la surface en fonction A) du contenu massique en PEG dans le mélange 
et B) du contenu molaire de chaînes PLA-b-PEG dans le mélange. Les symboles triangles▲ 
représentent les NPs comportant la taille de PEG 2kDa, les symboles triangles▼ représentent 
les NPs comportant la taille de PEG 5kDa.  
 

3.4.2.2.2 Densité de PEG à la surface 

Après avoir mesuré la quantité réelle de PEG à la surface des particules, il a été possible de 

calculer la densité de PEG et la densité de motifs EG à la surface des NPs. Il a été observé que 

la densité d’EG à la surface variait avec la quantité de PEG totale dans les NPs (Figure 3.7A). 

Entre 0 et 15 %p/p de PEG pour les mélanges de polymères PLA/PLA-b-PEG 5K ou 0 et 10 %p/p 

de PEG pour les mélanges de polymères PLA/PLA-b-PEG 2K, la densité d’EG augmentait 

lorsque le pourcentage massique de PEG augmentait. Une diminution de la densité a ensuite 

été observée à des pourcentages massiques plus importants puisque i) la taille des NPs diminuait 

(Figure 3.3), augmentant ainsi l’aire totale de la surface des NPs et ii) le pourcentage de PEG 

en surface variait moins (Figure 3.6). Augmenter le pourcentage de PEG dans les NPs ne 

permet donc pas forcément d’augmenter la densité d’EG en surface des NPs puisque celle-ci 

est sensible à la taille des NPs et que la taille diminue avec le pourcentage de PEG. Ainsi pour 

obtenir de plus fortes densités d’EG à la surface des NPs en utilisant des polymères amphiphiles 
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avec des pourcentages élevés de PEG, il est nécessaire de pouvoir augmenter la taille des NPs 

indépendamment de la composition hydrophile.  

Le nombre de chaînes de PEG par unité de surface de NPs est quant à lui dépendant du 

pourcentage molaire de chaînes PLA-b-PEG dans le mélange, mais également de la taille du 

PEG. En effet, pour un même contenu molaire en PLA-b-PEG, une plus forte densité de PEG 

2K a été retrouvée à la surface des NPs en comparaison au PEG 5K (Figure 3.7B), car la taille 

des NPs de PLA-b-PEG2K est plus élevée que celle des PLA-b-PEG5K (Figure 3.3A) 

 

Figure 3.7 Caractérisation de la surface de NPs fabriquées à partir de mélanges PLA/PLA-b-
PEG. E) Densité de motifs EG à la surface des NPs. F) Densité de chaînes PEG à la surface des 
NPs. Les symboles triangles▲ représentent les NPs comportant la taille de PEG 2kDa, les 
symboles triangles▼ représentent les NPs comportant la taille de PEG 5kDa. 
 

3.4.2.2.3 Conformation du PEG à la surface des NPs 

Les chaînes de PEG peuvent adopter différentes conformations à la surface des NPs dans un 

bon solvant, dépendamment de leur taille et de leur densité à la surface. Ces conformations sont 

dites en champignon (« mushroom » en anglais) ou en brosse (« brush » en anglais) (Figure 

3.8). 
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Figure 3.8 Conformations possibles du PEG à la surface de NPS à base de copolymères 
amphiphiles PLA-PEG 

Pour un rayon de Flory,vi RF, donné, la distance D entre les chaînes de PEG conditionne la 

conformation des chaînes.  

Le RF dépend de la longueur de chaîne de PEG (Masse molaire ), tandis que la distance 

D entre les chaînes de PEG est dépendante de la densité  de chaînes de PEG à la surface 

des NPs. RF peut être calculé selon l’équation 3.6 suivante : 

 (Équation 3.6) 

Avec  la taille de du monomère (3.5 Å pour le PEG) et  le nombre de monomère dans la 
chaîne de PEG (22 pour le mPEG-OH 1 kDa, 45 pour le mPEG-OH 2 kDa et 114 pour le 
mPEG-OH 5 kDa, pour une masse molaire du motif EG de 44 g/mol).  

D est calculé selon l’équation 3.7 suivante : 

 (Équation 3.7) 

Les chaînes adoptent une conformation champignon si D > 2RF, une conformation brosse si RF 

< D <  2RF et une conformation en brosse dense si D < RF. 

La conformation du PEG à la surface des NPs est un paramètre important à évaluer lorsque l’on 

souhaite comparer des systèmes PEGylés, car il peut également influencer la libération de 

médicaments en régissant les interactions avec les milieux biologiques. En effet, il a par 

exemple été reporté qu’une conformation en brosse des chaînes de PEG permettait 

généralement une meilleure résistance à l’adsorption de protéines 20. Ici, il a été remarqué que 

                                                           
vi Rayon de giration du polymère dans un bon solvant 
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les chaînes de PEG s’arrangeaient toujours sous forme de brosse dense (Tableau 3.3), même si 

les NPs fabriquées à partir de quantité de PEG variables étaient caractérisées par différentes 

densités de surface. Une densité de chaînes de PEG inférieure à 0.03 PEG/nm2 (contenu en PEG 

dans les mélanges polymériques inférieur à 3 %p/p) serait donc nécessaire pour que les chaînes 

de PEG adoptent une conformation différente, en brosse ou champignon.  

Tableau 3.3 Caractéristiques de la couche de PEG à la surface des NPs 

Taille du 
PEG 

Rayon de 
Flory du 

PEG 

% de PEG 
dans le 

mélange 

Densité de PEG à 
la surface 

Distance D 
entre les 

chaînes de 
PEG 

Conformation 
des chaînes de 

PEG 

g/mol Nm %p/p Nombre de chaînes 
de PEG/nm2 

Nm  

2 000 3,4 1,5 ND ND ND 
2 000 3,4 3,5 0,16 3,2 Brosse dense 
2 000 3,4 5,6 0,27 1,6 Brosse dense 
2 000 3,4 9,3 0,46 1 Brosse dense 
2 000 3,4 12,6 0,42 1,3 Brosse dense 
5 000 6,0 3,4 0,03 3,2 Brosse dense 
5 000 6,0 7,7 0,12 1,6 Brosse dense 
5 000 6,0 14,5 0,31 1 Brosse dense 
5 000 6,0 20,5 0,24 1,2 Brosse dense 
5 000 6,0 28,1 0,17 1,4 Brosse dense 
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3.5 Conclusion de la partie I 

Points Clés 

 L’influence de la composition hydrophile et de l’architecture des copolymères 

amphiphiles sur les propriétés physicochimiques des NPs a été étudiée      

 La quantité de PEG dans les polymères ou les mélanges de polymères conditionne la 

taille, le potentiel Zêta, et la densité de PEG à la surface des NPs 

 D’une manière générale, plus le contenu en PEG augmente, plus la taille des NPs 

diminue, plus le potentiel Zêta se rapproche de la neutralité et plus la densité de motifs 

EG à la surface augmente. 

 Le PEG ne s’arrange pas toujours sous la forme d’une couronne hydrophile à la surface 

des NPs, mais peut être emprisonné à l’intérieur du cœur hydrophobe. 

 L’architecture du polymère (linéaire ou branché) n’influe pas sur les caractéristiques des 

NPs étudiées ici (taille, polydispersité et potentiel Zêta). Néanmoins, les méthodes de 

caractérisation ne permettent pas de s’assurer que le PEG des architectures branchées 

forme réellement une « branche pendante » ou s’il se retrouve en bout de chaîne, formant 

de ce fait une architecture diblocs linéaire.  

 Afin d’apprécier plus spécifiquement le rôle de l’architecture du polymère sur la 

formation des NPs, d’autres caractéristiques devraient être analysées (PEG de surface, 

propriétés thermiques, encapsulation de molécules, etc.) 

 

 

La taille des NPs étant un paramètre clé contrôlant la biodisponibilité des formulations, il est 

nécessaire de pouvoir la contrôler indépendamment de la composition amphiphile afin de 

pouvoir obtenir une librairie de NPs dont les compositions de surface varient, mais dont la 

taille reste identique. Différentes méthodes de nanoprécipitation permettant de contrôler la 

taille des NPs, indépendamment de leur composition polymérique seront abordées dans la 

seconde partie de ce chapitre III.  
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-Partie II- 

Fabrication de nanoparticules : moduler la 
taille des nanoparticules polymériques 
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3.6 Introduction partie II 

Comme mis en lumière dans la partie I de ce chapitre III, la taille des NPs est dépendante de la 

composition des NPs. Ainsi, pour obtenir une librairie de NPs de compositions hydrophiles 

variables, mais de tailles identiques à partir de différents polymères amphiphiles, le procédé 

de fabrication doit être optimisé.  

Il y a un besoin de développer et d’utiliser des méthodes permettant de contrôler précisément 

la taille et l’uniformité des NPs indépendamment de leur composition, afin de pouvoir créer les 

vecteurs les plus performants selon l’application visée. Un des moyens permettant de contrôler 

la formation des NPs et donc leur taille est de contrôler la vitesse de mélange entre la phase 

aqueuse (anti-solvant du polymère) et la phase organique (solvant du polymère), phases 

requises lors de la fabrication des NPs.  

En effet, lorsque le temps de mélange des phases, τmix, est plus important que le temps de 

nucléation et d’agrégation/coalescence des particules, τcls, les NPs commencent à se former 

alors que le mélange n’est pas complet. En raison d’une fraction variable de phase organique 

au cours du mélange, la sursaturation du polymère et donc sa nucléation ne sont pas homogènes. 

Un grand nombre de chaînes de polymères libres n’ayant pas formé de nucléi reste donc 

disponible en solution. Les NPs peuvent donc croitre par addition de chaînes polymériques 

libres et agrégation/coalescence jusqu’à ce que le mélange phase aqueuse-phase organique soit 

complété et que les NPs soient stabilisées. Ainsi à τmix > τcls, la taille des NPs est dépendante 

du temps de mélange : plus le temps de mélange est long, plus les NPs ont la possibilité de 

grossir.  

A contrario, lorsque τmix < τcls, la taille des NPs est la plus faible et est indépendante des 

conditions de mélanges. En effet, le mélange des phases est complété avant que les phénomènes 

de coalescence/agrégation ne puissent commencer 3-4. La sursaturation du polymère plus 

homogène (en raison d’un mélange complet) génère alors un grand nombre de points de 

nucléation, réduisant la quantité de polymère libre disponible, limitant ainsi la croissance des 

particules. La figure 3.9 schématise le mécanisme de formation des particules pendant la 

nanoprécipitation, selon le temps de mélange 
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Figure 3.9 Mécanisme de formation des particules pendant la nanoprécipitation selon le temps 
de mélange. Figure reproduite avec la permission de la référence 18. Copyright 2008, American 
Chemical Society 

Selon la théorie de formation des NPs proposée par le groupe du Pr Stuart Cohen 3, 21, le rayon 

final des particules, , peut s’exprimer selon l’équation 3.8 suivante : 

 (Équation 3.8) 

Avec Rp0 le rayon des particules immédiatement après mélange et κ le ratio entre la surface 
initiale totale des particules et la surface maximale que le tensioactif (ou copolymère 
amphiphile) peut couvrir. 
 

La technique classique de nanoprécipitation, dite en « vrac » (« bulk » en anglais) dans un 

bécher ne permet qu’un lent mélange des phases et souffre d’un manque de contrôle et de 

reproductibilité du procédé de mélange. Des méthodes de nanoprécipitation en flux, telles que 

la nanoprécipitation « flash »11 ou la microfluidique 22 ont donc été récemment développées 

pour contrôler la dynamique de mélange et rendre les échanges plus rapides. La 

nanoprécipitation « Flash », développée par Johnson & Prud’homme repose sur un mélange 

turbulent d’un flux de phase aqueuse qui entre en collision avec un flux de phase organique 

contenant le soluté dissous, dans une chambre confinée cylindrique de quelques μl de volume 
4. Les systèmes de microfluidiques, reposent eux, sur un mélange laminaire des deux phases 

dans des microcanaux, avec de possibles zones chaotiques. Le temps de mélange, de l’ordre 

des millisecondes pour ces méthodes, peut se contrôler par la vitesse des flux et/ou par la 

géométrie des systèmes 23. Bien que ces deux méthodes offrent un contrôle sur le procédé de 

fabrication des NPs polymériques 4, 18 ou lipidiques 24-25, elles n’ont jamais été 



Chapitre III - Fabrication de nanoparticules : comment contrôler leurs propriétés physico-chimiques ? 

165 
 

systématiquement comparées. Une comparaison systématique de ces procédés de fabrication 

permettrait donc de donner des indications pour le choix du type de fabrication préférable selon 

les propriétés désirées de NPs.   

Dans ce chapitre, la fabrication de NPs à partir de différents procédés de fabrication a été 

étudiée. Le but est d’identifier les variables influençant la taille des NPs, afin de choisir les 

conditions de fabrication les plus appropriées pour contrôler la taille. Une comparaison 

systématique de la taille des NPs selon le procédé de fabrication a donc été effectuée. Les 

méthodes testées étaient la méthode de nanoprécipitation classique 1, une méthode de 

nanoprécipitation Flash utilisant une chambre de mélange à deux flux 26, et une méthode de 

microfluidique dont la géométrie, basée sur 27, est constituée de micro-canaux comprenant des 

structures chevronnées. Le système de microfluidique utilisé dans cette étude est développé par 

l’entreprise Precision Nanosystems et se compose à la fois d’une cartouche comprenant les 

microcanaux et d’un système automatisé permettant différentes vitesses d’injections.  
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3.7 Matériel et Méthodes partie II 
3.7.1 Matériel 

 

Le polymère utilisé pour la fabrication des NPs dans cette étude est un polymère diblocs PLA-

b-PEG2K dont les propriétés sont résumées dans le tableau 3.4 suivant. L’acétone a été achetée 

chez Fisher Scientific (Loughborough, UK). De l’eau Milli-Q® a été utilisée tout au long de ce 

travail.  

Tableau 3.4 Propriétés du polymère PLA-b-PEG2K utilisés dans cette étude 

Polymère Masse 
molaire 

Mn      
(CPG) 

Masse 
molaire 

Mw         
(CPG) 

Masse 
molaire  

Mw          
(RMN)  

Indice de 
polydispersité 

PdI           
(CPG)  

Contenu 
réel en bloc 
hydrophile 

(CPG) 

Contenu réel en 
bloc hydrophile 

(RMN) 

 [g/mol] [g/mol] [g/mol]  [%p/p] [%p/p] 

PLA-b-PEG2K 14 600 23 500 17 500  1,8 8,5 11,4 
 

3.7.2 Méthodes 
3.7.2.1 Nanoprécipitation classique 

Pour la fabrication de NPs par nanoprécipitation classique, les polymères ont été dissous dans 

de l’acétone. La phase organique a été injectée, à l’aide d’un pousse seringue, à une vitesse 

constante de 1 mL/min dans une phase aqueuse (eau Milli-Q®) sous agitation constante (400 

rotations/min). La majorité du solvant a été évaporée sous hotte et le restant a été retiré par une 

dialyse de 3 heures (membrane de cellulose régénérée, 6-8kDa, Spectra Por, Spectrum 

Laboratories, Rancho Dominguez USA) contre un volume d’eau 100 fois supérieur. Les 

propriétés physicochimiques des NPs ont été analysées juste après fabrication. Le procédé de 

fabrication a été présenté en figure 3.1 (Partie I du chapitre). 

3.7.2.2 Nanoprécipitation Flash 

Pour la fabrication de NPs par nanoprécipitation Flash utilisant un bloc de micromélange, les 

polymères ont été dissous dans de l’acétone. La phase organique et la phase aqueuse (eau Milli-

Q ®) ont été injectées dans le micromélangeur, à l’aide du système de pousse seringue du 

NanoAssemblrTM Benchtop TM. Les nanosuspensions formées ont été récupérées dans un tube. 

La majorité du solvant a ensuite été évaporée sous hotte et le restant a été retiré par une dialyse 

de 3 heures (membrane de cellulose régénérée, 6-8kDa, Spectra Por, Spectrum Laboratories, 

Rancho Dominguez USA) contre un volume d’eau 100 fois supérieur. Les propriétés 

physicochimiques des NPs ont été analysées juste après fabrication.  
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Le procédé de fabrication par nanoprécipitation flash est présenté en figure 3.10. 

 

Figure 3.10 Procédé de fabrication de NPs par Nanoprécipitation Flash A) Système de 
micromélange. Deux seringues sont connectées au système. Les débit d’injection, volumes et 
ratio phase organique : phase aqueuse peuvent être variés, soit par injection manuelle, soit en 
utilisant un pousse seringue, soit en utilisant le pousse seringue du système NanoAssemblrTM 

Benchtop TM B) Dimensions du micromélangeur utilisé 26 C) Géométrie du système de 
Nanoprécipitation Flash. 

3.7.2.3 Microfluidique 

Pour la fabrication de NPs par microfluidique, les polymères ont été dissous dans de l’acétone. 

La phase organique et la phase aqueuse (eau Milli-Q ®) ont été injectées dans la cartouche de 

microfluidique NanoAssemblrTM (Precision Nano, Vancouver, Canada), à l’aide du système de 

pousse seringue du NanoAssemblrTM Benchtop TM (Precision Nano, Vancouver, Canada). Les 

nanosuspensions formées ont été récupérées dans un tube. La majorité du solvant a ensuite été 

évaporée sous hotte et le restant a été retiré par une dialyse de 3 heures (membrane de cellulose 

régénérée, 6-8kDa, Spectra Por, Spectrum Laboratories, Rancho Dominguez USA) contre un 

volume d’eau 100 fois supérieur. Les propriétés physicochimiques des NPs ont été analysées 

juste après fabrication. 
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Le procédé de fabrication par microfluidique est présenté en figure 3.11. 

 

Figure 3.11 Procédé de fabrication de NPs par microfluidique. A) Appareil NanoAssemblrTM 
BenchtopTM, composé d’un système de pousse-seringue contrôlé par ordinateur. Les seringues, 
remplies de phase organique et de phase aqueuse sont connectés à la cartouche de 
microfluidique. Les débits d’injection, volumes et ratio phase : organique phase aqueuse 
peuvent être variés B) Cartouche de microfluidique NanoAssemblrTM. C) Géométrie du système 
microfluidique24. Les micro-canaux sont composés de structures en chevrons qui induisent des 
zones de mélanges chaotiques. Note : la cartouche utilisée ne permet pas de travailler à des 
débits supérieurs à 15 mL/min en raison de fuites. 

3.7.2.4 Paramètres de fabrication étudiés 

Les paramètres suivants ont été variés dans ces trois procédés de fabrication de NPs : 

- Le débit d’injection total des phases organique et aqueuse (entre 1 et 30 mL/min), pour 

les procédés de microfluidique /nanoprécipitation Flash. La concentration en polymère 

et le ratio phase organique : phase aqueuse ont alors été tenus constants (concentration 

de 20 mg/mL et ratio 1 : 5) 

- La concentration en polymère dans la phase organique (entre 5 et 30 mg/mL, i.e. entre 

0.5 et 3% p/v)). Le débit d’injection et le ratio phase organique : phase aqueuse ont alors 

été tenus constants (débit de 12 mL/min ou 1 mL/min pour les procédés de 

microfluidique/nanoprécipitation Flash et de nanoprécipitation classique, 

respectivement, et ratio 1 : 5) 
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3.7.2.5 Caractérisation de la taille des nanoparticules 

La taille des NPs a été mesurée par la technique DLS après dilution dans de l’eau pure, à un 

angle de diffraction de 173°. L’appareil de mesure utilisé est un Malvern Zetasizer Nanoseries® 

(Malvern, Worcester, U.K.). Les mesures ont été effectuées en triplicata. 

3.8 Résultats et Discussion partie II 

Des NPs blanches, i.e. non chargées en actifs, ont été fabriquées à partir d’un polymère diblocs 

linéaire PLA-b-PEG2K, selon trois méthodes de fabrication basées sur le phénomène de 

nanoprécipitation : la nanoprécipitation classique, la nanoprécipitation Flash et la 

microfluidique. Pour chaque méthode, le débit de fabrication et la concentration en polymère 

dans la phase organique ont été variés. L’influence de la méthode de fabrication a été étudiée 

sur la taille et la distribution de taille des NPs. 

3.8.1 Influence du débit de fabrication 

Le débit de fabrication utilisé pour la fabrication des NPs par microfluidique et 

nanoprécipitation Flash a été varié pour obtenir différents temps de mélange des phases aqueuse 

et organique. Les tailles des NPs obtenues ont été comparées en fonction du débit et de la 

méthode de fabrication.  

Le procédé classique de nanoprécipitation permet d’obtenir une taille de NPs de 140 nm 

(Figure 3.12A). Cette taille a pu être facilement variée en utilisant les procédés en flux (Figure 

3.12A). Par nanoprécipitation flash et microfluidique, des NPs de tailles comprises entre 60 et 

175 nm ou 35 et 145 nm ont été obtenues, respectivement, sans changement de la composition 

polymérique hydrophile (Figure 3.12A). Les procédés en flux utilisant des micromélangeurs 

permettent ainsi de réduire la taille des NPs jusqu’à 4 fois par rapport au procédé classique de 

nanoprécipitation.  

Comme attendu, il a été observé que la taille des NPs fabriquées dépendait du débit de 

fabrication (Figure 3.12A). Plus le débit des deux phases augmentait, plus le temps de mélange 

diminuait, et plus la taille des NPs diminuait, et ce, jusqu’à une taille limite de 35 nm. La 

croissance des particules est en effet dépendante du changement de solvant 5.  Faire varier le 

temps de mélange, à travers le débit d’injection des phases dans les mélangeurs, permet donc 

de contrôler facilement la taille des NPs. 
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Pour chaque débit, il a été remarqué que les tailles des NPs obtenues par microfluidique étaient 

systématiquement plus faibles que celles obtenues par nanoprécipitation Flash (Figure 3.12A). 

Cette comparaison met en évidence que, pour un débit donné, le procédé de microfluidique 

utilisant des microcanaux recouverts de chevrons permet un mélange plus efficace des phases 

que le procédé de nanoprécipitation flash par collision de jets dans une chambre. Il semble donc 

que, pour un même débit, le temps de mélange des phases soit plus court pour le procédé de 

microfluidique par rapport au procédé de nanoprécipitation Flash, en raison de la géométrie du 

mélange. Des temps de mélange aussi courts que 10 ms peuvent en effet être obtenus pour le 

procédé de microfluidique utilisé alors que le procédé de nanoprécipitation Flash utilisé ne 

permet d’atteindre que des temps de mélanges minimaux de 40 ms 17. Le procédé de 

microfluidique permet donc d’atteindre la taille limite des NPs à plus faible débit que le procédé 

de nanoprécipitation Flash en permettant d’obtenir des temps de mélanges inférieurs au temps 

de coalescence/agrégation.  

Le débit de fabrication a également une influence sur la polydispersité des particules formées. 

En effet, un mélange à des temps proches du temps de coalescence/agrégation des particules 

augmente la sursaturation du polymère qui favorise la nucléation des particules par rapport à 

leur croissance 28, et donc permet théoriquement une meilleure homogénéité des tailles. Dans 

l’étude expérimentale menée dans ce projet, une telle diminution de la polydispersité est tout 

d’abord observée lorsque le temps de mélange diminue (débit qui augmente), mais à partir d’un 

débit de 12 mL/min, les NPs redeviennent plus polydisperses (Figure 3.12 B). Une hypothèse 

probable est qu’un débit trop important provoque des variations dans la turbulence du mélange, 

créant des zones de différents temps de mélange et donc une inhomogénéité de formation des 

particules.  

3.8.2 Influence de la concentration en polymère 

L’influence de la concentration en polymère sur la taille des particules a ensuite été évaluée 

pour les trois procédés de fabrication.  

Il a été remarqué que la concentration en polymère influençait la taille des NPs obtenues par le 

procédé classique de nanoprécipitation et par le procédé de nanoprécipitation Flash. Plus la 

concentration de polymère dans la phase organique augmentait, plus la taille des particules 

formées augmentait (Figure 3.12 C). En effet, d’après l’étude de Stepanyan et al. le temps de 

coalescence des particules est dépendant de la concentration de polymère 3. Ainsi plus la phase 

organique est concentrée en polymère, plus le temps de coalescence diminue 3. Cette 
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coalescence plus rapide liée à la concentration des polymères augmente ainsi le taux de 

croissance des particules. Par ailleurs, la concentration en polymère peut également modifier la 

viscosité du solvant 29 et donc sa diffusion.  

Néanmoins, le procédé de fabrication par microfluidique ne semble pas sensible à ce paramètre 

de concentration, puisque la taille des NPs n’a pas varié en fonction de la concentration en 

polymère. Cette absence d’effet de la concentration pour ce polymère peut s’expliquer par le 

débit utilisé pour cette étude. En effet, les particules ont été formées à un débit de 12 mL/min. 

Pour ce débit en microfluidique et contrairement aux procédés de nanoprécipitation classique 

et Flash, la taille limite des NPs est atteinte. Il est donc probable qu’à ce débit, le τmix soit égal 

ou inférieur au τcls. Ainsi, avec ces caractéristiques de mélange, la taille des particules formées 

ne dépend plus de la coalescence (Équation 3.8), et donc ne dépend pas des concentrations 

polymériques utilisées. Une telle dépendance de la taille des NPs en fonction de la concentration 

en polymère et du temps de mélange a déjà été observée expérimentalement par Johnson & 

Prud’Homme30 pour des NPs à base de PBA-b-PAAvii     

 

                                                           
vii PBA-b-PAA : poly(butylacrylate)-b-poly(acide acrylique) 
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Figure 3.12 Influence des paramètres des procédés de fabrication étudiés sur la distribution de 
taille des NPs. A) Influence du débit total d’injection sur le diamètre hydrodynamique des NPs 
et B) sur leur polydispersité (ratio 5 :1, 20 mg/ml de polymère). C) Influence de la concentration 
en polymère dans la phase organique sur le diamètre hydrodynamique des NPs et D) sur leur 
polydispersité (ratio 5 :1, débit 12 mL/min).  
Les symboles ronds  représentent les NPs fabriquées par nanoprécipitation classique, les 
symboles carrés  représentent les NPs fabriquées par microfluidique, et les symboles triangles 
▲ représentent les NPs fabriquées par nanoprécipitation Flash 
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3.9 Conclusion partie II 

Points Clés 

 Trois méthodes de fabrication de NPs polymériques (nanoprécipitation classique, 

« flash » et microfluidique) ont été comparées 

 Les conditions de mélange des phases aqueuse et organique déterminent la taille des 

NPs polymériques 

 La taille des NPs peut être facilement contrôlée en utilisant un procédé de fabrication 

en flux (nanoprécipitation « Flash » ou microfluidique) permettant d’obtenir un 

mélange de phases très rapide dont le temps de mélange peut être précisément varié, 

et ce, de manière reproductible.  

 La taille des NPs peut également être modulée par changement de concentration 

 Le choix de la géométrie du mélange conditionne la gamme de temps de mélange, 

et donc les tailles pouvant être obtenues. 

 

Les conditions de mélange déterminent également d’autres propriétés essentielles des NPs. En 

effet, cette étude comparant les différents procédés de fabrication a par la suite été développée 

par l’équipe du Pr. Xavier Banquy et il a été montré que l’efficacité du mélange des phases 

influençait l’encapsulation de molécules actives de différentes lipophilies ainsi que la 

composition en PEG à la surface de NPs. Cette étude a permis de définir des lignes de conduite 

pour choisir le procédé de fabrication de NPs polymériques en tenant compte des propriétés de 

la molécule à encapsuler ainsi que des propriétés structurelles désirées des NPs. Ce projet du 

laboratoire du Pr. Banquy a fait l’objet d’un article publié le 30 Avril 2018 dans le journal 

Langmuir de l’American Chemical Society 17: Unified Scaling of the Structure and Loading 

of Nanoparticles Formed by Diffusion-Limited Coalescence. Teresita Rode García, Araceli 

García Ac, Augustine Lalloz, François-Xavier Lacasse, Patrice Hildgen, Jean-Michel Rabanel, 

Xavier Banquy. Langmuir 2018 34 (20), 5772-5780. 

 

Une comparaison des procédés de fabrication utilisés dans ce projet est indiquée dans le tableau 

3.5 suivant. 
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Tableau 3.5 Avantages et inconvénients des différents procédés de fabrication basée sur la 
nanoprécipitation 

Procédé de 

fabrication 

Caractéristiques Avantages Inconvénients 

Nano-
précipitation 
Classique 

Mélange dans un 
bécher 
 
τmix de l’ordre de 
la seconde  

Pas d’équipements spécifiques 
nécessaires à son utilisation au 
laboratoire 

Mélange lent 
 
Pas de contrôle 
efficace du mélange et 
donc des propriétés 
des particules 
 
Difficulté  
de « scale-up » 

Nano-
précipitation 
Flash 
(géométrie 26) 

Mélange par 
collision de jet 
dans une chambre 
confinée 
 
τmix de l’ordre de 
101-103 ms 

Mélange rapide et pouvant être 
contrôlé par le débit 
d’injection/géométrie de la 
chambre 
 
Technique en flux facilitant le 
« scale-up » 

Pas de dispositifs 
commerciaux 
disponibles à ce jour 

Micro-
fluidique 
(géométrie 24)  

Mélange dans des 
microcanaux 
chevronnés.  
 
τmix de l’ordre de 
101-103 ms 

Mélange rapide et pouvant être 
contrôlé par le débit 
d’injection/géométrie du 
système 
 
Technique en flux facilitant le 
« scale-up » 
 
Système d’injection 
automatique garantissant la 
reproductibilité 
 
Dispositifs microfluidiques 
disponibles commercialement. 

Coût élevé des 
cartouches qui doivent 
être fréquemment 
remplacées en raison : 
- Mauvaise résistance 
des matériaux aux 
solvants organiques 
- Risque de bouchage 
dans les microcanaux 
si agrégation 
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3.10 Conclusion générale du chapitre III 

Savoir contrôler finement les propriétés physico-chimiques des NPs est primordial pour 

concevoir les nanovecteurs les plus efficaces possible. Ce chapitre a permis de mettre en 

évidence que l’obtention de NPs de compositions de surface et de tailles spécifiques, sans post-

modifications, nécessite à la fois une optimisation de la composition polymérique et du procédé 

de fabrication. Dans les chapitres suivants, présentant le rôle de la composition de surface des 

NPs sur la pénétration cutanée d’un actif modèle, des NPs de tailles identiques ont été 

fabriquées à base de polymères amphiphiles diblocs linéaires selon la méthode de 

nanoprécipitation « Flash ».  

 Les polymères d’architecture linéaire ont été retenus puisque i) aucune différence de 

taille et potentiel Zêta de NPs n’a été observée entre les architectures de polymères, ii) 

les méthodes de caractérisations utilisées ne permettent pas de prouver la structure en 

branches et iii) l’architecture linéaire est la plus simple, la plus facilement synthétisable 

et la plus couramment utilisée pour la fabrication de NPs polymériques, ce qui permet 

de faciliter les comparaisons avec la littérature. 

 

 Bien que le procédé de microfluidique permette de travailler à des conditions de 

mélange plus efficaces, le procédé de nanoprécipitation « Flash » a été choisi dans les 

études suivantes (Chapitres IV et V) en raison du critère économique. En effet, la durée 

de vie du micromélangeur Flash est largement supérieure à celle des cartouches 

microfluidiques, limitant ainsi le coût effectif de la fabrication des différentes 

formulations. Le procédé a été légèrement varié pour les études suivantes, car en 

analysant rétrospectivement la littérature, il a été remarqué que de mêmes débits 

devaient être utilisés pour les deux phases afin d’éviter que le mélange se fasse en dehors 

de la chambre de confinement. Un ratio 1 : 1 entre les phases a donc été utilisé, suivi 

d’une dilution dans l’eau 26 pour limiter la croissance des particules par murissement 

d’Ostwald 26, 31.   

 

 Dans les études suivantes (Chapitres IV et V), les débits de fabrication ont été variés 

selon la composition hydrophile des polymères afin d’obtenir une librairie de NPs, de 

composition hydrophile différente, mais de diamètre hydrodynamique similaire. 

  



Chapitre III - Fabrication de nanoparticules : comment contrôler leurs propriétés physico-chimiques ? 

176 
 

 

  



Chapitre III - Fabrication de nanoparticules : comment contrôler leurs propriétés physico-chimiques ? 

177 
 

Références bibliographiques Chapitre III 
(1) Fessi, H.; Puisieux, F.; Devissaguet, J. P.; Ammoury, N.; Benita, S. Nanocapsule formation by 
interfacial polymer deposition following solvent displacement. Int. J. Pharm. 1989, 55 (1), R1-R4 
(2) Almoustafa, H. A.; Alshawsh, M. A.; Chik, Z. Technical aspects of preparing PEG-PLGA 
nanoparticles as carrier for chemotherapeutic agents by nanoprecipitation method. International Journal 
of Pharmaceutics 2017, 533 (1), 275-284 
(3) Stepanyan, R.; Lebouille, J. G. J. L.; Slot, J. J. M.; Tuinier, R.; Stuart, M. A. C. Controlled 
Nanoparticle Formation by Diffusion Limited Coalescence. Phys. Rev. Lett. 2012, 109 (13), 138301 
(4) Johnson, B. K.; Prud'homme, R. K. Flash NanoPrecipitation of Organic Actives and Block 
Copolymers using a Confined Impinging Jets Mixer. Aust. J. Chem. 2003, 56 (10), 1021-1024 
(5) Lepeltier, E.; Bourgaux, C.; Couvreur, P. Nanoprecipitation and the “Ouzo effect”: Application to 
drug delivery devices. Advanced Drug Delivery Reviews 2014, 71, 86-97 
(6) Rabanel, J.-M.; Faivre, J.; Tehrani, S. F.; Lalloz, A.; Hildgen, P.; Banquy, X. Effect of the Polymer 
Architecture on the Structural and Biophysical Properties of PEG–PLA Nanoparticles. ACS Appl. Mater. 
Interfaces 2015, 7 (19), 10374-10385 
(7) Riley, T.; Stolnik, S.; Heald, C. R.; Xiong, C. D.; Garnett, M. C.; Illum, L.; Davis, S. S.; Purkiss, S. 
C.; Barlow, R. J.; Gellert, P. R. Physicochemical Evaluation of Nanoparticles Assembled from 
Poly(lactic acid)−Poly(ethylene glycol) (PLA−PEG) Block Copolymers as Drug Delivery Vehicles. 
Langmuir 2001, 17 (11), 3168-3174 
(8) Rabanel, J.-M.; Faivre, J.; Paka, G. D.; Ramassamy, C.; Hildgen, P.; Banquy, X. Effect of polymer 
architecture on Curcumin encapsulation and release from PEGylated polymer nanoparticles: toward a 
drug delivery nano-platform to the CNS. Eur. J. Pharm. Biopharm. 2015,  
(9) Rabanel, J.-M.; Faivre, J.; Tehrani, S. F.; Lalloz, A.; Hildgen, P.; Banquy, X. Effect of the Polymer 
Architecture on the Structural and Biophysical Properties of PEG–PLA Nanoparticles. ACS Appl. Mater. 
Interfaces 2015,  
(10) Riley, T.; Heald, C. R.; Stolnik, S.; Garnett, M. C.; Illum, L.; Davis, S. S.; King, S. M.; Heenan, R. 
K.; Purkiss, S. C.; Barlow, R. J.; Gellert, P. R.; Washington, C. Core−Shell Structure of PLA−PEG 
Nanoparticles Used for Drug Delivery. Langmuir 2003, 19 (20), 8428-8435 
(11) Saad, W. S.; Prud’homme, R. K. Principles of nanoparticle formation by flash nanoprecipitation. 
Nano Today 2016, 11 (2), 212-227 
(12) Gupta, A. P.; Kumar, V. New emerging trends in synthetic biodegradable polymers – Polylactide: 
A critique. Eur. Polym. J. 2007, 43 (10), 4053-4074 
(13) Gref, R.; Miralles, G.; Dellacherie, E. Polyoxyethylene coated nanospheres: effect of coating on 
zeta potential and phagocytosis. Polym. Int. 1999, 48 (4), 251-256 
(14) Rabanel, J.-M.; Hildgen, P.; Banquy, X. Assessment of PEG on polymeric particles surface, a key 
step in drug carrier translation. Journal of Controlled Release 2014, 185, 71-87 
(15) Hrkach, J. S.; Peracchia, M. T.; Bomb, A.; Lotan, n.; Langer, R. Nanotechnology for biomaterials 
engineering: structural characterization of amphiphilic polymeric nanoparticles by 1H NMR 
spectroscopy. Biomaterials 1997, 18 (1), 27-30 
(16) Zhu, Z. Effects of amphiphilic diblock copolymer on drug nanoparticle formation and stability. 
Biomaterials 2013, 34 (38), 10238-10248 
(17) Rode García, T.; García Ac, A.; Lalloz, A.; Lacasse, F.-X.; Hildgen, P.; Rabanel, J.-M.; Banquy, 
X. Unified Scaling of the Structure and Loading of Nanoparticles Formed by Diffusion-Limited 
Coalescence. Langmuir 2018, 34 (20), 5772-5780 
(18) Karnik, R.; Gu, F.; Basto, P.; Cannizzaro, C.; Dean, L.; Kyei-Manu, W.; Langer, R.; Farokhzad, O. 
C. Microfluidic Platform for Controlled Synthesis of Polymeric Nanoparticles. Nano Letters 2008, 8 
(9), 2906-2912 
(19) Essa, S.; Rabanel, J. M.; Hildgen, P. Effect of polyethylene glycol (PEG) chain organization on the 
physicochemical properties of poly(D, L-lactide) (PLA) based nanoparticles. Eur J Pharm Biopharm 
2010, 75 (2), 96-106 
(20) Vonarbourg, A.; Passirani, C.; Saulnier, P.; Benoit, J.-P. Parameters influencing the stealthiness of 
colloidal drug delivery systems. Biomaterials 2006, 27 (24), 4356-4373 



Chapitre III - Fabrication de nanoparticules : comment contrôler leurs propriétés physico-chimiques ? 

178 
 

(21) Lebouille, J. G. J. L.; Stepanyan, R.; Slot, J. J. M.; Cohen Stuart, M. A.; Tuinier, R. 
Nanoprecipitation of polymers in a bad solvent. Colloids and Surfaces A: Physicochemical and 
Engineering Aspects 2014, 460, 225-235 
(22) Valencia, P. M.; Farokhzad, O. C.; Karnik, R.; Langer, R. Microfluidic technologies for 
accelerating the clinical translation of nanoparticles. Nat. Nanotechnol. 2012, 7, 623 
(23) Hickey, J. W.; Santos, J. L.; Williford, J.-M.; Mao, H.-Q. Control of polymeric nanoparticle size to 
improve therapeutic delivery. J. Controlled Release 2015, 219, 536-547 
(24) Zhigaltsev, I. V.; Belliveau, N.; Hafez, I.; Leung, A. K. K.; Huft, J.; Hansen, C.; Cullis, P. R. 
Bottom-Up Design and Synthesis of Limit Size Lipid Nanoparticle Systems with Aqueous and 
Triglyceride Cores Using Millisecond Microfluidic Mixing. Langmuir 2012, 28 (7), 3633-3640 
(25) Fang, R. H.; Chen, K. N.; Aryal, S.; Hu, C. M.; Zhang, K.; Zhang, L. Large-scale synthesis of lipid-
polymer hybrid nanoparticles using a multi-inlet vortex reactor. Langmuir 2012, 28 (39), 13824-9 
(26) Han, J.; Zhu, Z.; Qian, H.; Wohl, A. R.; Beaman, C. J.; Hoye, T. R.; Macosko, C. W. A simple 
confined impingement jets mixer for flash nanoprecipitation. J. Pharm. Sci. 2012, 101 (10), 4018-4023 
(27) Stroock, A. D.; Dertinger, S. K. W.; Ajdari, A.; Mezić, I.; Stone, H. A.; Whitesides, G. M. Chaotic 
Mixer for Microchannels. Science 2002, 295 (5555), 647-651 
(28) Mahajan, A. J.; Kirwan, D. J. Nucleation and growth kinetics of biochemicals measured at high 
supersaturations. Journal of Crystal Growth 1994, 144 (3), 281-290 
(29) Galindo-Rodriguez, S.; Allémann, E.; Fessi, H.; Doelker, E. Physicochemical Parameters 
Associated with Nanoparticle Formation in the Salting-Out, Emulsification-Diffusion, and 
Nanoprecipitation Methods. Pharmaceutical Research 2004, 21 (8), 1428-1439 
(30) Johnson, B. K.; Prud’homme, R. K. Mechanism for Rapid Self-Assembly of Block Copolymer 
Nanoparticles. Physical Review Letters 2003, 91 (11), 118302 
(31) Liu, Y.; Kathan, K.; Saad, W.; Prud’homme, R. K. Ostwald Ripening of Beta-Carotene 
Nanoparticles. Physical Review Letters 2007, 98 (3), 036102 



 

 

 

 

 

-Chapitre IV- 
Influence de la chimie de surface de 
nanoparticules polymériques sur la 

pénétration cutanée d’un actif modèle 

  



Chapitre IV - Influence de la chimie de surface de nanoparticules polymériques sur la pénétration 
cutanée d’un actif modèle 

180 
 

 
  



Chapitre IV - Influence de la chimie de surface de nanoparticules polymériques sur la pénétration 
cutanée d’un actif modèle 

181 
 

4.1 Introduction générale du chapitre IV 

Dans ce chapitre, le rôle de la chimie de surface de NPs solides a été étudié sur différents aspects 

de l’efficacité d’un traitement pharmaceutique par la voie cutanée: la dégradation d’un actif, sa 

libération et son absorption dans la peau intacte ou lésée. L’actif modèle choisi est le 

cholécalciférol. Différents polymères à base de PLA, provenant de la librairie de polymère 

synthétisée dans le chapitre II ont été utilisés (PLA, PLA-b-PEG et PLA-b-PMPC) pour 

formuler des NPs de différentes surfaces (respectivement une surface lipophile et négativement 

chargée de PLA, une surface hydrophile neutre de PEG et une surface hydrophile zwitterionique 

et biomimétique de PMPC), mais conservant des tailles identiques. Ces NPs polymériques de 

surfaces variées ont été systématiquement comparées à des NPs lipophiles et négativement 

chargées de cholécalciférol « pur » (formulées et stables sans polymères) et à des micelles de 

tensioactifs. 

L’influence de la composition des polymères et du débit de fabrication par nanoprécipitation 

Flash sur les propriétés physico-chimiques des NPs chargées en cholécalciférol (taille, 

polydispersité, morphologie, encapsulation, potentiel zêta, quantité de polymère en surface) a 

été déterminée à travers une étude complète d’optimisation. La dégradation de l’actif modèle, 

sa libération in vitro dans un milieu lipidique modèle ainsi que sa pénétration dans la peau 

depuis les NPs ont ensuite été évaluées selon la chimie de surface des NPs (taille de NPs 

constante). Deux types de peaux ont été étudiés, une peau intacte et une peau lésée où le SC a 

été retiré, afin de déterminer l’influence de la surface cutanée sur la capacité de l’actif à pénétrer 

la peau, dépendamment de la chimie de surface des NPs. 

Ce chapitre est présenté sous forme d'un article scientifique publié le 11 octobre 2018 dans 

International Journal of Pharmaceutics et intitulé : Effect of Surface Chemistry of Polymeric 

Nanoparticles on Cutaneous Penetration of Cholecalciferol (DOI : 

10.1016/j.ijpharm.2018.09.046). La synthèse des polymères et leurs caractérisations 

structurelles ont été réalisées au sein du Laboratoire de Nanotechnologie Pharmaceutique et du 

Laboratoire de Biomatériaux et Interfaces Structurées avec l'aide du Dr Rabanel Jean-Michel, 

de Jimmy Faivre et de Pierre-Luc Latreille. Les aspects de formulations de NPs, de dégradation 

et de libération ont été traités au sein du Laboratoire de Biomatériaux et Interfaces Structurées 

et du LAGEP, avec l’aide de Jimmy Faivre, de Araceli Garcia Ac et de Cyrielle Rakotovao. 

Les tests de pénétration cutanée ont été menés au LAGEP. Le manuscrit a été préparé par les 



Chapitre IV - Influence de la chimie de surface de nanoparticules polymériques sur la pénétration 
cutanée d’un actif modèle 

182 
 

Pr Stéphanie Briançon, Pr Marie-Alexandrine Bolzinger, Pr Patrice Hildgen, Pr Xavier Banquy 

et par moi-même. 

  



Chapitre IV - Influence de la chimie de surface de nanoparticules polymériques sur la pénétration 
cutanée d’un actif modèle 

183 
 

Effect of Surface Chemistry of Polymeric 
Nanoparticles on Cutaneous Penetration of 

Cholecalciferol 
 

Augustine Lalloza,b,c, Marie-Alexandrine Bolzingera, Jimmy Faivreb, Pierre-Luc Latreilleb,c, 
Araceli Garcia Acb, Cyrielle Rakotovaob, Jean-Michel Rabanelb,c,viii, Patrice Hildgenc*, Xavier 
Banquyb*, Stéphanie Briançona* 

aUniv Lyon, Université Claude Bernard Lyon 1, CNRS, LAGEP UMR 5007, 43 Boulevard du 
11 novembre 1918, F-69100, Villeurbanne, France 
bCanada Research Chair on Bio-inspired Materials and Interfaces, Faculté de Pharmacie, 
Université de Montréal, C.P. 6128, Succursale Centre-ville, Montréal, Québec H3C 3J7, 
Canada 
cLaboratoire de Nanotechnologie Pharmaceutique, Faculté de Pharmacie, Université de 
Montréal, C.P. 6128, Succursale Centre-ville, Montréal, Québec H3C 3J7, Canada 

*Corresponding authors: stephanie.briancon@univ-lyon1.fr; xavier.banquy@umontreal.ca; 
patrice.hildgen@umontreal.ca; 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

                                                           
viii Present address : INRS-Institut Armand-Frappier, 531 Boulevard des Prairies, Laval, 
Québec H7V 1B7, Canada 

 



Chapitre IV - Influence de la chimie de surface de nanoparticules polymériques sur la pénétration 
cutanée d’un actif modèle 

184 
 

4.2 Abstract 

We investigated the influence of nanoparticle (NP) surface composition on different aspects of 

skin delivery of a lipophilic drug: chemical stability, release and skin penetration. 

Cholecalciferol was chosen as a labile model drug. Poly(lactic acid) (PLA)-based NPs without 

surface coating, with a non-ionic poly(ethylene glycol) (PEG) coating, or with a zwitterionic 

poly(2-methacryloyloxyethyl phosphorylcholine) (PMPC) coating were prepared using flash 

nanoprecipitation. Process was optimized to obtain similar hydrodynamic diameters. Polymeric 

NPs were compared to non-polymeric cholecalciferol formulations. Cholecalciferol stability in 

aqueous medium was improved by polymeric encapsulation with a valuable effect of a 

hydrophilic coating. However, the in vitro release of the drug was found independent of the 

presence of any polymer, as for the drug penetration in an intact skin model. Such tendency 

was not observed in impaired skin since, when stratum corneum was removed, we found that a 

neutral hydrophilic coating around NPs reduced drug penetration compared to pure drug NPs 

and bare PLA NPs. The nature of the hydrophilic block (PEG or PMPC) had however no 

impact. We hypothesized that NPs surface influenced drug penetration in impaired skin due to 

different electrostatic interactions between NPs and charged skin components of viable skin 

layers. 

Graphical Abstract 

 

Keywords 

Nanoparticle surface, flash nanoprecipitation, drug stability, skin penetration, impaired skin, 
cholecalciferol 
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4.3 Introduction 

Drug delivery in complex tissues is a challenging task. The in vivo efficacy of pharmaceutical 

treatments is determined by the transport and the delivery of a sufficient quantity of active 

therapeutic agent to the target tissue or cells, avoiding any toxic side effects. Polymeric 

nanoparticles (NPs) carrying drugs have been developed for several decades to this end. 

Compared to traditional pharmaceutical formulations, these nanocarriers are able to solubilize 

drugs, to protect them from degradation during their transport in the organism in the host tissue 

or cells and to control their release 1. The design of the most effective carrier is however relative 

to a fundamental knowledge which is the understanding of the specific interactions of NPs with 

biological systems, i.e. complex tissues, living cells and various tissues components 2. 

An example of such a complex tissue is the skin. Topical and transdermal delivery are 

particularly challenging tasks due to the specific structure of the skin made of successive stacks 

of cellular layers of different polarities. Notably, the external lipophilic layer of the skin, the 

stratum corneum, which is characterized by a compact structure of dead cells embedded in a 

lipid medium 3, forms a remarkable barrier to the penetration of chemicals. Moreover, the 

transport of drugs into the skin can be affected by skin pathologies which alter the barrier 

integrity 4 due to various factors such as inflammation, desquamation, defects in lipid 

distribution or epidermal thickening. Designing efficient formulations to help drug crossing the 

skin barrier or target specific skin layers according to the pathology is therefore a great 

challenge. The use of NPs carrying drugs have been proposed to this end. Indeed, besides 

efficiently solubilizing drugs in their core, NPs can either i) stay on the skin surface, ii) 

accumulate in skin appendages, iii) penetrate the skin, iv) influence the skin surface or v) favor 

the drug partition between formulation and skin. These allow to improve, reduce or modulate 

the skin diffusion of the drug encapsulated 5-6. Nevertheless, the role of the interactions between 

the skin and the NPs on the mechanisms of drug delivery is still unclear, as well as the role of 

the skin physiopathology on these interactions. In fact, most of the studies dealing with the skin 

penetration of drugs from NPs are proof of concepts studies that only assess the penetration on 

healthy skin. Rare studies evaluating the penetration of drugs or NPs in damaged skin had 

however highlighted the importance to study penetration in a skin model close to the skin 

pathology since penetration can be thoroughly different than in intact skin 7-11.  

Along with size and shape, NPs surface properties are crucial parameters dictating the nano-bio 

interactions 2, 12-13. For treatments with intravenous administration, the presence of ligands on 
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the NPs surface affects the recognition of NPs to the targeted site 14 while a hydrophilic and 

dense coating of polymers hinders the opsonization of the NPs surface by plasmatic proteins, 

extending the circulation time in blood 15-16. A faster diffusion of NPs coated with a hydrophilic 

layer of polymer in complex media was also reported 17-19 as well as a better colloidal stability 

in physiological media 20-22. For skin treatments, a lot of studies have shown the influence of 

NPs surface charge on their penetration in skin. However, conclusions were often contradictory 

with no consensus obtained. Some studies have shown that cationic NPs penetrate more 

efficiently the skin or other tissues than anionic or neutral counterparts 23-24 due to favourable 

electrostatic attractive interactions with negatively-charged cell membranes 23. Another study 

reported a more favourable penetration of anionic NPs, explained by possible repulsions with 

anionic skin lipids which created temporary channels within the skin facilitating penetration 25. 

Other reports demonstrated that a PEG coating around gold NPs favored a deeper penetration 

of the NPs in the skin compared to charged NPs 26-27. It was also shown that surface coating 

influence cytotoxicity in epidermal keratinocytes 28. Since NPs surface influences penetration 

of NPs in skin, it should also control drug delivery to the skin. A thoughtful design of the 

polymeric NPs surface and a precise assessment of its effects seem therefore crucial in order to 

optimize and control the interactions skin-NPs and therefore maximize formulation efficiency. 

However, to date, studies evaluating the impact of the surface composition of polymeric 

nanocarriers encapsulating drugs on skin drug delivery, especially in impaired skin, are rare 

and did not systematically assess the penetration of the drug in all skin layers 29.   

In order to better figure out how surface properties of polymeric NPs can influence drug 

delivery to the normal or pathological skin, we propose to systematically compare different 

surface coatings of drug-loaded polymeric NPs commonly used for drug delivery purposes  i.e. 

i) a lipophilic coating of poly(lactic acid) (PLA) polymer, ii) a neutral hydrophilic coating of 

poly(ethylene glycol) (PEG) surrounding a PLA core, and iii) a zwitterionic hydrophilic coating 

of poly(2-methacryloyloxyethyl phosphorylcholine) (PMPC) surrounding a PLA core. These 

polymeric NPs will be compared to iv) pure drug NPs formulated without polymer as control 

and to v) surfactant micelles. PEG was chosen because it is a well-established polymer coating 

for NPs, known to provide stealth properties to NPs 30. Moreover, PEG is now extensively used 

as NPs coating for topical delivery 31-40, but its role on drug delivery is still unclear. Recently, 

PMPC, a biomimetic zwitterionic polymer, has also demonstrated benefits for NPs surface 

coating as an alternative to PEG coating 41. Originally designed to mimic and have affinities 

with the phospholipids bilayers of the cellular biomembranes 42-43, its remarkable hygroscopic 
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properties, arising from the highly hydrophilic nature of the phosphorylcholine head-groups, 

inhibits biofouling 44. In rare reports studying PMPC for skin hydration, it was shown that 

PMPC can modify the stratum corneum structure by altering the organization of the lamellar 

phase of skin lipids and improving the skin water retention 45-47. Its potential for skin drug 

delivery has almost never been studied 48 and we hypothesized that PMPC can modulate skin 

penetration, since a disorganization of the lipid structure affects the skin barrier function 49. 

Cholecalciferol also named Vitamin D3, was chosen as a very lipophilic model drug (LogP 7.5) 

in the present study. The role of NPs composition on surface was systematically studied in the 

different aspects of drug delivery i.e. i) the formation of the drug-loaded NPs, ii) the drug 

stability in NPs, iii) the drug release in a lipophilic medium, and iv) the drug penetration into 

intact skin and into a model of impaired skin. 

4.4 Materials & Methods 
4.4.1 Materials 

Analytical grade acetonitrile (ACN), methanol, toluene, hexane, tetrahydrofuran (THF), 

dichloromethane (DCM), dimethylsulfoxide (DMSO) anhydrous sodium sulfate and sodium 

chloride (NaCl) were purchased from Fisher Scientific (Loughborough, UK). Hexanol was 

from Laboratoires MAT (Québec, Canada). Acetone was from Biosolve Chimie (Dieuze, 

France). Absolute ethanol was purchased from Us Technologies (St-Priest, France). 

Dimethylformamide (DMF) was obtained from Prolabo (Paris, France). Deuterated chloroform 

(CDCl3), deuterated water (D2O), anhydrous toluene, D,L-Lactide (3,6-dimethyl-1,4-dioxane-

2,5-dione), poly(ethylene glycol) monomethyl ether (mPEG) (2 000 g/mol), stannous 2-

ethylhexanoate (Sn(Oct)2), bypyridine, CuBr, α-bromoisobutyryl bromide, 2-

Methacryloyloxyethyl phosphorylcholine (MPC), diethyl ether, cholecalciferol, were supplied 

by Sigma Aldrich (Steinheim, Germany). Ethylene diamine tetracetique (EDTA) was 

purchased from BDH (Dubai, UAE). Deuterated methanol (CD3OD) was from Euriso-Top 

(Saint-Aubin, France). Butylhydroxytoluene (BHT) was from Jan Dekker (Amsterdam, 

Netherlands). Oleth-20 surfactant (Massocare ® O20) was bought from Comercial Quimica 

Masso (Barcelona, Spain). Isopropyl myristate was purchased from Cooper (Melun, France) 

Solvents were used as received. Dilactide was purified by recrystallization in toluene and dried 

overnight in vacuum before use. mPEG was dried over anhydrous sodium sulfate in DCM and 

dried overnight in vacuum before use. Deionized water of 18 MΩ cm resistivity was used 

throughout the work. 
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For the preparation of Hank's Balanced salt solution (HBSS), potassium chloride, sodium 

chloride and D-glucose anhydrous were purchased from Fisher Scientific (Loughborough, UK), 

potassium dihydrogenophosphate was from Prolabo (Paris, France), sodium bicarbonate was 

obtained from Cooper (Melun, France) and di-sodium hydrogenophosphate dihydrate was 

purchased from Sigma Aldrich (Steinheim, Germany). 

4.4.2 Polymers synthesis 
4.4.2.1 Polymer characterization  

Polymers were analyzed using 1H NMR spectrometry on a Bruker Advanced 400 MHz 

spectrometer (Bruker, Germany). Samples were dissolved in CDCl3 (PLA, PLA-Br, and PLA-

b-PEG) or in a mixture 1:1 CDCl3/CD3OD (PLA-b-PMPC). The molecular weight average by 

weight (Mw) and by number (Mn) as well as the polydispersity index (PdI, Mw/Mn) of PLA, 

PLA-b-PEG, and PLA-Br were obtained by gel permeation chromatography (GPC) using THF 

as solvent. The Breeze® system from Waters (Waters Corp., Milford, MA, USA) equipped 

with a 717 plus autosampler, a 1525 Binary High Performance Liquid Chromatography (HPLC) 

pump, 3 consecutive GPC columns (Phenogel 5 μm, Phenomenex, USA) and a refractive index 

detector, (Waters Corp., Milford, MA, USA) was used. The columns temperature was set at 35 

°C and the THF flow rate at 1 mL/min. The calibration was carried out using linear polystyrene 

standards with molecular weight ranging from M w = 600 to 400,000 g/mol. 

4.4.2.2 PLA synthesis 

PLA polymer was synthesized by ring opening polymerization (ROP) of D,L-dilactide with 

hexanol as initiator and Sn(Oct)2 as catalyst, as previously reported 50. D,L-dilactide, hexanol 

(1/250 lactic acid (LA) unit, 4.10-3 eq. LA) and Sn(Oct)2 (1/5000 LA, 2.10-4 eq. LA) were 

introduced into a round double neck glass flask and were stirred at 100 rpm with a stirring blade 

under heating at 150 oC and argon atmosphere. After 6 hours, reaction was stopped by cooling 

down the mixture to room temperature and the polymer was dissolved in DCM. The organic 

phase was washed twice with water in a separating funnel to remove unreacted D,L-dilactide 

and oligomers and dried over anhydrous sodium sulfate. Polymer was finally precipitated twice 

in hexane and dried over vacuum 48 h. The final polymer structured was assessed by 1H NMR 

(400 MHz, CDCl3): δ 1.3−1.5 (m, 3H, CH3), 5.2 (m, 1H, CH) and GPC (Table 4.1). 

4.4.2.3 PLA-b-PEG synthesis 

Similarly, PEG-b-PLA polymer was synthesized by ROP of D,L-dilactide with  methoxyPEG-

OH (2 kDa) as macroinitiator and Sn(Oct)2 as catalyst, as previously reported 50. D,L-dilactide, 
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methoxyPEG-OH (1/250 LA, 4.10-3 eq. LA) and Sn(Oct)2 (1/5000 LA, 2.10-4 eq. LA) were 

introduced into a round double neck glass flask and were stirred at 100 rpm with a stirring blade 

under heating at 150 oC and argon atmosphere. After 6 hours, reaction was stopped by cooling 

down the mixture to room temperature and the polymer was dissolved in DCM.  The organic 

phase was washed twice with water in a separating funnel to remove unreacted D,L-dilactide, 

oligomers and unreacted PEG chains. Organic phase was dried over anhydrous sodium sulfate. 

Polymer was finally precipitated twice in cold methanol to remove remaining unreacted mPEG 

chains and was collected with a Buchner funnel. Polymer was dried over vacuum 48 h. The 

final polymer structure was characterized by 1H NMR (400 MHz, CDCl3): δ 1.3−1.5 (m, 3H, 

CH3), 3.38 (s, 3H, CH3), 3.65 (m, 2H, CH2), 5.2 (m, 1H, CH) and GPC (Table 4.1). 

4.4.2.4 PLA-b-PMPC synthesis 

PLA-b-PMPC polymer was synthesized according to the protocol of Hsiue et al. as described 

below 51.  

4.4.2.4.1 Synthesis of poly(D,L-lactide) bromide-terminated (PLA-Br) 
macroinitiator  

Another batch of PLA polymer was synthesized and purified as described above. PLA-Br 

macroinitiator was prepared by the addition of α-bromoisobutyryl bromide to OH-terminated 

PLA. Briefly, OH-terminated PLA (20 kDa) was dissolved in 20 mL anhydrous toluene. Argon 

was bubbled in the reaction medium and the flask was placed in an ice bath. α-bromoisobutyryl 

bromide (5 eq. OH) was then added dropwise to the reaction medium and the reaction was left 

for 5 h. The resulting atom transfer radical polymerization (ATRP) macroinitiator was purified 

by three successive precipitations in hexane/diethylether (9:1, v/v). The end-chain modification 

was confirmed by 1H NMR (400 MHz, CDCl3): δ 1.98 (s, 6H, CH3). PLA-Br molecular weight 

was measured by GPC (see Table 4.1). 

4.4.2.4.2 Synthesis of poly(D,L-lactide)-block-poly(2-
methacryloyloxyethyl phosphorylcholine) (PLA-b-PMPC) diblock 
copolymer using ATRP 

PLA-Br (20 kDa) and MPC (40 eq. Br) were dissolved in DMSO/MeOH (1:1 v/v) and bubbled 

in argon for 20 min. 2,2'-bipyridine (2 eq. Br) and CuBr (1 eq. Br) were then added to the 

reaction medium and the solution was left 48 h under argon. After polymerization termination 

by exposure of the reaction medium to ambient oxygen, the polymer was dialyzed for 12 h 

against water and an excess of EDTA to remove unreacted MPC and copper catalyst followed 

by a 24 h dialysis in water to remove EDTA. The polymer was then freeze-dried for 72 h. The 
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final polymer structure was checked by 1H NMR (400 MHz, CDCl3/CD3OD): δ 1.3−1.5 (m, 

3H, CH3), 3.4 (s, 9H, CH3), 3.8 (m, 2H, CH2), 4.1 (m, 2H, CH2), 4.3 (m, 4H, CH2) 5.2 (m, 1H, 

CH) (see Table 4.1). 

4.4.3 Nanoparticles manufacturing using Flash Nanoprecipitation 
4.4.3.1 Preparation and purification of NPs 

Drug loaded-polymeric NPs and pure drug NPs were prepared by Flash Nanoprecipitation using 

a Confined Impingement Jet Mixer (CIJM) fabricated in-house according to Han et al. 52.  

For the fabrication of polymeric NPs, the organic phase was composed of polymer (1 or 2% 

w/vorganic phase), cholecalciferol (7% w/wpolymer i.e. 0.07 or 0.14 % w/vorganic phase) and BHT (4% 

w/wpolymer, i.e. 0.04 or 0.08 % w/vorganic phase) dissolved in acetone for PLA or PLA-b-PEG or in 

a mixture of acetone:methanol (1:1) for PLA-b-PMPC. 

For the fabrication of pure drug NPs, the organic phase was composed of cholecalciferol (0.14 

% w/vorganic phase) and BHT (0.08 % w/vorganic phase) dissolved in acetone. 

For the NPs fabrication setup, two 3mL syringes were loaded with 3mL of the previously 

described organic phases and 3 mL of distilled water, respectively. Both syringes were 

connected to the CIJM. The organic and aqueous phases were injected into the mixing chamber 

with an equal flow rate. The total flow rate was varied between 0.5-200 mL/min. Immediately 

after mixing, the nanosuspension was diluted in 12 mL of distilled water stirred at 400 rpm to 

quench particle growth.  

After NPs fabrication, the resulting nanosuspension was dialyzed against distilled water under 

stirring for 3h in a regenerated cellulose membrane bag with a cut-off of 10-12kDa (Spectra 

Por, Spectrum Laboratories, Rancho Dominguez, USA) to remove organic solvents. Traces of 

organic solvents were then gently evaporated under reduced pressure. Finally, NPs were 

purified by centrifugation (5 min at 2300 g) to remove potential aggregates of NPs or polymers. 

BHT, an antioxidant, was coprecipitated with cholecalciferol to prevent cholecalciferol 

degradation. NPs batches without BHT were also prepared. 

4.4.3.2 Characterization 
4.4.3.2.1 Size  

NP size and polydispersity (PDI) were determined after dilution in deionized water by dynamic 

light scattering (DLS) on a Malvern Zetasizer NanoSeries (Malvern, Worcester, U.K.) at a 

diffraction angle of 173°.  Measurements were done in triplicate at 25 ºC.  
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4.4.3.2.2 Zeta Potential 

Zeta Potential (ZP) of the NPs was determined after dilution in 5 mM NaCl solution by 

electrophoretic light scattering (ELS) on a Malvern Zetasizer NanoSeries (Malvern, Worcester, 

U.K.). NaCl was added because deionized water is not conductive enough to allow regular 

particle motion 53. Measurements were done in triplicate at 25 ºC.  

4.4.3.2.3 Drug content 

Total drug content in formulations after purification was analyzed by UV-HPLC (method 

described below, paragraph 2.7) after dissolution of 100 μL of formulation in acetonitrile (1:9) 

and filtration through a 0.2 μm nylon filter.  

Drug yield in nanosuspensions after purification and drug loading (DL) of the NPs were then 

calculated using equations (4.1) and (4.2) respectively. 

Drug yield (%)    Equation. 4.1 

                 Equation. 4.2 

 

NPs concentration was determined by freeze-drying and accurate weighting 1 mL of NPs 

suspension. Measurements were done in triplicate. 

4.4.3.2.4 TEM imaging 

Cholecalciferol/BHT drug-loaded NPs were imaged by transmission electronic microscopy. 3 

μL droplets of NP suspensions (0.1−1 mg/mL) were deposited on Formvar-Carbon 200 mesh 

copper grids (Canemco-Marivac, Lakefield, Canada) at room temperature. After 10 minutes, 

excess liquid was soaked with a wiper and grids were air-dried for 2-3 hours before image 

acquisition. No staining procedure was used. NP image were taken in bright-field mode in a 

JEM-2100F field-emission electron microscope (Jeol Ltd., Tokyo, Japan) operating 200 kV 

acceleration voltage. The imaging procedure is as follows. The grids were introduced into the 

microscope column under vacuum and the samples were cooled with liquid nitrogen added in 

the sample holder (Gatan Inc., Warrendale, PA). A temperature controller (Smart Set model 

900 cold stage controller; Gatan Inc.,Warrendale, PA) maintained the grids at -150 °C during 

the imaging process. Images were recorded with a digital camera at low electron dose to prevent 

damage to the heat-sensitive particles.  
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4.4.3.2.5 Hydrophilic block surface density 

Quantification of polymer surface grafting density was performed by 1H NMR following the 

method proposed in reference 50. To enhance NMR signal, cholecalciferol/BHT drug-loaded 

NPs made of PLA-b-PEG or PLA-b-PMPC were first concentrated up to 5-fold by 

ultrafiltration (Ultrafiltration disk membranes, 10 kDa, 76 mm, Millipore®, Sigma Aldrich, 

Steinheim Germany) (final NPs concentration 10-15 mg/mL). For the quantification of total 

hydrophilic block in NPs (PMPC or PEG), NPs mass concentration was determined by freeze-

drying and accurate weighting of 300 μL of NPs suspension. Freeze-dried PLA-b-PEG NPs 

and PLA-b-PMPC NPs were then dissolved respectively in CDCl3 or CDCl3/CD3OD (1:1) and 

analyzed by 1H NMR (Bruker AV500, Bruker, Germany). For the quantification of surface 

hydrophilic block, 500 μL of concentrated NPs suspension were diluted with 500 μL of 

deuterium oxide using DMF as an internal standard (6 mg/g) and analyzed by 1H NMR (Bruker 

AV500, Bruker, Germany). Quantifications were conducted with reference to the intensity of 

one peak of DMF standard at 3.01 ppm (3H, s, CH3). PEG or PMPC chain surface densities 

measurements were done in duplicate. 

4.4.3.2.6 Percentage of pure drug NPs in polymeric nanosuspensions 

The percentage of pure drug NPs, i.e. non-encapsulated in polymers, in cholecalciferol/BHT 

drug-loaded polymeric nanosuspensions was determined by a centrifugation test. Briefly, 1mL 

of polymeric nanosuspensions was centrifuged at 60 000 g for 2 hours. 1 mL of pure drug NPs 

was also centrifuged to serve as control. 100 μL of supernatant were withdrawn and 

cholecalciferol in supernatant was quantified after dilution in acetonitrile (1:9) by UV-HPLC 

(method described below, paragraph 2.7). Measurements were done in triplicate. 

4.4.4 Cholecalciferol stability in NPs 

Formulations with or without BHT antioxidant were studied. NPs were diluted if necessary to 

achieve a cholecalciferol concentration of 90 μg/mL and a NPs concentration of 1.2 mg/mL. A 

micellar solution of cholecalciferol at the same concentration was used as control. Surfactant 

concentration in the control micellar solution was 5 mg/mL. Nanosuspensions or micelles were 

incubated at 37 ºC in a water bath protected from light. After 1, 2, 4, 8 and 24 hours of 

incubation, 100 μL of formulation were withdrawn. Cholecalciferol remaining in formulations 

was quantified after dilution in acetonitrile (1:9) by UV-HPLC (method described below, 

paragraph 2.7). Degradation was tested at least n=6. 
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4.4.5 Cholecalciferol release from NPs 

In vitro release of cholecalciferol from the formulations was performed in a membraneless 2 

phases system. Cholecalciferol/BHT drug-loaded NPs were diluted in distilled water if 

necessary to achieve a cholecalciferol concentration of 90 μg/mL and a NPs concentration of 

1.2 mg/mL. A micellar solution of cholecalciferol at the same concentration was used as 

control. Surfactant concentration in control micelles was 5 mg/mL. Briefly, 100 μL of NPs 

suspension or micellar solution were mixed with 1 mL of isopropyl myristate (IPM). IPM was 

used as release medium because of its immiscibility with water and its similarities to the skin 

properties 54. Cholecalciferol is fully soluble in IPM ensuring sink conditions. Release was 

performed under stirring at 400 rpm in a water bath heated at 37 ºC and protected from light. 

After 1, 2, 4, 8 and 24 hours of incubation in the release medium, samples were centrifuged for 

2 min at 2,000g to separate IPM from the aqueous phase. Cholecalciferol was quantified in IPM 

after dilution in acetonitrile (1:9) by UV-HPLC (method described below, paragraph 2.7). 

Release study was tested in triplicate for each nanosuspension.  

4.4.6 Cholecalciferol skin penetration studies 

Skin flanks were obtained from young female pigs (30±2 kg) freshly sacrificed at the École de 

Chirurgie (Université Claude Bernard Lyon1, Lyon France). Porcine skin was used as a model 

of human skin in the penetration test due to its similarity in terms of morphology and 

permeability to human skin 55. Skin was stored frozen flat at -20°C on aluminium foil until use. 

Skin flanks were used within 3 months of storage.  

On the day of the experiments, skin was thawed at room temperature and hairs were cut with 

an electric clipper. The subcutaneous fatty tissue was removed with a scalpel and the excised 

skin was cleaned up with tap water. Skin thickness was measured with a caliper (Mitutoyo) 

(1.25 ± 0.10 mm). To evaluate skin integrity, transepidermal water loss (TEWL) was measured 

on each skin piece using a Tewameter TM300 (Courage + Khazaka Electronic GmbH, Köln, 

Germany) according to OECD guidelines 56. Skin pieces were considered suitable with a TEWL 

value lower than 15 g.m2.h-1. For penetration studies on highly impaired skin, stratum corneum 

was removed by tape stripping (Standard D-Squame, Monaderm, Monaco) up to reach a TEWL 

value between 30-40 g.m2.h-1 8, 57. 

Skin pieces were mounted between the donor and receptor chamber of Franz-type static 

diffusion cells. The effective skin area of diffusion was 2.54 cm2. The receptor medium was 

composed of HBSS buffer at pH 7.4 with 0.5 %w/w of oleth-20 to insure sink conditions and 
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0.002 %w/w of BHT to avoid drug oxidation. After 30 min of equilibration in a water bath at 37 

ºC, 1mL of formulations (polymeric NPs, pure drug NPs, surfactant micelles, with BHT as 

antioxydant) was deposited on the skin surface. NPs were diluted if necessary to achieve a 

cholecalciferol concentration of 90 μg/mL and a NPs concentration of 1.2 mg/mL. A micellar 

solution of cholecalciferol at the same concentration was used as control. Surfactant 

concentration in control micelles was 5 mg/mL. All experiments were performed in a water 

bath heated at 37 ºC under occlusive conditions, protected from light and with stirring of the 

receptor medium at 400 rpm. After 24 hours of incubation with formulations, the cells were 

disassembled. All the receptor fluid was removed, and freeze-dried. To remove non-absorbed 

NPs, the skin surface was washed thrice with 1 mL of fresh receptor fluid solution and wiped 

with a cotton swab. One tape-strip was also performed on the skin surface to remove the last 

residues of formulation adhering to the skin.  

For intact skin, skin was separated in its three layers: stratum corneum, viable epidermis and 

dermis. For impaired skin, skin was separated in two layers: viable epidermis and dermis. 

Stratum corneum was isolated from viable layers by tape stripping (28 strips). The viable 

epidermis was peeled off from the dermis after heat treatment in water at 60 °C for 45 s. Both 

epidermis and dermis were cut into small pieces.  

Cholecalciferol was extracted from all skin layers as well as from the freeze-dried receptor fluid 

and residual formulation using acetonitrile containing 0.002 %w/w BHT under ultrasounds for 1 

hour. Cholecalciferol was quantified in each extract by UV-HPLC (method described below, 

paragraph 2.7) after filtration through a 0.2 μm nylon membrane. 

Skins from at least 3 different pigs were tested in triplicate each (n = 9 in total). 

4.4.7 Drug quantification by UV-HPLC 

UV-RP-HPLC was used to quantified cholecalciferol content in the different samples using a 

previously published method with some modifications 58. The HPLC set up from Waters (St 

Quentin en Yvelines, France) was composed of a Waters e2695 separation module, a reverse 

phase column XSelect® HSS C18 (4.6 × 150 mm, 3.5μm) and a Waters 2998 photodiode array 

UV detector. The wavelength was set up at 266 nm and the column was heated at 30 °C. 

Cholecalciferol was eluted using an isocratic method at a flow rate of 1 mL.min−1 with a mobile 

phase of methanol/acetonitrile (90:10). Retention time of cholecalciferol was 6.4 min. 20 or 

40 μL of samples were injected. Calibration curves were prepared in ACN, water:ACN (10:90)  

or IPM :ACN (10:90). The linear range was 20 to 0.03 μg.mL−1 (R2=0.999). Data were analyzed 

with Empower 3 software. 
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4.4.8 Statistical analysis 

Comparison of formulations was performed with a Student-t test. Significance level was set at 

p<0.05 

4.5 Results and Discussions 
4.5.1 Polymers characteristics 

PLA and PLA-b-PEG polymers were synthesized by ring opening polymerization of 

dilactide with either hexanol or mPEG-OH (2kDa) as chain initiator. PLA-b-PMPC was 

synthesized by chain elongation of PLA with MPC according to an ATRP polymerization after 

a PLA chain-end functionalization with α-bromoisobutyryl bromide. The polymers were 

characterized by GPC and 1H NMR. The chemical structures of PLA, PLA-b-PEG, and PLA-

b-PMPC polymers are presented in Figure 4.1. Mass molecular weight, Mw, and polydispersity 

index, are presented in Table 4.1. The three polymers have a PLA block of Mw = 20 (PLA-b-

PEG and PLA-b-PMPC) and 36 kDa (PLA) with a low dispersity. The length of the PLA block 

was chosen to facilitate the formation of NPs able to encapsulate lipophilic drugs by 

nanoprecipitation 59. PMPC length was adjusted in order to have the same degree of 

polymerisation of PEG 2 kDa.  

 

Figure 4.1 Chemical structure of PLA, PLA-b-PEG, and PLA-b-PMPC polymers. 
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Table 4.1 Polymer properties characterized by 1H NMR and GPC. (1H NMR spectra of 
polymers and details of calculations are reported in Supporting Information (see Figure 4.S1 
and 4.S2))   

Polymer PLA PLA-b-PEG PLA-b-PMPC 

Hydrophobic block Mw [g/mol] * 36 300  20 300 20 100 
Hydrophilic block Mw [g/mol] ** - 2 000 12 300 
Total Mw [g/mol] *** 36 300 22 300 32 400  
Polydispersity Index * 1.36 1.52 - 
Polymerisation degree of hydrophilic block - 45 41 
Hydrophilic block content [%w/wt] *** - 8.9 37.9 

* calculated from GPC analysis 
** calculated from 1H NMR and GPC analysis for PMPC 
*** calculated from 1H NMR and GPC analysis 

4.5.2 Optimisation of the NPs physicochemical properties 

Particle size is a critical factor affecting drug penetration into skin 31, 60-61. It is also known that, 

in the case of amphiphilic polymers, NPs size depends strongly on the ratio of hydrophilic to 

hydrophobic blocks length 50. In order to separate the impact of surface composition of NPs 

from NPs size, it is therefore crucial to optimise NPs preparation method to obtain NPs of 

similar hydrodynamic diameter independently of polymer composition. 

Nanoprecipitation is the most common and versatile method for the preparation of polyester-

based NPs 62. Its principle is based on the precipitation in water of a polymer initially dissolved 

in organic solvent through the solvent displacement phenomenon. Recently, micromixing 

devices, such has the CIJM or microfluidic mixing systems, have been developed to afford a 

better control over the mixing time of the organic and aqueous phase and therefore over the 

properties of the produced NPs 52, 63-66 compared to classic batch nanoprecipitation. NPs size 

can notably be finely tuned by varying the flow rate of the organic and aqueous phases 67. In 

the present study, polymeric and pure drug NPs were produced using a CIJM. No surfactant 

was used during the preparation in order to reduce possible misinterpretation of the role of 

coating due to the presence of surfactant on NPs surface or in solution. NPs hydrodynamic 

diameter, polydispersity, zeta potential and encapsulation efficiency were studied as a function 

of total flow rate (Figure 4.2).   
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Figure 4.2 Physicochemical characteristics of NPs as a function of total flow rate and polymer. 
A) Hydrodynamic diameter, B) Polydispersity Index, C) Zeta Potential, and D) Drug yield. 

As already reported for particles produced from diblock polymers 52, 63, 67-68, variation of the 

flow rate and therefore of the mixing time between aqueous and organic phases using a CIJM 

finely controlled the NPs hydrodynamic size (Figure 4.2A). Independently of the polymer 

composition, the resulting NPs size decreased as the injection rate increased up to reach a limit 

size. When the mixing time is larger than the diffusion/coalescence time scale of the NPs, NPs 

growth is controlled by diffusion and coalescence. On the contrary, when the mixing time is 

smaller than the diffusion/coalescence time, the polymer solution become homogeneously 

supersaturated before aggregation occurs, limiting particle growth 63, 69. We observed that 

polymer concentration also influenced NPs size and the range of potential variation of NPs size 

as a function of flow rate. PLA NPs were first prepared at a polymer concentration of 20 mg/mL 

in the organic phase. At this concentration, PLA NPs size varied only between 200 and 170 nm. 

A lot of macroaggregates were also visible to the naked eye at the exit of the CIJM and in the 

final suspension, indicating a low stabilization in aqueous medium of the bare PLA NPs. With 

a lower PLA polymer concentration (10 mg/mL), no aggregates were observable, and NP size 

was reduced in the range of 160-90nm. As expected, NPs size and limit size were relative to 
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polymer composition. At the same initial polymer concentration, NPs produced with 

amphiphilic PLA-b-PEG or PLA-b-PMPC polymers were significantly smaller than NPs 

produced with lipophilic PLA. PEG or PMPC hydrophilic end chains contributed to a steric 

stabilization of the NPs which limited the growth of the particles during the solvent exchange. 

However, PLA-b-PMPC produced larger particles than PLA-b-PEG at the same flow rate and 

concentration even if the percentage of hydrophilic content was higher than for PLA-b-PEG.  

Highly monodisperse particles were formed using pure drug without any polymer (PDI always 

< 0.1). Addition of a polymer tend to increase the dispersity of the NPs due to the inherent 

polydispersity of polymeric chains. Moreover, we observed a PDI increase for all polymeric 

NPs as a function of flow rate (Figure 4.2B). Smaller particles produced at high flow rate tend 

to be more polydisperse than larger ones. 

Zeta potential was also measured as a function of flow rate and polymer composition (Figure 

4.2C). On the one hand, PLA NPs and control pure drug NPs exhibited a negative zeta potential 

(< -20 mV) providing strong electrostatic interactions between particles in aqueous media. On 

the other hand, the presence of neutral PEG or zwitterionic PMPC moiety attached to PLA 

chain tend to shift ZP toward neutrality (~ - 10 mV) as expected due to a shielding of the PLA 

core surface charges by the PEG or PMPC layer 70. Contrarily to the other NPs systems, bare 

PLA NPs exhibited a significant variation of ZP as a function of flow rate increase from -43 to 

-24 mV, indicating a gradual compositional change of the NPs surface.  

Fabrication drug yields after purification were higher than 90% for total flow rates between 6 

and 200 mL/min (Figure 4.2D). This trend is commonly observed for very lipophilic molecules 

not soluble in water 38, 58. In the present case, the composition of the polymer had no impact on 

the drug content, but it has been reported that for more water-soluble lipophilic drug, such as 

curcumin (logP = 3.6), the hydrophilic / lipophilic ratio of the blocks forming the polymer may 

influence the encapsulation 59. Between 6 and 200 mL/min, the flow rate did not impact drug 

content. These results were expected since it has been previously shown that drug encapsulation 

was more dependent of the molecule log P than on the process of NPs production 67. However, 

when flow rate was very low (< 2 mL/min), a decrease of the drug content was observed. We 

hypothesized that some large aggregates of particles were formed in the CIJM at this mixing 

rate and were either trapped in the CIJM chamber or removed from the nanosuspensions during 

the centrifugation step. 
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These observations allowed to select fabrication conditions leading to NPs with a 

hydrodynamic diameter, DH, of 100 nm independently of the polymer or formulation 

composition (selected data points in Figure 4.2A and Figure 4.3). The physicochemical 

characteristics of the NPs library eventually chosen are presented in Table 4.2. Monodisperse 

nanosuspensions of identical hydrodynamic diameters were produced by adjusting the flow rate 

of the injected phases depending on the polymer composition. Process was highly reproducible 

as shown by the small standard deviations of the NPs size. Drug loading and drug yield after 

purification were found identical whatever the NPs suspension (DL ~7 % and drug yield > 

90%). The surface properties, i.e. the ZP and the hydrophilic block surface density, of the NPs 

were the only properties which varied as a function of the polymer composition. As discussed 

above, 100 nm-pure cholecalciferol and PLA NPs exhibited a negative surface whereas PLA-

b-PEG and PLA-b-PMPC NPs were closer to neutrality. The hydrophilic block surface density 

was characterized by 1H NMR in D2O. PLA solid core which is not soluble in water did not 

give a NMR signal; only mobile polymer chains in water are visible in the NMR spectrums, i.e. 

the hydrophilic polymer chains at the NP surface (see Figure 4.S-3 and 4.S-4, Supplementary 

data). PLA-b-PEG and PLA-b-PMPC displayed the same grafting density of hydrophilic block 

(~ 0.3 chains/nm2) or monomer density (~ 15 units/nm2) assuming a brush conformation of the 

hydrophilic chains at the NPs surface.  

Table 4.2. Physicochemical characteristics of 100 nm-diameter NPs under study. Data are 
reported as mean over three or more separate formulations ± SD. (1H NMR spectra of NPs 
and details of density calculations are reported in Supporting Information (see Figure 4.S3 
and 4.S4)) 

Formulation Drug only PLA PLA-b-PEG PLA-b-PMPC 

% of hydrophilic block in polymer 
[%w/wt] 

- 0 8.9 37.9 

Flow rate [mL/min] 35±2 25±3 18±1 64±7 
Z-average diameter [nm] 100±7 105±7 101±3 95±8 
Number mean size [nm] 72±4 77±6 68±7 60±7  
PDI 0.07±0.01 0.09±0.01 0.12±0.03 0.18±0.04 
Zeta Potential [mV] -21±5 -32±7 -13±1 -14±1 
Drug yield [%] 90±5 93±7 95±4 93±6 
Drug loading, DL [%w/w] - 7.3 ±0.3 7.4 ±0.3 6.7 ±0.3 
Hydrophilic block surface density 
[PEG or PMPC chains/nm2] - - 0.34±0.05 0.33±0.07 

Monomer surface density [EO or 
MPC repeating units/nm2] - - 15±2 14±1 

The morphology of the NPs is known to be dependant of the % of hydrophilic block in the 

polymer 50, 59. TEM imaging was performed to assess the internal structure of the NPs used in 
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this study. Solid-core NPs with a round-shaped morphology and a low polydispersity were 

observed irrespectively of the used polymer (Figure 4.3).  

 
Figure 4.3 (A) Schematic representations of the different 100 nm-NPs under study along with 
(B) their representative TEM images. Black regions in the schematic represent cholecalciferol. 

Before testing the drug release, degradation of the drug and penetration from the polymeric 

NPs, we first evaluated if the drug in polymeric suspensions was really encapsulated in the 

polymeric particles or if precipitated aside from the polymer particles. This is an important 

point to solve since cholecalciferol and the polymers can independently form NPs of similar 

size under similar manufacturing conditions.  Indeed, pure drug NPs manufactured without the 

use of polymer with a size of 100 nm were found stable as colloidal suspension in aqueous 

medium. A centrifugation test was performed to separate polymer NPs from pure drug NPs. 

After centrifugation of the nanosuspensions at 60 000 g for 2 hours, the quantity of drug in 

supernatant was determined. No pellet of pure drug NPs was formed, proving the high colloidal 

stability of these formulations. As shown in Figure 4.4, pure drug NPs remained in the 

supernatant after centrifugation. In contrast, when the drug-loaded polymeric NPs were 

centrifuged, a solid pellet of NPs was observed and less than 5% of the total quantity of drug 

was present in the supernatant, indicating that drug sedimented along with the polymer. As a 

control, a mix of pure PLA NPs (no drug) and pure drug NPs (no polymer) of identical size 

were centrifuged. All the drug was recovered in the supernatant, proving no possible fortuitous 

coaggregation between polymer and drug particles during the centrifugation. Since 

cholecalciferol sedimented during centrifugation when formulated in polymeric 

nanosuspensions but did not sediment when formulated in pure drug nanosuspensions, theses 

tests therefore confirmed that the drug cholecalciferol was entirely encapsulated in the 

polymeric NPs. 
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Figure 4.4 Cholecalciferol percentage in supernatant after centrifugation of the NPs. 

4.5.3 Cholecalciferol stability 

Cholecalciferol is known to be sensitive to several environmental factors such as light, oxygen, 

temperature, humidity and acidic conditions 71-72. Exposure to these environmental factors leads 

to the formation of previtamin-D, transvitamin-D, pyrovitamin-D, isopyrovitamin-D, 

suprasterols or isotachysterols metabolites 71 and decreases the bioavailability of the drug. It 

was demonstrated that cholecalciferol encapsulation inside polymeric particles was a way to 

reduce its degradation in aqueous medium 39, 58, 73. However, to the best of our knowledge, the 

influence of NPs physical parameters and notably the composition of the surface coating on the 

chemical stability of any drug has rarely been studied. Clarifications about the role of the 

nanocarrier composition on drug stability may help to design or formulate more efficient 

carriers to protect drug from degradation. 

To this purpose, 100 nm-size pure drug NPs, polymeric NPs with different coatings and control 

micellar suspensions were formulated with or without BHT as an antioxidant and were 

incubated at body temperature (37 ºC) protected from light. Degradation kinetics of the drug in 

these formulations were quantified at different time points by UV-HPLC. The pH of the 

formulations ranged between 5.5 and 6. 

As presented in Figure 4.5A, encapsulation of cholecalciferol in polymeric NPs or 

solubilisation in surfactant micelles without any antioxidant significantly improved the stability 

of the drug compared to pure drug NPs. Only 40 % of drug was remaining after 24 h of 

incubation when no polymer was used to protect the drug while more than 60% of the initial 
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drug was still present after 24 h in polymeric nanoparticle suspensions. Drug encapsulation in 

polymeric NPs imparted its protection against degradation. This increased stability can be 

attributed to a reduction of the contact between water and drug thanks to the polymeric 

lipophilic core. The presence of a hydrophilic coating on PLA surface had a small but positive 

effect on drug protection. Compared to bare PLA NPs, PMPC and PEG coatings increased 

cholecalciferol stability (60, 71, and 79 % of initial dose remaining after 24 h, respectively). 

Since drug was theoretically entrapped within the PLA core, we hypothesized that the 

hydrophilic coating physically protected the PLA core and therefore protected the drug from 

degradation due to the formation of a second physical layer against water contact. 

 

Figure 4.5 Cholecalciferol degradation from different nanoformulations incubated at 37 °C 
(n = 6 ± SD. A) Cholecalciferol degradation from formulations without BHT antioxidant for 
24 h. B) Percentage of remaining cholecalciferol in nanoformulations with (filled columns) or 
without BHT antioxidant (hatched columns) after 24 h of incubation. Stars show the statistically 
significant differences according to the Student t-test (p < 0.05) for degradation without BHT. 
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Contrary to expectations, surfactant micelles better protected the dispersed drug from 

degradation than bare PLA NPs, at similar levels than the hydrophilic-coated polymeric NPs, 

even though they are more dynamic than solid polymeric NPs. Accelerated degradation of the 

encapsulated drug in PLA-based NPs can occur due to local acidic conditions in the PLA core 

arising from the presence of carboxylic acid groups. In fact, some PLA chain with carboxylic 

chain-ends are inevitably present in polymer batches due to uncontrolled initiation of the PLA 

chains with water or/and lactic acid impurities instead of hexanol or PEG, or transesterification 

reactions of the polymeric chains 74. The presence of such anionic moieties in PLA was 

confirmed by the negative ZP of PLA NPs. Since no acidic group was present in the micelle 

core of oleth-20, drug degradation originating from acid conditions was not possible and was 

consequently reduced. Our results show therefore that drug encapsulation in a solid polymeric 

core is not a guarantee of drug protection against degradation.   

When BHT was introduced during the preparation of NPs (Figure 4.5B), drug degradation was 

hindered. This also demonstrated that BHT was coencaspulated with cholecalciferol within the 

particles.  
4.5.4 Cholecalciferol release 

In order to study the effect of NPs surface composition on cholecalciferol release, release 

profiles were performed in vitro. Cholecalciferol release from all formulations was studied 

using the same initial cholecalciferol content in NPs (90 μg/mL) and the same polymer 

concentration, if applicable, (1.2 mg/mL) over 24 hours. This duration of release was chosen 

because it represents the contact time with skin during the cutaneous penetration tests.  

First, release studies were conducted by Franz diffusion cell method through a cellulose 

membrane and using the same receptor medium as the skin penetration experiments (HBSS 

with 0.5%w/w oleth-20 and 0.002% w/w BHT, pH 7.4). In any instance, no cholecalciferol was 

found in the release medium, even if sink conditions were respected (data not shown). This 

absence of release from polymeric particles in buffer medium was already observed for 

cholecalciferol and was attributed to the very low solubility of the drug in water 39. The 

membrane itself can also hinder the diffusion of the free drug in the receptor medium due to 

cholecalciferol adsorption on cellulose. 

Drug release was then performed in a biphasic system which did not require the use of a porous 

membrane. Isopropyl myristate was chosen as lipophilic artificial membrane representative of 

skin outer layers due to its polar and non polar properties mimicking skin lipids 54. Figure 4.6 
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shows the release profiles of cholecalciferol from NPs or surfactant micelles in IPM at 37 ºC. 

Release behaviour of drug from oleth-20 surfactant micelles was significantly different from 

solid NPs (p < 0.05). All the drug initially present was released in 12 hours from micelles 

according to a first-order kinetic while release from solid NPs was 2-fold slower following a 

zero-order kinetic with no initial burst release. This release behavior from polymeric NPs in 

lipophilic medium was different from conventional release in aqueous medium. A zero-order 

kinetic reflected a limited dissolution rate of cholecalciferol from NPs to the medium. Even 

though cholecalciferol is fully soluble in IPM, IPM phase is not miscible with water phase. 

When the two phases are mixed by magnetic stirring, a coarse emulsion is formed but contact 

between NPs and IPM was not optimal. Only NPs in direct contact and wetted with IPM may 

have released their content, limiting the release rate. An aqueous film may have also remained 

around the NPs acting as a secondary membrane which could slow down the diffusion of the 

drug in IPM.  On the contrary for the surfactant micelles, droplet size of the water: IPM 

emulsion was smaller than for particles due to a reduction of the interfacial tension. The bigger 

transfer area between aqueous and lipophilic phase led to faster drug diffusion to the IPM phase 

from surfactant micelles. Moreover, the more dynamic structure of the micelles compared to 

solid NPs may also favor drug release.   

 

Figure 4.6 Cholecalciferol release in a model lipophilic medium (isopropyl myristate) from 
different nanoformulations over a period of 24 h at 37 °C (n = 3 ± SD). Stars show the 
statistically significant differences according to the Student t-test (p < 0.05). 

Release profiles of cholecalciferol from NPs followed the same trend independently of the 

nature of surface composition of the NPs. These results were unexpected since it has been 

previously shown that presence of a PEG corona on polyester NPs surface slowed down the 
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release of a hydrophobic molecule 59, 75. Interestingly, even the presence of a polymer protecting 

the drug in its core did not slow down the release of the drug, since no release difference was 

found between drug particles made with or without polymer. The sole factor controlling 

cholecalciferol delivery in IPM was therefore the surface contact between NPs and IPM and it 

seems that the composition of the NPs coating did not alter the interfacial tension between water 

and the lipophilic release medium. After 24 hours of release, a layer of aggregated NPs was 

also observed for NPs formulation at the water-IPM interface, independently of the NPs 

coating. Rancan et al, already observed a loss of colloidal stability of polyester NPs at the 

interface between water and IPM which was explained the reduction of electrostatic interactions 

between NPs due to the low dielectric constant of IPM 76. 

It should be noted that this release test was not discriminative to evaluate the interactions 

between drug and NPs matrix since the release of the cholecalciferol in an aqueous or lipophilic 

medium was rather dictated by the rate of solubilization of the drug in the medium than by the 

diffusion of drug through the polymeric matrix.  

4.5.5 Cholecalciferol skin absorption 

The influence of NPs coating on the delivery of cholecalciferol to intact skin was evaluated by 

the Franz cell method, the gold standard for percutaneous studies 56. Penetration in an impaired 

skin model (stripped skin) was also investigated to determine if the composition of the skin 

surface, i.e. the presence or not of the stratum corneum barrier, influences the interactions skin-

NPs. On intact skin, NPs were deposited on the stratum corneum surface, which is a stratified 

layer of cornified keratinocytes embedded in a lipid rich medium, forming a relatively 

impermeable layer. On impaired skin, stratum corneum was removed by tape stripping. The 

majority of the stratum corneum was removed when the TEWL value was comprised between 

30-40 g.m2.h-1 8, 57. NPs were in this case in contact with a layer of living cells (the viable 

epidermis), more hydrophilic and permeable than the stratum corneum. The penetration of the 

drug from pure drug NPs (no polymer) and surfactant micelles was assessed as control. 

Cholecalciferol absorption in all layers of intact and impaired skin after 24 hours of incubation 

with formulations is presented in Figure 4.7.  

Results showed that the distribution of drug in the different skin layers was dependent on both 

skin condition and NPs surface coating. In intact skin, drug was poorly absorbed (less than 300 

ng/cm2, i.e. less than 1% of the applied dose) and accumulated significantly in the stratum 

corneum (up to 210 ng/cm2) and, to a lesser extent, in the viable epidermis (up to 80 ng/cm2). 
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Such very low penetration in intact skin is well reported for this drug 39, 77 and the affinity of 

cholecalciferol to the lipophilic layer of the stratum corneum was expected due to the strong 

hydrophobic character of the drug. In addition, drug lipophilicity inhibited the permeation of 

the active compound to the receptor medium. 

 
Figure 4.7 Effects of nanoformulation type on skin distribution of cholecalciferol in intact and 
impaired pig skin after 24 h exposure. Applied dose of cholecalciferol was 35 μg/cm2. Filled 
and hatched columns represent respectively absorption in intact and impaired skin. Stars show 
the statistically significant differences according to the Student t-test (p < 0.05) for n > 6 
independent experiments. (*stands for intact skin, **stands for impaired skin). 

As can be seen in Figure 4.7, solid NPs (with or without polymer) exhibited a significantly 

higher skin absorption of cholecalciferol compared to the oleth-20 micelles (up to 2.8-fold, 

p<0.05). The ability of polymeric NPs to improve drug penetration compared to micelles and 

to accumulate in the outer layers of the skin was already reported for retinol, another lipophilic 

drug 38. We hypothesized that the better absorption of the drug in the skin was relative to a 

better accumulation or a deeper penetration of solid NPs in the stratum corneum than surfactant 

micelles. 

However, the encapsulation of drug in polymer did not modulate its penetration within skin 

layers. Interestingly, the same quantity of drug was recovered in skin treated with solid NPs 

made with or without polymer (~ 250 ng/cm2), confirming that polymer did not hinder or favor 

cholecalciferol diffusion and/or NPs penetration when NPs were in contact with the stratum 
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corneum. The composition of NPs surface had also no influence on the total drug absorption 

into intact skin, indicating that the stratum corneum acts as a non-selective barrier against the 

penetration of solid NPs. Since NPs aggregated at the IPM surface during the release studies, 

we can suppose that they may also aggregate when they were in close contact with the lipophilic 

stratum corneum, i.e. on its surface or deeper if they accumulated in the stratum corneum.  

When deposited on impaired skin and independently of the formulation, cholecalciferol was 

better absorbed in all viable skin layers compared to intact skin (up to 3.4-fold, Figure 4.7). As 

expected, drug diffusion was facilitated due to the removal of the stratum corneum 9-11. In this 

case and contrary to intact skin, absorption of cholecalciferol into impaired skin depended on 

the NPs surface composition. At equivalent drug content, the addition of a hydrophilic coating 

of a neutral layer (PEG) or a zwitterionic layer (PMPC) on PLA core decreased penetration in 

both epidermis (~ -70 %) and dermis (~ -130 %), which decreased the overall penetration 1.8-

fold compared to bare PLA (p<0.05, Figure 4.7). We had however found that the nature of the 

hydrophilic coating (neutral PEG or zwitterionic PMPC) did not influence total skin absorption 

(440 ng/cm2 for PLA-b-PEG NPs and 410 ng/cm2 for PLA-b-PMPC NPs). Contrary to initial 

expectations, PMPC coating did not offer any advantages over the other NPs surfaces for skin 

delivery, at least at these studied density and NPs concentration. It acted similarly to the PEG 

coating. Interestingly, we also found that encapsulation of the drug in a polymer core did not 

offer substantial improvement of the percutaneous delivery. The penetration of cholecalciferol 

from pure drug NPs was 1.3-fold lower than penetration from bare PLA NPs but was better 

than penetration from PLA-based NPs coated with PEG or PMPC (~1.3-fold). Compared to 

non-polymeric aggregates, the presence of the hydrophilic coating decreased drug penetration 

1.3-fold with a lower accumulation in dermis.  

NPs displaying a negative ZP (pure drug and bare PLA NPs) improved cholecalciferol 

penetration compared to globally non-charged coated NPs (PLA-b-PEG and PLA-b-PMPC 

NPs) only on impaired skin. Accordingly, enhancement of drug penetration is rather relative to 

the solid particulate and charged structure than to the drug encapsulation in a polymeric core. 

We suggested that these differences of drug penetration were the results of different rates of 

NPs accumulation on the skin surface or NPs penetration in the skin which are dependent of 

electrostatic interactions between skin and NPs. In fact, NPs surface charge already proved its 

importance in penetration of NPs themselves, even if results are often contradictory 23-27. The 

significance of these electrostatic interactions seems depended of the composition of the skin 

surface. Abdel-Mottaleb et al. already reported that skin pathology may condition the 
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accumulation of NPs in skin depending on their charges. The authors noticed no difference of 

cutaneous penetration between anionic, neutral and cationic ethylcellulose NPs in healthy mice 

ear skin. However, in inflamed skin conditions, an improved therapeutic effect of 

bethamethasone by charged NPs compared to neutral NPs was observed 29. In our case, we 

propose that negatively charged NPs are not attracted with skin cells since they have slightly 

negative membranes, but rather may interact with extracellular charged skin elements of the 

epidermis, such as proteins or salt species, which can trigger their accumulation on the skin.  

The quasi neutral charge of PEG and PMPC-coated NPs did not allow such electrostatic 

interactions with skin elements from the viable epidermis, reducing their adhesion/interactions 

with the skin and so the absorption of the drug.  

4.6 Conclusions 

The modifications of the surface properties of NPs impacted at different levels the steps of the 

delivery of a lipophilic labile drug into the skin. Drug encapsulation in a polymeric core 

improved the protection of the drug from degradation, with a slight positive effect of the 

hydrophilic coatings, but did not alter the in vitro drug release kinetics into a lipophilic medium 

mimicking skin lipids. Regarding cholecalciferol penetration within healthy intact skin, all solid 

NPs displayed the same efficiency to carry cholecalciferol in the skin, irrespective of the NPs 

surface properties, highlighting the non-selective role of the stratum corneum barrier. However, 

the surface properties of the NPs carrying the drug clearly affected cholecalciferol penetration 

when stratum corneum was removed to resemble to diseased skin, pointing out the importance 

to consider the influence of skin pathology when designing topical formulations. Detailed 

characterizations of the mechanisms of NPs-skin interactions depending of the NP surface are 

currently under investigation. 
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4.7 Annexe A: Supplementary data de l’article 

4.7.1 Determination of the hydrophilic block content in NPs 

4.7.1.1 NMR spectra of polymers 
1H-NMR spectra of polymers were recorded according to the procedure detailed in Materials 

and Methods and are presented in Figure 4.S1. Signal attributions are explained in Figure 4.S2. 

 

Figure 4.S1 1H NMR spectra of PLA, PLA-b-PEG and PLA-b-PMPC polymers.  
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Figure 4.S2 1H-NMR signals attribution of PLA, PLA-b-PEG and PLA-b-PMPC polymers. (1: 
δ 5.2 (m, 1H, CH), 2: δ 1.3−1.5 (m, 3H, CH3), 3: δ 3.65 (m, 4H, CH2), 4: δ 3.38 (s, 3H, CH3), 
5: δ 4.3 (m, 4H, CH2), 6: δ 4.1 (m, 2H, CH2), 7: δ 3.8 (m, 2H, CH2), 8: δ 3.4 (s, 9H, CH3) 

4.7.1.2 Calculations of PEG and PMPC content in PLA-b-PEG and PLA-b-
PMPC polymers from 1H NMR spectrum 
4.7.1.2.1 PLA-b-PEG  

PEG content in polymer is expressed by the following equation: 

* 100  (Equation 4.S1) 

with MPEG and MPLA the molecular weights of the PEG and PLA moieties. 

In this case, MPEG was known (MPEG = 2,000 g/mol) but MPLA was first unknown. Assuming 

that all polymer chains contain only one PEG moiety, it is possible to determine from NMR 

spectrum the number of lactic acid (LA) units (b, MLA = 72 g/mol) per one PEG moiety (MPEG 

= 2,000 g/mol) and therefore determine MPLA (b.MLA) (Table 4.1). 

4.7.1.2.2 PLA-b-PMPC 

PMPC content in polymer is expressed by the following equation: 

* 100  (Equation 4.S2) 

with MPMPC and MPLA the molecular weights of the PMPC and PLA moieties. 
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In this case, MPLA was determined by GPC but MPMPC was first unknown. Assuming that all 

polymer chains contain only one PMPC moiety, we can determine from NMR spectrum the 

number of MPC units (e, MMPC = 297 g/mol) per PLA chain (MPLA-Br = 20,100 g/mol) and 

therefore determine MPMPC (e.MMPC) (Table 4.1). 

4.7.2 Determination of the hydrophilic block density on NPs surface 
4.7.2.1 PLA-b-PEG 

4.7.2.1.1 PLA-b-PEG NMR quantification spectra 
1H-NMR spectra of PLA-b-PEG NPs were recorded both in CdCl3 and D2O according to the 

procedure detailed in Materials and Methods and are presented in Figure 4.S3. Signal 

attributions are explained in Figure 4.S2. 

 

Figure 4.S3  1H NMR spectra of PLA-b-PEG NPs in CDCl3 and D2O 
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4.7.2.1.2 Calculations of PEG surface density based on NMR results 

PEG density on the NPs surface (PEG/nm2) 

The PEG surface coverage-density, σPEG (PEG/nm2), is the number of PEG chains per surface 

unit and was calculated from the following equation:  

=   (Equation 4.S3) 

where ρc is the density of the NPs (1.253 g/cm3 50), Rc is NPs core radius (based on the 

distribution in number obtained by DLS),  is the Avogadro number, WPEG is the weight of 

PEG on the NPs surface in the sample, MPEG is the molecular weight of the PEG chains, and 

Wc is the weight of NPs core in the sample. The demonstration of this equation can be found in 

the supporting information section of  Rabanel et al.50. Rc was determined from the NPs radius 

obtained by DLS (distribution in number), assuming a monodisperse population of NPs 

centered on average mean size. WPEG was calculated from 1H NMR in D2O. In this solvent, it 

is assumed that only surface PEG is detected. The weight of surface PEG in the analyzed sample 

was calculated using DMF as internal standard (concentration of 0.5 %w/w).  

Wc was calculated from gravimetry assays of freeze-dried NPs. 

=   (Equation.4.S4) 

EG density on the NPs surface (EG/nm2) 

The EG surface coverage-density, σEG (EG/nm2), is the number of EG chains per surface unit. 

It is calculated by multiplying the PEG surface coverage density σPEG by the molecular weight 

of a EG unit (MEG = 45 g/mol). 

4.7.2.2 PLA-b-PMPC 
4.7.2.2.1 PLA-b-PMPC NMR quantification spectra 

1H-NMR spectra of PLA-b-PMPC NPs were recorded both in CdCl3 and D2O according to 

the procedure detailed in Materials and Methods and are presented in Figure 4.S4. Signal 

attributions are explained in Figure 4.S2. 
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Figure 4.S4   1H NMR spectra of PLA-b-PMPC NPs in CDCl3/CD3OD and D2O 

4.7.2.2.2 Calculations of PMPC surface density based on NMR results 

PMPC density on the NPs surface (PMPC/nm2) 

The PMPC surface coverage-density, σPMPC (PMPC/nm2), is the number of PMPC chains per 

surface unit and was calculated from the following equation:  

=   (Equation 4.S5) 

where ρc is the density of the NPs (1.253 g/cm3 50), Rc is NPs core radius (based on the 

distribution in number obtained by DLS),  is the Avogadro number, WPMPC is the weight of 

PMPC on the NPs surface in the sample, MPMPC is the molecular weight of the PMPC chains, 

and Wc is the weight of NPs core in the sample. The demonstration of this adapted equation can 

be found in the supporting information section of  Rabanel et al.50. Rc was determined from the 

NPs diameter obtained by DLS (distribution in number), assuming a monodisperse population 

of NPs centered on average mean size. MPMPC was calculated from as described in section 1. 

WPMPC was calculated from 1H NMR of NPs suspended in D2O. In this solvent, it is assumed 

that only surface PMPC is detected. The weight of surface PMPC in the analyzed sample was 

calculated using DMF as internal standard (concentration of 0.5 %w/w).  
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Wc was calculated from gravimetry assays of freeze-dried NPs. 

=   (Eq.4.S6) 

MPC density on the NPs surface (MPC/nm2) 

The MPC surface coverage-density, σMPC (MPC/nm2), is the number of MPC units per surface 

unit. It is calculated by multiplying the PMPC surface coverage density σPMPC by the 

molecular weight of MPC unit (MMPC = 297 g/mol). 
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4.8 Conclusion générale du chapitre IV 

Points Clés 

 

 La nature de la composition polymérique influence la taille et les propriétés de surface 

des NPs mais pas l’encapsulation du cholécalciférol 

 Le type de surface des NPs a montré des effets variables sur différents aspects du 

transport du cholécalciférol dans la peau 

o Libération : Aucune influence de la chimie de surface sur la libération du 

cholécalciférol dans un milieu modèle lipophile. 

o Dégradation : L’encapsulation du cholécalciférol dans les NPs polymériques 

ralentit sa dégradation par rapport à la forme nanoparticulaire d’actif pur (60 % 

dégradé après 24 h sans polymère contre moins de 40 % si encapsulé) avec un 

léger effet protecteur supplémentaire émanant d’une couronne polymérique 

hydrophile de surface. 

o Absorption cutanée : 

o Si barrière cutanée intègre : aucune influence de la chimie de surface 

sur la pénétration du cholécalciférol dans la peau à partir des NPs testées 

ici. Néanmoins, une meilleure absorption de l’actif à partir des NPs est 

observée en comparaison aux micelles de tensioactifs (jusqu’à 2,8 fois) 

o Si barrière cutanée lésée : la présence d’un revêtement globalement 

« neutre » hydrophile à la surface des NPs diminue l’absorption cutanée 

du cholécalciférol par rapport à des NPs lipophiles chargées (1,8 et 1,3 

fois par rapport aux NPs de PLA et aux NPs d’actif pur) 

o Aucune différence observable entre une composition hydrophile de 

PEG et une composition hydrophile de PMPC 

 

En résumé, cette étude a permis de montrer l’importance non négligeable du choix de la surface 

des NPs dans le développement de formulations et cela notamment pour le traitement de peaux 

dont la barrière cutanée est endommagée. Un point souligné par cette étude est que 

l’amélioration de l’absorption cutanée d’un principe actif non soluble dans l’eau ne dépend pas 

systématiquement de son « encapsulation » dans un matériau polymère et de sa libération 

depuis celui-ci, mais dépend surtout de sa mise en forme sous forme de particules solides 

chargées en surface. L’encapsulation est toutefois nécessaire pour ralentir la dégradation des 

principes actifs qui pourrait avoir un effet délétère sur l’efficacité des traitements. 
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5.1 Introduction générale du chapitre V 

Dans le chapitre IV précédent, l’influence du type de surface polymérique de NPs (PLA : 

lipophile et négativement chargée, PEG : hydrophile et globalement non chargée, PMPC : 

hydrophile et zwiterrionique) sur différents aspects de la délivrance dans la peau d’une 

molécule modèle lipophile (cholécalciférol) a été étudiée. Il a notamment été remarqué que 

l’absence d’une surface hydrophile recouvrant les NPs (NPs nues de PLA lipophile) favorisait 

la pénétration du cholécalciférol par rapport aux NPs de surface hydrophile, et ce uniquement 

sur peau lésée.  

Dans ce chapitre V, l’intérêt est de déterminer comment la quantité de bloc hydrophile (PEG) 

présente dans des NPs polymériques conditionnait la pénétration cutanée du cholécalciférol. 

Un soin particulier a ainsi été apporté dans la mise en évidence des interactions possibles entre 

ces NPs et les composants de la peau pour comprendre plus précisément les mécanismes de 

pénétration cutanée liés aux NPs polymériques. Une libraire de NPs a été fabriquée par 

Nanoprécipitation Flash à partir de polymères diblocs à base de PLA, comprenant différentes 

quantités de PEG, préalablement synthétisés (Chapitre II). La taille des NPs a été gardée 

constante indépendamment du polymère utilisé. L’influence de la quantité de bloc hydrophile 

dans les polymères sur les propriétés structurelles des NPs a été évaluée grâce à des mesures de 

rendement, de microscopie électronique et de stabilité colloïdale. La surface des NPs, a quant 

à elle, été caractérisée par la mesure du potentiel zêta et du dosage du PEG en surface par une 

méthode RMN. La pénétration cutanée de l’actif modèle a ensuite été étudiée sur peau de porc 

pour comprendre le rôle de la composante hydrophile des NPs, conditionnant notamment leur 

surface et leur dynamique, sur la délivrance cutanée. L’étude a été réalisée à la fois sur peau 

intacte et sur peau lésée afin de mettre en évidence l’importance de l’état pathologique de la 

peau sur l’absorption cutanée. Les interactions entre les NPs et deux composants essentiels de 

la peau, le sel et les lipides, ont été par la suite évaluées par des mesures de stabilité colloïdale 

et mouillabilité, respectivement. La sédimentation/adhésion des NPs sur la peau a également 

été examinée par microscopie de fluorescence. 

Ce chapitre est présenté sous forme d'un article scientifique soumis pour publication le 

20/11/2018 dans International Journal of Pharmaceutics et intitulé : Subtle and unexpected role 

of PEG in tuning the penetration mechanisms of PLA-based nano-formulations into intact and 

impaired skin. 
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La synthèse des polymères et leurs caractérisations structurelles ont été réalisées au sein du 

Laboratoire de Nanotechnologie Pharmaceutique, avec l’aide du Dr Jean-Michel Rabanel. Les 

aspects de formulations et de caractérisations physicochimiques de NPs ont été étudiés au sein 

du Laboratoire de Biomatériaux et Interfaces Structurées et du LAGEP. Les tests de pénétration 

cutanée ont été menés au sein du LAGEP. Les tests d’interactions avec les composants de la 

peau (sel et lipides) ont été réalisés au sein du Laboratoire de Biomatériaux et Interfaces 

Structurées, avec l’aide de Jimmy Faivre. Le manuscrit a été préparé par les Pr Stéphanie 

Briançon, Pr Marie-Alexandrine Bolzinger, Pr Patrice Hildgen, Pr Xavier Banquy et par moi-

même. 
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5.2 Abstract 

We present a systematic study of the role of poly(ethylene glycol) (PEG) content in NPs on 

drug skin absorption. Cholecalciferol-loaded NPs of 100 nm of diameter were prepared by flash 

nanoprecipitation from PLA-b-PEG copolymers of various PEG lengths. As PEG content 

increased in the polymer, we observed a transition from a frozen solid particle structure to a 

more dynamic particle structure. Skin absorption studies showed that polymer composition 

influenced drug penetration depending on skin condition (intact or impaired). In intact skin, 

highly PEGylated NPs achieved the best skin absorption, even if the penetration differences 

between the NPs were low. In impaired skin, on the contrary, non-PEGylated NPs (PLA NPs) 

promoted a strong drug deposition. Further investigations revealed that the strong drug 

accumulation from PLA NPs in impaired skin was mediated by aggregation and sedimentation 

of NPs due to the release of charged species from the skin. In contrast, the dynamic structure 

of highly PEGylated NPs promoted wetting of the surface and interactions with skin lipids, 

improving drug absorption in intact skin. Since NPs structure and surface properties determine 

the drug penetration mechanisms at the NP-skin interface, this work highlights the importance 

of properly tuning NPs composition according to skin physiopathology.  

Graphical Abstract 

 

Keywords 

Polymeric nanoparticles, poly(ethylene glycol), skin penetration, interactions, penetration 
mechanisms, cholecalciferol 
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5.3 Introduction 

The dermal route for local skin delivery or systemic drug delivery has many advantages, such 

as easy, non-invasive administration, and avoidance of first pass metabolism, but poses 

challenges. If no particular formulation is developed, diffusion of drugs towards the viable 

layers of the skin and the systemic circulation is limited, and confined to drugs with very 

specific properties, such as medium lipophilicity, low size and high potency1. This formidable 

barrier function of the skin is notably achieved by the specific structure of the stratum corneum, 

the upper layer of the skin, made of dead keratinized cells embedded in a mixture of organized 

lipids assembled as “brick and mortar”2. To counteract the barrier properties, several types of 

formulations offer the opportunity to modulate the skin drug penetration. Among them, 

nanoparticles (NPs) have gained great attention in skin delivery research due to their ability to 

formulate lipophilic drugs, to control the drug release, and to target specific skin layers and 

follicular pathway. The modulation of the drug penetration was found related to the nanocarrier 

type (liposomes, lipid particles, polymeric particles) and its physicochemical properties which 

influence the surface effects on the skin (interactions with lipids, film formation, occlusion) as 

well as drug release from the nanocarrier 3-4. A strong accumulation of nanocarriers in the 

stratum corneum or their penetration in skin appendages also help drugs to overcome the skin 

barrier 5, even if the penetration of the NPs themselves into the viable skin layers is uncertain 

and unlikely on intact skin 6. 

Nevertheless, the possible interactions between the skin components and the NPs which control 

the mechanisms of drug delivery are still unclear, as well as the role of the skin physiopathology 

on these interactions. In fact, pharmaceutical skin formulations are mainly topical products 

intended to treat cutaneous diseases and therefore to be used on a non-intact skin characterized 

by an alteration of the cutaneous barrier function due to histological and skin microenvironment 

changes. For example, wounds, scratches, inflammation or alteration of the lipid composition 

and organization, as in the case of atopic dermatitis, are responsible for a damage of the skin 

barrier 7. In other cases, disorders of the epidermal differentiation (psoriasis, ichthyosis, skin 

cancer…) are characterized by an epidermal thickening 8-9, also altering the skin barrier 

properties. In addition, skin of premature newborn children is also characterized by a less 

efficient cutaneous barrier 10. Since skin penetration studies from NPs are in most cases 

performed on healthy skin models, the effect of the pathological condition of the skin is often 

underestimated when developing efficient nanocarriers for skin delivery. It is however a key 

effect to consider. In fact, it was notably found that the penetration profiles of drug in injured 
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skin (abraded, stripped, inflamed, delipidated) was clearly different than from intact skin 11-14, 

as well as the fate of the nanoparticles in skin 15-16, due to the damages of the stratum corneum 

which weaken the skin barrier function. Nonetheless, an increased skin penetration was not 

systematically reported 15, 17-18, highlighting the importance to systematically study this effect.  

Even though no general rules concerning skin drug penetration were defined so far, a lot of NPs 

characteristics have been reported to affect both drug and NPs skin penetration. Among them, 

the physical properties of the NPs such as size 19-20, and deformability 21-22 are well-known. 

Some evidences also recently demonstrated the influence of the NPs shape 23-24. Drug 

accumulation in the skin also depends on the composition of the NPs core, since the solubilizing 

properties of the encapsulating material towards the drug influence the partition coefficient of 

the drug from particles to the skin 25. The surface properties are other important NPs 

characteristics which likely control skin NPs-interactions. A lot of studies have shown the 

influence of NPs surface charge on the skin penetration 23, 26-27, even though conclusions were 

often contradictory. In fact, in addition to surface charge, other surface properties must also be 

considered, such as the composition. For example, the hydrophilic or hydrophobic composition 

of the particle surface is still a poorly systematically studied characteristic although it may also 

play a role in the mechanisms of drug penetration by dictating the type and intensity of NPs 

interactions with the skin surface and so the nanoparticle fate on skin. For example, a study by 

Rancan et al. showed that bare lipophilic PLA NPs loaded with a lipophilic fluorochrome tend 

to lose their particulate morphology after incubation on human skin surface 28. It was also been 

demonstrated that the surface functionalization of gold particles with a hydrophilic 

poly(ethylene glycol) (PEG) corona was beneficial to prevent their aggregation induced by skin 
29 and, to improve the deposition of particles in skin layers 30 or in follicles 31. It is also likely 

that the interactions between skin and NPs surface strongly depend on the skin surface 

condition. In fact, on intact skin, NPs are deposited on a non-viable lipophilic surface. On the 

contrary, if the stratum corneum is damaged, the interactions are expected to be drastically 

different since the particles may interfere directly with the more hydrophilic and viable 

suprabasal layers.  

Recently, amphiphilic block copolymer particles which form a lipophilic core-hydrophilic 

surface structure, have demonstrated their potential for skin drug delivery compared to 

commercial formulations or to lipid nanoformulations 20, 25, 32-35. The use of this kind of particles 

to favour drug absorption in topical treatment seems to be an interesting strategy compare to 

bare lipophilic NPs in order to reduce NPs destabilization and to possibly interact more 
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efficiently with the hydrophilic skin layers in case of damaged skin. Nonetheless, we recently 

observed the inverse trend since we showed that the presence of a hydrophilic coating of PEG 

or poly(2-methacryloyoxyethylphosphorylcholine) on PLA-based polymeric NPs significantly 

reduced absorption of cholecalciferol in damaged skin (stripped skin) compared to bare 

lipophilic PLA NPs 36. In addition to the hydrophilic or lipophilic nature of the skin, other 

parameters are therefore likely to affect the interactions of the NPs with the skin and so the drug 

absorption, depending of the NPs hydrophilic composition. 

The objective of this systematic study was thus to understand more specifically the role of the 

hydrophilic polymeric content of PLA-based NPs on the penetration of cholecalciferol in both 

intact and impaired skin, via skin-NPs interactions studies. Cholecalciferol was chosen as a 

strong lipophilic model drug due to its chemical structure closely related to its active metabolite, 

calcitriol, which is a first-line treatment of psoriasis. Firstly, a library of cholecalciferol-loaded 

PLA based NPs with increasing PEG content in NPs was prepared. PEG content in NPs was 

varied by using PLA-b-PEG polymer of different PEG lengths. The preparation process was 

tuned to obtain identically sized NPs regardless of the chemical composition of the polymer, in 

order to rule out potential size effects across all formulations. The physicochemical properties 

and structures of the NPs were fully characterized as a function of polymer composition. The 

NPs formulations were then systematically compared with regard to drug penetration into intact 

skin and into a model of barrier-disrupted skin. Special attention was paid to the examination 

of the interactions between NPs and skin components to gain insights into the mechanisms of 

drug skin penetration enhancement from polymeric NPs according to NPs hydrophilic 

composition. 
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5.4 Materials and Methods 
5.4.1 Materials 

Analytical grade acetonitrile, methanol and chloroform were purchased from Fisher Scientific 

(Loughborough, UK). Acetone was obtained from Biosolve Chimie (Dieuze, France). 

Dimethylformamide (DMF) was obtained from Prolabo (Paris, France). Solvents were used as 

received. Deionized water of 18 MΩ cm resistivity was used throughout the work. 

Cholecalciferol, deuterated chloroform, and deuterated water have been supplied by Sigma 

Aldrich (Steinheim, Germany). Butylhydroxytoluene (BHT) was a gift from Clariant 

(Frankfurt, Germany). Oleth-20 surfactant (Brij® O20) was bought from Croda (Cleveland, 

UK). Ceramide IIIB was a kindly gift from Evonik (Essen, Germany).  

For the preparation of Hank's Balanced salt solution (HBSS), potassium chloride, sodium 

chloride and D-glucose anhydrous were purchased from Fisher Scientific (Loughborough, UK), 

potassium dihydrogenophosphate was obtained from Prolabo (Paris, France), sodium 

bicarbonate was purchased from Cooper (Melun, France) and di-sodium hydrogenophosphate 

dihydrate was purchased from Sigma Aldrich (Steinheim, Germany). 

5.4.2 Formulations Preparation and Purification 

Cholecalciferol-loaded polymeric nanoparticles were prepared from a library of PLA and PLA-

b-PEG polymers with PEG of different lengths ranging from 1 to 10 kDa (PLA, PLA-b-PEG1K, 

PLA-b-PEG2K, PLA-b-PEG5K and PLA-b-PEG1K). The polymers were synthesized by ring 

opening polymerization and characterized in terms of molecular weight and %w/wtotal of PEG in 

polymers, according to the protocols described in Supporting Information. 

A typical procedure of nanoparticle fabrication using a Confined Impingement Jet (CIJ) Mixer 

(Flash Nanoprecipitation) is described below. The CIJ mixer was fabricated in house according 

to the blueprint of Han et al. 37.  

The organic phase was composed of 30 mg of PLA or 60 mg of PLA-b-PEG polymer (1 or 2 

% w/vorganic phase), cholecalciferol (7% w/wpolymer i.e. 0.07 or 0.14 % w/vorganic phase) and BHT (4 

% w/wpolymer, i.e. 0.04 or 0.08 % w/vorganic phase) dissolved in 3 mL of acetone. BHT was used to 

prevent cholecalciferol degradation. The organic solution was transferred in a 3mL syringe and 

a second syringe was loaded with 3 mL of distilled water. The two syringes were connected to 

the CIJ mixer and the two phases were injected into the mixing chamber at an equal flow rate 

by hand motion. In order to obtain NP of same size, the total flow rate was varied depending 
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on the polymer. Immediately after mixing, the nanosuspension was diluted in 12 mL of distilled 

water stirred at 400 rpm to allow a rapid quenching.  

To remove the organic solvent, the nanosuspensions were dialyzed against distilled water under 

stirring during 3h in a regenerated cellulose membrane bag with a cut-off of 10-12kDa (Spectra 

Por, Spectrum Laboratories, Rancho Dominguez USA). Then, organic solvent residuals were 

gently evaporated under reduced pressure. Finally, the nanosuspensions were purified by 

centrifugation at 2 300 g for 5 minutes to remove aggregates of polymers. The supernatant 

loaded in nanoparticles was collected (polymer yield > 85%). 

5.4.3 Nanoparticles Characterization 

5.4.3.1 Size measurements 

The NP size was determined by dynamic light scattering (DLS) on a Malvern Zetasizer 

NanoSeries (Malvern, Worcester, U.K.) at a diffraction angle of 173°. Measurements were done 

in triplicate in deionized water.  

5.4.3.2 Zeta potential measurements 

The NP Zeta potential was determined by electrophoretic light scattering on a Malvern 

Zetasizer (Malvern, Worcester, U.K.). Measurements were done in triplicate after suspension 

of NPs in 5 mM NaCl solution. 

5.4.3.3 Drug loading and drug yield 

Cholecalciferol content in NPs suspensions after purification were determined by dissolving 

100 μL of NP in 900 μL of acetonitrile. The solutions were then filtered through a 0.2 μm nylon 

membrane filter (Uptidisc®, 13 mm, Interchim, Montlucon, France) and analyzed by an UV-

HPLC method described below (Material & Methods, paragraph 5). NPs concentration was 

determined by freeze-drying and accurate weighing 1mL of NPs suspension.  

Drug loading and drug yield were calculated using equations (5.1) and (5.2) respectively. 
     

 

Equation. 5.1 

 

 

Equation. 5.2 
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5.4.3.4 Quantification of fabrication yield 

In order to determine the amount of nanoparticles fabricated from the polymers, 5 mL of 

cholecalciferol/BHT loaded nanosuspensions were centrifuged (2 h at 50 000 g). The 

nanoparticle pellet and the supernatant obtained after centrifugation were freeze-dried and 

accurately weighed. The composition of the polymer in the supernatant was determined by 1H 

NMR (Varian 400-MR, Varian, USA). The fraction of free polymer chains/micelles remaining 

in suspensions and which did not form nanoparticles was calculated using the equation (5.3): 

 Equation. 5.3 

 

5.4.3.5 Total and surface PEG quantification by NMR Analysis 

NPs were first concentrated (up to 5-fold) by ultrafiltration (Ultrafiltration disk membranes, 10 

kDa, 76 mm, Millipore®, Sigma Aldrich, Steinheim Germany) 

To determine total PEG content in the NPs, 1 mL of the concentrated nanosuspension was 

freeze-dried in an Eppendorf tube, then dissolved in CDCl3 with tetramethylsilane as internal 

standard and analyzed by 1H NMR (Bruker AV500, Bruker, Germany). The mass concentration 

of the NPs was also determined for PEG surface density calculations.  

For surface PEG quantification, 500 μL of concentrated NPs suspension were added to 500 μL 

of deuterium oxide using DMF as an internal standard and analyzed by 1H NMR (Bruker 

AV500, Bruker, Germany). Quantifications were conducted with reference to the internal 

standard peak intensity. PEG chain surface densities were calculated as previously described 
38. 

5.4.3.6 Cryo-Transmission Electron Microscopy (Cryo-TEM) 

Drug-loaded NPs were imaged at the Centre de Caractérisation Microscopique des Matériaux 

(CM2) technical facility of the Université de Montréal. 3 μL droplets of NP suspensions (0.1−1 

mg/mL) were deposited on Formvar-Carbon 200 mesh copper grids (Canemco-Marivac, 

Lakefield, Canada) at room temperature for 10 minutes. After incubation, excess of suspension 

was soaked with a wiper and grids were air-dried for 2-3 hours before imaging. No staining 

procedure was used.  

The microscope used for the acquisition is a JEM-2100F field-emission electron microscope 

(Jeol Ltd., Tokyo, Japan) operating 200 kV acceleration voltage. The grids were introduced into 

the microscope column under vacuum. The samples were cooled with liquid nitrogen added in 
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the sample holder (Gatan Inc., Warrendale, PA). Image acquisition was performed in bright-

field mode with a digital camera at low electron dose to prevent damage to the heat-sensitive 

particles. A temperature controller (Smart Set model 900 cold stage controller; Gatan 

Inc.,Warrendale, PA) maintained the grids at -150 °C during the imaging process. 

5.4.3.7 Colloidal Stability studies 

The colloidal stability of all polymeric nanoparticles in aqueous suspensions was investigated 

by monitoring the hydrodynamic diameter and zeta potential of the particles stored at 4°C. 

5.4.4 Skin Penetration Studies 
5.4.4.1 Skin preparation 

Porcine flank skin from 4 donors was used for the skin absorption studies. Skin was obtained 

from young female pigs freshly sacrificed at the École de Chirurgie (Université Claude Bernard 

Lyon-1, Lyon France). Skin was frozen at -20°C until use for a maximum of 3 months. On the 

day of experiments, skin was thawed at room temperature. Hairs were removed with an electric 

clipper. The subcutaneous fatty tissue was removed with a scalpel and the excised skin was 

cleaned up with tap water. Skin thickness was measured with a caliper (Mitutoyo) (1.25 ± 0.10 

mm). Transepidermal water loss (TEWL) on each skin piece was determined using a 

Tewameter TM300 (Courage + Khazaka Electronic GmbH, Köln, Germany) to evaluate the 

skin integrity according to OECD guidelines 39. Skin pieces with a TEWL value higher than 15 

g.m2.h-1 were discarded. 

To highly impair skin barrier, SC was removed by tape stripping (Standard D-Squame, 

Monaderm, Monaco) up to reach a TEWL value between 30-40 g.m2.h-1 40-41. 

5.4.4.2 In vitro assessment of cholecalciferol skin absorption 

Cholecalciferol transport through skin from the nanosuspensions was assessed on Franz static 

diffusion cells. Skin pieces were mounted between the donor and receptor chambers of Franz 

cells (diffusion area = 2.54 cm2, n > 7 independent experiments). The 10 mL receptor 

compartment was filled with HBSS buffer at pH 7.4 containing 0.5 % of oleth-20 to ensure sink 

conditions and 0.002 % of BHT to avoid drug oxidation. After 30 min of equilibration, 0.4 

mL/cm2 of freshly prepared polymeric formulations was deposited on the skin surface, which 

corresponds to a cholecalciferol deposition of 35 μg/cm² NPs were diluted if necessary to 

achieve a cholecalciferol concentration of 90 μg/mL in all formulations (skin deposition of 

35μg/cm2) and a polymer concentration of 1.2 mg/mL (skin deposition of 0.47 mg/cm2). The 

receptor compartment was stirred at 400 rpm. All experiments were carried out under occlusive 
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conditions and in a dark place for 24 h to avoid drug degradation. The water bath was 

maintained at 37°C to ensure 32±2°C at the surface of the skin. At the end of the study the 

receptor fluid was removed, and freeze-dried. Franz cells were dismantled. The skin surface 

was washed three times with 1 mL of a fresh receptor fluid solution and wiped with a cotton 

swab to recover the non-absorbed fraction. The skin surface was stripped once to remove the 

last residues of NPs adhering to the skin. For intact skin only, stratum corneum was removed 

by tape stripping (28 strips) (Standard D-Squame, Monaderm, Monaco). The viable epidermis 

and dermis were separated by heat treatment in water at 60 °C for 45 s and were cut into small 

pieces with a scalpel. Cholecalciferol was extracted from each fraction (skin layers, freeze dried 

receptor fluid and residual formulation) with acetonitrile containing 0.002 %w/w BHT under 

ultrasounds for 1 hour. Samples were filtered through a 0.2 μm nylon membrane filter 

(Uptidisc®, 13 mm, Interchim, Montlucon, France) before analysis by an UV-HPLC method 

described below (Material & Methods, paragraph 5). 

5.4.5 HPLC Titration of Cholecalciferol  

Cholecalciferol content was analyzed using liquid chromatography with a reverse phase column 

using a previously published method with a slight modification 42. The HPLC set up from 

Waters (St Quentin en Yvelines, France) was composed of a Waters 717 injector, a Waters 600 

pump, a reverse phase column XSelect® HSS C18 (4.6 × 150 mm, 3.5μm) and a Waters 2998 

photodiode array UV detector working at 266 nm wavelength. The isocratic elution with 

methanol/acetonitrile (90:10) solvent at 1 mL min−1 flow rate and 30 °C gave a retention time 

of 6.6 min for cholecalciferol. Injection volume was 20 or 40 μL. The calibration curve for 

quantitative analysis was from 20 to 0.03 μg.mL−1. Data were analyzed with Empower 3 

software.  

5.4.6 Interactions Between Skin Components and Nanoparticles 
5.4.6.1 NPs stability in suspension upon exposure to skin-conditioned solution 

Because the physical state of the NPs upon skin exposure may affect skin penetration 43-44, the 

colloidal stability of NPs due to species released from skin or present on skin surface was 

carefully studied. In brief, pieces of intact skin or damaged skin were mounted on Franz 

diffusion cells using the same protocol as used for the penetration studies in section “In vitro 

assessment of cholecalciferol skin absorption”. 0.4 mL/cm2 of deionized water was deposited 

on skin. After 24 hours of incubation, the “skin-conditioned solutions” were filtered through 

0.2 μm nylon membrane filter to remove skin debris and protein aggregates. The content of 
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soluble species in conditioned-solutions was quantified with an osmometer through 

determining the osmolarity of the (Micro-OsmetteTM, Precision Systems Inc, Natick, USA). 

In order to evaluate the NPs stability in the same conditions as during skin penetration studies 

(i.e. same concentration of NPs and same concentration of soluble species originating from 

skin), the filtrated “skin-conditioned solutions” were first concentrated. To concentrate, the 

filtrates were freeze-dried, and the dry residues were dissolved in a known smaller volume of 

deionized water. The concentrated “skin-conditioned solutions” were then diluted with NP 

suspensions to reach skin penetration concentrations of NPs (1.2 mg/mL) and soluble species. 

The stability of the NPs was evaluated after mixing with the “skin-conditioned solutions” by 

monitoring NPs size for 24 hours by DLS. For each condition (intact or stripped skin), tests 

were replicated with n=6 skin pieces from 6 different pigs. 

5.4.6.2 Visualization of NPs sedimentation on impaired skin surface 

0.4 mL/cm2 of fluorescent NPs (diluted at 1.2 mg/mL) made of a mixture of PLA / PLA-Cy5 

(90/10 %w/w) or PLA-b-PEG1K/PLA-Cy5 (90/10 %w/w) was deposited onto stripped skin 

pieces mounted in Franz cell according to the same protocol than described in section “In vitro 

assessment of cholecalciferol skin absorption”. After 24h of incubation, residual formulation 

was removed, and skin pieces were wiped with a cotton swab. One tape strip was performed to 

remove the formulation residues adhering/sticking to the skin. Skin strip was deposited on a 

microscopy slice and imaged using an Olympus IX81 microscope equipped with a Olympus 

UPlanSApo 10×/0.40 Infinity/0.17 FN26.5 objective (Olympus Canada Inc., Toronto, 

ON,Canada), a 12 bits Retiga-2000R CCD Camera (QImaging, Surrey, BC, Canada) and 

MetaMorph® Advanced software. The mean fluorescence intensities of the images were 

calculated using ImageJ software (Image J. U. S. National Institutes of Health, Bethesda, 

Maryland, USA.). Tests were replicated with n = 5 skin pieces from 3 different pigs. Three 

images at least were taken per strip. 

5.4.6.3 Evaluation of the alteration of lipid surface model 

Ceramides IIIB coatings on cleaved mica slides were performed at room temperature with a 

built-in house spin coater. 40 μL of ceramide IIIB in chloroform (0.5 mg/mL) were spin coated 

on mica sheets of 1cm diameter at 1000 rpm for 30 seconds. After coating, the lipid films were 

air-dried for 2 hours. The contact angles of a water droplet (10 μL) on the lipid surfaces were 

then measured with a contact angle meter (Tantec, Model CAM Micros, Schaumburg, USA) 

before and after 24h of incubation at 32oC in 1mL of nanosupensions (diluted at 1.2 mg/mL). 
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All contact angles were determined at room temperature. Three replicated experiments were 

performed for each nanosuspension. The work of adhesion  was calculated from the contact 

angle data using the Young-Dupré equation (equation 5.4): 

   Equation 5.4  

where  is the work of adhesion liquid-solid,  the interfacial tension liquid-vapor and  

the contact angle. 

5.4.7 Data analysis 

Statistical analysis of differences between the different treatments were performed using 

Student t-test.  The significance level (p) was set at 0.05. 

5.5 Results and Discussion 

5.5.1 Increase of PEG chain length induces structural changes from solid NPs to 

micellar NPs  

The NPs were fabricated from PLA or PLA-b-PEG copolymers synthesized by ring opening 

polymerization. PLA-b-PEG copolymers exhibited a PLA block in the range of Mw 14 to 

25 kDa and a PEG block of Mw ranging from 1 to 10 kDa with narrow polydispersity index 

(PdI). PLA and fluorescent PLA homopolymers have a lipophilic block of 36 kDa. The PEG 

content in the polymers measured by NMR varied from 0 to 24.9% w/w. Mass molecular 

weight, Mw, polydispersity index, and PEG content are presented in Table 5.1. 

Table 5.1 Polymer characteristics 

Polymer PEG size  Total Mn   
(GPC) 

Total Mw    
(GPC) 

Total Mw     
(NMR) * 

PdI          
(GPC) ** 

PEG content 
(NMR) ***  

 [g/mol] [g/mol] [g/mol] [g/mol]  [%w/wtotal]  

PLA - 26 700 36 300 ND 1.4 - 

PLA-Cy5 - 26 700 36 300 ND 1.4 - 

PLA-b-PEG1K 1 000 18 200 26 500 32 300 1.5 3.1 

PLA-b-PEG2K 2 000 14 600 22 300 23 300 1.5 8.6 

PLA-b-PEG5K 5 000 14 700 19 140 20 100 1.3 24.9 

PLA-b-PEG10K 10 000 20 100 27 900 40 800 1.4 24.5 

* calculated from the number of LA residues per PEG chain given by the integration of peak 
intensity ratios of PEG (3.6 ppm) and PLA (5.2 ppm) by 1H NMR 
** calculated from the GPC analysis: PdI=Mw/Mn 
*** calculated from the 1H NMR results:   
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Since particle size is a factor known to control drug penetration into skin 20, 45-46, NPs with 

identical hydrodynamic diameter were produced and used throughout the study. To obtain NPs 

of identical hydrodynamic size, the flow rate used during Flash Nanoprecipitation (FN) was 

tuned according to the PEG weight content in the polymer. Indeed, it has been reported that 

NPs size made of diblock copolymers depends heavily on the weight ratio of the 

hydrophobic/hydrophilic blocks 36, 38 and can be modulated by varying the flow rate of each 

injected phase 36-37, 47-48. As measured by DLS, NPs with a hydrodynamic diameter DH = 100 

nm (PdI < 0.1) were successfully obtained regardless the polymer used (Table 5.2).  

The surface properties of the NPs, i.e. the zeta potential and the surface PEG content, were 

measured as a function of the total PEG content in the polymers. The surface density of PEG 

increased from 0 to 48 ethylene oxide units per nm2 with the total PEG content in the polymer 

(Table 5.2). Along with the increase of PEG content on NPs surface, a decrease of the ZP from 

-33 to -3 mV was observed as expected due to shielding of the NP surface charges by the PEG 

layer.49  

Table 5.2 Physico-chemical characteristics of NPs. Data are reported as mean over three 
separate formulations ± SD 
Polymer PLA PLA-b-

PEG1K 
PLA-b-
PEG2K 

PLA-b-
PEG5K 

PLA-b-
PEG10K 

% PEG in polymer 0 3.1 8.6 24.9 24.5 
Z-average size [nm] 100 ±3 103 ±3 104±2 102±6 102±1 
Number mean size [nm] 73±6 74±3 72±6 69±2 70±2 
PdI 0.09±0.01 0.07±0.02 0.1±0.03 0.1±0.01 0.09±0.01 
Zeta potential [mV] -33±2 -23±2 -13±2 -6±1 -3.5±0.2 
Drug loading [%w/w] 7.3 ±0.2 7.2±0.3 7.3±0.2 6.7±0.3 7.5±0.1 
Drug yield [%] 95±2 96±2 98±1 97±1 98±3 
PEG surface density 
[ethylene glycol units/nm2] - 3±1 15±2 48±6 41±5 

The morphology of the NPs was imaged by cryo-TEM. Samples were cryogenized to prevent 

the collapse and deformation of the NPs during imaging. All particles presented a round-shaped 

morphology (Figure 5.1A). However, clear differences of particle structure were observed 

depending on the quantity of PEG in the polymers. For polymers with 8 %w/w of PEG or less 

(Figure 5.1A), only solid core nanoparticles were observed while for higher PEG contents (> 

24 %w/w), a background of loosely aggregated polymer chains was systematically observed.  

These first observations suggested a marked difference in structure between low and highly 

PEGylated NPs. The evolution of NPs size over time was then investigated to corroborate these 

first results (Figure 5.1B). Once again, when PEG content was 8 %w/w or lower, the size of 
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the NPs was stable at 4°C varying less than 10 nm over 3 months. Oppositely, at higher PEG 

content, a continuous increase of the NPs size with time, ranging from 100 nm to 143 nm, was 

noticed. The ZP was however found to be stable over the same period of time (Figure 5.S4, 

Supplementary dataI) for all the polymers, indicating that no significant change of the NP 

surface properties such as PEG degrafting from the NP surface has occurred.  

Figure 5.1 Comparison of the dynamics of the NPs structures. A) Representative cryo-TEM 
images of the different NPs. B) Colloidal stability of NP suspension represented by the 
evolution of NPs size as a function of storage time at 4°C. C) Fraction of free polymer in the 
nanosuspensions after dialysis, which does not form NPs, recovered by ultracentrifugation 
correlated with the rate of Ostwald ripening as a function of PEG proportion in polymers. 

To gain more insights into the destabilization mechanism occurring for the highly PEGylated 

NPs, we quantified the amount of free polymer in each nanosuspension. Indeed, considering the 

wide range of hydrophobic (PLA) / hydrophilic (PEG) block length ratio of the PLA-b-PEG 

copolymers, we can anticipate that a substantial fraction of the most hydrophilic copolymers 

might remain soluble in water in equilibrium with the NPs. The fraction of polymer forming 

particles and the fraction remaining as free chains in solution were therefore recovered after 

ultracentrifugation, in the pellet and supernatant respectively. As showed in Figure 5.1C, in 
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nanosuspensions produced with 8 %w/w of PEG or less (PLA, PLA-b-PEG1K and PLA-b-

PEG2K NPs), only a small fraction of polymer did not form aggregates and remained as free 

chains (< 7 %w/w). In contrast, when the PEG content in the polymer was superior to 8 %w/w 

(PLA-b-PEG5K and PLA-b-PEG10K NPs), a significant fraction of free polymer chains in the 

supernatant could be observed. In these nanosuspensions, the block-copolymer existed in the 

form of (1) 85 %w/w aggregates and (2) 15 %w/w single polymer chains. The PEG content in 

the fraction of free polymer chains was significantly higher compared to bulk polymer (63 vs 

25 %w/w) explaining their propensity to stay in their unimolecular form. The presence of both 

aggregates and PLA-b-PEG free chains suggests a greater mobility of these chains in the 

dispersion medium and therefore faster NPs - medium exchange rates. Such high mobility 

should promote Ostwald ripening of the NPs and therefore mediate their observed unstability.50 

The Ostwald ripening rate, k, was quantified using Equation 5.5 (Lifshitz-Slyozov-Wagner 

theory 51-52) from the size stability data: 

    Equation 5.5 

 where R and R0 are the hydrodynamic radii of the particle at time t and t = 0, respectively. 

It was found that k drastically increased for highly PEGylated NPs and correlated well with the 

fraction of free polymer chains in nanosuspension (Figure 5.1C). This observation confirmed 

that a significant Ostwald ripening occurred for these highly PEGylated NPs. 

Two different structures were therefore detected depending on the PEG content in polymer. 

Nanoparticles produced from polymers with low or no PEG content (PLA, PLA-b-PEG1K, 

PLA-b-PEG2K) exhibit a "solid" or "frozen" behavior (low free polymer content, long term 

colloidal stability in pure water) whereas highly PEGylated nanoparticles (PLA-b-PEG5K and 

PLA-b-PEG10K) presented a more dynamic structure similar to polymeric micelles (high free 

polymer content, low colloidal stability). Interestingly, the present data tend to demonstrate that 

the transition from solid-like to micelle-like particles with polymer composition is abrupt and 

similar to already reported data for comb-polymers.38 

However, these differences in structure did not affect the encapsulation of the active compound 

due to the strong lipophilic character of the latter (logP = 7.5). Drug loading and drug yield 

were found independent of the polymer composition (Table 5.2). In addition, DSC analysis 

was performed to identify the physical state of the drug according to the polymer used. No 

fusion peak appeared in the DSC thermograms suggesting that cholecalciferol is present in an 

amorphous state in all the suspensions (Figure 5.S5, Supplementary data). 
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5.5.2 Skin penetration of encapsulated active compound is PEG-dependent 

Skin penetration of cholecalciferol was performed to evaluate the influence of copolymer 

composition and NPs structure on the delivery of a lipophilic drug to the skin. It was verified 

beforehand that less than 10% of cholecalciferol degradation occurred when the formulations 

are incubated in the conditions of skin penetration tests (37°C in a dark place for 24 hours) 

(Figure 5.S6, Supplementary data). Porcine skin was used as the most relevant animal model 

because of its high structural similarities with human skin 53. Penetration in both intact and 

stripped (impaired) skins was investigated to elucidate the role of the skin condition on NPs / 

skin interactions. Stripped skin was chosen as a basic model for skin presenting impairment of 

the skin barrier as is the case in some skin pathologies (scratches, diseases, sunburns...). The 

tape-stripping method allows a highly homogeneous and effective removal of the stratum 

corneum with no substantial alteration of the viable epidermis 54. On intact skin, NPs were in 

direct contact with the stratum corneum, which is a lipophilic and dense layer of dead cells. On 

the contrary, on stripped skin, NPs were in contact with the viable epidermis surface, which is 

a porous and hydrophilic layer of living cells.  

 The amount of cholecalciferol in skin and its distribution throughout the skin layers after 24 

hours exposure to the NPs formulations are presented in Figure 5.2A and B. The results clearly 

showed that the amount of PEG in the formulation modulated the total cholecalciferol 

absorption in impaired and to a lesser extent in intact skin.  

In intact skin and independently of the NPs formulation, cholecalciferol was poorly absorbed 

(less than 300 ng/cm2, i.e. less than 1% of the applied dose) (Figure 5.2A and Table 5.3) and 

accumulated significantly in the stratum corneum (up to 200 ng/cm2) and, to a lesser extent, in 

the viable epidermis (up to 100 ng/cm2) (Table 5.3). Drug absorption in dermis was limited 

(less than 25 ng/cm2) and none of the NPs formulations allowed a quantifiable permeation of 

the active compound in the receptor medium (Table 5.3). Such very low absorption in intact 

skin is commonly reported for this drug 35, 55 and the affinity of cholecalciferol to the lipophilic 

layer of the stratum corneum was expected due to the strong hydrophobic character of the drug. 

Theses observations were also in line with other reports which showed that polymeric NPs 

favored the epidermis storage of lipophilic drugs while limiting their permeation in receptor 

compartment 25, 56. As mentioned, NPs composition had only a slight influence on the total drug 

absorption into intact skin. Small but significant differences were however found between low 

and high PEG content NPs formulations. The highest total absorptions of cholecalciferol in skin 



Chapitre V - Approfondissement des mécanismes de pénétration cutanée liés à la surface et la 
structure de nanoparticules polymériques 

243 
 

were observed for high PEG content NPs (PLA-b-PEG5K NPs: 0.29 μg/cm2 and PLA-b-

PEG10K NPs: 0.30 μg/cm2) while the lowest absorption was measured for low PEG content 

NPs (PLA-b-PEG1K NPs: 0.20 μg/cm2 and PLA-b-PEG2K NPs: 0.19 μg/cm2) (Figure 5.2A). 

PLA NPs allowed a medium skin penetration, but which was not significantly different from 

PEGylated NPs. The distribution in the skin layers (Figure 5.3.A) followed the same trends as 

the total amount absorbed in skin (Table 5.3).  

On stripped skin, total active compound absorption was significantly increased compared to 

intact skin for all tested formulations (from 0.3 to 0.8 μg.cm-2) (Figures 5.2C and Figure 3), 

as expected due to the impairment of the barrier function 13, 18, 57-58. The penetration was 

enhanced in all viable layers of the skin but remained negligible in the receptor compartment 

(<0.02% of the dose) (Table 5.3). Such particles are therefore favorable for topical treatment 

of skin diseases since, even in impaired skin, they exhibited the highest skin penetration 

associated with the lowest permeation, allowing therefore to maximize drug efficacy while 

limiting adverse events 59. As for intact skin, when considering the PEGylated 

nanoformulations only, we can also notice that the increase in PEG content in the polymer (from 

3.1 to 24.9 %w/w) resulted in a marked increase in drug penetration into stripped skin, ranging 

from 0.33 to 0.56 μg/cm2 (Figure 5.2B and Figure 5.3). A better accumulation in viable 

epidermis was notably achieved as the PEG content in NPs increased (Table 5.3). This 

penetration increase seems controlled by the PEG content only and not by the PEG chain length 

since results obtained with PLA-b-PEG5K (24.9% w/w) and PLA-b-PEG10K (24.5% w/w) 

were identical (Figure 5.3).  However, and contrary to intact skin, cholecalciferol loaded in 

PLA NPs displayed a significantly higher absorption in impaired skin compared to all the other 

NPs formulations (p<0.05) (Figure 5.2B and Figure 5.3) due to a better accumulation in both 

viable epidermis and dermis (Table 5.3). Notably, a 2.5-fold difference in drug penetration was 

found between PLA NPs and PLA-b-PEG1K NPs, which was significantly more pronounced 

compared to intact skin (1.2-fold). Moreover, the variation of drug penetration from intact to 

impaired skin was the most important for PLA NPs (+ 247 %) and the least important for PLA-

b-PEG1K NPs (+ 72%) (Figure 5.2C), indicating that the impairment of the barrier function 

displayed various influences on drug absorption according to the NPs composition.   
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Figure 5.2 Effects of formulation type on total skin absorption of cholecalciferol after 24 
h exposure in A) intact, B) stripped pig skin and C) both compared. Applied dose was 35 
μg/cm2. Data are given as mean ± SEM. Stars show the statistically significant differences 
according to the Student t-test (p < 0.05) for n >7 independent experiments.  
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.  

Figure 5.3 Total cholecalciferol retained in intact and stripped skin as a function of PEG 
content in NPs.  Data are given as mean ± SEM. 
 

Table 5.3 Effects of formulation type on cholecalciferol distribution in skin layers in intact 
and impaired pig skin after 24 h exposure. Applied dose was 35 μg/cm2. Data are given as 
mean ± SEM.  

 PLA            
NPs 

(ng.cm-2) 

PLA-b-PEG1K 
NPs 

(ng.cm-2) 

PLA-b-PEG2K 
NPs 

(ng.cm-2) 

PLA-b-PEG5K 
NPs 

(ng.cm-2) 

PLA-b-PEG10K 
NPs 

(ng.cm-2) 
 Intact 

skin 
Stripped 

skin 
Intact 
skin 

Stripped 
skin 

Intact 
skin 

Stripped 
skin 

Intact 
skin 

Stripped 
skin 

Intact 
skin 

Stripped 
skin 

SC 132 
±16 

- 99 
±12 

- 109 
±16 

- 163 
±12 

- 196 
±31 

- 

VE 80 
±15 

567 
±72 

78 
±11 

218 
±31 

58 
±9 

326 
±29 

100 
±14 

426 
±61 

78 
±14 

382 
±76 

D 25 
±2 

258 
±41 

22 
±1 

126 
±19 

16 
±1 

92 
±17 

20 
±5 

127 
±32 

19 
±3 

142 
±41 

Total 237 
±26 

823 
±86 

200 
±11 

344 
±35 

183 
±14 

418 
±37 

283 
±17 

552 
±56 

295 
±43 

525 
±57 

 

In the light of these results, different trends appeared according to NPs hydrophilic 

composition. In intact skin, the best cholecalciferol absorption was achieved by NPs 

having the most hydrophilic surfaces (PLA-b-PEG5000 or PLA-b-PEG10000 NPs), even 

if the differences of penetration between the different NPs formulations were low. In 

impaired skin, on the contrary, non-PEGylated NPs (PLA NPs) promoted a strong drug 

deposition. An increasing penetration of the drug was however also found as PEG content 

increased but was systematically lower than the cholecalciferol amount quantified for PLA 
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NPs.We therefore hypothesized that such differences should arise from different 

interaction mechanisms of the NPs with the skin layers. 

First, an increase of PEG surface coverage at the NPs surface enhanced the penetration of 

encapsulated cholecalciferol from PEGylated NPs, both in intact and impaired skin. On 

intact skin, these results are at first sight unexpected considering the lipophilicity of the 

stratum corneum and the high surface hydrophilicity of the highly PEGylated NPs (PLA-

b-PEG5K and PLA-b-PEG10K). However, different hypothesis may explain these results 

independently of the hydrophilic/lipophilic balance. First, we have shown that PEGylated 

particles can have a structure of solid NPs or micelle-like particles depending on their PEG 

content (Figure 5.1). As a consequence, the structure of highly PEGylated NPs is more 

dynamic, and free polymer concentration is significantly higher than weakly PEGylated 

NPs. These two factors are expected to play an important role in drug penetration. In fact, 

Deng et al. proposed that the deposition of micellar polymeric formulation onto skin 

provide a better wetting of the skin surface, making the drug carrier readily accessible to 

the skin 60. Free highly PEGylated chains in suspensions may also act similarly to 

permeation enhancers. Conte et al. suggested that PEG brush affected the organization of 

lamellar phase in the intercellular spaces of the stratum corneum 61, which could favor 

drug penetration. On impaired skin, nanocarriers are deposited on a more hydrophilic 

structure (viable epidermis). The interactions between highly PEGylated NPs and skin 

surface seems therefore favored, allowing a better penetration of the drug compared to 

low PEGylated NPs. In addition, due to their loosely aggregated dynamic structure, it is 

possible that highly PEGylated NPs were more deformable than no or low PEGylated NPs 

through possible molecular dynamic reorganization. It was for example reported that PLA-

b-PEG NPs may deform more than two-fold compared to PLA NPs 62. Such possible 

deformation along with their non-aggregation in skin may allow them penetrating deeper 

in the intercellular spaces of the skin favoring therefore the penetration of the drug. With 

respect to this hypothesis, Rancan et al. have for example showed that the shrinkage of 

nanogels in response to thermal trigger allowed them better penetrating human disrupted 

barrier of skin explants 58. 

On the opposite, non-PEGylated NPs (PLA NPs) exhibited reverse trend since they 

demonstrated the highest drug absorption into impaired skin amongst all the formulations 

tested. This trend is curious since these particles are hydrophobic and negatively charged, 
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which may disfavor their affinities with the hydrophilic and negatively surface of impaired 

skin. It was however already reported that PLA nanoparticles formed aggregates after 

exposure to human skin explants 28, 63. Such a destabilization may enhance the release of 

the drug in the skin.  

In order to understand more precisely the differences in drug penetration as a function of 

PEG content in PLA-based NPs formulations, interactions between NPs and some skin 

components were characterized. 

5.5.3 Colloidal stability and aggregates adhesion drive the penetration of 

encapsulated active compounds in non- and weakly PEGylated particles 

A first key point to understand NPs interaction with skin components is to precisely assess the 

NPs stability once in contact with the skin surface. As recently pointed out by Mahmoud et al 
29, this parameter is usually underestimated when interpreting skin penetration results even 

though NPs unstabilities may alter the biological effects of the NPs 44, 64-65. Therefore, the 

stability of the NPs suspensions in filtered aqueous solutions previously exposed to intact or 

damaged skin for 24 hours was assessed by DLS. These tests allowed quantifying NPs stability 

in presence of soluble species such as ions potentially released from skin into the suspension 

medium. 

When immersed in a solution which was conditioned 24 hours with intact skin, all polymeric 

NPs suspensions showed no variation in hydrodynamic size which indicates excellent colloidal 

stability (Figure 5.4). In contrast, when exposed to solutions conditioned with impaired skin, 

PLA and PLA-b-PEG1K NPs were rapidly destabilized. NPs with higher PEG content 

maintained their size over long period of time (24 h at least) indicating robust colloidal stability 

mostly imparted by steric repulsion between the NPs (Figure 5.4). These observations of skin 

induced aggregation depending of the NPs surface chemistry supported the study of Mahmoud 

et al. which also reported that the skin-induced destabilization of cationic gold nanorods was 

prevented by the presence of a PEG layer on their surface, providing steric stabilization 29.  

Among all the soluble species released from skin that could potentially destabilize the NPs 

suspensions, ions are certainly the most abundant ones. Indeed, solutions deposited on impaired 

skin were in direct contact with the viable epidermis, a layer which contains high level of salt 

species 66 susceptible to be rapidly released. To confirm this assumption, we measured the 

osmotic concentration of solutions exposed to intact and stripped skin and compared these 
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values to the critical coagulation concentration (CCC) of each type of NPs measured using NaCl 

as destabilizing salt. The CCC is the minimal concentration of salt leading to a rapid aggregation 

of particles 38.. As shown in Figure 5.S7 (Supplementary data), for PLA and PLA-b-PEG1K 

NPs, CCC was 17 and 40 mM respectively (34 and 80 mOsm/L respectively). Such 

aggregations arise from a diminution of the electrostatic repulsions between these NPs due to a 

neutralisation of their surface charges by saline species. In fact, these NPs are negatively 

charged as demonstrated by their Zeta potential values (-33 and -23 mV respectively). NPs with 

higher PEG content were found to be stable even in presence of a high concentration of salt 

(CCC > 2 M NaCl) due to the dense steric layer of PEG chains on the NP surface, as previously 

reported38. These observations were in excellent agreement with osmotic concentration 

measurements of solutions exposed to skin surface. Osmolarity values measured on impaired 

skin were significantly higher (116 ± 41 mOsm/L) compared to intact skin (48 ± 52 mOsm/L) 

as expected. Since osmotic concentration values obtained from impaired skin were significantly 

higher than the values of the osmotic concentration at the CCC of PLA and PLA-b-PEG1K 

NPs, these NPs aggregated. These observations demonstrated that ionic species released from 

impaired skin trigger rapid aggregation of weakly PEGylated NPs in suspension when 

deposited on skin and therefore may accelerate their sedimentation onto skin surface. On the 

contrary, due to the dense PEG layer on their surface, PLA-b-PEG2K PLA-b-PEG5K PLA-b-

PEG10K were stable in suspension when deposited on impaired skin. 

Nonetheless, NPs aggregation only does not explain the drug penetration results reported in 

Figure 5.2. Indeed, non-PEGylated PLA NPs presented a 2.3-fold higher penetration of 

cholecalciferol in impaired skin compared to PLA-b-PEG1K NPs (Figures 5.2 and 5.3), even 

though both types of formulation are expected to form aggregates when in contact to impaired 

skin. Drug penetration appears therefore to rather depend on the adhesion of these aggregates 

to the skin surface.  



Chapitre V - Approfondissement des mécanismes de pénétration cutanée liés à la surface et la 
structure de nanoparticules polymériques 

249 
 

 
Figure 5.4 NPs hydrodynamic diameter before and after exposure to intact skin-
conditioned solution or impaired skin-conditioned solution. Data are given as mean ± 
standard deviation.  

To confirm this hypothesis, the affinity of the aggregates to the surface of impaired skin was 

investigated by analyzing the first adhesive tape strip usually performed to remove the last 

residues of formulation onto skin surface. A strong accumulation of drug from PLA NPs (0.44 

± 0.11 μg/cm2) on damaged skin was found on the tape strip. In contrast, such accumulation 

was not observed for all the other NPs (< 0.08 μg/cm2) even for highly PEGylated NPs which 

have also shown high penetration (Figure 5.5A). To determine if this drug accumulation 

stemmed from a release process from aggregates in solution or from sedimentation of the NPs 

on the skin surface, we repeated the experiment with PLA and PLA-b-PEG1K NPs covalently 

labelled with fluorescent dye cyanine 5 (Cy5) and measured the mean fluorescence intensity on 

the first strip. The average mean fluorescence intensity of three experiments was 807 ± 526 a.u 

for PLA NPs and 243 ± 399 a.u for PLA-b-PEG1K NPs (Figure 5.5B) confirming the 

significant deposition and adhesion of PLA aggregates on the first strip. In addition, we 

confirmed by fluorescence microscopy that both PLA and PLA-b-PEG1K NPs were indeed 

unstable and formed aggregates upon incubation with stripped skin (Figure 5.5C). However, a 

stronger build-up of micron-sized PLA NPs aggregates was clearly observed on the strips but 

were absent for PLA-b-PEG1K NPs (Figure 5.5C). These observations showed that PLA-b-

PEG1K NPs formed aggregates when deposited on impaired skin but they staid in suspension 

and did not adhere to the skin surface, conversely to PLA aggregates. As shown in Figure 5.5A 
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and B, the correlation between NPs adherence and drug accumulation at skin surface test is very 

strong, confirming that interactions between NPs and skin surface play an important role in the 

drug penetration. The strong penetration of the drug from PLA NPs in impaired skin is therefore 

the result of the strong adhesion of NPs aggregates formed in situ upon exposure to released 

ions. In fact, such an aggregates adhesion was responsible for a higher local concentration of 

drug on skin surface, promoting therefore the penetration. Moreover, it is likely that the 

destabilization of the NPs promotes the release of the drug from the polymeric carrier into the 

skin. 

 

Figure 5.5 NPs adhesion/sedimentation onto damaged skin surface. A) Cholecalciferol 
quantity recovered in the first strip of impaired skin after treatment.  B) Mean 
fluorescence intensities measured on the first strip relative to the fluorescent NPs 
aggregated on skin. C) Representative microscopy images of the first strip of revealing 
the presence of PLA polymer aggregates on damaged skin surface. Data in A) and B) 
are given as mean ± standard deviation.   
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5.5.4 Affinity between highly PEGylated NPs and skin surface lipids mediate 

active compound penetration   

Since highly PEGylated particles do not suffer from salt-induced colloidal aggregation, their 

capacity to increase drug penetration with the PEG content must be the result of their dynamic 

amphiphilic structure and free polymer presence. These two factors are expected to play an 

important role in the resulting affinity of the NPs with the skin surface, and especially with skin 

lipids.  

We first try to detect any changes in the lipid organization of intact skin samples after exposure 

to the different nanoformulations using FTIR 67-68. We found that the nanosupensions were too 

diluted (1.2mg/mL of NPs), to be able to cause any significant changes in skin structure. At this 

concentration, even sodium dodecyl sulfate did not induce any detectable alterations of lipid 

organization (data not shown). We therefore used a mica surface coated with ceramides to 

mimic the skin surface and characterize its interaction with the different nanosuspensions by 

measuring the Liquid/Solid work of adhesion, WLS, before and after 24 h of treatment with the 

NPs. As shown in Figure 5.6, treatment with pure water had no effect on the interfacial 

properties of the ceramide film since the difference in work of adhesion before and after 

treatment was close to zero. A substantial difference of work of adhesion before and after the 

treatment was observable only for highly PEGylated NPs (-13 mN/m for PLA-b-PEG5K NPs 

and -17 mN/m for PLA-b-PEG10K NPs). The variation of work of adhesion was significantly 

smaller for weakly PEGylated NPs (< 5 mN/m). These results indicate a strong change in 

surface hydrophobicity only after treatment with highly PEGylated NPs suspensions. These 

interfacial changes are the concomitant result of ceramide dissolution into the NPs suspension 

(an effect similar to detergency) and the adsorption of micelle-like aggregates and free polymer 

chains on the ceramides film.  
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Figure 5.6 Difference of work of adhesion of a water droplet on a ceramide surface 
before and after treatment with NPs suspension. Negative values indicate an increase of 
surface hydrophilicity. Data are given as mean ± standard deviation. 

 

Thanks to their dynamic structure allowing i) a better wetting of the skin surface and ii) a 

possible alteration of the lipid packing in the skin and which counteracted the unfavorable 

interactions with the lipophilic stratum corneum, the micelle-like highly PEGylated NPs 

promote the skin penetration of the drug in intact skin compared to the solid weakly PEGylated 

NPs. Such observations were in line with Deng et al. conclusions, who showed that Y-shaped 

PEG-PCL2 micelles disturbed significantly the skin barrier 60. As previously hypothesized 33, 

we can also expect that highly PEGylated micelle-like NPs disassembled upon contact with the 

skin and diffuse in their molecular state, as liposome does 69. An experimental evidence of the 

disaggregation tendency of the micelle-like NPs was provided by mixing the NPs and oleth-20 

surfactant (Figure 5.S8, Supplementary data). We observed a complete disassembly of micelle-

like NPs in presence of surfactant. On the contrary, the solid NPs remained stable and were 

insensitive to the presence of the surfactant.  

5.5.5 Summary of the mechanisms 

The present study provides mechanistic insights on the interactions between NPs and skin 

layers.  

In intact skin, we showed that cholecalciferol penetration only slightly depends of the NPs PEG 

content. The penetration of the active compound was therefore mostly controlled by its release 

rate from the NPs and by the affinity of the active compound to the different skin layers. The 
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micelle-like structure of highly PEGylated NPs and the presence of free polymer chains in the 

medium, facilitated nonetheless the wetting of the skin surface, favoring therefore the 

penetration of the encapsulated compound compared to weakly PEGylated NPs. A possible 

disaggregation of highly PEGylated NPs into the skin may also occurred. 

In impaired skin, the role of NPs composition on the penetration of the active compound was 

much more pronounced. In addition to a weaker barrier function which favor drug skin 

penetration, impairment of the stratum corneum triggered the release of ionic species able to 

destabilize non- or poorly PEGylated particles. The sedimentation and the adhesion of the non-

PEGylated aggregates favored therefore a strong accumulation of the drug on the skin-medium 

interface. Adhesion of NPs aggregates with impaired skin surface was however significantly 

weaker for poorly PEGylated particles, due to a reminiscent effect of the antifouling properties 

of grafted PEG chains. Hydrophilic highly PEGylated particles, which resisted skin colloidal 

aggregation, are likely to promote drug penetration via preferential affinities with the 

hydrophilic layer of viable epidermis. The possible penetration of intact NPs through 

deformation or their disassembly in impaired skin needs further investigations. The hydrophilic 

dynamic structure was nonetheless less effective than NPs aggregation/adhesion mechanism in 

facilitating lipophilic drug penetration in impaired skin.  

5.6 Conclusion 

The present analysis indicates that delivery of a highly lipophilic active compound to the skin 

via NPs encapsulation involves extremely subtle mechanisms of skin interactions, the 

prevalence of which depends on the NPs composition and on the physical state of the skin. This 

last conclusion suggests an interesting avenue to design drug delivery systems able to efficiently 

tune their penetration capacity accordingly to the pathological state of the skin.  
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5.7  Annexe B: Supplementary data de l’article 

5.7.1 Materials 

Toluene, methanol, dichloromethane (DCM), hexane, analytical grade tetrahydrofurane (THF), 

anhydrous sodium sulfate and sodium chloride (NaCl) were purchased from Fisher Scientific 

(Loughborough, UK). Hexanol was from Laboratoires MAT (Québec, Canada). D,L-Lactide 

(3,6-dimethyl-1,4-dioxane-2,5-dione), poly(ethylene glycol) monomethyl ether (mPEG) (1, 2, 

5 and 10 kg/mol), stannous 2-ethylhexanoate (Sn(Oct)2), N,N’-Dicyclohexylcarbodiimide 

(DCC), 4’-Dimethylaminopyridine (DMAP), deuterated chloroform, anhydrous DCM and 

oleth-20 (Brij®O20) were supplied by Sigma Aldrich (Steinheim, Germany).  Solvents were 

used as received. Dilactide was purified by recrystallization in toluene and dried overnight in 

vacuum before use. mPEG was dried over anhydrous sodium sulfate in DCM and dried 

overnight in vacuum before use.  

5.7.2 Polymer Synthesis and Characterization 
5.7.2.1 PLA synthesis 

PLA polymer was synthesized in bulk by ring opening polymerization (ROP) of D,L-dilactide 

with hexanol as initiator and Sn(Oct)2 as catalyst, as previously reported 38 (Figure 5.S1). D,L-

dilactide, hexanol (ratio 1 : 250 lactic acid (LA) units, 4.10-3 eq. LA) and Sn(Oct)2 (2.10-4 eq. 

AL) were weighted into a round double neck glass flask equipped with a stirring blade. The 

flask was stirred at 100 rpm and heated at 150oC for 6 hours and kept under argon atmosphere. 

At the end of the reaction, the mixture was cooled down to room temperature and the polymer 

was dissolved in DCM. To remove unreacted D,L-dilactide and oligomers, the organic phase 

was washed twice with distilled water in a separating funnel and dried over anhydrous sodium 

sulfate. Polymer was finally precipitated twice in hexane and dried over vacuum 48 h prior 

analyses. 

NMR (400 MHz, CDCl3): δ 1.3−1.5 (m, 3H, CH3), 5.2 (m, 1H, CH). 

 
Figure 5.S1 PLA synthesis route 
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5.7.2.2 PLA-b-PEG diblock synthesis 

Similarly, PEG-b-PLA polymers were synthesized by ROP using Sn(Oct)2 as the catalyst. 

Briefly,  methoxyPEG-OH of different molecular weights (1, 2, 5, 10 kDa) were substituted to 

hexanol for the  macroinitiation of PLA chains elongation (ratio 1 : 250 LA units, 4.10-3 eq. 

LA) (Figure 5.S2). After a 6 h reaction at 150oC, the reaction mass was dissolved in DCM. The 

organic phase was washed twice with water to remove unreacted D,L-dilactide and oligomers 

and dried over anhydrous sodium sulfate. Polymer was finally precipitated twice in cold 

methanol to remove unreacted mPEG chains. The diblock polymer was collected with a 

Buchner funnel and dried over vacuum 48 h prior analyses. 

 
Figure 5.S2 PEG-b-PLA synthesis route (n=22, 45, 114 or 228) 
NMR (400 MHz, CDCl3): δ 1.3−1.5 (m, 3H, CH3), 3.38 (s, 3H, CH3), 3.65 (m, 2H), 5.2 (m, 1H, 

CH). 

5.7.2.3 Fluorescent polymer PLA-Cy5 

Cyanine 5-COOH (Cy5) was synthesized in our laboratory according to a previously published 

procedure 70. Cy5 (2.5 eq, 18 mg, 3.5×10-5 mol), DMAP (0.5 eq, ~ 1.2 mg, 0.7×10-5 mol), DCC 

(2.5 eq, 35 μL, 3.5×10-5 mol) were introduced in a dried round bottomed flask filled with 5 mL 

of anhydrous DCM. The solution was left 15 min under argon bubbling and mild stirring. PLA 

polymer (1 eq, 0.5 g, 1.4×10-5 mol of OH chain ends) was then added to the reaction medium. 

The reaction was left at room temperature for 6 h (Figure 5.S3). The fluorescent polymer was 

purified by repetitive precipitations in cold methanol, until a colorless methanol phase was 

obtained. Polymer was finally dried over vacuum for 48 h. 

 
Figure 5.S3 PLA-Cy5 synthesis route 
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5.7.2.4 Polymer Characterization 

1H NMR analyses were performed on a Bruker Advanced 400 MHz spectrometer (Bruker, 

Germany) and analyzed using MestRe-C® software. Samples were dissolved in CDCl3. The 

average molecular weights by weight (Mw), by number (Mn) and the polydispersity index (PdI) 

of the polymers were obtained by gel permeation chromatography in tetrahydrofuran (THF). A 

Breeze® system from Waters (Waters Corp., Milford, MA, USA) equipped with a 717 plus 

autosampler, a 1525 Binary HPLC pump, 3 consecutive GPC columns (Phenogel 5 μm, 

Phenomenex, USA) and a refractive index detector, (Waters Corp., Milford, MA, USA) was 

used. The columns temperature was set at 35°C and the THF flow rate at 1 mL/min. Linear 

polystyrene with different molecular weights (ranging from Mw = 600 to 400,000 g/mol) were 

used as calibration standards.  

5.7.3 Colloidal Stability: evolution of zeta potential 

The colloidal stability of all nanoparticles in aqueous suspensions was investigated by 

monitoring the zeta potential of the particles stocked at 4°C by DLS on a Malvern Zetasizer 

NanoSeries (Malvern, Worcester, U.K.) 

 
Figure 5.S4 Colloidal stability of NP suspension represented by the evolution of the Zeta 
Potential of NPs as a function of storage time at 4°C. 

5.7.4 Differential scanning calorimetry 

The state of the drug in the different nanoparticle formulations was characterized by DSC (DSC 

4000, Perkin Elmer, Waltham, MA, USA). Weighed samples freeze-dried NPs were sealed in 

crimped aluminium pans and were heated from 10 to 150°C at a rate of 20°C/min. The purge 

gas was purified nitrogen. 
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Figure 5.S5 DSC curves of cholecalciferol (VD3) and VD3-loaded polymeric NPs. 

5.7.5 Drug-loaded NP degradation study 

Suspensions of nanoparticles loaded with both cholecalciferol and BHT were placed into amber 

glass vial and incubated at 32°C in a water bath. At various exposure times, 100 μL of 

nanosuspensions were withdrawn, dissolved in 900 μL of acetonitrile and analyzed by HPLC 

(method described in the article, Material & Methods, paragraph 5) to determine the drug 

content. Experiments were performed in triplicate. 

 
Figure 5.S6 Percentage of the remaining dose of cholecalciferol after 24 hours of incubation 
protected from light at 32oC (n=3). 

5.7.6 NPs colloidal stability in saline 

The colloidal stability of the NPs was evaluated in NaCl solutions, from 5 mM to 2 M. The 

concentration of the NPs in the saline was 1.2 mg/mL. The critical coagulation concentration 
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(CCC) of saline was determined by following the NPs aggregation by DLS on a Malvern 

Zetasizer NanoSeries (Malvern, Worcester, U.K.). The particle size was immediately measured 

for 15 min at 2 min intervals (three measurements of four runs at 25 °C) and after 1 and 24 

hours. 

 
Figure 5.S7 Critical concentration of NaCl solution needed for the aggregation of NPs 
suspension, as determined by DLS. Inset: Aggregation kinetics of PLA NPs in presence 
of increasing NaCl concentrations as measured by DLS.  

5.7.7 NPs colloidal stability in a surfactant medium 

The colloidal stability of the NP was evaluated when diluted in Oleth-20 aqueous solution. NPs 

concentration was 0.1 mg/mL and Oleth-20 concentration was 5 mg/mL. The NPs size was 

determined by DLS on a Malvern Zetasizer NanoSeries (Malvern, Worcester, U.K.) before and 

after dilution in surfactant solution. Measurements were done in triplicate.  

 
Figure 5.S8 NPs size before and after contact with Oleth-20 surfactant. 
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5.8 Conclusion générale du chapitre V 

 

Points Clés 

Deux points essentiels d’interactions peau/NPs ont été mis en évidence, permettant d’éclaircir 

certains aspects de la pénétration cutanée liée aux NPs, en fonction de leur composition 

hydrophile : 

La composition de la peau a une influence essentielle sur la structure des NPs, en solution 

colloïdale et au contact de la peau  

o La peau, si abimée, libère des quantités non négligeables d’espèces ioniques (>100 mOsm/L) 

capables de faire agréger les NPs dépendamment de leur surface.  

o Les NPs négativement chargées, de PLA seul ou faiblement PEGylées (<3,1 %p/p de PEG), 

sont déstabilisées au contact de la peau et former des macro-agrégats, contrairement aux NPs 

neutres plus fortement PEGylées (>8,6 %p/p de PEG).  

o La sédimentation/adhésion des agrégats de PLA sur la peau peut favoriser l’absorption 

cutanée, au contraire des agrégats de NPs faiblement PEGylées dont la 

sédimentation/adhésion sur la peau est défavorisée (2,5 fois plus d’absorption cutanée sur 

peau lésée à partir des NPs de PLA en comparaison aux NPs peu PEGylées de PLA-b-

PEG1K) 

La dynamique de la structure des NPs et le caractère amphiphile joue un rôle sur la peau 

et notamment les lipides 

o Les particules les plus riches en composition hydrophile, donc plus dynamiques, peuvent 

interagir avec les lipides de la peau, favorisant une meilleure mouillabilité de la surface de 

la peau et une possible désorganisation de la structure lipidique de la peau, au contraire des 

particules peu ou non PEGylées. Ces effets peuvent être responsables de la meilleure 

absorption cutanée sur peau intacte à partir des NPs très PEGylées en comparaison à celles 

peu PEGylées (jusqu’à 1,5 fois plus d’absorption sur peau intacte à partir des NPs très 

PEGylées en comparaison aux NPs peu PEGylées) 

               L’agrégation et sédimentation des NPs sur la peau, tout comme des interactions avec 

les lipides, ont été définies comme différents facteurs pouvant améliorer la pénétration cutanée 

d’une molécule lipophile par les NPs. 

               L’influence de l’état pathologique de la peau à traiter est à prendre en compte lors du 

développement de formulations nanoparticulaires topiques ou transdermiques. 
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Afin d’améliorer la biodisponibilité des molécules actives pharmaceutiques dans la 

peau et ainsi développer des formes pharmaceutiques topiques ou transdermiques 

innovantes à base de systèmes nanoparticulaires, il est indispensable de comprendre 

comment contrôler les interactions peau-NPs. En ce sens, l’objectif de ce projet de thèse 

était de déterminer, par des études systématiques structure – activité, quelle était 

l’influence de la composante hydrophile des NPs polymériques pour l’administration 

cutanée d’une molécule lipophile modèle, à taille égale de NPs.  

Cette discussion générale est divisée en 5 questions spécifiques permettant de 

répondre à l’objectif principal de ce projet : 

 
 Quel est le rôle de la composition hydrophile (type, architecture et quantité) sur 

les propriétés des nanoparticules ? 

 Comment contrôler facilement la taille et la surface des NPs ? 

 Quelles sont les interactions spécifiques entre la peau et les NPs polymériques 

pouvant influencer la pénétration cutanée du cholécalciférol, selon la 

composition hydrophile et l’état de la peau ?  

 Quelle est l’efficacité d’absorption cutanée des NPs polymériques testées pour 

l’absorption du cholécalciférol dans la peau en comparaison à d’autres systèmes 

de la littérature ? 

 Est-ce qu’une composition polymérique hydrophile apporte un intérêt 

supplémentaire pour l’administration cutanée en comparaison à des particules 

hydrophobes plus simples ? 
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6.1 Quel est le rôle de la composition hydrophile (type, architecture et 
quantité) sur les propriétés des nanoparticules ? 

Dans le chapitre II, une libraire de copolymères amphiphiles à base de polyester PLA 

(bloc lipophile) a été synthétisée. Dans cette librairie, les caractéristiques suivantes de 

la composante hydrophile des polymères ont été variées : 1) le type de bloc hydrophile : 

PEG ou PMPC, 2) la quantité de bloc hydrophile : entre 0 et 25 %p/p de PEG et 3) 

l’architecture du polymère : linéaire ou branché. 

À partir cette librairie de polymère, différentes formulations de NPs ont été fabriquées 

et l’influence des différentes caractéristiques de la composition hydrophile des 

polymères sur différentes propriétés résultantes des NPs a été systématiquement 

étudiée. 

Les propriétés ayant été étudiées sont les suivantes :  

- La structure et les propriétés de surface des NPs (Chapitres III, IV et V) 

- L’encapsulation d’une molécule hydrophobe, le cholécalciférol (Chapitres IV 

et V) 

- La dégradation du cholécalciférol (Chapitre IV) 

- La libération du cholécalciférol (Chapitre IV) 

6.1.1 Structure et propriétés de surface des NPs en fonction de la 
composition hydrophile 

6.1.1.1 Taille 

Une propriété essentielle des NPs influencée par la composition hydrophile des 

polymères utilisés pour leur fabrication est le diamètre hydrodynamique. 

Indépendamment de l’architecture de polymère et/ou de l’encapsulation de 

cholécalciférol, il a été remarqué que la taille des NPs diminuait lorsque le contenu en 

bloc hydrophile dans le polymère augmentait, jusqu’à atteindre une taille limite 

(Chapitre III, IV). Ce comportement, très souvent décrit dans la littérature, 1-3 

s’explique par l’effet stabilisant du PEG par répulsion stérique, venant inhiber la 

croissance des NPs durant leur formation 4.   

Le type de polymère hydrophile semble également avoir une influence sur la taille 

finale des NPs. En effet, dans le chapitre IV, il a été remarqué que le bloc hydrophile 

de PMPC favorisait la formation de plus grosses particules que le bloc hydrophile PEG, 

et ce bien que la proportion massique hydrophile en PMPC (37,9 % p/p) soit plus 
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importante que celle de PEG (8,9 %p/p). À ce jour, la raison de ce comportement 

différent n’est pas démontrée, mais le rôle du solvant de solubilisation (acétone vs 

acétone/méthanol) utilisé pour la nanoprécipitation est une piste à envisager. Une étude 

plus complète sur la fabrication de NPs à base de polymères possédant différents 

pourcentages massiques de PMPC permettrait également de clarifier l’influence du bloc 

hydrophile PMPC sur la formation des NPs fabriquées. 

Néanmoins, dans cette étude, l’architecture du polymère n’a pas montré de rôle sur la 

taille des NPs (Chapitre III). En effet, pour un même contenu massique en PEG, des 

tailles identiques ont été obtenues pour les NPs fabriquées à partir de polymères 

linéaires ou branchés. Ces résultats paraissent contraires à ce qui a déjà été reporté dans 

la littérature, puisque par exemple, Rabanel et al. ont remarqué les polymères diblocs 

linéaires formaient de plus petites tailles de NPs que les polymères branchés 5-6, 

probablement en raison de contraintes stériques liées à l’arrangement du PEG en 

surface des NPs. Au vu de ces résultats et étant donné que la plupart des polymères 

branchés synthétisés dans cette étude ne possèdent en moyenne qu’un seul bloc 

PEG/chaine, il est légitime de se demander si le PEG des polymères branchés forme 

réellement une « branche pendante » ou s’il se retrouve en bout de chaine, formant ainsi 

une architecture diblocs linéaire.  

6.1.1.2 Propriétés de surface 

Une attention particulière a été portée dans ce projet à la définition des propriétés de 

surface des NPs en vue de l’évaluation de ce paramètre sur différents aspects de 

l’administration de molécules actives dans la peau. En effet, les propriétés de surface 

et notamment les densités de polymère hydrophile en surface sont souvent très peu 

caractérisées dans la littérature, et sont généralement analysées par la seule mesure du 

potentiel Zêta. Il est en effet généralement supposé que le bloc hydrophile est 

complètement isolé à la surface des NPs. De telles hypothèses conduisent à une 

surestimation de la densité de bloc hydrophile en surface, à une possible détermination 

incorrecte de la conformation à la surface et donc rend difficile la comparaison de la 

performance de différents systèmes nanoparticulaires 7. 

Comme attendu, plus le contenu en bloc hydrophile dans les polymères était important, 

plus une diminution du potentiel Zêta (en valeur absolue) a été observée (Chapitre III, 

IV et V), jusqu’à atteindre une valeur proche de la neutralité. Comme pour la taille, 
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aucun effet de l’architecture n’a été observé (Chapitre III). Cette diminution du 

potentiel Zêta est un premier indicateur que le bloc hydrophile recouvre la surface des 

NPs, le PLA se trouvant principalement au cœur. Néanmoins, pour plus de précision 

quant à la surface des NPs, cette mesure a été combinée à la détermination de la 

composition hydrophile en surface par une technique RMN. Cette technique a 

l’avantage de pouvoir quantifier différentiellement la quantité totale de bloc hydrophile 

dans les NPs et celle présente uniquement à la surface. Cette méthode de quantification 

a ainsi permis de déterminer que la densité et le pourcentage de polymère hydrophile 

en surface de NPs polymériques préparées par nanoprécipitation dépendent notamment 

de la quantité de bloc hydrophile et de la proportion molaire de polymère amphiphile. 

Néanmoins, quelle que soit la composition hydrophile testée ici, toutes les surfaces 

arborent une conformation en « brosse » (Chapitre III).  

Les fortes variations dans le pourcentage de bloc hydrophile en surface selon ces 

conditions soulignent l’importance de déterminer ce paramètre lors de la caractérisation 

des NPs fabriquées à partir de polymères amphiphiles. La mesure par RMN de la 

composition de surface pour les NPs fabriquées à partir des polymères d’architecture 

branchée reste cependant à évaluer afin de déterminer si les contraintes stériques liées 

à l’architecture branchée favorisent ou non l’arrangement des blocs hydrophiles à la 

surface ou à l’intérieur des NPs, en comparaison aux polymères linéaires. Toutefois, il 

a déjà été montré que même avec des polymères branchés, une majorité des branches 

hydrophiles se trouvait en surface5.  

6.1.1.3 Morphologie et dynamisme 

Selon la composition hydrophile des NPs, différentes structures ont été observées 

(Chapitre IV et V). Concernant les NPs PEGylées (Chapitre V), deux types de 

morphologies de particules ont été observés par Cryo-MET selon la composition en 

PEG, confirmant les résultats déjà obtenus au laboratoire 5-6. Entre 0 et 8.6%p/p de PEG, 

les particules formées sont de nature « solide ». Une transition vers des particules 

plus « molles » a été observée pour des contenus en PEG supérieurs à 24% p/p. En effet, 

l’observation Cryo-MET a mis en évidence la présence de particules aplaties et de 

contours moins définis que les NPs « solides », avec notamment la présence d’un 

arrière-plan de chaines polymériques. Bien que deux types de structures aient été 

définis, il est toutefois important de préciser que la technique Cryo-MET utilisée ici 
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peut ne pas refléter l’aspect de la particule à l’état hydraté, car, avant d’être refroidies 

par azote liquide, les particules sont séchées sur le support de carbone, pouvant ainsi 

provoquer des déformations et artefacts importants. Une technique de Cryo-MET par 

vitrification de l’échantillon en milieu liquide permettrait d’obtenir plus d’informations 

sur la structure des NPs dans leur milieu de dispersion 8.  

Ces structures « molles » peuvent être dénommées comme des « agrégats pseudo-

micellaires », par analogie à la composition amphiphile des micelles de tensioactifs. 

Ces « agrégats pseudo-micellaires » n’ont généralement pas la même dynamique que 

les micelles de tensioactifs puisque les échanges d’unimères se font souvent sur des 

échelles de temps bien plus longues 9. Creutz et al. ont notamment rapporté des 

constantes d’échanges de l’ordre de 10-3 s-1 pour les polymères contre 106-108 s-1 pour 

les tensioactifs ordinaires10. 

Néanmoins, il semble tout de même que des différences de dynamisme existent selon 

la composition hydrophile. En effet, les tests de stabilité colloïdale réalisés (Chapitre 

V) ont étonnamment montré que ces particules « molles » très PEGylées étaient moins 

stables que les particules peu ou pas PEGylées, et ce malgré les contraintes stériques 

apportées par la quantité plus importante de PEG en surface. De plus, la présence d’une 

fraction importante de polymères libres en solution a été observée dans les 

nanosuspensions de particules très PEGylées (Chapitre V), et caractérisée notamment 

par un contenu hydrophile beaucoup plus important que celui des nanoagrégats (63 et 

25%p/p, respectivement). Par ailleurs, la possibilité d’une dissociation des agrégats 

polymériques très PEGylés a été mise en évidence par des tests mélange avec des 

tensioactifs (Chapitre V, Supplementary data). Ces observations ont ainsi mené à 

émettre l’hypothèse que la mobilité des chaines était plus importante pour les particules 

très PEGylées que celle des particules peu ou pas PEGylées. Ces résultats corroborent 

ainsi ceux obtenus par Creutz et al., qui ont montré que la vitesse des échanges entre 

copolymères de poly((diméthylamino)alkyl méthacrylate-b-sodium méthacrylate) 

augmentait lorsque le contenu hydrophobe des copolymères diminuait, avec notamment 

des échanges pour les polymères les plus hydrophiles 20 fois plus rapides que ceux des 

polymères les plus hydrophobes 11. 

Les études RMN dans D2O semblent néanmoins contredire cette hypothèse 

puisqu’aucun signal lié au bloc hydrophobe de PLA n’a été observé, quel que soit le 
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contenu en PEG des NPs (Chapitre III et V), indiquant ainsi que celui-ci est à l’état 

solide, et possède donc une mobilité restreinte.  Il est toutefois à noter que les polymères 

libres en solution n’ont pas apporté de signal, car ceux-ci ont vraisemblablement été 

éliminés lors du processus d’ultrafiltration utilisé pour concentrer les NPs en vue de la 

RMN. D’autres expérimentations et évidences seraient donc préférables pour conclure 

quant à la différence de dynamisme selon la composition hydrophile. Un moyen simple 

serait d’évaluer la cinétique des échanges des chaines polymères par mélange de deux 

populations de NPs variant uniquement par la présence d’une petite quantité de 

fluorophore. Des modifications de la fluorescence permettraient de mettre en évidence 

une hybridation entre les deux populations, et donc un échange de chaines 10.  

En plus de la quantité de bloc hydrophile, il est également vraisemblable que le type de 

composition hydrophile (PEG ou PMPC) influence la morphologie des NPs. En effet, 

il a été remarqué que les polymères de PLA-b-PMPC semblent former des particules 

« solides » (Chapitre IV), bien que la composition hydrophile soit supérieure à celle des 

polymères de PLA-b-PEG formant des « agrégats pseudo-micellaires » à 

respectivement 37.9 et 25 %p/p de PEG/PLA). Des expérimentations plus poussées, 

étudiant notamment des polymères ayant différentes proportions de PMPC seraient 

nécessaires pour éclaircir et conclure sur le rôle de cette caractéristique. 

6.1.2 Encapsulation de molécules actives dans les NPs en fonction de la 
composition hydrophile 

Dans les chapitres IV et V, l’influence de la composition polymérique hydrophile (type 

et quantité) sur l’encapsulation du cholécalciférol, molécule modèle très lipophile, a été 

étudiée. Aucune différence concernant le taux d’encapsulation et le rendement de 

fabrication (en principe actif) n’a été observée entre les différentes formulations 

indiquant que, dans ce cas, la composition polymérique n’a pas influencé 

l’encapsulation du cholécalciférol. Par ailleurs, quel que soit le polymère, le rendement 

de fabrication était très élevé. Un tel comportement est probablement lié au fait que le 

cholécalciférol seul, du fait de sa très faible solubilité aqueuse, forme des agrégats 

stables en suspension aqueuse pouvant rapidement être recouverts par les chaines 

polymériques. En effet, par exemple Ramezanli et al. ont réussi à obtenir un taux 

d’encapsulation de cholécalciférol jusqu’à 30 %p/p dans des Tyrosphères® 12 (polymère 

PEG-Tyrosine-PEG) indiquant que la formation des NPs stables chargées en cette 
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molécule ne dépend vraisemblablement pas de la capacité de solubilisation du 

cholécalciférol par le polymère.   

Si la composition polymérique n’a pas d’incidence sur l’encapsulation du 

cholécalciférol, il a néanmoins déjà été montré qu’elle influençait l’encapsulation de 

molécules plus hydrophiles. Rabanel et al. ont par exemple remarqué que le caractère 

amphiphile du polymère contrôlait l’encapsulation du curcumin (logP=3,6), molécule 

10 fois plus soluble que le cholécalciférol. En effet, les NPs ayant le plus de PEG dans 

leur composition permettaient d’obtenir les taux et efficacités d’encapsulation les plus 

importants. Au contraire les NPs de PLA seul, n’étaient pas stables en suspension ; la 

précipitation du curcumin non encapsulé favorisant probablement la précipitation des 

chaines polymériques de PLA 6. La conclusion inverse a toutefois été également 

reportée dans l’étude de Deng et al., où il a été montré que l’encapsulation du 

kétoconazole (logP=3,8) dans des micelles polymériques diminuait avec le caractère 

amphiphile 13.  

6.1.3 Stabilité de molécules labiles dans les NPs en fonction du type de 
composition hydrophile 

Il est souvent affirmé que l’encapsulation dans des NPs, polymériques ou non 

polymériques, permet d’augmenter la stabilité de molécules sensibles à la dégradation, 

en les protégeant physiquement du milieu dégradant. Néanmoins, très peu d’études 

comparent systématiquement l’effet de la composition des NPs sur la dégradation des 

molécules sensibles. Pourtant, il est certain que le type de matériau utilisé dans la 

composition des NPs et le type de structure des NPs jouent un rôle non négligeable dans 

le processus de protection. Dans le chapitre IV, l’influence de la composition 

hydrophile sur la dégradation du cholécalciférol à température corporelle et à l’abri de 

la lumière a ainsi été étudiée, afin de déterminer si cette caractéristique influençait la 

dégradation de cette vitamine sensible. 

Comme attendu, il a été remarqué que l’encapsulation du cholécalciférol dans un cœur 

polymérique ralentissait sa dégradation par rapport à sa forme de NPs sans polymère. 

De plus, un léger effet bénéfique d’une couche de polymère hydrophile à la surface des 

NPs polymérique sur la dégradation a été remarqué ; le polymère hydrophile venant 

former une barrière physique supplémentaire protégeant le cholécalciférol présent dans 

le cœur lipophile de PLA. Néanmoins, il a été constaté que l’encapsulation dans un 
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cœur polymérique de PLA favorisait plus la dégradation du cholécalciférol par rapport 

à une solubilisation dans des micelles très dynamiques à base de tensioactifs oleth-20. 

Un tel comportement a mis en évidence que la matrice polymérique de PLA pouvait 

favoriser la dégradation du principe actif in situ. En effet, un microenvironnement acide 

peut avoir été généré dans la matrice polymérique de PLA en raison de la formation de 

produits de dégradation de polymères acides (oligomères et monomères). La présence 

d’un microenvironnement acide a en effet été démontrée expérimentalement par 

l’équipe du Pr Robert Langer dans des microsphères de PLGA, avec notamment des 

pH pouvant être très bas (pH minimal de 1,4) au centre des microsphères 14. Le 

cholécalciférol étant sensible à l’acidité du milieu, sa protection physique par rapport à 

l’humidité, obtenue grâce à l’encapsulation dans la matrice lipophile de PLA, est ainsi 

contrebalancée par une dégradation favorisée dans le microclimat acide de la matrice 

de PLA. Une telle dégradation, inhérente à la présence d’un microenvironnement acide, 

a par ailleurs été déjà reportée pour des protéines de BSA encapsulées dans des implants 

à base de PLGA 15.  

Un moyen pour éviter cette dégradation acide peut être d’augmenter le pH dans le cœur 

polymérique par l’utilisation d’agents basiques 15. La formation de nanocapsules est 

également intéressante pour contrer à la fois les effets de l’humidité et de l’acidité. En 

effet, lorsque solubilisé dans un cœur lipidique liquide, le cholécalciférol est très peu 

soumis aux facteurs dégradants, favorisant ainsi sa stabilité. Almouazen et al. ont par 

exemple montré que moins de 10 % de cholécalciférol se dégradaient après 24 h à 37°C 

en milieu cellulaire lorsque formulé dans des nanocapsules de PLA avec un cœur 

lipidique liquide de triglycérides capryliques 16. Cette stabilité accrue du cholécalciférol 

dans des nanocapsules par rapport aux nanosphères a été confirmée durant cette thèse 

avec un test de stabilité sur des nanocaspules avec un cœur liquide de triglycérides 

capryliques, formées à partir des polymères synthétisés dans ce projet. Une absence de 

dégradation du cholécalciférol a été remarquée après 24h en milieu aqueux pour les 

nanocapsules alors que 40% du cholécalciférol étaient dégradés dans les nanosphères 

de PLA (données non présentées). Un tel effet bénéfique contre la dégradation des 

molécules actives sensibles dans les nanocapsules en comparaison avec les nanosphères 

avait également déjà été remarqué par Fontana et al., dans une étude de 

photodégradation du propionate de clobétasol 17.  
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Au vu de ces résultats, le choix de la composition des NPs est donc crucial pour 

augmenter la protection des molécules actives instables et doit donc être 

particulièrement réfléchi pour permettre une plus grande stabilité et donc une meilleure 

efficacité. Dans ce projet de thèse (Chapitre IV et V), du BHT a été co-encapsulé dans 

les matrices polymériques, comme antioxydant pour contrer efficacement la 

dégradation du cholécalciférol, pendant les études de libération et pénétration cutanée. 

Néanmoins, pour une utilisation en clinique de ces NPs, une autre stratégie de 

stabilisation devrait être employée, en raison des controverses liées à l’utilisation du 

BHT 18. 

6.1.4 Libération de molécules actives à partir des NPs en fonction du type 
de composition hydrophile 

Les tests de libération du cholécalciférol, étudiés dans le chapitre IV, ont mis en 

évidence que la libération de ce principe actif très hydrophobe ne dépendait pas de la 

composition polymérique des NPs testées. Ces résultats sont pourtant contraires aux 

études de la littérature ayant montré que la présence d’une couche de PEG à la surface 

de NPs de polyester formait une barrière à la diffusion des molécules encapsulées 6, 19. 

Néanmoins, les molécules testées dans ces études 6, 19 présentaient une hydrophobie 

moins importante que le cholécalciférol. Leur diffusion et solubilisation dans les 

milieux de libération était donc facilitée par rapport au cholécalciférol. Dans ce projet 

de thèse, la libération du cholécalciférol semblait plutôt contrôlée par sa vitesse de 

solubilisation dans le milieu de libération que par sa diffusion à travers la matrice 

polymérique ce qui ne permet pas de conclure réellement quant au rôle de la 

composition hydrophile sur la cinétique de libération.  De plus, cette étude de libération 

reste peu comparable aux conditions des tests de pénétration cutanée, car une très forte 

agitation a été utilisée pour mélanger les deux phases, ce qui n’est pas le cas lors des 

tests de pénétration cutanée. Ainsi, si dans le test de libération réalisé, le cholécalciférol 

a été libéré en 24 heures, sur la peau, la libération en conditions de pénétration cutanée 

est vraisemblablement beaucoup plus lente. 
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6.2 Comment contrôler facilement la taille et la surface des 
nanoparticules ? 

 
La taille des NPs est un complexe équilibre entre la composition des polymères et le 

procédé de fabrication. Générer des NPs de mêmes tailles quelle que soit la composition 

hydrophile des polymères était un point critique pour évaluer plus spécifiquement le 

rôle de la composition hydrophile sur les propriétés de délivrance des NPs dans la peau. 

Une attention particulière a ainsi été apportée pour définir les conditions de fabrication 

permettant d’obtenir des tailles de NPs identiques. Pour cela, il a été choisi de fabriquer 

les NPs par des méthodes dites en « flux » (nanoprécipitation Flash et microfluidique) 

permettant de contrôler finement la taille par simple variation du débit (Chapitre III). 

Après comparaison, la méthode de nanoprécipitation Flash a été retenue dans ce projet 

pour son appareillage très simple et peu coûteux, idéal pour un développement de 

formulation au laboratoire pour des tests préliminaires. Néanmoins, l’automatisation du 

procédé de microfluidique testé reste la meilleure solution pour éviter les variations de 

propriétés entre les lots liées à la manipulation humaine, et pour une industrialisation 

des NPs.   

Pour la formation de NPs de taille identique à partir de copolymères amphiphiles, 

d’autres techniques sont également utilisables. La plus simple est de faire varier la 

concentration de polymère dans la phase organique 20. L’utilisation de mélanges de 

polymères est également possible. Par exemple, Du et al. ont mis au point une librairie 

de particules à base de PCL/PCL-PEG de tailles identiques et possédant théoriquement 

des quantités de PEG en surface différentes. Pour cela, ils ont à la fois fait varier la 

taille du bloc PCL dans les copolymères PCL-PEG et la quantité d’homopolymères 

PCL 21. Il a toutefois été postulé que le PEG était complètement disposé à la surface, ce 

qui n’est pas garanti, comme notamment remarqué pour les co-précipitations dans le 

chapitre III. 

  

S’il a été possible de contrôler la taille des NPs grâce au procédé, l’utilisation de 

copolymères amphiphiles de compositions hydrophiles variables influence tout de 

même la morphologie/dynamisme des NPs en plus des propriétés de surface. Afin de 

tester uniquement l’effet de la surface hydrophile des NPs (et pas la 

morphologie/dynamisme), d’autres méthodes de fabrication de NPs auraient été 

envisageables, reposant notamment sur la modification de surface d’un cœur 
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polymérique hydrophobe préformé. Les deux principales techniques reposent sur 

l’adsorption de polymères amphiphiles à la surface par interactions hydrophobes 22 ou 

électrostatiques 23 ou le greffage de blocs hydrophiles fonctionnels sur des groupements 

réactifs à la surface 24-25. Les principaux avantages de ces techniques portent sur le fait 

i) que le bloc hydrophile ne peut se retrouver qu’à la surface, ii) que différents lots de 

particules de surface différentes peuvent être fabriquées à partir du même lot de 

particules hydrophobes préformées (taille et encapsulation identiques entre les lots) et 

iii) que la morphologie et le dynamisme des NPs reste constant. Néanmoins, ces 

techniques souffrent de fortes variations entre les lots de fabrication et souvent d’une 

couverture hydrophile peu dense en raison des contraintes stériques empêchant 

l’adsorption ou le greffage. Par ailleurs, des étapes de purifications extensives sont 

nécessaires pour éliminer les polymères non adsorbés ou greffés restants en solution, 

ce qui peut être délétère à la stabilité de l’adsorption des polymères 7. 
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6.3 Quelles sont les interactions spécifiques entre la peau et les 
nanoparticules polymériques pouvant influencer la 
pénétration cutanée du cholécalciférol, selon leur 
composition hydrophile et l’état de la peau ?  

L’objectif principal de ce projet était de déterminer, par des études systématiques 

structure-activité, quelle était l’influence de la composition hydrophile des NPs 

polymériques pour l’administration cutanée d’une molécule modèle lipophile, à taille 

égale. Il avait en effet été postulé en Hypothèse de Recherche que les interactions des 

NPs polymériques avec la surface cutanée, leur devenir et donc la pénétration cutanée 

de la molécule modèle pouvaient être affectés à la fois par la composition hydrophile 

de surface et par la condition pathologique de la peau. 

 Les blocs hydrophiles testés étaient : 

- Le PEG, bloc hydrophile polymérique le plus couramment utilisé dans le 

domaine des nanotechnologies pour la voie médicale. 

- Le PMPC, bloc hydrophile polymérique ayant démontré son intérêt en 

alternative au PEG et pouvant modifier la structure du SC 26 

6.3.1 L’effet du PEG et PMPC en surface des NPs sur la pénétration 
cutanée dans la littérature 

Avant de discuter des mécanismes de pénétration cutanée mis en évidence dans ce 

projet, il est important de revenir sur les hypothèses ayant déjà été avancées dans la 

littérature sur l’effet du PEG ou du PMPC sur la pénétration cutanée.  

Bien que de nombreuses études ont testé la pénétration cutanée de NPs PEGylées, 

polymériques ou lipidiques, très peu ont systématiquement comparé ses bénéfices pour 

la délivrance de substances actives, par rapport à des particules non PEGylées et ce 

pour des tailles de particules identiques 27-28. Il a par exemple été montré que 

l’incorporation de PEG dans des liposomes augmentait l’élasticité des membranes 

vésiculaires, favorisant ainsi la perméation cutanée sur peau intacte de rat de la 

zidovudine encapsulée 27. L’influence de la quantité de PEG dans des liposomes (0, 0,5, 

1 et 5% molaire) a par ailleurs été évaluée par Knudsen et al., qui ont montré que la 

PEGylation ne compromettait pas la pénétration cutanée du calcipotriol encapsulé sur 

peau intacte. Un pourcentage de 1% molaire permettant néanmoins une meilleure 

pénétration du principe actif. Afin d’expliquer ces résultats, les auteurs ont émis 
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l’hypothèse que le PEG se liait aux molécules d’eau de la peau, favorisant l’hydratation 

du SC et ainsi la pénétration cutanée, mais qu’une couche hydrophile trop importante 

(5% de PEG) pouvait ralentir la libération depuis les liposomes 28. Ces hypothèses n’ont 

toutefois pas été vérifiées expérimentalement. Dans d’autres études, différentes 

hypothèses ont également été émises quant au rôle du PEG sur la pénétration cutanée, 

notamment une plus petite taille de particules 29, un influx facilité dans les follicules 

pileux 30-31 et un effet de déshydratation du SC 32. Il a également été postulé que le PEG 

recouvrant des NPs d’or favorisait leur pénétration dans les couches adipeuses de la 

peau en raison d’une modification de l’organisation du SC 33. 

Concernant l’influence du type de bloc polymérique hydrophile, à notre connaissance, 

une seule étude a comparé l’effet du PEG et du PMPC sur la pénétration cutanée. Dans 

cette étude traitant de polymersomes (vésicules aqueuses polymériques), il a été 

remarqué que ceux arborant une surface de PMPC pouvaient se déformer plus 

facilement que ceux avec une surface de PEG dans des pores aqueux. En effet, le 

PMPC, plus hydrophile que le PEG, permettait un meilleur contact avec la surface des 

pores hydrophiles, laissant plus d’espace pour une déformation dans les pores. Au 

contraire, les polymersomes de PEG, plus hydrophobe que le PMPC, bénéficiaient d’un 

plus faible espace de déformation en raison de moins bonnes interactions avec la surface 

hydrophile des pores. La plus importante capacité de pénétration des polymersomes de 

PMPC leur a permis à la fois de traverser plus efficacement les nanopores d’une 

membrane de polycarbonate et de faire pénétrer plus facilement dans la peau une 

molécule hydrophile modèle encapsulée par rapport aux polymersomes de PEG 34.  

Cette étude a donc mis en évidence l’importance du type de polymère en surface sur les 

interactions avec la peau.  

6.3.2 Mécanismes proposés dans ce projet 

Afin de définir plus précisément le rôle de la composition polymérique hydrophile des 

NPs polymériques sur la pénétration cutanée, le type de composition hydrophile et la 

quantité de bloc hydrophile des NPs ont été systématiquement variés, tout en veillant à 

garder des tailles égales. Leur influence sur l’absorption cutanée a été étudiée à la fois 

dans le chapitre IV et le chapitre V. 
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Dans le chapitre IV, les formulations nanoparticulaires de PLA seul, PLA-b-PEG2K et 

PLA-b-PMPC, ainsi que des formulations contrôles de NPs de cholécalciférol sans 

polymère et des micelles de tensioactifs ont été comparées. Il a été ainsi remarqué que : 

- Sur peau intacte, la pénétration était significativement supérieure pour les NPs 

polymériques que pour les micelles de tensioactifs. 

- Sur peau intacte, la pénétration ne dépendait pas de la composition polymérique 

testée 

- Sur peau lésée (retrait de la plupart du SC), au contraire, une couche hydrophile 

neutre en surface diminuait la pénétration cutanée par rapport aux NPs 

lipophiles arborant une surface plus négative (NPs de PLA et de cholécalciférol 

sans polymère). 

Dans le chapitre V, l’influence de la quantité de PEG dans les NPs sur la pénétration 

cutanée a été évaluée et un intérêt spécifique a été porté aux interactions entre les NPs 

et la peau. Il a ainsi notamment été remarqué que : 

- Sur peau intacte et lésée, les NPs les plus PEGylées permettent une meilleure 

pénétration du cholécalciférol, par rapport à celles peu riches en PEG. 

- Sur peau lésée, les NPs de PLA favorisaient la plus forte absorption du 

cholécalciférol.  

- Les NPs les plus PEGylées, de structure plus dynamique, interagissent plus 

facilement avec les lipides cutanés, favorisant probablement la mouillabilité de 

la peau avec une possible extraction lipidique. Ce mécanisme peut être 

responsable de la meilleure pénétration cutanée du cholécalciférol sur peau 

intacte 

- Les propriétés des NPs peuvent changer une fois déposées sur la peau. En 

effet, les NPs négativement chargées et peu ou non PEGylées (PLA et PLA-b-

PEG1K) s’agrègent en suspension sur la peau lésée en réponse à la libération 

importante d’espèces salines.  

- Les agrégats de PLA adhérent fortement à la peau contrairement à ceux de PLA-

b-PEG1K. Cette adhérence des agrégats peut ainsi être responsable d’une plus 

forte concentration locale de cholécalciférol à la surface de la peau et donc une 

absorption plus importante. 
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En fonction de la composition hydrophile et de l’état pathologique de la peau, 

différentes interactions avec la peau sont donc possibles et peuvent être impliquées dans 

les différences de pénétration cutanée observées (Tableau 6.1) : 

Sur peau intacte :  

1) Dynamisme des NPs/mouillabilité/extraction de lipides  

Sur peau lésée : 

2) Déstabilisation des NPs négativement chargées par agrégation saline.  

3) Adhésion/accumulation des agrégats 

4) Dynamisme des NPs/Hydrophilie de surface favorisant une possible 

pénétration dans couches hydrophiles de la peau 
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6.3.3 Précisions à apporter concernant les mécanismes d’interactions cutanés 

Quelques points restent à éclaircir concernant les mécanismes d’interactions cutanés 

définis dans ce projet de thèse.  

6.3.3.1 Agrégation/Adhésion-accumulation 

Dans le chapitre V, il a été montré que les NPs de PLA, de PLA-b-PEG 1K s’agrégeaient 

dans la suspension aqueuse déposée sur la peau au contact probable d’espèces salines 

libérées depuis la peau lésée. Ces tests ont été effectués au contact d’une solution filtrée 

ayant été au contact de la peau lésée. En conditions réelles de pénétration cutanée, les 

espèces filtrées pourraient également participer à la déstabilisation des NPs. La nature des 

entités issues de la peau et libérées dans la nanosuspension reste donc à définir. Par ailleurs, 

au contact direct de la peau, il est attendu que la vitesse et le taux d’agrégation soient plus 

importants que dans la suspension colloïdale, compte tenu de la concentration des espèces.  

De plus, il n’est pas inenvisageable que les NPs polymériques puissent également se 

déstabiliser en surface de la peau intacte et former un film polymérique, comme reporté 

par Rancan et al 35. Au contact de la peau intacte, d’autres mécanismes de déstabilisation 

pourraient donc intervenir en raison du contact lipidique avec les NPs. Le devenir des 

différentes NPs au contact direct de la peau est donc à éclaircir. 

Bien que les NPs de PLA et de PLA-b-PEG1K s’agrègent en suspension, seuls les macro-

agrégats de PLA s’accumulent à la surface de la peau au vu des résultats de la quantité de 

principe actif et de particules à la surface après 24 h de pénétration. L’explication à ce 

phénomène n’est pas encore clairement définie. Plusieurs hypothèses peuvent être émises : 

i) les NPs de PLA ont plus d’affinités pour la surface de la peau et « collent » à la peau 

alors que les NPs PEGylées n’adhérent pas en raison de leur surface hydratée, ii) les 

agrégats de PLA présents en suspension sédimentent plus rapidement sur les peaux que les 

agrégats PEGylés, plus stables en suspension, iii) les espèces ayant été filtrées participent 

à une déstabilisation supplémentaire des NPs de PLA, mais pas, ou moins, à celle des NPs 

de PLA-b-PEG1K. Afin de valider ces hypothèses, il serait envisageable de forcer la 

sédimentation des NPs polymériques sur la peau par centrifugation d’un mélange peau/NPs 

et de déterminer la quantité ayant adhéré (hypothèse i) ou d’évaluer la vitesse de 
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sédimentation des différents agrégats polymériques par un test de centrifugation 

(hypothèse ii).   

Cette déstabilisation/sédimentation des NPs de PLA, activée par le « signal » salin de la 

peau lésée, semble particulièrement intéressante pour augmenter la sélectivité des 

formulations en permettant une agrégation au contact de la peau lésée, maximisant ainsi 

l’absorption du cholécalciférol uniquement sur peau lésée à traiter. Il est toutefois 

important de s’interroger quant à la validité de ce mécanisme en conditions réelles in vivo. 

En effet, lors des tests de pénétration cutanée en cellule de Franz réalisés dans ce projet, 

les formulations de NPs testées étaient des dispersions liquides. En conditions in vivo, 

l’incorporation dans une formulation semi-solide serait nécessaire pour éviter l’effet de 

ruissellement sur la peau. La viscosité des telles formulations pourrait à la fois i) diminuer 

la diffusion des espèces salines dans la formulation et ainsi limiter l’agrégation des NPs et 

ii) empêcher la sédimentation des agrégats si formés. De plus, même sur peau intacte 

certaines conditions pourraient également favoriser la déstabilisation des NPs, comme par 

exemple la sueur constituée principalement de sels et étant libérée sur la peau. La 

concentration en sodium dans la sueur est notamment entre 10-20 mM, mais peut atteindre 

jusqu’à 100 mM lors de forte transpiration 36, ce qui est une concentration largement 

supérieure à la CCC des NPs peu PEGylées (inférieure à 40 mM) (Chapitre V). Par ailleurs, 

les études in vitro de pénétration cutanée de ce projet ont été réalisées en conditions 

occlusives, limitant ainsi l’évaporation de l’eau présente dans les nanosuspensions (une 

petite fraction d’eau se condense toutefois à l’intérieur des bouchons des cellules de Franz). 

En conditions réelles d’applications in vivo, si les nanosuspensions ne sont pas appliquées 

en milieu occlusif, l’eau présente peut s’évaporer. Cette évaporation peut mener à une 

augmentation de la concentration en particules dans les formulations et donc à un autre 

mécanisme de déstabilisation des particules, aussi bien sur peau intacte et lésée. Müller et 

al. ont par exemple remarqué que l’évaporation de l’eau d’une formulation de SLN menait 

à la formation d’un film lipidique continu 37. Il est toutefois attendu que la déstabilisation 

des NPs par augmentation de la concentration liée à l’évaporation dépende également de 

la composition hydrophile polymérique des NPs. En effet, il a été remarqué que plus les 

NPs étaient PEGylées, plus elles pouvaient être concentrées sans déstabilisation (données 

non présentées). 
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6.3.3.2 Dynamisme des NPs et mouillabilité de la peau/extraction de 
lipides 

Par le biais de mesures d’angle de contact sur des surfaces de mica recouvertes de 

céramides, il a été montré dans le chapitre V que les NPs les plus PEGylées et donc plus 

dynamiques, interagissaient avec les lipides cutanés. Néanmoins, la seule mesure de l’angle 

de contact, ne permet pas de définir quel est le mode d’interaction avec les lipides cutanés, 

i.e. est-ce que les micelles favorisent uniquement le mouillage de la peau et se déposent à 

la surface des lipides, ou est-ce qu’une déstabilisation des bicouches lipidiques voire une 

extraction de lipides est possible ? Par ailleurs, ces tests n’ont été effectués que sur des 

surfaces modèles ne comportant qu’un seul type lipidique. Des tests sur peau seraient donc 

nécessaires pour confirmer les résultats. 

Une méthode pour caractériser l’effet d’excipients sur la structure cutanée est la 

spectroscopie infrarouge (IR). L’IR est en effet utilisée pour caractériser les transitions de 

phases des conformations des lipides cutanés 38. Ces transitions de phases sont détectées 

en étudiant les bandes des CH2 correspondantes aux chaines aliphatiques des lipides. Les 

bandes spécifiques analysées sont celles des vibrations des CH2 d’étirement (ν ~ 2850 cm-
1) et de cisaillement (ν ~ 1462-1473 cm-1). Un déplacement de la bande d’élongation vers 

de plus faibles valeurs ainsi qu’une diminution de la largeur de la bande de cisaillement à 

mi-hauteur (dénommée FW-50) indique s’il y a eu une transition de phase des lipides d’un 

état organisé orthorhombique à une organisation lamellaire hexagonale ou à un état liquide 

désorganisé38. Un changement d’état implique une désorganisation des lipides et donc de 

la barrière cutanée qui pourrait expliquer l’augmentation de la pénétration cutanée du 

cholécalciférol. Une telle étude par IR a été réalisée dans ce projet afin de déterminer si les 

NPs les plus PEGylées (PLA-b-PEG5K) désorganisaient la bicouche lipidique. En 

analysant la dérivée seconde des spectres IR réalisés sur la surface de la peau de porc, 

aucun effet déstabilisant n’a pu être observé sur l’organisation des lipides cutanée du SC 

après traitement par ces NPs (Tableau 6.2). Cette absence d’effet déstabilisant détecté sur 

les lipides cutanés est probablement liée à la trop faible concentration des NPs testées. À 

titre de contrôle, une solution aqueuse du tensioactif sodium lauryl sulfate (SLS), reconnu 

pour son caractère détergent de la peau 39 a également été testée. À une concentration 

identique à la concentration de particules utilisée pour le traitement de la peau (0,1%p/p), 
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aucun effet sur les lipides cutanés n’a également été détecté. Une concentration supérieure 

(3%p/p) a été nécessaire pour détecter un effet significatif sur la peau avec un passage des 

lipides d’un état orthorhombique (ν ~ 2849,7 cm-1) à l’état hexagonal (ν ~ 2850,7 cm-1).  

Tableau 6.2 Valeurs des bandes d’étirement des groupements CH2 des lipides de la 
surface de la peau après différents traitements 

Traitement de la peau Bande d’élongation 
CH2 (cm-1) Organisation des lipides 

Sans traitement 2849,79 Orthorhombique 
Eau 2849,53 Orthorhombique 

NPs PLA-b-PEG5K 0,1%p/p 2849,64 Orthorhombique 
SLS 0,1%p/p 2849,7 Orthorhombique 
SLS 3%p/p 2850,7 Hexagonal 

 

La trop faible concentration des particules ne permet donc pas de conclure sur l’effet 

déstabilisant des particules les plus PEGylées. Afin d’obtenir une information quant au 

caractère déstabilisant de lipides des NPs très PEGylées, il serait nécessaire de 

recommencer cette expérimentation à des concentrations en particules beaucoup plus 

importantes. Il serait également envisageable de déterminer si les particules sont capables 

de solubiliser les lipides en faisant le dosage des lipides cutanés par HPLC après traitement 
39. Une forte concentration de NPs serait toutefois également requise pour observer des 

différences significatives compte tenu des variabilités de composition cutanée entre 

différentes zones/donneurs. Des tests de « lipid mixing » sont également envisageables afin 

de déterminer si des échanges sont possibles entre les NPs polymériques et les lipides 

cutanés. Ces tests, originalement définis pour regarder la fusion entre les liposomes et les 

bicouches lipidiques, sont basés sur un mélange entre les particules testées et des liposomes 

fabriqués à partir de lipides du SC 40. La fusion entre les deux types de particules est suivie 

dans ce cas par fluorescence ou par libération d’une molécule encapsulée 40. 

D’autre part, des études plus complètes seraient nécessaires pour évaluer plus 

spécifiquement l’intérêt du bloc hydrophile PMPC sur les interactions cutanées avec les 

lipides et la pénétration. Il avait en effet été postulé dans le chapitre IV que, le PMPC, 

reconnu pour modifier la structure du SC, pouvait influencer la pénétration cutanée. 

Pourtant aucune différence significative d’absorption cutanée n’a été observée sur peau 
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intacte par rapport aux formulations de PLA et de PLA-b-PEG sur peau intacte. Avant de 

conclure sur la comparaison entre PEG et PMPC, il serait donc opportun de comparer la 

pénétration cutanée i) à partir de concentrations polymériques plus élevées et ii) à différents 

pourcentages massiques de PMPC. Des tests d’interactions avec les lipides devraient 

également être réalisés pour ce type de bloc hydrophile. 

6.3.3.3 Comparaison particules polymériques très PEGylées et micelles de 
tensioactifs 

Par ailleurs, dans le chapitre V, il a été conclu que ces interactions avec les lipides cutanés 

liées au dynamisme des particules très PEGylées pouvaient avantager la pénétration 

cutanée sur peau intacte par rapport aux particules « solides » non dynamiques. Cette 

hypothèse semble néanmoins venir en contradiction avec les résultats obtenus dans le 

chapitre IV, puisqu’il a été montré que les micelles de tensioactifs permettaient une 

nettement moins bonne pénétration cutanée du cholécalciférol que les NPs polymériques, 

comme déjà remarqué pour le rétinol dans une autre étude du laboratoire 41. Pourtant, les 

micelles de tensioactifs sont reconnues pour être beaucoup plus dynamiques que les 

micelles polymériques et également pour leur capacité d’extraction/solubilisation de 

lipides cutanés 39. Même si les tests d’interactions avec la surface lipidique n’ont pas été 

réalisés pour les micelles de tensioactifs, il est probable qu’une forte 

mouillabilité/extraction de lipides soit attendue. Il semble donc que d’autres mécanismes 

interviennent pour expliquer les différences de pénétration cutanée entre les NPs les plus 

PEGylées et les micelles de tensioactifs. Différentes hypothèses peuvent être proposées : 

- Afin de permettre la solubilisation du cholécalciférol, les formulations de micelles de 

tensioactifs sont plus concentrées que les formulations polymériques, à quantité égale 

de cholécalciférol.  Une plus forte concentration locale du cholécalciférol dans les NPs 

que dans les micelles de tensioactifs peut ainsi favoriser la partition du cholécalciférol 

dans la peau (Équation 1.1 chapitre I), lorsque les micelles ou NPs sont au contact 

direct de la peau. Cela dépend néanmoins également de la saturation de la molécule 

dans le vecteur (Équation 1.5 chapitre 1). 

- Les micelles de tensioactifs adhèrent beaucoup moins à la peau que les NPs 

polymériques (beaucoup plus stables en solutions, pas d’agrégats pouvant sédimenter) 
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- Les NPs polymériques s’accumulent plus dans les follicules pileux que les micelles de 

tensioactifs 

- Les micelles se dissolvent plus rapidement dans la peau que les NPs polymériques : 

l'effet réservoir dans la peau est largement diminué et une plus rapide dégradation du 

cholécalciférol dans la peau intervient. 

- Le lavage de la peau effectué avec une solution de tensioactif après le test de pénétration 

cutanée resolubilise/resuspend plus facilement les micelles de tensioactif en surface (ou 

dans les follicules) que les NPs polymériques, diminuant ainsi les valeurs de quantité 

de cholécalciférol absorbé. 

Afin de compléter la définition des mécanismes liés aux interactions avec les lipides, il 

serait ainsi intéressant de déterminer si les NPs très PEGylées agissent uniquement comme 

promoteurs de pénétration en favorisant le mouillage/déstabilisant les lipides ou si 

l’amélioration de la pénétration cutanée est également liée à la forme particulaire et à 

l’encapsulation dans le cœur polymérique. Un moyen pour déterminer cela serait de traiter 

la peau avec un comélange NPs très PEGylées blanches/molécule active solubilisée et 

comparer ces résultats à ceux obtenus à partir de NPs très PEGylées avec molécule active 

encapsulée. Grâce à une expérimentation similaire, Deng et al. ont par exemple remarqué 

qu’un mélange physique entre des micelles polymériques PCL-PEG blanches et du 

kétoconazole pur permettait une meilleure pénétration cutanée du kétoconazole par rapport 

à la crème commerciale. Celle-ci était tout de même largement inférieure à celle des 

micelles polymériques encapsulant le cholécalciférol 42. 

6.3.4 Mécanismes complémentaires à définir 
6.3.4.1 Devenir des nanoparticules dans la peau 

Afin de préciser les mécanismes de pénétration cutanée, il serait opportun de déterminer si 

les NPs elles-mêmes pénètrent ou non les couches viables de la peau. En effet, si sur peau 

intacte, une pénétration est très peu probable en raison des dimensions de systèmes 

particulaires testés (100 nm) et de l’effet barrière du SC, sur peau lésée une pénétration est 

possible, notamment pour les particules suffisamment PEGylées stables en milieu 

biologique. En raison de leur agrégation, il peut être supposé que les NPs chargées de PLA 
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et de PLA-b-PEG1K ne pourront pas pénétrer les couches viables, même sur peau lésée. 

Leur pénétration dans les follicules pileux reste toutefois envisageable malgré l’agrégation.  

Une telle supposition de pénétration dépendant des contenus hydrophiles est en accord avec 

les conclusions récemment tirées par Zhang et al.43. Dans leur étude, les auteurs ont 

systématiquement comparé l’influence de la composition hydrophile en poly(N-

vinylpyrrolidone) (PVP) de NPs polymériques sur leur pénétration cutanée, et ce à la fois 

sur peau intacte et sur peau lésée. Il a été montré que la variation de la quantité de bloc 

hydrophile PVP dans des NPs de poly(acrylonitrile-co-PVP) (entre 0 et 24%p/p) a modulé 

la pénétration cutanée des NPs et ce uniquement sur peau lésée. Sur peau lésée, une plus 

forte pénétration dans l’épiderme et le derme des NPs fluorescentes a été mise en évidence 

pour les NPs les plus hydrophiles; les NPs hydrophobes de poly(acrylonitrile) seul 

pénétrant la peau le moins efficacement 43. Cette comparaison avec les résultats et les 

hypothèses de ce projet reste toutefois à prendre avec précautions, pour deux raisons. La 

première est que, dans leur étude, les NPs n’étaient pas de tailles identiques; les particules 

hydrophobes étant largement plus grosses que celles ayant une surface hydrophile. La 

seconde est que les auteurs avancent, grâce à des études de microscopie de fluorescence 

sur des coupes de peau, que ce sont les NPs qui pénètrent la peau. Pourtant le fluorophore 

Rouge de Nil est seulement encapsulé dans les NPs, et non pas lié de manière covalente au 

polymère. Il est donc difficile d’affirmer que le fluorophore ne se libère pas du polymère 

dans la peau, et donc que la fluorescence observée n’est pas celle du fluorophore libéré 

depuis les NPs. Si c’est le cas, les particules nues de poly(acrylonitrile) ne permettent pas 

une accumulation préférentielle de la molécule fluorescente dans la peau lésée, au contraire 

de ce qu’il a été observé dans ce projet pour les particules de PLA nues. Pourtant ces NPs 

de poly(acrylonitrile) ne sont également pas stables en milieu salin 44.  

Un moyen pour évaluer la pénétration de NPs « organiques » polymériques est la 

microscopie de fluorescence, confocale ou sur coupe de peau. Cette méthode nécessite de 

marquer par fluorescence les NPs. Une simple encapsulation de fluorophore n’est pas 

recommandée en raison d’une possible libération de celui-ci même s’il est très hydrophobe. 

Une liaison covalente entre le polymère et le fluorophore est donc nécessaire. Une 

concentration suffisante en particules est également nécessaire afin de réussir à visualiser 

le probablement faible pourcentage de particules pénétrant la peau.  
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Par ailleurs, dans le chapitre V, il a été également émis comme hypothèse que les particules 

polymériques très PEGylées dynamiques pouvaient se dissocier dans la peau, et 

possiblement pénétrer la peau sous forme libre. Un tel comportement a par ailleurs déjà été 

postulé dans d’autres publications 45-46, mais n’a jamais été vérifié par des données 

expérimentales. Un moyen pour confirmer ce phénomène serait de faire une expérience en 

transfert d'énergie par résonance de type Förster (FRET), en visualisant la fluorescence sur 

la peau de NPs fabriquées à partir de polymères différemment marqués (un type donneur 

en FRET, et un type accepteur). Une diminution du transfert d’énergie au cours du temps 

de pénétration cutanée permettrait de mettre en évidence une dissociation des particules. 

6.3.4.2 Interactions cellulaires 

Sur peau lésée, les NPs peuvent être au contact direct de l’épiderme viable. Il est donc 

important d’évaluer si les NPs interagissent avec les cellules épidermiques. 

Comme pour la pénétration, il peut être présumé que l’internalisation cellulaire des NPs 

chargées de PLA, PLA-b-PEG1K soit limitée en raison de leur tendance à l’agrégation en 

milieu biologique. En ce sens, Rancan et al. ont par exemple montré que l’internalisation 

in vitro dans des cellules cutanées primaires des NPs de silice diminuait avec 

l’augmentation de la taille des agrégats 47. Néanmoins, la tendance des agrégats à la 

sédimentation, selon leur composition, peut également au contraire augmenter le taux 

d’internalisation. En effet, il a été montré que l’internalisation de NPs de phosphate de 

calcium PEGylées dépendait de leur sédimentation à la surface des cellules. Les particules 

de taille élevée sédimentaient plus facilement que les plus petites particules, augmentant 

ainsi la concentration en particules à la surface et donc la quantité finale de particules 

internalisées 48.  Par ailleurs, bien que l’étude d’internalisation la plus simple à réaliser soit 

à partir de culture cellulaire in vitro, il est probable que ces résultats ne reflètent pas 

totalement les mécanismes d’internalisation qui pourraient être obtenus depuis le tissu ex 

vivo ou in vivo. 

 

Concernant la toxicité cellulaire des NPs, il est attendu qu’elle soit minimale. La 

biocompatibilité des composants polymériques (PLA, PEG, PMPC) des NPs est en effet 

largement reconnue 49-51. Rabanel et al. ont par exemple mis en évidence par des tests de 

cytotoxicité  (LDH et Resazurine) que des NPs de PLA-PEG ne présentaient aucune 
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toxicité sur des cellules neuronales, et ce, indépendamment du contenu en PEG 6. Il serait 

néanmoins nécessaire de vérifier l’absence de toxicité cellulaire et d’irritation cutanée in 

vivo pour les nanosystèmes de ce projet, notamment pour les NPs de PLA en forte 

concentration à la surface de la peau. Il a déjà toutefois été remarqué que ces NPs de PLA 

n’induisaient pas d’irritation cutanée 52. 
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6.4 Quelle est l’efficacité d’absorption cutanée des nanoparticules 
polymériques testées pour l’absorption du cholécalciférol dans la 
peau en comparaison à d’autres systèmes de la littérature ? 

Dans ce projet, la pénétration cutanée du cholécalciférol (aussi appelé vitamine D3) a été 

évaluée à partir des différentes compositions de NPs ; cette molécule ayant été choisie 

comme un simple modèle de molécule hydrophobe (LogP = 7,5, solubilité dans l’eau = 

0,03 μg/mL).   

Cette molécule est toutefois d’intérêt pharmaceutique. En effet, le cholécalciférol est une 

hormone synthétisée dans la peau sous l’action des rayons UV du soleil à partir du 7-

dehydroxycholestérol et apportée par l’alimentation. Le cholécalciférol est une forme 

biologiquement inactive de la vitamine D, mais son métabolite actif, le calcitriol, (obtenu 

par métabolisation hépatique puis rénale), joue un rôle principal dans la minéralisation des 

os et dans la croissance du squelette en raison de sa fonction régulatrice de l’absorption et 

du métabolisme calcique. Un trop faible apport journalier en vitamine D3 entraîne une 

fragilité de l’os, responsable de fractures ou de rachitisme. La vitamine D intervient 

également dans la régulation de la prolifération/différentiation cellulaire, permettant un 

effet anticancéreux, et dans la réponse immunitaire 53. Les métabolites actifs de la vitamine 

D ou leurs analogues (ex. calcipotriol), sont donc également utilisés dans le traitement du 

psoriasis, en raison de l’effet anti-prolifératif et pro-différenciatif des kératinocytes et de la 

modulation de l’immunité innée et adaptative 54. 

La vitamine D3 est actuellement disponible sous forme orale pour pallier les carences en 

vitamine D. Une forme transdermique serait également avantageuse, notamment pour les 

personnes souffrant de malabsorption orale des lipides. En ce sens, de rares études ont 

récemment évalué son absorption dans la peau à partir de formulations cutanées 

traditionnelles (crèmes, gels, ou pommades) et de NPs polymériques. Les quantités 

pénétrées obtenues ont été comparées dans le tableau 6.3.  

Les résultats de pénétration cutanée de ce projet de thèse sont comparables aux 

formulations traditionnelles très concentrées en promoteurs d’absorption (i.e. moins de 1 

μg de cholécalciférol retenu dans la peau). Les NPs de PLA-b-PEG testées dans ce projet 

sont donc aussi efficaces que des promoteurs d’absorption courants qui fluidifient la 
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membrane lipidique. Néanmoins, en comparaison aux NPs Tyrospheres®, les NPs de PEG-

PLA testés permettent une nettement moins bonne rétention du cholécalciférol dans la peau 

(33 fois). Plusieurs facteurs peuvent expliquer cette observation : i) une plus petite taille 

des Tyrospheres® (35 % plus petite), ii) une quantité de cholécalciférol déposée sur la peau 

plus de 10 fois plus importante et iii) une concentration en particules 10 fois plus 

importante. En supposant que les Tyrospheres® (contenu ~ 30%p/p de PEG, calculé d’après 

la masse molaire indiquée) soient des NPs dynamiques et interagissant avec les lipides à 

l’instar des NPs de PLA-b-PEG les plus PEGylées, il est possible qu’une plus forte 

concentration de NPs, favorise l’effet promoteur de pénétration. 

À l'exception de l’étude de Alsaqr et al., utilisant un prétraitement de la peau avec de 

l’éthanol, aucune perméation du cholécalciférol dans le compartiment récepteur n’a été 

observée, en raison de son caractère très lipophile. Une telle absence de perméation 

empêche donc l’utilisation du cholécalciférol sous une forme transdermique. Une 

formulation transdermique de la vitamine D devrait donc plutôt être envisagée avec les 

métabolites ou analogues actifs de la vitamine D qui sont plus hydrophiles (ex. calcitriol 

log P = 5,5, solubilité dans l’eau = 6,6 μg/mL). 
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6.5 Est-ce qu’une composition polymérique hydrophile apporte un 
intérêt supplémentaire pour l’administration cutanée en 
comparaison à des particules hydrophobes plus simples ? 

Le développement d’une formulation cutanée à partir de NPs est conditionné à une 

connaissance approfondie des interactions possibles entre les NPs et la peau afin de 

maximiser l’efficacité. Différentes stratégies de formulation et d’administration doivent 

donc être développées en prenant en compte les conditions caractérisant la peau à traiter 

afin d’améliorer la sélectivité des formulations. Au vu de ces mécanismes d’interactions 

déterminés dans ce projet et des connaissances actuelles sur le comportement des NPs en 

milieu biologique, quelques lignes de conduite peuvent être déterminées concernant le 

choix de la composition polymérique selon l’application cutanée. Les avantages et 

inconvénients de chaque type de formulation ont été définis dans le tableau 6.4. 

Si le but est de traiter par voie topique une pathologie cutanée caractérisée par une altération 

de la barrière cutanée, les NPs de PLA semblent être les plus appropriées en raison de leur 

agrégation et sédimentation sur la peau, pouvant favoriser l’absorption cutanée. De plus, 

cette agrégation des NPs réduit fortement leur possibilité de pénétration dans la peau, 

pouvant ainsi être un gage d’innocuité. Au contraire, si la pathologie nécessite des 

concentrations importantes de principes actifs pour son traitement, des NPs plus fortement 

PEGylées seraient nécessaires, car il est plus simple de concentrer ce type de NPs sans 

déstabilisation lors de la fabrication que celles de PLA. Il est toutefois important de prendre 

en compte que le type de formulation dans laquelle seront incorporées les NPs aura 

également son influence. En effet, i) dans une formulation visqueuse, les NPs de PLA 

pourraient s’agréger et sédimenter moins rapidement en réponse au sel et ii) dans une 

formulation trop riche en tensioactifs, les NPs très PEGylées pourraient totalement se 

dissocier, ce qui pourrait notablement réduire l’efficacité. 

Si le but est de véhiculer un agent thérapeutique par voie transdermique sur peau saine, 

avec notamment l’utilisation complémentaire de procédés physiques (cités dans le chapitre 

I, partie 1.1.3.3 Application de forces physiques), les recommandations sont différentes, 

puisque la pénétration du vecteur lui-même peut être souhaitée.  
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Par exemple, si l’objectif est de délivrer un vaccin dans la peau (ciblage des cellules 

immunitaires) à l’aide de microaiguilles ou de iontophorèse pour favoriser sa pénétration, 

son encapsulation dans des NPs de PLA ou de PLA faiblement PEGylé, semble 

avantageuse de prime abord en raison de leur caractère plus immunogène que les particules 

fortement PEGylées et de leur charge (iontophorèse). Toutefois, la diffusion des 

nanoparticules de PLA jusqu’à la cible sera probablement défavorisée en raison de 

l’agrégation des particules dans les couches viables de la peau riches en espèces salines. 

En ce sens, Coulman et al. ont par exemple reporté que des NPs positivement chargées de 

PS-amine bouchaient les pores formés par des microaiguilles, diminuant ainsi leur 

pénétration au cours du temps 58. Pour une application vaccinale transdermique, des NPs 

avec une dense couche hydrophile seraient donc préférables en raison de leur stabilité en 

milieu biologique, favorisant leur possible pénétration, d’autant plus que de plus fortes 

concentrations et plus petites tailles de particules sont atteignables. Toutefois, une plus 

faible reconnaissance de ces NPs par le système immunitaire est possible 59, ce qui pourrait 

diminuer leur caractère immunogène et donc l’efficacité vaccinale.  

Si l’objectif est de délivrer un principe actif « classique » dans la circulation sanguine, alors 

les NPs avec une dense couche hydrophile pourraient également être préférables pour les 

raisons citées ci-dessus (plus petite taille possible, plus forte concentration). De plus, si la 

pénétration des NPs est souhaitée (induite par une méthode physique par exemple), leur 

stabilité biologique et la diminution de leur reconnaissance par le système immunitaire 

pourrait permettre d’augmenter leur temps de résidence dans la peau/circulation et donc 

permettre un effet thérapeutique prolongé.   
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L’hypothèse de recherche testée dans ce projet était que la composition hydrophile des 

polymères influence la structure des NPs et leurs propriétés de surface et, par conséquent, 

conditionne les interactions peau-particules et la pénétration d’une substance active encapsulée 

selon la condition de la peau. À travers les différents objectifs de recherche de ce projet, cette 

hypothèse a été expérimentalement validée en montrant que : 

 La taille, les propriétés de surface et la morphologie des NPs, ainsi que la stabilité 

colloïdale et le rendement de fabrication sont des propriétés dépendantes de la 

composition hydrophile des copolymères utilisés pour leur fabrication. De plus, bien 

que l’encapsulation du cholécalciférol, une molécule très hydrophobe, ne soit pas 

affectée par la composition polymérique, sa stabilité chimique dépend en revanche du 

type de NPs. 

 La taille des NPs peut être facilement et finement contrôlée par le procédé de fabrication 

utilisé, permettant ainsi de la moduler selon l’application souhaitée 

 Sur peau intacte, la composition hydrophile des NPs polymériques influence peu la 

pénétration cutanée du cholécalciférol (à taille égale de NPs). En comparaison aux NPs 

peu PEGylées, les NPs très PEGylées ont toutefois un plus fort effet promoteur 

d’absorption du cholécalciférol. 

 Sur peau lésée, la composition hydrophile a une plus nette influence la pénétration 

cutanée du cholécalciférol en raison de différentes interactions peau-particules. Les plus 

importants taux d’absorption du cholécalciférol ont été observés après traitement par les 

particules lipophiles de PLA. En comparaison aux NPs faiblement PEGylées, les NPs 

très PEGylées ont également un plus fort effet promoteur d’absorption de la substance 

active. Il est toutefois important de préciser que des conclusions différentes pourraient 

être obtenues avec une substance active plus hydrophile. 

 La composition hydrophile influence les interactions entre les NPs et les composantes 

cutanées. Il a été montré que la dynamique de la structure des NPs et son caractère 

amphiphile jouait un rôle sur les interactions avec les lipides cutanés et/ou la 

mouillabilité de la surface de la peau. Par ailleurs, il a été mis en évidence que la 

composition de la peau a une influence essentielle sur le devenir de la structure des NPs, 

une fois déposées sur la peau, dépendamment de leur composition hydrophile. Ces 

différentes interactions peau/particules sont à prendre en compte, car elles peuvent 

contrôler les mécanismes de pénétration cutanée. 
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Comme présentées en discussion, différentes études complémentaires pourraient être abordées 

en perspectives de ce projet. Tout d’abord, un approfondissement d’autres aspects des 

interactions peau-particules, notamment sur peau lésée, serait intéressant, afin de pouvoir 

répondre aux questions suivantes. Est-ce que les NPs, dépendamment de leur composition, 

pénètrent les couches viables de la peau lésée ? En cas de pénétration dans ces couches viables, 

est-ce que les NPs peuvent être internalisées dans les cellules épidermales ? Est-ce que 

l’incorporation des NPs dans une formulation semi-solide influence leur comportement sur la 

peau et particulièrement leur stabilité ? Sur peau pathologique in vivo, est-ce que d’autres 

composants de la peau, comme l’inflammation, modifient les interactions peau-particules ? Est-

ce que les formulations de NPs testées sont irritantes et est-ce que l’irritation dépend de la 

composition polymérique ? D’autre part, des études plus complètes seraient nécessaires pour 

évaluer plus spécifiquement l’intérêt du bloc hydrophile PMPC sur les interactions cutanées. 

En conclusion, le développement d’une nanoformulation, la plus efficace possible, repose sur 

la maîtrise du procédé utilisé pour la fabriquer et sur la connaissance des facteurs contrôlant les 

interactions peau-particules, liés à la fois aux propriétés des NPs et à celles des structures 

biologiques à atteindre. Il est notamment important de retenir que la structure des NPs 

polymériques peut être fortement modifiée au contact de la peau, dépendamment de l’état 

pathologique de celle-ci.  

Néanmoins, il est également important de souligner que l’utilisation de nanosystèmes n’est pas 

nécessairement la solution « idéale » pour résoudre tous les défis liés à la délivrance de 

molécules pharmaceutiques dans la peau, comme récemment mentionnée par MS Roberts 60. 

En effet, l’avenir clinique de ces NPs reste relatif à la démonstration d’avantages spécifiques et 

significatifs (facilité d’application, pénétration cutanée, sélectivité, toxicité) apportés en 

comparaison à des formulations plus traditionnelles pouvant déjà être disponibles 

commercialement. Par ailleurs, des facteurs commerciaux doivent également être pris en 

compte pour le développement clinique de ces nanoformulations, tels que le coût et la facilité 

de fabrication. Il est de plus important de relever que l’actuelle perception des 

consommateurs/patients envers les nanotechnologies risque d’être un frein à la 

commercialisation et/ou au succès commercial de ces formulations. 
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Administration de substances actives dans la peau : rôle de la composition hydrophile de 
nanoparticules polymériques 
___________________________________________________ 
RÉSUMÉ: La conception de nanoparticules (NPs) polymériques pour le transport de médicaments dans 
la peau repose sur la compréhension du rôle de leurs compositions chimiques sur leurs interactions avec 
la peau, notamment la peau pathologique. Ce travail s’est attaché à définir le rôle de la composante 
hydrophile des NPs sur l’administration cutanée d’un principe actif lipophile modèle (cholécalciférol).  
Il a été remarqué que la composition hydrophile de polymères amphiphiles à base de PLA conditionnait 
les propriétés physicochimiques des NPs, notamment la taille, la surface, et la structure, tout comme la 
protection du cholécalciférol. Concernant l’absorption cutanée sur peau intacte, la composante 
hydrophile de NPs de 100 nm a eu peu d’influence. Une absorption cutanée du cholécalciférol 
légèrement plus importante a toutefois été obtenue à partir des NPs très riches en PEG hydrophile en 
comparaison aux NPs peu PEGylées. À l’inverse sur peau lésée, les NPs hydrophobes et négativement 
chargées de PLA seul ont permis la meilleure absorption du cholécalciférol.  
D’une part, la dynamique de la structure des NPs très PEGylées a permis une meilleure mouillabilité de 
la peau et une possible extraction de lipides cutanés, pouvant faciliter l’absorption sur peau intacte. 
D’autre part, la composition de la peau a conditionné la structure des NPs, puisque, sur peau lésée, les 
espèces ioniques libérées de la peau ont déstabilisé les NPs peu ou non PEGylées. Par adhésion à la 
surface de la peau, les agrégats de PLA ont pu ainsi faciliter l’absorption sur peau lésée. 
Lors du développement de formulations de NPs, leur composition chimique est donc à optimiser selon 
l’état pathologique de la peau. 
Mots-clés : nanoparticules polymériques, acide poly(lactique) PLA, poly(éthylène glycol) PEG, 
composition hydrophile, absorption cutanée, mécanismes d’interactions, peau lésée 
 
Skin drug delivery: influence of the hydrophilic composition of polymeric nanoparticles 
___________________________________________________ 

ABSTRACT: The design of clinically efficient polymeric nanoparticles (NPs) for skin drug delivery is 
based on the understanding of the influence of NPs chemical composition on their interactions with the 
skin tissue, notably the pathological skin. The aim of this work was to determine the influence of the 
hydrophilic component of polymeric NPs on the delivery of a lipophilic model drug (cholecalciferol). 
It was noticed that the polymeric hydrophilic composition of amphiphilic PLA-based NPs conditioned 
the NPs physico-chemical properties, notably in terms of size, surface properties, structure and drug 
protection. With regard to absorption into intact skin, the hydrophilic composition of 100 nm NPs had 
little impact. Only a slightly greater skin absorption was obtained from NPs with high hydrophilic PEG 
content compared to weakly PEGylated NPs. On the contrary in impaired skin, hydrophobic and 
negatively charged non-PEGylated NPs (PLA NPs) provided the best drug absorption.  
On the one hand, the dynamic structure of highly PEGylated NPs providing better skin wettability and 
potential skin lipids extraction may have contributed for increased absorption in intact skin. On the other 
hand, skin condition altered the NPs structure since it was observed that a non-negligible quantity of 
ionic species was released from impaired skin, triggering the destabilization of weakly or non-
PEGylated charged NPs. However, only PLA aggregates sedimented/adhered onto the skin surface, 
which could have facilitated absorption in impaired skin.  
The polymeric hydrophilic composition of NPs and the pathological skin condition are therefore 
essential points to consider when designing nanoformulations. 
 
Keywords: polymeric nanoparticles, poly(lactic acid) PLA, poly(ethylene glycol) PEG, hydrophilic 
composition, skin absorption, interaction mechanisms, impaired skin  
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