
 

 

DÉVELOPPEMENT DE VECTEURS POLYMÈRES 

DE TYPE POLYPLEXES À BASE DE NOUVEAUX

POLYMÈRES CATIONIQUES BIODÉGRADABLES 

DE TYPE POLYCARBONATES ET DE siRNA 

DIRIGÉS SPÉCIFIQUEMENT CONTRE 

DES HISTONES DÉACÉTYLASES

Faculté de Médecine

Laboratoire de Technologie 
Pharmaceutique et Biopharmacie
Professeur B. Evrard

Laboratoire de Signalisation et 
Interactions des Protéines
Professeur F. Dequiedt

Antoine Frère 

Promoteurs : Docteurs G. Piel et D. Mottet 
 

Thèse présentée en vue de l’obtention du grade de 
Docteur en Sciences Biomédicales et Pharmaceutiques  

2016



 

 



 

iii 

REMERCIEMENTS 

 Pendant les quatre dernières années, de nombreuses personnes ont contribué à la 

réalisation de cette thèse. Sans leur aide, leurs précieux conseils et leur soutien, ce travail 

n’aurait pas été possible. Je tiens donc à les remercier. 

 Je tiens tout d’abord à remercier mes deux promoteurs de thèse, les Docteurs Géraldine 

Piel et Denis Mottet, de m’avoir permis de travailler sur ce projet ambitieux et passionnant, et 

de m’avoir suivi, guidé et soutenu tout au long de ces quatre années. Je les remercie aussi pour 

leurs nombreuses corrections durant la rédaction de cette thèse, qui ont parfois agrémenté 

leurs soirées et week-ends. 

 Je tiens aussi à remercier particulièrement le Professeur Brigitte Evrard de m’avoir 

accueilli au sein de son laboratoire, le Laboratoire de Technologie Pharmaceutique et 

Biopharmacie, pour son soutien et pour m’avoir prodigué de nombreux conseils. 

 Mes sincères remerciements s’adressent à Mesdames et Messieurs les Membres du 

Comité de thèse, qui m’ont suivi tout au long de ce travail et qui ont guidé la réalisation de ces 

travaux, ainsi qu’à Mesdames et Messieurs les Membres du Jury qui me font l’honneur de juger 

cette thèse. 

 Plus particulièrement, je tiens à remercier le Docteur Olivier Peulen pour le suivi fréquent 

de l’avancée du projet et ses conseils avisés. 

 Ce travail n’aurait pas pu être réalisé dans le soutien financier du FNRS et des Fonds 

Léon Frédéricq, que je tiens à remercier vivement. 

 Je tiens également à remercier tous les membres du Laboratoire de Technologie 

Pharmaceutique et Biopharmacie, anciens et actuels, pour leur accueil, la bonne ambiance de 

travail, les « beer hours », sans oublier leurs aides techniques et scientifiques. Merci à Françoise 

Léonard, Laurence Collard, Fabrice Krier, Aude Pestieau, Marie Piette, Anna Lechanteur, Tania 

Furst, Gilles Dufour, Justine Thiry, Charline Defourny, Claudio Palazzo dit « Claude Palace », 

Maria-Luz Alvarez, Reatul Karim, William Bigazzi, Gaultier Purper, Aline Leballue, Martine Cao et 

Annabelle Hamande. 



 

iv 

 Merci aussi aux membres du Laboratoire de Signalisation et Interactions des Protéines et 

du Laboratoire de Recherche sur les Métastases, pour m’avoir initié aux techniques de biologie 

moléculaire et de culture cellulaire. Je remercie plus particulièrement Élodie Hendrick, Paul 

Peixoto, Naïma Maloujahmoum, Vincent Hennequière, Nicolas Mathéus et Catherine Polèse. 

 Ce travail est le fruit d’une collaboration entre de nombreux chercheurs et laboratoires, 

experts dans leur domaine. Ces collaborations ont été très enrichissantes sur le plan 

scientifique, me faisant découvrir de nombreuses disciplines. 

 Plus particulièrement, je remercie les membres du Service des Matériaux Polymère et 

Composites de l’Université de Mons, partenaires essentiels à la réalisation de ce projet. Merci à 

Laetitia Mespouille, Alexandra Baroni, Sarah Tempelaar, Michal Kawalec et au Professeur 

Philippe Dubois. 

 Merci à Georges Feller du Centre d’Ingénierie des Protéines de l’ULg pour son aide 

indispensable dans la mise au point de la technique d’ITC. 

 Merci à George Dakwar du «Laboratory for General Biochemistry and Physical 

Pharmacy» de l’Université de Gand pour son aide pour les mesures de FCS et de fSPT. 

 Merci à Anne-Sophie Delvigne et Julie Laloy du « Namur Nanosafety Centre » de 

l’Université de Namur pour la réalisation des tests d’hémocompatibilité. 

 Merci à François Orange du Centre Commun de Microscopie Appliquée de l’Université de 

Nice – Sophia Antipolis pour les images de microscopie électronique. 

 Merci à Sandra Ormenese et à Raafat Stephan de la Plateforme Imagerie et Cytométrie 

en Flux du GIGA. 

 Merci aussi à Fabrice Olivier, Marie Dehuy, Natacha Leroi, Jonathan Cimino et Maud 

Vandereyken pour leur aide pendant les expériences in vivo. 

 Finalement, je voudrais remercier ma famille, tous mes amis ainsi que Chloé, pour leur 

soutien de tous les jours, le réconfort qu’ils apportent, et leur curiosité quant à mon sujet de 

recherche, même si je doute qu’ils aient tout compris. 

Antoine 



 

v 

TABLE DES MATIÈRES 

INTRODUCTION ............................................................................................................. 1 

I. LA THÉRAPIE GÉNIQUE.................................................................................................. 3 

I.1. L’interférence par ARN (ARNi) .................................................................................. 4 

I.2. Les siRNA ............................................................................................................... 5 

I.3. L’administration de siRNA ......................................................................................... 6 

II. LA VECTORISATION ...................................................................................................... 7 

II.1. Principes et intérêts ................................................................................................ 7 

II.2. Les différents types de vecteurs en thérapie génique................................................. 8 

II.2.1. Les vecteurs viraux .................................................................................. 8 

II.2.2. Les vecteurs non viraux ........................................................................... 9 

III. LES VECTEURS POLYMÈRES DE SIRNA POUR L’ADMINISTRATION INTRAVEINEUSE .................. 17 

III.1. Généralités ..........................................................................................................17 

III.2. Les paramètres physico-chimiques essentiels des polyplexes....................................18 

III.2.1. Le niveau de complexation du siRNA .......................................................18 

III.2.2. La taille ................................................................................................19 

III.2.3. La charge de surface .............................................................................21 

III.2.4. La stabilité ............................................................................................22 

III.3. Les contraintes liées à l’administration IV de polyplexes ..........................................23 

III.3.1. L’adsorption des protéines plasmatiques ..................................................23 

III.3.2. La dégradation par les nucléases ............................................................30 

III.3.3. Le ciblage de la tumeur..........................................................................30 

III.4. L’endocytose .......................................................................................................33 

III.5. La libération de l’endosome ..................................................................................35 

III.6. Le relargage du siRNA des polyplexes ....................................................................37 

IV. LA CIBLE : LES HISTONES DÉACÉTYLASES (HDAC)........................................................... 39 

IV.1. L’acétylation des histones ......................................................................................39 

IV.2. La classification des HDAC .....................................................................................40 

IV.3. Les inhibiteurs d’HDAC en oncologie .......................................................................41 

V. RÉFÉRENCES............................................................................................................. 44 

VI. CHAPITE DE LIVRE ..................................................................................................... 53 



 

vi 

OBJECTIFS ET PLAN DE THÈSE .................................................................................... 93 

PARTIE EXPÉRIMENTALE ............................................................................................ 97 

I. INFLUENCE DE LA STRUCTURE DES POLYCARBONATES ALIPHATIQUES SUR LEUR CAPACITÉ À 

FORMER DES POLYPLEXES AUX CARACTÉRISTIQUES PHYSICO-CHIMIQUES ADÉQUATES POUR 

L’INJECTION IV ET EFFICACES IN VITRO ......................................................................... 99 

I.1. Résumé des résultats ............................................................................................ 103 

I.2. Résultats ............................................................................................................. 106 

I.2.1. Publication ............................................................................................ 106 

I.2.2. Supporting information ........................................................................... 133 

I.2.3. Résultats non publiés ............................................................................. 136 

I.3. Discussion et conclusions ...................................................................................... 138 

I.4. Références ........................................................................................................... 140 

II. MISE EN ÉVIDENCE DES AVANTAGES ET INCONVÉNIENTS DE LA PEGYLATION DES 

POLYCARBONATES EN VUE DE LEUR ADMINISTRATION IN VIVO .......................................... 145 

II.1. Résumé des résultats .......................................................................................... 148 

II.2. Résultats ............................................................................................................ 152 

II.2.1. Publication ........................................................................................... 152 

II.2.2. Supporting Information ......................................................................... 180 

II.3. Discussion et conclusions ..................................................................................... 185 

II.4. Références ......................................................................................................... 188 

III. ALTERNATIVE À LA PEGYLATION : L’ACIDE HYALURONIQUE ............................................. 191 

III.1. Introduction ...................................................................................................... 193 

III.2. Matériels et méthodes ........................................................................................ 195 

III.2.1. La formation des polyplexes ................................................................. 195 

III.2.2. L’efficacité de dégradation de l’ARNm en présence de sérum ................... 196 

III.3. Résultats ........................................................................................................... 196 

III.3.1. L’incorporation, la taille et le potentiel zêta ............................................ 196 

III.3.2. Le comportement en présence de sérum ............................................... 197 

III.4. Discussion ......................................................................................................... 201 

III.5. Conclusions ....................................................................................................... 204 

III.6. Références ........................................................................................................ 205 

DISCUSSION GÉNÉRALE ............................................................................................ 207 

I. LES PARAMÈTRES PHYSICO-CHIMIQUES ....................................................................... 210 



 

vii 

I.1. Le niveau de complexation du siRNA ...................................................................... 210 

I.2. La taille ............................................................................................................... 211 

I.3. La charge de surface ............................................................................................ 212 

I.4. La stabilité ........................................................................................................... 213 

II. LES CONTRAINTES LIÉES À L’ADMINISTRATION IV ......................................................... 214 

II.1. L’adsportion des protéines plasmatiques................................................................ 214 

II.2. Le ciblage de la tumeur ....................................................................................... 216 

III. L’ENDOCYTOSE ....................................................................................................... 217 

IV. LA LIBÉRATION DE L’ENDOSOME ET LA DÉGRADATION DE L’ARNM .................................... 220 

V. LA TOXICITÉ ........................................................................................................... 223 

VI. RÉFÉRENCES........................................................................................................... 224 

CONCLUSIONS GÉNÉRALES ET PERSPECTIVES ........................................................ 227 

RÉSUMÉ ...................................................................................................................... 233 

SUMMARY .................................................................................................................. 237 





INTRODUCTION 

ix 

LISTE DES ABRÉVIATIONS 

A Adénine 

AAV1 Virus Adéno-Associé de type 1 

ABC Accelerated Blood Clearance 

ADN Acide Désoxyribonucléique 

APC Aliphatic Polycarbonate (Polycarbonate Aliphatique) 

ARN Acide Rinonucléique 

ARNi Interférence par ARN 

ARNm ARN messager 

ASGP-R Récepteur d’Asialoglycoprotéine  

C Cytosine 

CavME Caveolae-Mediated Endocytosis (Endocytose Cavéole-Dépendante) 

CFTR Cystic Fibrosis Transmembrane conductance Regulator 

CME Clathrin-Mediated Endocytosis (Endocytose Clathrine-Dépendante) 

CUPID Calcium Upregulation by Percutaneous Administration of Gene Therapy in Cardiac Disease 

DLS Dynamic Light Scattering (Diffusion Dynamique de la Lumière) 

DOPE 1,2-dioleoyl-sn-glycero-3-phosphoethanolamine 

DOPG 1,2-dioleoyl-sn-glycero-3-phosphoglycerol 

DOTAP 1,2-dioleoyl-3-trimethylammonium-propane 

DSPE-PEG 1,2-distearoyl-sn-glycero-3-phosphoethanolamine-N-[amino(polyethylene glycol)] 

dT Désoxythimidine 

EGFR Epidermal Growth Factor Receptor 

EMA European Medicines Agency (Agence Européenne des Médicaments) 

EPR Enhanced Permeability and Retention 

FCS Fluorescence Correlation Spectroscopy 

FDA Food and Drug Administration 

fSPT Fluorescence Single-Particle Tracking 

G Guanine 

HA Hyaluronic Acid (Acide Hyaluronique) 

HDAC Histone Déacétylase 

HER2 Human Epidermal growth factor Receptor 2 

IgG Immunoglobuline de type G 

IgM Immunoglobuline de type M 

ITC Isothermal Titration Calorimetry (Titration Calorimétrique Isotherme) 

IV Intraveineuse 

LDL Low Density Lipoprotein (Lipoprotéine de Basse Densité) 

LDV Laser Doppler Velocimetry (Vélocimétrie Laser Doppler) 

LRM Laboratoire de Recherche sur les Métastases 

LTPB Laboratoire de Technologie Pharmaceutique et Biopharmacie 

MDR Multiple Drug Resistance (Multirésistance aux Médicaments) 

MEB Microscopie Électronique à Balayage 

https://fr.wikipedia.org/wiki/M%C3%A9dicament


INTRODUCTION 

x 

MET Microscopie Électronique à Transmission 

miRNA Micro ARN 

MMP Métalloprotéinase Matricielle 

NAD+ Nicotinamide Adénine Dinucléotide 

NTA Nanoparticle Tracking Analysis 

OMS Organisation Mondiale de la Santé 

PA Principe Actif 

PAMAM Poly(amidoamine) 

PC Phosphatidylcholine 

PCG Polycarbonate fonctionnalisé par des groupements Guanidines 

PCL Polycaprolactone 

PCM Polycarbonate fonctionnalisé par des groupements Morpholines 

PCR Polymerase Chain Reaction (Réaction en Chaine par Polymérase) 

PCS Photon Correlation Spectroscopy (Spectroscopie à Corrélation de Photons) 

PE Phosphatidyléthanolamine 

PEI Polyéthylènimine  

PEG Polyéthylène Glycol 

PLA Acide Polylactique 

PLGA Acide Poly(Lactique-co-Glycolique) 

PLK1 Polo-Like Kinase I 

PLL Poly-L-Lysine 

PPG Polypropylène Glycol 

PSI Protein Signalisation and Interaction (Laboratoire de Signalisation et Interactions des Protéines)  

PTMC Poly(triméthylène Carbonate) 

RGD Arginine-Glycine-Aspartate 

RISC RNA-induced silencing complex 

RNase Ribonucléase 

SEM Scanning Electron Microscopy 

SERCA2a Sarcoplasmic Reticulum Ca2+ ATPase (Ca2+-ATPase du réticulum sarcoplasmique) 

shRNA Short hairpin RNA (Petit ARN en épingle à cheveux) 

siRNA Small interfering RNA (Petit ARN interférent) 

SMPC Service des Matériaux Polymère et Composites 

SPT Single Particle Tracking 

TAT Trans-Activator of Transcription 

TE Tris-EDTA 

TEM Transmission Electron Microscopy 

TMC Triméthylène Carbonate 

TTR Transthyrétine 

U Uracile 

VIH Virus de l’Immunodéficience Humaine 

https://fr.wikipedia.org/wiki/Transthyr%C3%A9tine


 

 

 

INTRODUCTION





INTRODUCTION 

3 

Une partie de cette introduction a fait l’objet d’une publication sous la forme d’un chapitre 

intitulé « Polymeric Nanoparticles as siRNA Drug Delivery System for Cancer Therapy: the Long 

Road to Therapeutic Efficiency » publié dans le livre « Nanoarchitectonics for Smart Delivery 

and Drug Targeting » (ISBN : 978-0-323-47347-7) en cours d’édition par Elsevier [1], et 

disponible au point VI. 

I. LA THÉRAPIE GÉNIQUE 

De nombreuses pathologies humaines sont caractérisées par des dysfonctionnements 

génétiques. Ceux-ci peuvent engendrer des altérations au niveau de la production de protéines 

essentielles (par exemple celles produites par les gènes suppresseurs de tumeur), ou favoriser 

la production de protéines responsables du développement d’une pathologie (comme les 

oncoprotéines) [2]. La thérapie génique, c’est-à-dire l’administration de matériel génétique 

(ADN ou ARN) au niveau cellulaire, est une approche thérapeutique prometteuse pour traiter 

ces pathologies. L’objectif est de modifier l’expression génique du patient, de façon transitoire 

ou définitive. La thérapie génique a aussi des applications en thérapie cellulaire, où la 

modification génétique est réalisée sur les cellules ex vivo, avant qu’elles ne soient réintroduites 

chez le patient [3]. 

Le remplacement d’un gène défectueux a été élaboré pour le traitement des pathologies 

monogéniques causées par le dysfonctionnement d’un seul gène comme la mucoviscidose ou la 

phénylcétonurie. Dans le cas de la mucoviscidose, une étude clinique de phase IIb a été 

réalisée pour un traitement à base d’un plasmide contenant l’ADN complémentaire du gène 

codant pour CFTR (pour Cystic Fibrosis Transmembrane conductance Regulator), une protéine 

qui intervient dans le mécanisme d’hydratation du mucus. Cette étude montre une amélioration 

significative de la fonction pulmonaire du groupe traité (n=78) par rapport au groupe placebo 

(n=62), encourageante pour une future utilisation clinique [4]. 

À côté des pathologies monogéniques, des pathologies, comme les maladies cardiovasculaires 

ou le cancer, résultent de dérégulations géniques mais aussi épigénétiques [5]. Le 

remplacement d’un seul gène défectueux n’est donc pas suffisant. D’autres stratégies doivent 

être envisagées, par exemple l’administration d’un gène non dérégulé, mais codant pour une 

protéine capable d’aider l’organisme à combattre la maladie. Parmi les recherches 

prometteuses, on peut citer le projet CUPID (Calcium Upregulation by Percutaneous 

Administration of Gene Therapy in Cardiac Disease) pour le traitement de l’insuffisance 

cardiaque sévère. Cette pathologie est souvent associée à un défaut du transport du calcium 



INTRODUCTION 

4  

dans les cellules du myocarde. Il a été montré que la surexpression de la Ca2+-ATPase du 

réticulum sarcoplasmique (SERCA2a pour Sarcoplasmic Reticulum Ca2+ ATPase) améliorait la 

fonction cardiaque malgré le fait que le gène ne soit pas défectueux. L’administration du gène 

SERCA2a a fait l’objet d’une étude clinique de phase II, montrant des résultats encourageants 

sur la fonction cardiaque [6, 7]. 

Outre la possibilité de remplacer un gène défectueux, la thérapie génique ouvre la perspective 

de réduire l’expression de protéines qui favorisent le développement d’une pathologie, comme 

les oncoprotéines, grâce au mécanisme de l’interférence par ARN (ARNi) [2]. 

I.1. L’INTERFÉRENCE PAR ARN (ARNI) 

Le mécanisme de l’ARNi a été découvert chez les plantes au début des années 1990, et 

confirmé dans le modèle du nématode Caenorhabditis elegans en 1998 par Andrew Z. Fire et 

Craig C. Mello. Cette découverte a été couronnée par l’obtention du prix Nobel de physiologie et 

de médecine en 2006 [8, 9]. Ce mécanisme permet de diminuer sélectivement l’expression 

d’une protéine grâce au clivage de son ARN messager (ARNm) correspondant par l’action d’un 

ARN double brin homologue.  

Ce mécanisme se retrouve de façon endogène dans de nombreuses cellules eucaryotes. Après 

la transcription du micro ARN (miRNA) dans le noyau, celui-ci se replie sur lui-même pour 

former un ARN double-brin, qui sera clivé puis envoyé dans le cytoplasme. Une fois dans le 

cytoplasme, cet ARN double-brin, aussi appelé shRNA (short hairpin RNA) est clivé par une 

ribonucléase III (RNAse III), appelée Dicer, en fragments d’environ 19 à 25 paires de bases, 

appelés petits ARN interférents (siRNA pour small interfering RNA) (Figure 1).  

Le siRNA est capable de reconnaître le complexe enzymatique RISC (RNA-induced silencing 

complex) qui sépare le siRNA double brin en deux chaines d’ARN simple brin, dont une est 

dégradée tandis que l’autre est chargée sur le complexe RISC. Une fois ce complexe chargé de 

l’ARN simple brin, il devient capable de s’associer à l’ARNm comprenant la séquence 

complémentaire au siRNA et de le cliver en petits fragments. L’ARNm dégradé ne peut plus être 

traduit en protéine correspondante. Le niveau d’expression de cette protéine et par conséquent 

sa fonction sont ainsi diminués [10-13].  
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Figure 1. Mécanisme d’action de l’interférence par ARN. Dans le cytoplasme, l’ARN double-brin provenant 

du noyau est clivé par Dicer en fragments appelés siRNA. Une fois le siRNA chargé sur le complexe RISC, 

celui-ci devient capable de s’associer à l’ARNm complémentaire au siRNA et de le dégrader. 

I.2. LES SIRNA 

Le mécanisme d’interférence par ARN peut être utilisé de façon exogène en introduisant du 

siRNA synthétique dans le cytoplasme des cellules. Les siRNA sont composés de deux brins 

d’ARN appariés, un sens et un antisens, d’environ 19 à 25 paires de bases (Figure 2). Ces bases 

sont celles de l’ARN : adénine (A), cytosine (C), guanine (G) et uracile (U). Les siRNA 

comprennent des extrémités 3’ qui dépassent du double brin de deux nucléotides afin de mimer 

le clivage endogène par Dicer. Les nucléotides dépassant des extrémités 3’ peuvent être 

remplacés par des désoxythymidines de l’ADN (dT) pour augmenter la résistance du siRNA à 

l’action des nucléases [14, 15]. 

 

Figure 2. Structure générale d’un siRNA. 
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La structure du siRNA peut être optimisée afin d’en augmenter l’efficacité. Reynolds a ainsi 

montré qu’un contenu en bases G/C modéré à faible (30 – 52 %), qu’au moins 3 bases A/U aux 

positions 15-19 (brin sens), que l’absence de répétitions internes, qu’une base A aux positions 3 

et 19 (brin sens), qu’une base U à la position 10 (brin sens), et que l’absence de base G/C à la 

position 19 (brin sens) permettent d’augmenter l’efficacité des siRNA [16]. 

I.3. L’ADMINISTRATION DE SIRNA 

L’introduction dans le cytoplasme d’un siRNA de séquence de nucléotides homologue à l’ARNm 

mène à une diminution transitoire de l’expression d’une protéine ciblée [11, 14]. La technologie 

d’interférence par ARN induite par les siRNA représente donc une approche thérapeutique 

prometteuse pour le traitement de nombreuses pathologies, comme les pathologies 

cardiovasculaires, neurodégénératives ou le cancer [17, 18].  

Cependant, un obstacle majeur à l’utilisation des siRNA in vivo est la difficulté d’acheminer ce 

matériel génétique jusqu’aux cellules cibles. En effet, administré seul, le siRNA est sensible aux 

nucléases, ce qui résulte en une dégradation rapide et un temps de demi-vie très court [19]. De 

plus, le caractère anionique et la masse moléculaire élevée du siRNA limitent sa diffusion à 

travers les membranes cellulaires. Seul, il n’est donc pas capable d’atteindre le cytoplasme des 

cellules cibles [20]. En conséquence, les laboratoires pharmaceutiques et universitaires 

recherchent activement à développer des systèmes efficaces de délivrance des siRNA pour des 

applications in vivo. 
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II. LA VECTORISATION 

Parmi les solutions envisagées actuellement, la plus étudiée est la vectorisation. Celle-ci 

consiste en la combinaison d’un principe actif et d’un véhicule, appelé vecteur, de taille 

nanométrique, dans le but d’améliorer la pharmacocinétique et la biodistribution de la molécule 

active [21]. Ces vecteurs de taille nanométrique, capables d’amener une molécule active sur 

une cible thérapeutique donnée, portent le nom de nanomédicaments. 

II.1. PRINCIPES ET INTÉRÊTS 

Selon le principe actif à administrer, l’objectif principal de la vectorisation peut être d’augmenter 

sa solubilité ou sa stabilité chimique [22], de le protéger de la dégradation et/ou de l’élimination 

par l’organisme [23, 24], de cibler un organe ou un tissu particulier [25], et/ou de contrôler sa 

libération [26]. 

Le défi de la nanomédecine est double : transporter le médicament (vectoriser) à l’endroit 

précis où il sera utile (ciblage). Ceci est rendu possible premièrement grâce à la petite taille des 

nanomédicaments de l’ordre de plusieurs dizaines à plusieurs centaines de nanomètres. Celle-ci 

permet au vecteur de circuler librement dans le sang et d’entrer dans les cellules par 

endocytose [27]. Le phénomène de multirésistance aux médicaments (MDR pour Multiple Drug 

Resistance), pouvant empêcher l’entrée cellulaire de la molécule active, est une des principales 

raisons de la faible efficacité des chimiothérapies anticancéreuses actuelles. Grâce à leur taille 

et leurs propriétés de surface différentes de celles du principe actif seul, les nanomédicaments 

sont capables de contourner ces mécanismes de résistance et d’augmenter l’entrée cellulaire de 

la molécule active [28, 29]. 

Un autre avantage est la capacité des nanomédicaments à protéger le principe actif de la 

dégradation, de l’excrétion, ou de la reconnaissance par le système immunitaire [30]. La 

molécule étant protégée à l’intérieur de la nanoparticule, son temps de demi-vie est ainsi 

augmenté. 

Finalement, les nanomédicaments peuvent permettre le ciblage des tissus malades et la 

libération contrôlée du principe actif. Grâce à leur petite taille et/ou à la présence de ligands 

d’adressage, les nanoparticules présentent une accumulation préférentielle au niveau du site 

d’action [31]. Les nanomédicaments peuvent aussi répondre à un stimulus de l’environnement, 

https://fr.wikipedia.org/wiki/M%C3%A9dicament
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comme une baisse de pH ou la présence d’enzymes spécifiques, pour libérer sélectivement leur 

contenu au niveau de leur cible [32]. L’exposition des tissus sains aux molécules actives est 

ainsi limitée, ce qui permet de diminuer les effets indésirables et de concentrer la dose du 

principe actif au site d’action, maximisant ainsi son efficacité. 

II.2. LES DIFFÉRENTS TYPES DE VECTEURS EN THÉRAPIE GÉNIQUE 

Les vecteurs utilisés en thérapie génique peuvent être divisés en deux catégories : les vecteurs 

viraux et non viraux. 

II.2.1. LES VECTEURS VIRAUX 

Les vecteurs viraux sont connus pour leur pouvoir de transfection élevé, mais malheureusement 

aussi pour leurs effets indésirables, dont le principal est l’activation possible du système 

immunitaire.  

En Europe, le Glybera® (alipogene tiparvovec) est le premier vecteur viral utilisé en thérapie 

génique à avoir reçu une autorisation de mise sur le marché en 2012 par l’EMA (European 

Medicines Agency), et qui a été commercialisé début 2015. Le Glybera® consiste en une copie 

du gène humain codant pour la lipoprotéine lipase encapsulée dans le vecteur viral AAV1 (Virus 

Adéno-Associé de type 1). Il est indiqué dans le traitement du déficit familial en lipoprotéine 

lipase, une pathologie très rare du métabolisme des triglycérides [33, 34]. Le Glybera® est le 

seul traitement disponible pour traiter cette pathologie, et malgré un coût de traitement de 1,1 

million d’euros par patient, son utilisation est considérée comme profitable, car il améliore 

significativement la qualité de vie des patients souffrant de cette pathologie [35]. 

En Chine, un autre vecteur viral pour la thérapie génique est sur le marché depuis 2004. Ce 

nanovecteur, baptisé Gendicine®, est un adénovirus recombinant contenant le gène 

suppresseur de tumeur p53. Il est indiqué dans le traitement de certains cancers épidermoïdes 

de la tête et du cou [36]. Ce traitement montre dans la plupart des cas une bonne efficacité 

antitumorale. Cependant, un nombre significatif de patients ne répondent pas au traitement et 

peu de preuves concernant son innocuité sont disponibles. Pour ces raisons, le Gendicine® n’est 

pas encore approuvé dans d’autres pays que la Chine [37]. 

D’après la plateforme ClinicalTrials.gov de l’U.S. National Institutes of Health, consultée en avril 

2016, plus de 200 études cliniques concernant des vecteurs viraux sont actuellement en cours, 
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pouvant laisser croire à l’utilisation clinique future d’autres vecteurs viraux en thérapie génique 

[7]. La plupart de ces vecteurs, indiqués dans le traitement de pathologies variées comme 

divers types de cancers, l’hémophilie, l’hépatite C ou encore la maladie de Parkinson sont en 

étude clinique de phase I ou II. Parmi la petite dizaine d’études de phase III, le CG0070 a 

montré une efficacité significative dans le traitement du cancer invasif de la vessie, en plus d’un 

profil de sécurité acceptable. Les effets indésirables observés pendant l’étude, tels qu’une 

dysurie ou de la fatigue, étaient mineurs et transitoires [38].  

II.2.2. LES VECTEURS NON VIRAUX 

II.2.2.i. Généralités 

Malgré ces premières autorisations de mise sur le marché pour des vecteurs viraux, beaucoup 

de chercheurs concentrent leurs intérêts sur les vecteurs non viraux. En effet, ceux-ci 

présentent moins d’effet immunogène, leur structure et leurs propriétés physico-chimiques sont 

facilement contrôlables et modulables, et leur production à grande échelle est généralement 

plus facile à mettre en oeuvre [17, 39, 40]. 

Parmi les vecteurs non viraux, les systèmes les plus fréquemment utilisés sont les vecteurs 

polymères et les vecteurs lipidiques. 

II.2.2.ii. Les vecteurs lipidiques 

Parmi les vecteurs lipidiques, les liposomes sont des nanoparticules sphériques, d’une taille 

pouvant varier de quelques dizaines à quelques centaines de nanomètres. Ils sont composés 

d’une ou plusieurs bicouches de lipides amphiphiles, autour d’un compartiment aqueux (Figure 

3) [41]. Grâce à leur caractère à la fois hydrophile (cœur aqueux) et hydrophobe (bicouche 

lipidique), ils sont capables d’encapsuler une grande variété de molécules actives [42].  

En fonction de la molécule à encapsuler, de la voie d’administration et de la cible, les 

caractéristiques physico-chimiques des liposomes peuvent être modulées en faisant varier la 

proportion et la nature des lipides ainsi que des adjuvants rentrant dans leur composition [43].  

Les lipides les plus utilisés sont les phospholipides, composés d’une tête hydrophile comprenant 

un groupement phosphate et d’une queue hydrophobe (Figure 3). Une multitude de 

phospholipides existent en fonction de la nature de la tête et des chaines hydrophobes. Par 

exemple, la tête des phosphatidylcholines (PC) est composée d’une choline et d’un groupe 
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phosphate, tandis que celle des phosphatidyléthanolamines (PE) est composée elle aussi d’un 

groupement phosphate, mais associé à une éthanolamine. Cette tête hydrophile est reliée, par 

un résidu glycérol, à deux chaines carbonées. La nature de celles-ci peut varier en fonction de 

leur longueur et de la présence ou non d’insaturations [43, 44]. 

 

Figure 3. Représentation schématique d’un liposome, composé d’une bicouche de lipides amphiphiles, en 

milieu aqueux. 

En plus des phospholipides, divers adjuvants peuvent être ajoutés à la composition des 

liposomes. Pour modifier la charge de surface, des lipides cationiques ou anioniques sont 

utilisés. On peut par exemple citer le DOTAP (1,2-dioleoyl-3-trimethylammonium-propane), 

lipide cationique souvent utilisé en thérapie génique pour augmenter l’interaction avec le 

matériel génétique chargé négativement [43]. Comme autre adjuvant, on peut citer le 

cholestérol, souvent employé pour s’insérer dans la bicouche lipidique afin d’en modifier la 

fluidité [45]. Enfin, un adjuvant bien connu est le polyéthylène glycol (PEG). Ce polymère 

hydrophile, greffé à un lipide afin de s’insérer dans la bicouche, permet de former une couronne 

hydrophile autour de la particule afin d’augmenter son temps de demi-vie [46].  

II.2.2.iii. Les vecteurs polymères 

Une autre classe de vecteurs non viraux sont les vecteurs polymères. Les systèmes colloïdaux à 

base de polymère présentent des structures variées, les plus connues étant les matrices, les 

capsules ou les micelles (Figure 4). L’encapsulation du principe actif dans ces systèmes peut 

être réalisée de plusieurs manières. Il peut être dispersé dans une matrice, dissous dans le 

cœur liquide de la nanoparticule, ou conjugué au polymère, grâce à des liaisons covalentes, 

électrostatiques ou hydrophobes [47]. 
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Figure 4. Représentation schématique de vecteurs polymères de type matrice, capsule et micelles, 

comprenant leurs différents modes d’encapsulation du principe actif (PA) (adapté de Griffiths et al. [48]). 

Lors de la synthèse des polymères, ceux-ci peuvent être modifiés en faisant varier leur 

composition moléculaire, leur architecture (linéaire, ramifiée ou dendritique) et leur masse 

moléculaire. Toutes ces modifications donnent des possibilités infinies, conférant des propriétés 

physico-chimiques uniques à ces vecteurs [49]. 

Des exemples et descriptions de polymères utilisés en thérapie génique sont développés dans le 

chapitre de livre (point 2) [1]. 

Si les polymères présentent de nombreux avantages, ceux-ci ne sont toutefois pas dépourvus 

d’inconvénients. À l’heure actuelle, le polyéthylènimine (PEI) est connu pour être le polymère le 

plus efficace pour la délivrance de matériel génétique in vitro et in vivo chez la souris [50, 51]. 

Cependant, sa toxicité élevée et sa faible biodégradabilité limitent son utilisation chez l’homme 

[52, 53]. D’autres polymères, d’une toxicité moindre, sont utilisés en recherche, comme les 

dendrimères de poly(amidoamine) (PAMAM) ou les poly(methacrylate)s (PMAs). Ils sont aussi 

capables de former des systèmes de vectorisation efficaces, mais leur non-biodégradabilité 

présente un risque d’accumulation dans l’organisme [54-60]. Afin de mettre au point des 

vecteurs efficaces, peu toxiques et biodégradables, certains polyesters comme l’acide 

polylactique (PLA), la polycaprolactone (PCL) et l’acide poly(lactique-co-glycolique) (PLGA) 

suscitent beaucoup d’intérêt. Leur biodégradation permet une libération prolongée du principe 

actif, et mène à la production de métabolites non toxiques [61-63]. Cependant, l’hydrolyse des 

liaisons ester mène à une acidification du milieu, pouvant être à l’origine d’une réaction 

inflammatoire et de dommages aux tissus environnants [64]. 

Les polymères étudiés dans le cadre de ce travail sont des polycarbonates aliphatiques (APC 

pour Aliphatic Polycarbonate), dont le squelette est formé d’une répétition de liaisons 
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carbonates (Figure 5). Les APC sont des polymères qui gagnent une attention croissante en 

raison de leur biodégradabilité, de leur biocompatibilité et de leur faible toxicité [65, 66]. La 

biodégradation des APC présente l’avantage de ne pas provoquer de diminution du pH de 

l’environnement, contrairement aux polyesters [67]. De plus, la chaine principale aliphatique 

peut être combinée avec d’autres chaines contenant des groupes fonctionnels. Ces fonctions 

permettent de modifier les caractéristiques du polymère comme la charge ionique, la 

lipophilie/hydrophilie et le pouvoir tampon [68]. 

De plus, ce type de polymère peut-être produit en respectant des principes de la « chimie 

verte », c’est-à-dire une chimie respectueuse de l’environnement. En effet, la synthèse d’APC 

est possible par la polymérisation par ouverture de cycle, sans présence d’un ion métallique 

[69], ou par polymérisation d’époxyde et de dioxyde de carbone, permettant au CO2 d’être 

recyclé [66].  

 

Figure 5. Structure de base d’un polycarbonate aliphatique (APC), synthétisé par la polymérisation par 

ouverture de cycle du monomère triméthylène carbonate (TMC) [69]. 

Pour ces raisons, les APC attirent une attention croissante en thérapie génique. Par exemple, 

Seow et ses collaborateurs ont développé des APC, fonctionnalisés par des fonctions amines, 

capables de délivrer le gène de la luciférase dans trois lignées cellulaires différentes. En plus de 

montrer une efficacité similaire à celle du PEI, ces polymères ne présentent pas de toxicité 

significative. Cependant, la taille des polyplexes formés est trop élevée pour envisager une 

administration par la voie intraveineuse (IV) [70]. 

L’équipe de Chen a aussi utilisé des APC, contenant un bloc de PEG. La charge positive est 

apportée par des oligoéthylènimines greffées sur la structure, afin de complexer de l’ADN. Avec 

un diamètre compris entre 100 et 200 nm, l’efficacité in vitro de ces polyplexes est jusqu’à 3 

fois supérieure à celle du PEI [71]. 

Dans un article publié en 2011, l’équipe de Hedrick a comparé les caractéristiques physico-

chimiques et l’efficacité de polyplexes formés avec un copolymère dibloc PEG-polycarbonate 

(fonctionnalisé par des fonctions amines) ou un tribloc polycarbonate-PEG-polycarbonate. Le 
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tribloc a montré une meilleure capacité à complexer une molécule d’ADN (plasmide), formant 

des polyplexes de taille plus petite et présentant une meilleure pénétration cellulaire. De plus, 

les cellules traitées par ces polyplexes montrent un plus grand niveau d’expression du gène 

codant pour la luciférase, et ce même en présence de sérum [72]. 

En 2012, l’équipe de Hedrick et Wender ont également utilisé des APC pour délivrer du siRNA. 

Un bloc du polymère était fonctionnalisé par des fonctions guanidines, afin d’augmenter l’entrée 

cellulaire, tandis que l’autre contenait un groupement hydrophobe. Les polyplexes formés avec 

certains de ces polymères ont montré une réelle efficacité, diminuant de 90 % l’expression de la 

protéine ciblée. Ces polyplexes présentent toutefois une taille trop élevée pour être administrés 

par la voie IV. Les auteurs ont également montré que l’ajout d’une chaine de PEG à la structure 

du polymère diminuait drastiquement l’efficacité de ces vecteurs (Figure 6) [68]. 

 

Figure 6. Réduction de l’expression de la protéine tdTomato dans les cellules HaCaT traitées par le 

copolymère polycarbonate PEGylé (10), le copolymère polycarbonate amphiphile (9a) ou des combinaisons 

des deux polymères. Le polymère amphiphile (9a) est capable de diminuer de 90 % l’expression de la 

protéine, tandis que l’efficacité du polymère PEGylé (10) est nulle. Quant à l’efficacité de la combinaison des 

deux polymères, celle-ci diminue en fonction de la proportion de polymère PEGylé [68]. 

L’utilisation des polymères APC en tant que vecteurs non viraux est récente et prometteuse. 

Pour ces raisons, notre travail se focalisera sur ce type de polymères, dans le but de développer 

des vecteurs de siRNA actifs après une administration par la voie IV. 
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II.2.2.iv. Les vecteurs non viraux utilisés en clinique 

Les vecteurs non viraux sont actuellement utilisés pour l’administration de diverses molécules, 

principalement en oncologie. En effet, la plupart des chimiothérapies conventionnelles non 

vectorisées présentent de nombreux effets indésirables dus à un faible index thérapeutique, 

c’est-à-dire une toxicité importante aux doses proches de celles utilisées en clinique. Les agents 

chimiothérapeutiques peuvent être formulés sous forme de nanomédicament afin d’augmenter 

leur accumulation sélective au site de la tumeur et diminuer l’exposition des tissus sains. 

Aujourd’hui, en 2016, il existe plusieurs nanomédicaments, acceptés par la FDA et/ou l’EMA, 

indiqués notamment dans le traitement du cancer [31, 32, 73-76]. Ceux-ci sont détaillés dans le 

Tableau 1.  

Tableau 1. Nanomédicaments autorisés par la FDA et/ou l’EMA, en 2016, et indiqués dans le traitement du 

cancer [31, 32, 73-76]. 

Nom déposé Molécule Vecteur utilisé Indications 

Caelyx®, Doxil®, 
LipoDox® 

Doxorubicine Liposome PEGylé 

Sarcome de Kaposi, 
myélome multiple, 
cancer de l’ovaire 

Myocet® Doxorubicine Liposome non PEGylé 
Cancer du sein 
métastatique 

DaunoXome® Daunorubicine Liposome non PEGylé Sarcome de Kaposi 

DepoCyt® Cytarabine Liposome non PEGylé 
Méningite 

lymphomateuse 

Mepact® Mifarmutide Liposome non PEGylé 
Ostéosarcome non 

métastatique 

Marqibo®, Onco 
TCS® 

Vincristine Liposome non PEGylé 
Leucémie aiguë 
lymphoblastique 

Abraxane® Paclitaxel Albumine 
Cancer du sein 
métastatique 

Opaxio® Paclitaxel 
Nanoparticules de 

polyglutamate 
Cancer du poumon 

non à petites cellules 

Oncospar® L-asparaginase 
Monomethoxypolyethylene 

glycol 
Leucémie aiguë 
lymphoblastique 
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L’utilisation clinique de ces vecteurs permet d’améliorer la tolérance de la chimiothérapie chez 

les patients. Par exemple, l’administration de la doxorubicine grâce à des liposomes recouverts 

de PEG (Caelyx®, Doxil®, LipoDox®) permet de diminuer sa toxicité cardiaque. L’accumulation 

des liposomes au niveau de la tumeur devrait aussi avoir un effet favorable sur l’efficacité. 

Cependant, une étude récente a montré que l’efficacité thérapeutique du Caelyx® n’était pas 

statistiquement supérieure à celle d’un traitement par la doxorubicine administrée seule [77]. 

Le cas du Caelyx® n’est toutefois pas une généralité. En effet, l’Abraxane® (paclitaxel lié à de 

l’albumine) montre une plus faible toxicité ainsi qu’une efficacité supérieure à celle d’une dose 

équivalente de paclitaxel utilisé seul [78]. 

II.2.2.v. Intérêt des vecteurs de siRNA 

L’intérêt d’associer un vecteur à du siRNA est donc double. D’une part, la vectorisation permet 

de cibler le site pathologique et ainsi diminuer les effets indésirables sur les tissus sains [13]. 

D’autre part, le siRNA permet, par son mécanisme d’action, d’être spécifique d’une protéine, et 

donc de réduire les effets indésirables causés par une activité non spécifique des molécules à 

large spectre. Associés au siRNA, les vecteurs non viraux portent respectivement les noms de 

lipoplexes pour les liposomes et de polyplexes pour les polymères [43].  

Pour le moment, il n’existe aucun traitement à base de polyplexes ou de lipoplexes sur le 

marché. Leur efficacité n’a pas encore atteint celle des vecteurs viraux. Cependant, de 

nombreuses études cliniques ont eu lieu récemment ou sont en cours. En avril 2016, la 

plateforme ClinicalTrials.gov de l’U.S. National Institutes of Health dénombre plus de 20 études 

cliniques, dont la première date de 2005, concernant l’administration de siRNA grâce à des 

vecteurs non viraux pour diverses pathologies comme l’hypercholestérolémie, l’hépatite B ou 

l’amyloïdose de la transthyrétine [7, 51]. Cette dernière pathologie est une neuropathie causée 

par une mutation du gène codant pour la transthyrétine (TTR), entrainant des dépôts d’amylose 

principalement au niveau cardiaque. Le patisiran, actuellement en étude clinique de phase III, 

contient un siRNA ciblant l’ARNm du TTR, encapsulé dans une nanoparticule lipidique. Les 

résultats de la phase II ayant montré une diminution significative du taux de TTR dans la 

circulation, de type naturel et muté, apportant des bénéfices cliniques significatifs [79]. 

Les pathologies cancéreuses sont celles pour lesquelles la majorité des polyplexes et lipoplexes 

sont étudiés. En effet, la plupart des études cliniques de vecteurs non viraux à base de siRNA, 

https://fr.wikipedia.org/wiki/Transthyr%C3%A9tine
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terminées ou en cours, concernent le traitement du cancer. Celles-ci sont citées dans le Tableau 

2 [7, 13, 51, 80, 81]. 

Tableau 2. Études cliniques récentes de vecteurs non viraux à base de siRNA dans le cadre du traitement 

du cancer [7, 13, 80, 81]. 

Entreprise Nom Cible Vecteur 
Phase 

clinique Indications 

Calando 
Pharmaceuticals 

CALAA-01 RRM2 Polymère 
Phase I 

interrompue 
Tumeurs solides 

Mima 
Therapeutics 

MRX34 miR-34 Liposome 
Phase I en 

cours 
Carcinome 

hépatocellulaire 

M.D. Anderson 
Cancer Center 

siRNA-
EPHA2-
DOPC 

EPHA2 Liposome 
Phase I en 

cours 
Cancer avancé 

Alnylam 
Pharmaceuticals 

ALN-VSP 
VEGFA 
et KSP 

Liposome 
Phase I 

terminée 
Tumeurs solides 

Silence 
Therapeutics 

Atu027 PKN3 Liposome 
Phase I 

terminée 
Tumeurs solides 

Arbutus 
Biopharma 

TKM- 
PLK1 

PLK1 Liposome 
Phase II en 

cours 
Carcinome 

hépatocellulaire 

ProNAi 

Therapeutics 
PNT2258 BCL2 Liposome 

Phase II en 

cours 

Tumeurs solides 

avancées 

Silenseed 
siG12D 
LODER 

KRAS Polymère 
Phase II en 

cours 
Cancer du 
pancréas 

Senesco 
Technologies 

SNS01-T eLF5A Polymère 
Phase II en 

cours 
Myélome multiple 

Dicerna 
Pharmaceuticals 

DCR-MYC MYC Liposome 
Phase II en 

cours 
Carcinome 

hépatocellulaire 

Aucune de ces études visant le traitement du cancer n’a pour le moment atteint la phase III. 

Les résultats actuels sont cependant prometteurs. Par exemple, la Polo-Like Kinase I (PLK1), 

une protéine essentielle à la division cellulaire, voit son expression augmentée dans de 

nombreux cancers. L’extinction de cette protéine dans les cellules cancéreuses induit l’apoptose 

et la mort cellulaire. Le TKM-PLK1, un liposome d’environ 80 nm de diamètre contenant du 

siRNA ciblant la PLK-1, est indiqué dans les carcinomes hépatocellulaires. En étude clinique, il a 

montré un effet thérapeutique bénéfique chez 4 des 9 patients [80]. 



INTRODUCTION 

17 

III. LES VECTEURS POLYMÈRES DE SIRNA POUR L’ADMINISTRATION 

INTRAVEINEUSE 

Dans le cadre de ce travail, nous nous intéresserons plus particulièrement au développement 

d’un vecteur polymère, de type APC, destiné à l’administration IV de siRNA pour le traitement 

des tumeurs solides. 

III.1. GÉNÉRALITÉS 

Généralement, le siRNA se lie au vecteur polymère via des liaisons électrostatiques pour former 

spontanément des nanoparticules appelées polyplexes (Figure 7). Les fonctions cationiques 

présentes sur la structure du vecteur forment des liaisons ioniques avec les groupements 

phosphates anioniques du siRNA [82]. Récemment, en plus des vecteurs cationiques, des 

vecteurs amphiphiles, neutres, voire anioniques, ont commencé à intéresser les chercheurs [83-

87].  

Si la nature et la masse moléculaire du polymère influencent toutes les deux la formation et les 

caractéristiques des polyplexes, d’autres paramètres ont aussi une influence sur leurs 

caractéristiques physico-chimiques. 

 

Figure 7. Formation des polyplexes par interactions électrostatiques. 

Le rapport entre la quantité de polymère et de siRNA modifie fortement les caractéristiques du 

polyplexe. Ce rapport, appelé « rapport N/P » correspond à la proportion entre le nombre de 

fonctions amines (N pour nitrogen), positivement ionisables, présentes sur la structure du 

polymère, et le nombre de fonctions phosphates (P), chargées négativement, présentes sur 

l’acide nucléique [88]. Le rapport polymère/siRNA peut aussi être exprimé en rapport molaire 

ou de masse [89]. 
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La nature du milieu dans lequel les polyplexes sont formés (pH, force ionique, nature des 

constituants) joue également un rôle dans la formation de la nanoparticule et influence ses 

propriétés physico-chimiques. Ainsi, le pH du milieu modifie le degré d’ionisation des fonctions 

pH-dépendantes du polymère. Les fonctions dont le pKa est supérieur à 8 sont utiles pour la 

complexation avec le siRNA, car elles seront chargées positivement à une valeur de pH neutre. 

Les fonctions dont le pKa est inférieur à 7 sont quant à elles, utiles pour la libération des 

polyplexes de l’endosome, comme cela sera décrit au paragraphe III.5. La force ionique a 

aussi une influence sur la conformation et la stabilité des polyplexes. Par exemple, une faible 

concentration en composés ioniques dans le milieu (< 10 mM) tend à augmenter la stabilité des 

polyplexes [90]. La taille et la charge de surface des nanoparticules varient également selon la 

concentration et la nature de tampon. Par exemple, Troiber et ses collaborateurs ont montré 

l’influence de différents tampons sur la taille de trois types de polyplexes. Parmi ces polyplexes, 

deux ont montré une taille inférieure dans une solution à 10 mM en NaCl en comparaison à une 

solution à 150 mM. Par contre, la troisième formulation a étonnamment montré l’inverse, avec 

un diamètre deux fois plus important dans la solution la moins concentrée [91]. 

Habituellement, afin d’obtenir des caractéristiques physico-chimiques et une stabilité optimales, 

les polyplexes sont préparés dans des tampons faiblement concentrés, à pH 7,4, et dont 

l’osmolarité est ajustée au moyen de sucres, tels le glucose, le tréhalose ou le mannitol [92].  

III.2. LES PARAMÈTRES PHYSICO-CHIMIQUES ESSENTIELS DES POLYPLEXES 

Lors de la formulation de polyplexes, la caractérisation physico-chimique est une étape cruciale 

qui permettra en partie de prédire la compatibilité de ceux-ci avec une future utilisation in vivo. 

En effet, afin de pouvoir être administrés in vivo, les polyplexes doivent répondre à différentes 

caractéristiques physico-chimiques détaillées ci-dessous. 

III.2.1. LE NIVEAU DE COMPLEXATION DU SIRNA 

La première caractéristique essentielle est le degré de complexation du siRNA avec le polymère. 

Comme le siRNA est complexé grâce aux groupements fonctionnels cationiques présents sur la 

structure du polymère, la nature de ces fonctions, la densité de charge et la masse moléculaire 

du polymère font partie des principaux paramètres influençant la complexation du siRNA. Une 

densité de charge et une masse moléculaire élevées sont des paramètres favorables à la 

complexation [93]. Des polymères de faible masse moléculaire limitent la cohésion des 

polyplexes et le niveau de complexation du siRNA [94]. 
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Ce degré de complexation peut être évalué en utilisant différentes techniques. La plus 

fréquemment utilisée est l’électrophorèse sur gel d’agarose, qui est une méthode semi-

quantitative. [95, 96]. L’incorporation du siRNA peut aussi être mesurée plus précisément en 

quantifiant le siRNA libre en solution dans une suspension de polyplexes. Différents types de 

sondes d’acides nucléiques sont capables de réagir avec le siRNA non complexé, grâce à leur 

propriété d’agent intercalant, comme le RiboGreen® ou le SYBR Gold® [97, 98].  

III.2.2. LA TAILLE 

Afin d’atteindre le site de la tumeur, la taille des polyplexes est un paramètre essentiel à 

prendre en compte. Il a été démontré que la taille optimale pour des nanoparticules injectées 

par la voie IV doit être comprise entre 50 et 300 nm [99, 100].  

Cette taille leur permet d’éviter leur élimination de l’organisme. En effet, les plus petites 

particules sont filtrées par le glomérule et excrétées par la voie urinaire [100]. Les plus grosses 

particules sont par contre capturées par le foie et phagocytées par les cellules de Kupffer [101].  

 

Figure 8. Représentation schématique de l’effet EPR : les tumeurs solides possèdent généralement un 

endothélium fenestré, caractérisé par de larges fenestrations, de 200 à 1 μm, permettant le passage et 

l’accumulation au niveau tumoral des nanoparticules. 

De plus, les nanoparticules comprises entre 50 et 300 nm peuvent s’accumuler 

préférentiellement au niveau tumoral grâce à l’effet EPR (pour Enhanced Permeability and 
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Retention) (Figure 8). Contrairement aux tissus sains où l’endothélium vasculaire est continu, 

les tissus cancéreux présentent quant à eux, une perméabilité vasculaire accrue en raison de 

réactions inflammatoires caractérisées par l’arrivée de macrophages et la libération de 

différentes cytokines. En effet, les tumeurs solides possèdent généralement un endothélium 

fenestré, caractérisé par de larges fenestrations de 200 à 1 μm, permettant le passage et 

l’accumulation au niveau tumoral des nanoparticules de taille optimale [102, 103]. L’effet EPR 

sera davantage développé au point III.3.3.a. 

De nombreuses techniques peuvent être utilisées pour mesurer le diamètre moyen des 

polyplexes. La méthode la plus facile à mettre en œuvre et la plus fréquemment utilisée est la 

Diffusion Dynamique de la Lumière (DLS pour Dynamic Light Scattering ou PCS pour Photon 

Correlation Spectroscopy), qui utilise le mouvement brownien des nanoparticules en suspension 

pour déterminer leur diamètre hydrodynamique moyen [100, 104]. 

Une autre méthode est la Nanoparticle Tracking Analysis (NTA) aussi appelée Single Particle 

Tracking (SPT). Un des avantages de la NTA, par rapport à la DLS, est qu’elle permet 

l’utilisation de nanoparticules fluorescentes, qui seront les seules à être détectées contrairement 

aux autres particules présentes dans le milieu. Cette technique est très utile pour mesurer la 

taille de polyplexes dans des milieux complexes, tels que les milieux physiologiques [105, 106]. 

La méthode la plus précise pour la détermination du diamètre des nanoparticules est la 

microscopie électronique, comprenant la microscopie électronique à balayage (MEB ou SEM 

pour Scanning Electron Microscopy) et la microscopie électronique à transmission (MET ou TEM 

pour Transmission Electron Microscopy). L’avantage de ces techniques est la possibilité 

d'observer directement l'échantillon et d'obtenir des données précises sur la taille et la 

morphologie des nanoparticules [100]. Le diamètre observé par microscopie électronique est 

généralement plus petit que le diamètre hydrodynamique obtenu par DLS ou NTA. En effet, ce 

dernier correspond au diamètre de la particule et de la fine couche d’ions provenant de la 

solution, adhérant à la surface de la particule. Ces techniques de microscopie sont toutefois 

plus coûteuses et plus difficiles à mettre en œuvre que les technologies de DLS ou NTA. 

Ces techniques sont développées plus en détail au point 4.2 du chapitre de livre [1]. 
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III.2.3. LA CHARGE DE SURFACE 

La charge de surface (potentiel zêta ou potentiel ζ) est un paramètre qui influence de nombreux 

comportements des nanoparticules tels que leur interaction avec les membranes plasmiques 

dans le mécanisme d'endocytose, leur interaction avec les constituants du sang et leur stabilité 

colloïdale en suspension. 

Il est généralement reconnu que pour pouvoir interagir avec les constituants des membranes 

cellulaires chargés négativement (tels que les glycosaminoglycanes, les protéoglycanes et les 

phospholipides), les polyplexes doivent idéalement posséder un potentiel zêta positif [107-109]. 

Toutefois, plusieurs auteurs ont récemment montré une pénétration cellulaire élevée pour des 

nanoparticules chargées négativement [87, 110]. Par exemple, les travaux de l’équipe de 

Kapoor ont montré que l’endocytose de lipoplexes anioniques, composés de DOPG (1,2-

dioleoyl-sn-glycero-3-phosphoglycerol, lipide anionique) et de DOPE (1,2-dioleoyl-sn-glycero-3-

phosphoethanolamine, lipide zwitterrionique) pouvait être plus élevée que celle d’un agent de 

transfection cationique commercial, la Lipofectamine 2000®, remettant en question la nécessité 

de la charge positive [87]. 

La charge de surface peut également influencer l'interaction avec les constituants du sang et la 

toxicité des nanoparticules. Il est bien connu que les nanoparticules chargées positivement 

peuvent subir une agrégation avec les protéines plasmatiques chargées négativement, telles 

que l'albumine ou des protéines du système du complément. Les polyplexes cationiques 

peuvent également interagir avec les globules rouges. Ainsi, des polyplexes de potentiel zêta 

fortement positif pourraient provoquer une hémolyse ou l'agrégation des érythrocytes [111]. 

Afin d’éviter des interactions non désirées, la charge positive des polyplexes doit être réduite ou 

masquée, par exemple grâce à l'utilisation de chaines de PEG. Ce point sera discuté en détail 

dans le paragraphe III.3.1. 

Enfin, dans une dispersion colloïdale de polyplexes, le potentiel zêta influence le degré de 

répulsion entre les particules de même charge. Si les particules possèdent une charge de 

surface importante, la répulsion sera forte. Des nanoparticules faiblement chargées ont 

tendance à avoir une plus faible stabilité et un risque élevé d’agrégation. En général, une 

dispersion colloïdale est considérée comme stable si le potentiel zêta des particules est 

supérieur à +30 mV ou inférieur à -30 mV [112]. 
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La charge de surface optimale des polyplexes est donc un compromis entre, d’un côté, les 

avantages d’une surface cationique qui permet d’augmenter la stabilité de la dispersion 

colloïdale et l’interaction avec les membranes cellulaires, et d’un autre côté, le risque de toxicité 

et d’agrégation des protéines plasmatiques causées par une charge trop élevée. 

Pour mesurer le potentiel zêta, la technique la plus utilisée est la Vélocimétrie Laser Doppler 

(LDV pour Laser Doppler Velocimetry). Cette technique est similaire à la DLS utilisée pour la 

mesure de la taille, mais avec un champ électrique appliqué à l'échantillon. La lumière diffusée 

produit un signal, dont l'intensité varie avec la vitesse des particules. Cette vitesse, qui peut 

être mesurée, dépend de quatre facteurs: le gradient de voltage, la constante diélectrique du 

liquide, la viscosité du milieu, et le potentiel zêta.  

III.2.4. LA STABILITÉ 

En plus de l’effet de la charge de surface, la stabilité colloïdale des polyplexes peut être 

améliorée en créant un encombrement stérique autour des particules au moyen, par exemple, 

d’un polymère hydrophile comme le PEG. En effet, l’équipe de Steele a montré que des 

polyplexes d’oligoéthylènimine d’une taille de 200 nm s’agrègent rapidement pour former des 

particules de presque 1000 nm. L’addition de PEG à la surface de ces polyplexes leur permet de 

conserver une taille proche de 200 nm pendant au moins deux heures [90]. 

Afin de garantir une conservation à plus long terme, comme l’exige le développement d’un 

médicament, les polyplexes doivent être conservés sous forme sèche. La méthode de 

dessiccation la plus adaptée aux dispersions colloïdales est la lyophilisation [113, 114]. 

Cependant, cette technique implique des facteurs de stress pour les polyplexes. En effet, le gel 

et la sublimation de l'eau peuvent causer des dommages et ainsi dénaturer les nanoparticules. 

Afin d’éviter cette dénaturation, un cryoprotecteur doit être utilisé. Celui-ci est généralement un 

sucre, comme le glucose, le tréhalose ou le mannitol. Ces cryoprotecteurs vont protéger la 

suspension de polyplexes lors de la lyophilisation en formant une matrice vitreuse autour des 

nanoparticules [115]. La stabilité des polyplexes peut être optimisée en sélectionnant les 

conditions de lyophilisation, le cryoprotecteur (sa nature et sa concentration), et les conditions 

de stockage telles que la température et l'humidité [116]. Les échantillons lyophilisés peuvent 

ensuite être réhydratés extemporanément, juste avant leur administration. 
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III.3. LES CONTRAINTES LIÉES À L’ADMINISTRATION IV DE POLYPLEXES 

Afin de permettre une accumulation au niveau du tissu tumoral grâce à l’effet EPR, les 

polyplexes doivent avoir une demi-vie suffisante dans le compartiment sanguin. Un temps de 

séjour prolongé dans le sang augmente le nombre de passages au niveau tumoral et donc les 

chances de s’y accumuler [117]. Une fois dans la circulation générale, les polyplexes sont en 

contact avec de nombreux constituants du sang dont certains sont impliqués dans l'élimination 

des substances exogènes. Différentes stratégies existent afin d’éviter la dégradation et 

l’élimination des polyplexes et ainsi augmenter leur temps de demi-vie. 

III.3.1. L’ADSORPTION DES PROTÉINES PLASMATIQUES 

a. La couronne de protéines 

Au contact des éléments sanguins, on peut observer une adsorption des protéines 

plasmatiques, chargées négativement, à la surface des nanoparticules positives. Les polyplexes 

cationiques sont couverts par une couche dense de protéines, principalement composée 

d'albumine [118], appelée couronne de protéines (protein corona en anglais). Celle-ci est 

formée d’une couche de protéines adhérentes et d’une couche plus diffuse (Figure 9) [119, 

120]. 

La formation de cette couronne est un obstacle important lors de l’administration des 

polyplexes. Tout d'abord, les protéines peuvent entrer en compétition avec la complexation du 

siRNA au polymère et entraîner sa libération prématurée dans le sang. Deuxièmement, la 

couronne de protéines peut modifier la taille et provoquer une agrégation en particules trop 

grandes pour s’accumuler de façon optimale au niveau de la tumeur grâce à l’effet EPR [100, 

102]. De plus, cette couronne de protéines peut modifier les propriétés de surface des 

nanoparticules. La surface de la nanoparticule étant masquée, il est fréquent d’observer une 

plus faible interaction avec les membranes plasmiques, provoquant une diminution de la 

pénétration cellulaire et de la libération de l’endosome, étapes cruciales à l'efficacité des 

polyplexes [121, 122]. Par exemple, Dakwar et ses collaborateurs ont montré que l’entrée 

cellulaire de liposomes cationiques en présence de liquide péritonéal, riche en protéines, était 

quasi inexistante, alors que ces mêmes liposomes sont capables d’être endocytés par les 

cellules cultivées dans un milieu exempt de protéines [123]. 
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Figure 9. Représentation schématique de la couronne de protéines d’une nanoparticule cationique, 

composée d’une couche adhérente, fortement liée à la nanoparticule par des liaisons ioniques, et d’une 

couche plus diffuse (adapté de Wolfram et al. [120]). 

Parmi ces protéines, certaines sont impliquées directement dans la reconnaissance et la 

dégradation des corps étrangers. Parmi celles-ci, les immunoglobulines, comme les IgM et les 

IgG, peuvent s’adsorber à la surface du polyplexe et provoquer une réaction immunitaire. Les 

facteurs du complément (C3, C4 et C5) sont également capables de se fixer à la surface de la 

nanoparticule, et activer ensuite le système du complément, impliqué dans la reconnaissance et 

l'élimination des substances exogènes [30, 124]. Une fois que les polyplexes ont adsorbé à leur 

surface des immunoglobulines et/ou les facteurs du complément, ils deviennent reconnaissables 

par les cellules phagocytaires en tant que matériel exogène. Les monocytes et macrophages du 

système réticulo-endothélial procèdent à leur phagocytose conduisant à leur dégradation [125, 

126].  

Les caractéristiques physico-chimiques des polyplexes, comme leur taille, leur forme, leur 

charge de surface, ou leur déformabilité, influencent la fixation des protéines plasmatiques 

[127, 128]. Par exemple, les travaux de Tenzer ont montré des différences significatives dans la 

composition de la couronne de protéines entre des nanoparticules de silice de 20, 30 ou 100 nm 

de diamètre [128]. 



INTRODUCTION 

25 

b. La PEGylation 

Afin de limiter l’adsorption des protéines plasmatiques et la reconnaissance par le système 

immunitaire, différentes stratégies peuvent être envisagées. La méthode la plus fréquemment 

utilisée et la plus étudiée actuellement est l'utilisation du polymère hydrophile PEG. Le PEG est 

un polymère non toxique constitué de monomères d'oxyde d'éthylène. Il est approuvé par la 

FDA pour un usage chez l’homme [129]. Lorsqu'elles sont fixées sur le polyplexe, les chaines de 

PEG lient les molécules d'eau à la surface de la nanoparticule. Cette couche hydratée réduit les 

interactions avec les protéines plasmatiques, en fonction de la densité de la couverture, de la 

conformation et de la masse moléculaire des chaines de PEG. Ces nanoparticules dites 

« PEGylées » sont considérées comme furtives (stealth en anglais) parce qu'elles deviennent 

invisibles pour le système immunitaire (Figure 10) [117]. En outre, comme discuté plus haut, la 

PEGylation diminue la tendance des polyplexes à s’agréger en raison de l'augmentation des 

répulsions stériques entre les nanoparticules. La stabilité est donc aussi augmentée [130]. 

 

Figure 10. Comparaison de la stabilité dans le sang entre les polyplexes cationiques et les polyplexes furtifs. 

Il existe différentes méthodes permettant de greffer les chaines de PEG à la surface des 

nanoparticules. Le polymère peut être synthétisé de manière à contenir une chaine de PEG. La 

chaine hydrophile de PEG sera alors liée de façon covalente à une extrémité du polymère au 

cours de la synthèse [72, 88]. Si ce polymère est utilisé seul, cette méthode apporte une 

couche de PEG de densité importante et, par conséquent, une stabilité élevée [131].  

D’autres méthodes impliquant la PEGylation covalente des nanoparticules déjà formées 

comprennent par exemple le greffage d'une chaine de PEG directement sur un groupe réactif 

présent à la surface du polyplexe, comme un groupe amine [132] ou thiol [133]. Cette méthode 

de greffage présente plusieurs inconvénients, comme la nécessité de connaître le nombre de 
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groupes réactifs placés à la surface de la nanoparticule, les étapes de purification après la 

PEGylation, ainsi que la densité de PEG limitée par l’encombrement stérique provoqué par les 

chaines de PEG nouvellement greffées [131].  

Une fixation non covalente du PEG à la surface du polyplexe peut être réalisée en exploitant des 

interactions hydrophobes ou électrostatiques, en fonction des propriétés physico-chimiques de 

la surface des nanoparticules. Pour des surfaces hydrophobes, des poloxamères (copolymères 

triblocs de PEG et poly(propylène glycol) (PPG)) peuvent être utilisés. Le bloc hydrophobe PPG 

sert de point d'ancrage sur la surface du polyplexe aux deux blocs PEG hydrophiles [134]. Il est 

également possible d'ajouter des molécules amphiphiles contenant une chaine de PEG lors de la 

préparation des polyplexes, comme le stéarate de PEG ou le DSPE-PEG [135]. Les copolymères 

à deux blocs tels que PLL-PEG sont, quant à eux, capables de s’ancrer aux polyplexes ayant une 

surface hydrophile [136]. Cette méthode de fixation non covalente est simple et pratique, mais 

la faible stabilité de l'ancrage, la densité limitée de PEG et les étapes de purification 

supplémentaires nécessaires sont les principaux inconvénients. 

 

Figure 11. Conformation de la couronne de PEG en « champignon » ou en « brosse ». 

L'interaction des polyplexes PEGylés avec les protéines plasmatiques dépend de la longueur et 

de la densité de greffage des chaines de PEG. Ces deux caractéristiques entraînent des 

conformations différentes du PEG à la surface des particules. À faible densité, les chaines de 

PEG adoptent une conformation en forme de « champignon » (Figure 11). Cette conformation 

est obtenue lorsque la distance entre deux molécules de PEG, placées à la surface du polyplexe, 

est plus grande que la longueur d’une chaine de PEG. Dans la conformation en 

« champignon », les chaines de PEG sont repliées sur elles-mêmes à la surface des 

nanoparticules et possèdent un degré élevé de mobilité. Cette conformation ne suffit pas à 

masquer totalement la surface des polyplexes et ainsi une adsorption partielle des protéines est 
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encore possible. Avec l'augmentation de la densité à la surface des nanoparticules, les chaines 

de PEG sont plus proches les unes des autres, ce qui réduit leur mobilité. Dans ce cas, les 

molécules de PEG sont disposées dans une conformation en « brosse », caractérisée par des 

chaines complètement étendues à partir de la surface. Cette conformation permet un 

revêtement dense, ce qui diminue considérablement l'interaction avec les constituants des 

milieux physiologiques [137]. 

La masse moléculaire de la chaine de PEG, qui détermine sa longueur, est également un 

paramètre crucial dans la formulation de polyplexes furtifs. Selon la littérature, les 

nanoparticules PEGylées possèdent des propriétés suffisamment furtives avec des chaines d'une 

masse moléculaire supérieure à 2 kDa. La diminution de furtivité due aux courtes chaines de 

PEG serait causée par la diminution de leur flexibilité [134]. 

c. Le dilemme du PEG et les alternatives à la PEGylation 

Alors que la PEGylation augmente le temps de demi-vie des polyplexes dans la circulation 

sanguine et donc l’accumulation au niveau de la tumeur [138], le PEG peut aussi diminuer la 

pénétration cellulaire et la libération de l’endosome, conduisant au final à une perte d’efficacité. 

Ce problème est connu sous le nom de « dilemme du PEG » (PEG dilemma en anglais) [139, 

140]. En effet, la charge superficielle positive des polyplexes est masquée par l'addition des 

chaines de PEG, avec pour conséquence une réduction de l'interaction des nanoparticules avec 

les protéines plasmatiques, mais aussi avec les membranes des cellules cibles. 

Différentes stratégies peuvent être envisagées pour augmenter l’interaction cellulaire de 

polyplexes PEGylés, comme l’utilisation de nanoparticules « intelligentes » qui conservent une 

PEGylation stable dans le compartiment sanguin, mais qui une fois arrivées au niveau des 

cellules cibles, permettent une interaction élevée avec les membranes plasmiques grâce à une 

exposition des charges cationiques ou des ligands d’adressages [121, 141]. Cette stratégie 

consiste à utiliser des liaisons chimiques entre le PEG et la nanoparticule qui pourront être 

clivées grâce à un stimulus présent spécifiquement dans l’environnement tumoral. En effet, le 

tissu tumoral peut, par exemple, exprimer des niveaux élevés de métalloprotéinase matricielle 

(MMP). Si le PEG est lié au polyplexe par un peptide clivable par la MMP, le PEG pourra se 

dissocier de la nanoparticule lorsqu’elle atteindra la tumeur, et l'absorption cellulaire pourra être 

augmentée (Figure 12) [142].  
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Figure 12. Représentation schématique de l’utilisation d’une chaine de PEG reliée à la nanoparticule par un 

peptide clivable en présence de MMP [143]. 

L'environnement de la tumeur peut aussi présenter un pH plus acide que le pH physiologique. 

Cette acidité tumorale peut aussi être exploitée pour libérer le PEG de la surface des polyplexes, 

en utilisant par exemple une liaison hydrazone sensible au pH [144].  

Une autre stratégie consiste à greffer des ligands d’adressage à l'extrémité des chaines de PEG, 

par exemple la transferrine, des facteurs de croissance, etc. La présence de récepteurs 

surexprimés à la surface des cellules tumorales peut augmenter l'endocytose spécifique de ces 

nanoparticules [143, 145, 146]. Cette stratégie sera davantage discutée dans la section 

III.3.3.b. 

Un autre inconvénient de la PEGylation est le phénomène de clairance sanguine accélérée (ABC 

pour Accelerated Blood Clearance phenomenon). Le phénomène ABC peut être observé dans le 

cadre d’administrations successives de PEG. En effet, une modification inattendue de la 

pharmacocinétique peut se produire lors de la deuxième injection de nanodispersions PEGylées. 

Les polyplexes peuvent être rapidement éliminés de la circulation sanguine et s’accumuler dans 

le foie. Ce phénomène est dû à la production par la rate d’anticorps IgM anti-PEG par les 

lymphocytes B de la zone marginale splénique, après la première injection PEG. Lors de la 

seconde injection, l'IgM anti-PEG reconnaîtra et se liera au PEG du polyplexe, ce qui provoquera 

l’activation du système du complément, conduisant à la phagocytose par les macrophages 

hépatiques du système réticulo-endothélial [147, 148]. 
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Il existe des alternatives potentielles à la PEGylation ayant pour but d’obtenir des 

nanoparticules furtives alliant les avantages du PEG tout en évitant ses effets indésirables. 

On peut citer comme exemple l’utilisation de nanoparticules anioniques, subissant une 

conversion de charge en réponse à des modifications de l’environnement. Dans leurs travaux, 

l’équipe de Kogure a greffé un peptide anionique à la surface de leurs nanoparticules, devenant 

cationique grâce à la protonation des histidines en milieu tumoral légèrement acide (Figure 13). 

Les résultats montrent une entrée cellulaire significativement plus élevée à pH 6,5 qu’à pH 7,4 

[140]. 

 

Figure 13. Exemple de nanoparticules anioniques à pH physiologique, mais devenant cationiques en milieu 

tumoral légèrement acide grâce à la protonation des histidines [140]. 

D’autres polymères que le PEG peuvent aussi être utilisés pour modifier la surface des 

nanoparticules. Parmi ceux-ci, on peut citer l’acide hyaluronique, un polysaccharide naturel de 

la matrice extracellulaire des vertébrés [149, 150]. Grâce à ses propriétés anioniques et non 

immunogènes, l’acide hyaluronique peut se lier de façon électrostatique aux polyplexes 

cationiques et former une couronne stérique autour de la nanoparticule, augmentant le temps 

de demi-vie [149]. De plus, le récepteur CD44, liant entre autres l’acide hyaluronique, est 

surexprimé au niveau de nombreuses cellules tumorales, donnant aussi à ce polymère un rôle 

de ligand d’adressage spécifique [151]. Pour ces raisons, Ravar et ses collègues ont lié 

électrostatiquement de l’acide hyaluronique à la surface de liposomes. Ces liposomes ont 
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montré une stabilité in vivo suffisante pour permettre une accumulation au site de la tumeur 

[150]. 

III.3.2. LA DÉGRADATION PAR LES NUCLÉASES 

Une des raisons pour lesquelles le siRNA ne peut pas être administré seul est la présence de 

nucléases dans le sang. Une fois qu’il est incorporé dans des polyplexes, les nucléases ne 

peuvent pas accéder au siRNA ainsi protégé à l’intérieur des nanoparticules. Cependant, si 

l’interaction entre le polymère et le siRNA est faible, une dégradation partielle par les nucléases 

est possible, ce qui entraînera par conséquent une diminution de la dose active. Pour 

déterminer si les polyplexes sont résistants à cette dégradation, différentes techniques existent 

comme l’électrophorèse sur gel d’agarose après incubation des nanoparticules en présence de 

nucléases ou de sérum [93, 152]. 

III.3.3. LE CIBLAGE DE LA TUMEUR 

Une fois la protection et le temps de demi-vie optimisés, l’étape suivante dans le 

développement des polyplexes destinés à être injectés est l’amélioration de leur accumulation 

sélective au site de la tumeur. Ce ciblage de la tumeur peut être soit passif, soit actif. 

a. Le ciblage passif : l’effet EPR 

Le ciblage passif de la tumeur par les nanoparticules exploite l’effet EPR. Comme dit 

précédemment, la plupart des tumeurs solides possèdent une vascularisation fenestrée, avec 

une augmentation de la perméabilité permettant une amélioration des apports en nutriments et 

en oxygène, nécessaires à la croissance rapide de la tumeur (Figure 8) [153]. Ces fenestrations 

présentent des diamètres allant de 200 nm à 1 µm ; ce qui permet le passage et l'accumulation 

des nanoparticules de la circulation sanguine vers le site de la tumeur [154]. L'accumulation est 

également favorisée par une faible clairance lymphatique et un retour veineux lent des tissus 

tumoraux. Ce phénomène peut conduire à une concentration en nanoparticules 10 et 50 fois 

plus élevée dans la tumeur que dans le reste du corps [25]. 

Ainsi, Li, Yawata et Honke ont montré une accumulation passive de leurs nanoparticules de 

chitosan au site de la tumeur, grâce à l’effet EPR. Ces nanoparticules possèdent une taille 

comprise entre 150 et 200 nm. Ils ont également mis en évidence une accumulation tumorale 
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accrue lorsque ces particules étaient PEGylées, ce qu’ils expliquent par l’augmentation du temps 

de demi-vie et donc du nombre de passages des nanoparticules au niveau de la tumeur [155]. 

 

Figure 14. Accumulation tumorale après injection IV de polyplexes de chitosan (A), de polyplexes de 

chitosan PEGylés (B) et de PBS utilisé comme contrôle (C) (d’après Li et al. [155]).  

b. Le ciblage actif 

Le ciblage actif implique le greffage, à la surface des polyplexes, de ligands dont le récepteur 

est spécifique des cellules cibles ou surexprimé à leur membrane (Figure 15). La présence de 

ces ligands spécifiques au niveau des nanoparticules a pour but d’augmenter leur accumulation 

au niveau de la tumeur, et de permettre une endocytose sélective et efficace [156-158].  
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Figure 15. Ciblage actif des cellules cancéreuses. 

Les ligands les plus fréquemment utilisés sont des anticorps, en raison de leur spécificité élevée 

pour l'antigène. Par exemple, deux récepteurs à activité tyrosine kinase, HER2 (pour Human 

Epidermal Receptor-2) et EGFR (pour Epidermal Growth Factor), sont des cibles attrayantes, car 

ils sont surexprimés dans différents types de cancer [159].  

Un autre exemple est la lactoferrine. Il s’agit d’une protéine liant le fer capable d’interagir avec 

le récepteur aux lipoprotéines de basse densité (LDL pour low density lipoprotein). Ce ligand est 

par exemple utilisé pour cibler spécifiquement le cerveau, en raison de la surexpression du 

récepteur aux LDL dans les cellules des gliomes [160].  

La transferrine est une autre protéine liant le fer, dont le rôle est de le transporter jusqu’aux 

cellules en prolifération. Dans les cellules cancéreuses, le récepteur à la transferrine y est 

surexprimé jusqu’à 100 fois par rapport aux cellules saines, et est donc une cible intéressante 

[161].  

Les aptamères sont des simples brins d'ARN ou d’ADN possédant une haute spécificité et 

affinité pour leur récepteur, mais avec une taille plus petite que les anticorps [162]. Par 

exemple, l’aptamère A10 reconnaît spécifiquement le domaine extracellulaire de l'antigène 

membranaire spécifique de la prostate [163].  
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Certains peptides sont également souvent utilisés comme ligands d’adressage. Ils ont l'avantage 

par rapport aux protéines d’être plus petits et donc d’avoir moins d'incidence sur les 

caractéristiques physico-chimiques des nanoparticules [164]. Le plus étudié est le peptide RGD 

(pour Arginine (R)-Glycine (G)-Aspartate (D)), montrant une affinité élevée avec l'intégrine αvβ3, 

une protéine transmembranaire dont l’une des extrémités interagit avec les protéines de la 

matrice extracellulaire Ce récepteur d’adhésion cellulaire est surexprimé dans de nombreux 

types de tumeurs solides, ainsi qu’en surface des cellules endothéliales des tissus tumoraux 

[165, 166].  

Une étude récente a montré l’influence de différents analogues du peptide RGD sur l’efficacité 

antitumorale de polyplexes de chitosan PEGylés. Les analogues variaient en fonction de leur 

structure chimique (nature du groupement basique), de la nature de leur liaison avec le PEG 

(hydrophile ou lipophile), et de leur localisation sur cette chaine de PEG. La meilleure efficacité 

antitumorale in vivo a été obtenue avec le peptide contenant le groupement basique 

naphthyridine, une liaison avec le PEG de nature lipophile et une localisation aléatoire sur la 

chaine de PEG, plutôt que la localisation terminale, utilisée habituellement. Ces résultats ont 

aussi montré que la localisation du ligand sur la structure de la nanoparticule avait plus 

d’importance que le nombre de ligands greffés [166]. 

Pour ce qui est des ligands de type (poly)saccharide, les résidus de galactose sont par exemple 

capables de se lier aux cellules de carcinome hépatocellulaire, connues pour surexprimer le 

récepteur d’asialoglycoprotéine (ASGP-R) [167].  

Enfin, des petites molécules telles que l'acide folique (vitamine B9) peuvent être utilisées 

comme ligand d’adressage dans le traitement du cancer. L'acide folique est essentiel pour la 

synthèse des bases purines et pyrimidines. En raison du taux de réplication élevé des cellules 

cancéreuses, le récepteur de l'acide folique y est surexprimé. L'affinité élevée de l'acide folique 

pour son récepteur et la nature non toxique, non immunogène, facilement disponible et 

économiquement intéressante de cette molécule font de l’acide folique un ligand de choix [156, 

168]. 

III.4. L’ENDOCYTOSE 

Une fois le tissu tumoral atteint, les polyplexes doivent entrer à l’intérieur des cellules cibles par 

endocytose. Les nanoparticules peuvent exploiter différentes voies d’entrée. En fonction du type 

cellulaire et des caractéristiques des polyplexes comme la taille, la forme et la charge, ou du 
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ligand d’adressage, les polyplexes utiliseront préférentiellement des voies d’entrée cellulaire 

différentes. Les deux mécanismes principalement utilisés par les nanoparticules sont les 

endocytoses clathrine et cavéole-dépendante (Figure 16) [27]. 

L’endocytose clathrine-dépendante (CME pour Clathrin-mediated endocytosis) est un 

mécanisme très actif dans toutes les cellules animales. Il s’agit de la voie d’endocytose la plus 

fréquemment utilisée. Par exemple, elle permet l'absorption du cholestérol grâce à l’endocytose 

des LDL par l'intermédiaire d’un récepteur spécifique, ou l'absorption du fer, transporté par la 

transferrine, qui sera aussi endocyté par son récepteur [27]. Cette voie peut également être 

utilisée de façon non spécifique, sans l’intervention d’un récepteur. La clathrine est une protéine 

en forme de triskèle, composée de trois chaines lourdes et de trois chaines légères, assemblées 

en un maillage polygonal recouvrant la membrane plasmique en formant un puits d'environ 150 

nm. Après l’assemblage du puits, la dynamine est recrutée pour la fusion de la membrane et la 

formation d'une vésicule recouverte de clathrine. Ensuite, les unités de clathrine se dissocient 

de la vésicule et sont recyclées. Cette vésicule ainsi formée livre ensuite son contenu aux 

endosomes précoces, qui seront acidifiés par une pompe à protons ATPase, jusqu’à un pH 

d’environ 6. Ces endosomes précoces maturent ensuite en endosomes tardifs (pH 5) puis en 

lysosomes après avoir fusionné avec des vésicules prélysosomales contenant des enzymes 

hydrolytiques actives à pH acide, afin de dégrader le contenu du lysosome [169]. 

L’endocytose cavéole-dépendante (CavME pour caveolae-mediated endocytosis) est un 

mécanisme abondamment exploité par les cellules endothéliales, les fibroblastes et les 

adipocytes; mais absent dans les neurones et les leucocytes. Les cavéoles, un type de radeau 

lipidique, sont des domaines membranaires plasmatiques enrichis en cholestérol et possédant 

une morphologie définie (invagination de membrane d’environ 60-80 nm). Ces domaines sont 

caractérisés par la présence de protéines spécifiques: les cavéolines (situées à la membrane) et 

les cavines (situées dans le cytoplasme). Le processus d'endocytose cavéole-dépendant n'a pas 

toujours été bien compris, et a longtemps été un sujet controversé. Aujourd'hui, un consensus 

semble se dégager. Comme dans la CME, la dynamine contribue à la fusion de la membrane et 

à la formation de la vésicule de cavéole. La plupart du temps, cette vésicule suit le même 

parcours que les vésicules recouvertes de clathrine: endosome précoce, endosome tardif puis 

lysosome et dégradation du contenu [170]. Dans certains cas, cette voie semble contourner la 

fusion avec les vésicules prélysosomales et la formation du lysosome, via la formation d’un 

cavéosome. Parce qu’elle peut permettre d’éviter la dégradation lysosomale, cette voie peut 

être intéressante pour la délivrance de matériel sensible, comme le siRNA [27, 171]. 
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D’autres voies d’entrée ainsi que différentes techniques permettant d’étudier ces voies 

d’endocytose sont développées au point 8 du chapitre de livre [1]. 

 

Figure 16. Voies d’endocytose clathrine et cavéole-dépendantes. 

Un exemple de l’influence de la taille des nanoparticules sur la voie d’entrée a été montré par 

Hanes et son équipe. En effet, des particules de polymère de 43 nm rentraient 

préférentiellement par endocytose clathrine-dépendante, alors que les mêmes particules, mais 

de taille inférieure (24 nm) rentraient plutôt par endocytose cavéole-dépendante [172]. 

Cependant, malgré l’entrée préférentielle par une des voies d’endocytose, les polyplexes 

utilisent souvent plusieurs voies différentes simultanément [27]. 

III.5. LA LIBÉRATION DE L’ENDOSOME 

Après l’endocytose, les nanovecteurs doivent sortir de l'endosome pour atteindre le cytoplasme, 

lieu d’action du siRNA, et ce, avant la dégradation par les enzymes lysosomales. Cette libération 

de l’endosome est une étape cruciale dans la délivrance du siRNA. Pour y parvenir, différentes 
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stratégies peuvent être mises en œuvre, comme la rupture de la membrane endosomale en 

utilisant le pouvoir tampon des groupes protonables du polymère (mécanisme « d’éponge à 

protons ») ou par fusion avec la bicouche lipidique [173]. 

La fusion avec la bicouche lipidique est utilisée principalement par les liposomes. Les 

membranes de l’endosome et du liposome fusionnent en une seule, ce qui provoque la 

libération du contenu du liposome dans le cytoplasme. Cette fusion peut être favorisée par la 

présence de peptides fusogènes greffés sur la surface des nanovecteurs. Lors de l’acidification 

de l’endosome, les peptides fusogènes interagissent avec les membranes endosomales et 

induisent leur fusion avec les liposomes [174]. 

 

Figure 17. Le mécanisme « d’éponge à protons ». (A) Le polymère capture les protons (H+) provenant de 

l'activité d'ATPase de la pompe à protons. (B) Pour maintenir la neutralité, des ions chlore (Cl-) entrent à 

leur tour. (C) Diffusion de l'eau à l'intérieur de la vésicule d'endocytose par le phénomène d’osmose. (D) 

Éclatement de l'endosome et libération de son contenu dans le cytoplasme. 

Pour les polyplexes, la stratégie la plus utilisée est le mécanisme « d'éponge à protons » (Figure 

17). Les bases faibles (avec un pKa compris entre 5 et 8) présentes sur la structure du 

polymère, telles que l'histamine et les fonctions morpholines par exemple, peuvent être 

protonées au cours de l'acidification de l'endosome. Grâce au pouvoir tampon de ces fonctions, 
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le polymère capture les protons (H+) provenant de l'activité d'ATPase de la pompe à protons. 

Pour maintenir la neutralité, des ions chlore (Cl-) entrent à leur tour, et sont ensuite 

accompagnés par la diffusion de l'eau à l'intérieur de la vésicule d'endocytose par le 

phénomène d’osmose. Les polymères avec un pouvoir tampon élevé capturent suffisamment de 

protons pour attirer une grande quantité d'eau qui, par conséquent, peut provoquer 

l'éclatement de l'endosome et la libération de son contenu dans le cytoplasme [168, 175-177]. 

Afin d’explorer les mécanismes de libération de l’endosome, différentes techniques existent 

[178-181]. Celles-ci sont développées dans le chapitre de livre (point 9) [1].  

III.6. LE RELARGAGE DU SIRNA DES POLYPLEXES 

Une fois que les polyplexes sont libérés de l'endosome, ils se retrouvent dans le cytoplasme. 

Pour être efficace, le siRNA doit se dissocier du polymère afin de pouvoir s’associer au complexe 

RISC et dégrader ensuite l'ARNm cible.  

Le relargage du siRNA peut être favorisé par des modifications de la structure du polymère 

engendrées dans certains cas par l’acidification. Un polymère biodégradable peut aussi être 

dégradé en monomères sous l'action d’enzymes et libérer ainsi le siRNA. Pour améliorer la 

dégradation du polymère dans l’environnement intracellulaire, des ponts disulfures (-S-S-) 

peuvent être introduits au niveau de la structure du polymère. Cette stratégie tire parti de la 

nature plus réductrice de l'environnement intracellulaire par rapport à l'environnement 

extracellulaire. Les ponts disulfures seront dégradés de manière préférentielle dans le 

cytoplasme par réaction d'échange thiol-disulfure avec le glutathion, qui y est 50 à 1000 fois 

plus concentré que dans le milieu extracellulaire [39, 182-184]. Tai et son équipe ont ainsi 

montré une efficacité accrue de nanoparticules peptidiques contenant des ponts disulfure. La 

dissociation cytoplasmique entre le siRNA et la nanoparticule a été mise en évidence par 

microscopie confocale (Figure 18). Celle-ci montre une fluorescence, due au siRNA, plus diffuse 

avec les nanoparticules contenant des ponts disulfures. Pour les nanoparticules ne contenant 

pas de ponts disulfures, la fluorescence est moins diffuse et reste concentrée à différents 

endroits. Ces points de fluorescence concentrés montrent que le siRNA est toujours complexé à 

la nanoparticule [183]. 
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Figure 18. Images de microscopie confocale de cellules HeLa, 3 heures après leur transfection par du siRNA 

fluo (Cy-3) grâce à de la Lipofectamine 2000® (LF2000), à des nanoparticules peptidiques (SHR) ou à des 

nanoparticules peptidiques contenant des ponts disulfure (SHRss2). Les nanoparticules SHRss2 présentent 

une fluorescence diffuse due à la libération du siRNA dans le cytoplasme [183]. 
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IV. LA CIBLE : LES HISTONES DÉACÉTYLASES (HDAC) 

Dans le cadre de ce travail, les siRNA utilisés sont dirigés contre certains membres de la famille 

des histones déacétylases. Ces enzymes sont considérées comme de nouvelles cibles 

prometteuses en thérapie anticancéreuse. 

IV.1. L’ACÉTYLATION DES HISTONES 

Chez l’homme, comme chez les autres eucaryotes, l’ADN est localisé dans le noyau des cellules, 

et se trouve principalement organisé en chromatine. Pour former la chromatine, l’ADN (chargé 

négativement) est enroulé de 146 paires de bases autour d’un octamère de petites protéines 

basiques (12-16 kDa, chargées positivement) appelées histones (H2A-H2B-H3-H4), pour former 

des structures appelées nucléosomes [185]. Ces nucléosomes, « appelés unités de 

chromatine », se répètent et sont séparés par des segments d’ADN de liaison pour former la 

chromatine. L’architecture de la chromatine, et donc l’état de compaction de l’ADN, est 

fortement influencé par les modifications post-traductionnelles des histones, telles que 

l’acétylation, la phosphorylation et la méthylation [185]. 

Parmi celles-ci, l’acétylation des histones est probablement la mieux comprise. Le niveau 

d’acétylation des histones est régulé par deux familles d’enzymes aux activités antagonistes : 

les histones acétyltransférases (HAT), qui permettent l’ajout d’un groupement acétyle (COCH3) 

au niveau des résidus de lysine situés aux extrémités N-terminales, et les histones déacétylases 

(HDAC) qui jouent le rôle opposé, en dissociant ce groupement de l’histone. Lorsque les 

histones sont acétylées, la charge des résidus de lysine devient neutre, diminuant les 

interactions entre les histones et l’ADN chargé négativement. La chromatine se trouve alors 

dans un état « ouvert », qui permet l’accessibilité à l’ADN aux processus de réparation, de 

réplication ou de transcription. Par contre, la déacétylation des histones laisse apparaitre la 

charge positive de la lysine, augmentant les interactions électrostatiques avec l’ADN, et donc 

l’état de compaction de la chromatine, qui devient « fermée » (Figure 19). Dans cet état, l’ADN 

n’est plus accessible à la machinerie de transcription, de réplication ou de réparation. Le niveau 

d’expression génique résulte donc d’un équilibre entre l’activité des HAT et des HDAC. Une 

augmentation de l’acétylation des histones provoque une plus grande activité transcriptionnelle, 

tandis qu’une diminution du niveau d’acétylation est associée à une diminution de l’expression 

des gènes [185-187]. Pour ces raisons, les HDAC, comme les HAT, sont considérés comme des 

régulateurs transcriptionnels. 
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Figure 19. Acétylation et déacétylation des histones. 

IV.2. LA CLASSIFICATION DES HDAC 

Les HDAC sont une famille d’enzymes dont 18 membres ont été identifiées chez l’homme à ce 

jour. Elles sont réparties en quatre classes (Figure 20) en fonction de leur masse moléculaire, 

de leur localisation intracellulaire et de leur homologie avec les histones déacétylases de la 

levure Saccharomyces cerevisiae [186, 188]. 

Les HDAC de la classe I comprennent les HDAC1, -2, -3, et -8. Elles ont une taille d’environ 50 

kDa, sont exprimées dans tous les tissus, et se situent principalement dans le noyau des 

cellules. 

Les HDAC de la classe II ont une taille supérieure à 100 kDa, et peuvent se situer tant dans le 

noyau que dans le cytoplasme de la cellule. Leurs rôles sont plus spécifiques en fonction des 

tissus en comparaison à la classe I. Elles peuvent être subdivisées en deux classes : la classe 

IIa (HDAC4, -5, -7, et -9) et la classe IIb (HDAC6 et 10). Cette subdivision est due à la 

présence de deux domaines catalytiques en tandem sur HDAC6 et 10. 

La classe IV ne comprend qu’un membre, HDAC11. Cette HDAC est plus proche de la classe I, 

mais elle ne peut être classée dans aucune classe en raison de trop faibles similarités [189]. 

Enfin, la classe III est composée de 7 enzymes appelées sirtuines (SIRT1-7). Elles ont un 

mécanisme d’action qui diffère des HDAC de classe I, II et IV par le fait que leur activité est 

dépendante du NAD+, contrairement aux autres HDAC qui utilisent le Zn2+ comme cofacteur. 

Pour cette raison, l’activité des HDAC de classe III n’est pas affectée par les inhibiteurs 

pharmacologiques utilisés en clinique [186]. 
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Figure 20. Représentation schématique de la classification des HDAC des classes I, II et IV [186]. 

IV.3. LES INHIBITEURS D’HDAC EN ONCOLOGIE 

Comme mentionné ci-dessus, l'équilibre de l'acétylation des histones, assuré par les histones 

acétyltransférases et les histones désacétylases, joue un rôle clé dans le contrôle de la 

transcription génique. Des modifications de l’expression et/ou de l’activité des HDAC ont été 

identifiées au niveau de cellules tumorales, et la rupture de l’équilibre entre les niveaux 

d’acétylation et de désacétylation de la chromatine contribuent aux altérations des gènes 

retrouvées dans de nombreuses tumeurs. Le rajustement de cet équilibre HDAC/HAT constitue 

donc une stratégie antitumorale intéressante ; ce qui a mené rapidement au développement 

d’une famille de molécules capables d’inhiber les HDAC. Actuellement, les HDAC de classes I, II 

et IV sont ciblées par des inhibiteurs pharmacologiques à large spectre, ciblant plusieurs HDAC 

de façon non sélective [190]. Ces inhibiteurs montrent des effets antitumoraux in vitro et in 

vivo dans des modèles murins. En effet, ils sont capables d’altérer l’expression de nombreux 

gènes, diminuant la prolifération [191, 192], induisant l’apoptose [193, 194], provoquant la 

différenciation cellulaire de certaines lignées cellulaires [195], ou inhibant l’angiogenèse [196]. 
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D’après la plateforme ClinicalTrials.gov de l’U.S. National Institutes of Health (mai 2016), 12 

inhibiteurs d’HDAC sont actuellement testés en essais cliniques pour le traitement du cancer, 

seuls ou en association. Des études de phase II concernent 7 d’entre eux, tandis que 5 font 

partie d’études cliniques de phase III [7]. Certains inhibiteurs d’HDAC (Tableau 3) ont été 

récemment approuvés par la FDA et/ou l’EMA pour le traitement du lymphome cutané à cellules 

T réfractaire ou en rechute après une thérapie systémique antérieure, validant cliniquement le 

concept de l’utilisation des inhibiteurs d’HDAC dans le traitement du cancer [197-199]. 

Tableau 3. Inhibiteurs d’HDAC approuvés par la FDA et/ou l’EMA pour le traitement du lymphome cutané à 

cellules T [197-199]. 

Molécule Nom de code Nom déposé 

Acide subéroylanilide 
hydroxamique 

SAHA Vorinostat® 

Romidepsine Depsipeptide, FK228 Istodax® 

Belinostat PXD101 Beleodaq® 

Panobinostat LBH589 Farydak® 

Malgré ces résultats prometteurs dans le traitement de tumeurs hématologiques, le faible index 

thérapeutique de ces molécules limite leur utilisation dans le traitement des tumeurs solides 

[200]. Une solution pour augmenter l’efficacité serait le développement d’inhibiteurs plus 

sélectifs dirigés contre une seule HDAC ou une classe d’HDAC. En ciblant une des HDAC ayant 

un rôle critique dans le développement de la tumeur, il serait possible d’augmenter l’efficacité 

antitumorale tout en diminuant les effets toxiques dus à l’inhibition non sélective de plusieurs 

HDAC [200]. Cependant, le développement d’inhibiteurs pharmacologiques ciblant 

spécifiquement une seule HDAC semble particulièrement ardu, et ce notamment parce que ces 

enzymes partagent entre elles un domaine catalytique hautement conservé [201]. 

L’utilisation de siRNA pourrait constituer une alternative intéressante pour cibler sélectivement 

une HDAC jouant un rôle pertinent dans la biologie des cellules cancéreuses. Parmi les HDAC, 

des études précliniques ont montré que l’inhibition spécifique d’HDAC5 bloque la prolifération 

cellulaire, la survie cellulaire et diminue la croissance tumorale in vivo, suggérant que 

l’utilisation de siRNA dirigé contre HDAC5 pourrait apporter des bénéfices dans le traitement du 
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cancer [202-207]. Aussi, d’autres études ont montré que HDAC7 joue un rôle important dans la 

création de nouveaux vaisseaux sanguins (angiogenèse), nécessaires au développement, à la 

croissance et à la dissémination des tumeurs. L’utilisation de siRNA dirigé contre HDAC7 

pourrait donc mener à un traitement anti-angiogénique [208, 209]. 

La vectorisation et la délivrance de siRNA anti-HDAC à usage thérapeutique en oncologie 

constituent donc un challenge intéressant et novateur que nous souhaitons relever dans le 

cadre de ce travail.  
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Le travail abordé dans le cadre de cette thèse a pour objectif le développement d’une 

formulation à base de vecteurs polymères polycarbonates pour l’administration intraveineuse 

(IV) de siRNA dirigé contre des histones déacétylases (HDAC), comme nouvel outil 

thérapeutique dans le traitement du cancer.  

Pour ce projet, les polymères de type polycarbonates aliphatiques ont été choisis pour la 

formulation de ces nanoparticules. Le Service des Matériaux Polymères et Composites (SMPC), 

de l’Université de Mons, a conçu et synthétisé les polymères polycarbonates, de structures et 

compositions variées. Il s’agit de polymères biodégradables et biocompatibles, dont la synthèse 

peut être réalisée en respectant certains principes de la « chimie verte ». Ce type de polymère 

permet de greffer au squelette toute une série de fonctions ainsi que d’obtenir de nombreuses 

architectures différentes, afin de concevoir un polymère idéal pour la délivrance de siRNA. 

Les membres de la famille des HDAC sont considérés comme des cibles pertinentes en thérapie 

anticancéreuse. Il existe actuellement quatre inhibiteurs pharmacologiques à large spectre 

inhibant l’activité enzymatique des différents membres de la famille des HDAC. Ceux-ci sont 

reconnus par la FDA pour le traitement de patients souffrant de cancers hématologiques. 

L’inhibition sélective, grâce aux siRNA, d’une HDAC jouant un rôle prépondérant dans la biologie 

des cellules cancéreuses pourrait permettre de garder la même efficacité antitumorale tout en 

diminuant les effets non désirés. Au regard des précédents travaux réalisés au Laboratoire de 

Signalisation et Interactions des Protéines (PSI) et au Laboratoire de Recherche sur les 

Métastases (LRM), de l’ Université de Liège, le choix du ciblage s’est porté sur les histones 

déacétylases HDAC5 ou HDAC7. En effet, l’inhibition spécifique d’HDAC5 dans les cellules 

cancéreuses bloque la prolifération cellulaire et diminue la croissance de la tumeur in vivo. 

D’autre part, HDAC7 joue un rôle important dans l’angiogenèse, c’est-à-dire la formation de 

nouveaux vaisseaux sanguins, nécessaires au développement, à la croissance et à la 

dissémination métastatique des tumeurs. L’utilisation de siRNA dirigé contre HDAC5 ou HDAC7 

pourrait donc mener à un traitement antitumoral efficace en ciblant respectivement soit les 

cellules tumorales, soit les cellules endothéliales. 

Les polymères fournis par le SMPC sont mis en œuvre au Laboratoire de Technologie 

Pharmaceutique et Biopharmacie (LTPB), Université de Liège. Les polyplexes sont caractérisés 

et leur formulation est optimisée afin d’obtenir des caractéristiques physico-chimiques 

adéquates. Une fois que la formulation des polyplexes semble optimale, leur efficacité est 

évaluée, in vitro et in vivo, au LRM et au PSI. 
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La première partie de ce travail a été consacrée à l’étude de l’influence de la structure des 

polycarbonates, contenant des groupes fonctionnels guanidine et/ou morpholine, sur leur 

capacité à former des polyplexes aux caractéristiques physico-chimiques compatibles avec 

l’administration IV. L’objectif final de cette partie étant d’obtenir des polyplexes efficaces in 

vitro, capables in fine de diminuer l’expression de la protéine cible. Afin d’obtenir cette 

formulation, de nombreux polymères de structures et d’architectures différentes ont été testés. 

Ces polyplexes étant capables de franchir les barrières intracellulaires nécessaires à leur 

efficacité, la deuxième partie de ce projet a permis de comparer ces polyplexes à des 

polyplexes PEGylés, afin d’évaluer leur capacité à administrer du siRNA par voie intraveineuse. 

Différents tests in vitro ont été réalisés afin d’évaluer le comportement des polyplexes en 

présence des constituants sanguins, ainsi qu’une étude de biodistribution in vivo. 

Dans une troisième partie, nous nous sommes intéressés à une alternative à la PEGylation en 

testant l’effet de l’acide hyaluronique sur la transfection et l’efficacité des polyplexes. En plus de 

pouvoir augmenter la furtivité des polyplexes, l’acide hyaluronique pourrait permettre un ciblage 

actif grâce à son interaction avec le récepteur CD44. 
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I. INFLUENCE DE LA STRUCTURE DES POLYCARBONATES ALIPHATIQUES 

SUR LEUR CAPACITÉ À FORMER DES POLYPLEXES AUX 

CARACTÉRISTIQUES PHYSICO-CHIMIQUES ADÉQUATES POUR 

L’INJECTION IV ET EFFICACES IN VITRO 
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Cette première partie s’intéresse au développement de polymères polycarbonates, capables de 

former des nanoparticules présentant des propriétés physico-chimiques requises pour une 

administration par la voie IV et permettant un ciblage passif de la tumeur. Pour y parvenir, la 

structure, la masse moléculaire et la composition des polymères polycarbonates ont été 

modifiées et différentes fonctions y ont été greffées. 

Comme décrit dans la l’introduction, ces polymères doivent être capables de complexer le siRNA 

afin de former des polyplexes. Pour une utilisation par la voie IV, la taille idéale des 

nanoparticules se situe entre 50 à 300 nm [1], afin de permettre une accumulation des 

nanoparticules au niveau de la tumeur par l’effet EPR [2]. Au niveau de la charge de surface 

des polyplexes, celle-ci doit être de préférence légèrement positive, afin d’interagir avec les 

constituants anioniques des membranes plasmiques, tout en limitant la toxicité et l’interaction 

avec les protéines sanguines [3, 4].  

Les paramètres physico-chimiques de complexation du siRNA, de taille et de charge sont 

évalués pour chaque polymère en fonction du rapport N/P, c’est-à-dire le rapport entre le 

nombre de fonctions amines (N), positivement ionisables, présentes sur la structure du 

polymère, et le nombre de fonctions phosphates (P) du siRNA [5]. Un rapport N/P optimal, 

auquel les polyplexes possèdent les meilleures caractéristiques physico-chimiques, est ainsi 

déterminé pour chaque polymère. De façon générale, avec l’augmentation du rapport N/P, 

l’incorporation du siRNA et la charge de surface augmentent progressivement pour atteindre un 

plateau (Figure I.1). L’incorporation passe de 0 % au N/P 0 (pas de polymère) pour atteindre 

des valeurs proches de 100 % à l’équilibre. Pour le potentiel zêta, celui-ci est négatif aux faibles 

rapports N/P à cause de l’excès de siRNA. Il augmente ensuite pour arriver à une charge de 

surface positive à l’équilibre. L’évolution de la taille en fonction du rapport N/P montre souvent 

un profil différent. Le diamètre augmente fortement aux faibles rapports N/P, en raison d’une 

faible force de cohésion entre les polymères et le siRNA, pour ensuite diminuer et également 

atteindre un plateau, lorsque le polymère ajouté en excès ne participe plus à la formation des 

polyplexes. Un rapport N/P optimal est ainsi déterminé pour chaque polymère. Il correspond à 

la quantité minimale de polymère nécessaire pour atteindre les valeurs à l’équilibre 

d’incorporation du siRNA, de taille et de charge de surface. Dans l’exemple donné à la Figure 

I.1, le rapport N/P optimal est de 40. 
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Figure I.1. Exemple de la détermination du rapport N/P optimal en fonction de l’incorporation du siRNA, du 

diamètre et du potentiel zêta des polyplexes. Dans ce cas-ci, le N/P optimal est de 40. 

Lorsqu’un rapport N/P optimal a été déterminé et que les polyplexes présentent des 

caractéristiques de taille, de charge et de taux d’encapsulation compatibles avec une 

administration IV, l’efficacité in vitro des polyplexes est ensuite évaluée. 

La capacité des polyplexes à entrer dans les cellules HeLa (cellules de cancer du col de l’utérus) 

est tout d’abord étudiée. L’entrée cellulaire peut être évaluée soit par cytométrie en flux, soit 

par microscopie à fluorescence, grâce à l’utilisation d’un fluorochrome greffé au siRNA. 

Après l’étape d’endocytose, la libération de l’endosome est une autre étape cruciale pour 

l’administration de siRNA. La stratégie utilisée dans le cadre de cette étude pour favoriser cette 

libération de l’endosome est le mécanisme « d’éponge à protons ». Afin d’évaluer la capacité 

théorique des polyplexes à s’échapper de l’endosome, le pouvoir tampon des polymères 

polycarbonates est évalué par titrage acide-base, entre pH 7,4 et pH 5,1, Le PEI, un polymère 

de référence bien connu pour son pouvoir tampon et son effet « d’éponge à protons », est 

utilisé comme référence [6, 7]. 

Finalement, l’efficacité des polyplexes, résultant du relargage du siRNA dans le cytoplasme, et 

menant à la dégradation de l’ARNm cible, est évaluée par RT-qPCR. Cette efficacité est 

confirmée par western blot, une technique semi-quantitative permettant d’évaluer le niveau 

d’expression de la protéine ciblée (HDAC5 ou HDAC7).  

Une partie de cette étude a été présentée dans un article intitulé « Impact of the Structure of 

Biocompatible Aliphatic Polycarbonates on siRNA Transfection Ability », publié dans le journal 

Biomacromolecules en 2015 [8] repris au paragraphe I.2.1. 
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I.1. RÉSUMÉ DES RÉSULTATS 

Les polycarbonates aliphatiques ont été synthétisés par le SMPC de l’Université de Mons. Les 

détails concernant leur synthèse et leur caractérisation sont développés dans la section 

« Materials and methods » de la publication (I.2.1.iii). Au total, 27 polymères ont été testés 

pour leur capacité à former des polyplexes. Ceux-ci varient en fonction de leur masse 

moléculaire, de leur structure (linéaire ou ramifiée), de l’addition ou non d’une chaine de PEG et 

de la présence de groupements fonctionnels. 

Deux groupes fonctionnels principaux ont été choisis pour être greffés au squelette 

polycarbonate : les fonctions guanidines et morpholines (Figure I.2). Ces fonctions ont pour but 

d’apporter une charge positive au polymère polycarbonate aliphatique permettant de complexer 

le siRNA et interagir avec les membranes pour permettre la pénétration cellulaire des 

polyplexes. 

 

Figure I.2. Groupements fonctionnels guanidine et morpholine 

Les premiers polymères testés contenaient soit des fonctions guanidines, soit des fonctions 

morpholines. Les premières observations indiquent que les polymères contenant uniquement 

des fonctions morpholines ne sont pas capables de complexer le siRNA (polymère 1a de la 

publication, et 1 et 2 du tableau page 137 reprenant les polymères ne faisant pas partie de la 

publication). Ceci s’explique par le fait que ces fonctions ne sont pas totalement ionisées au pH 
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de préparation des polyplexes (pH 7,5), et n’apportent pas suffisemment de charges positives 

pour complexer le siRNA. 

Les résultats observés pour les polymères fonctionnalisés par des groupements guanidines 

sont différents. La plupart de ces polymères complexent le siRNA en fonction de leur rapport 

N/P pour arriver à une encapsulation de plus de 90 %, et ce, quelle que soit leur architecture 

(polymères 2a, 2b, 2d, 2e, 2f et 2g de la publication, et 3 et 4 du tableau page 137). Seul le 

polymère 2c n’est pas capable de complexer totalement le siRNA, probablement en raison d’une 

masse moléculaire plus faible (4500 Da) [9] par rapport à celle des autres polymères (comprise 

entre 8100 et 44400 Da). 

Au rapport N/P optimal, certains des polyplexes formés présentent une taille favorable entre 50 

et 300 nm (polymères 2b et 3), tandis que les autres montrent une taille plus élevée, jusqu’à 

600 nm (comme le 2g). Il est cependant difficile d’établir un lien entre la structure du polymère 

et les différences de tailles observées. Pour la charge de surface, la plupart possèdent un 

potentiel zêta légèrement positif (entre +1 et +8 mV) au N/P optimal, sauf le polymère 3 de 

masse moléculaire faible (8100 Da) qui forme des polyplexes de charge négative, quel que soit 

le rapport N/P.  

Tous les polyplexes formés à partir de polymères fonctionnalisés par des groupements 

guanidines sont capables d’entrer dans les cellules HeLa par endocytose, à l’exception du 

polymère 3, probablement en raison de sa charge négative. Cependant, aucun de ces 

polymères ne conduit à une diminution de l’expression de la protéine ciblée. L’explication la plus 

probable est leur difficulté à être libérés de l’endosome. En effet, le pouvoir tampon des 

polymères ne contenant que des fonctions guanidines est très faible, en comparaison au 

polymère contrôle, le PEI (Figure 4 de la publication). Les polyplexes restent probablement 

confinés dans les endosomes où le siRNA est dégradé avant d’atteindre le cytoplasme. 

Afin d’augmenter ce pouvoir tampon, des polymères contenant une combinaison de 

groupements morpholines et guanidines ont été synthétisés (polymères 3a, 3b et 5-10). 

Le titrage acide-base de ces polymères montre que le pouvoir tampon augmente avec le 

rapport entre le nombre de fonctions morpholines et le nombre de fonctions guanidines 

(rapport morpholine/guanidine). En augmentant la proportion de fonctions morpholines jusqu’à 

un rapport de 1, le pouvoir tampon devient équivalent à celui du PEI (Figure 4 de la 

publication) [6, 7]. Cependant, malgré l’augmentation du pouvoir tampon à un niveau 
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équivalent à celui du PEI, les polyplexes 3b ne montraient toujours pas d’efficacité de 

dégradation de l’ARNm. 

Notre stratégie s’est alors tournée vers la synthèse de polymères amphiphiles. En effet, 

Geihe et ses collaborateurs ont montré une augmentation de l’efficacité des polyplexes en 

ajoutant un groupement hydrophobe sur la structure de polycarbonates fonctionnalisés par des 

guanidines [10]. Différents groupements hydrophobes, comme du cholestérol, de l’alcool 

benzylique, du dodécanethiol ou un bloc de polycarbonate aliphatique, ont été ajoutés à la 

structure des polymères fonctionnalisés par une combinaison de fonctions guanidines et 

morpholines (polymères 3c, et 11-16). Parmi ceux-ci, le polymère 3c, contenant un bloc de 

polycarbonate aliphatique, a permis d’obtenir des polyplexes d’une taille proche de 150 nm et 

d’une charge de surface proche de +11 mV à un rapport N/P de 40. Grâce à un rapport 

morpholine/guanidine supérieur à 1, son pouvoir tampon est légèrement supérieur à celui du 

PEI. Les autres polymères greffés avec d’autres groupements hydrophobes (11-16) forment 

des polyplexes présentant soit une taille trop élevée, soit un potentiel zêta qui reste négatif 

malgré l’augmentation du rapport N/P.  

La présence d’un bloc de polycarbonate aliphatique sur la structure du polymère 3c (Figure 8 

de la publication) lui confère un caractère amphiphile, pouvant permettre l’interaction des 

polyplexes avec les membranes cytoplasmiques et endosomales [11, 12]. Pour les autres 

polymères amphiphiles, la taille négligeable de leur groupement hydrophobe par rapport au 

reste de la structure moléculaire du polymère ne suffit probablement pas à former des micelles 

stables.  

Le polymère 3c s’est révélé efficace pour former des polyplexes aux caractéristiques physico-

chimiques adéquates, capables de pénétrer dans la cellule, d’être libérés de l’endosome et 

relarguer le siRNA. L’administration du siRNA provoque la dégradation de l’ARNm HDAC5 ou 

HDAC7, conduisant à la diminution de l’expression de la protéine correspondante. Cette 

efficacité est comparable à l’efficacité in vitro du polymère témoin, le PEI (Figure 7).  
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I.2.1.i. Abstract 

RNAi therapeutics are promising therapeutic tools that have sparked the interest of many 

researchers. In an effort to provide a safe alternative to PEI, we have designed a series of new 

guanidinium and/or morpholino functionalized biocompatible and biodegradable polycarbonate 

vectors. The impact of different functions (morpholino-, guanidinium-, hydrophobic groups), of 

the architecture (linear homopolymer to dumbbell-shape) and of the molecular weight of these 

copolymers on their capacity to form polyplexes and to decrease the expression of two 

epigenetic regulators of gene expression, HDAC7 and HDAC5 was evaluated. The use of one of 

these polymers combining morpholine and guanidine functions at the ratio >1 and hydrophobic 

trimethylene carbonate groups showed a significant decrease of mRNA and protein level in 

HeLa cells, similar to PEI. These results highlight the potential of polycarbonate vectors for 

future in vivo application as an anti-cancer therapy. 

 

Keywords: ring-opening polymerization, aliphatic polycarbonates, guanidinium, morpholine, 

polyplex, HDAC siRNA. 
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I.2.1.ii. Introduction 

Owing to their specific and effective gene silencing, RNA interference (RNAi) has become a vital 

tool for gene down regulation in molecular medicine for the treatment of a variety of diseases, 

such as viral infections, cancer and neurodegenerative diseases [13-15].  

A RNA interference approach to anti-angiogenic therapy specifically targets the mRNA of 

histone deacetylases 7 (HDAC7). The shutdown of the HDAC7 protein disturbs the angiogenic 

process, making HDAC7 an attractive target that would directly interfere with the growth of 

cancerous tumors and metastasis development [16, 17]. Another possible target in the histone 

deacetylases family is HDAC5, controlling the cell-cycle progression and survival of human 

cancer cells [18]. Although the use of siRNA in gene therapy has reached clinical evaluation 

[19], several problems remain with respect to its in vivo use. Complications include an inability 

to cross the cytoplasmic membrane, instability in the blood and an inability to specifically target 

abnormal cells [13]. The use of gene carrier systems able to drive genetic materials towards 

targeted cells, although challenging, could overcome these issues. Successful gene therapy 

relies on the development of vectors that can effectively, selectively and safely carry the 

oligonucleotide sequences to targeted sites [1, 20, 21].  

Synthetic polymeric vectors are an excellent alternative to viral vectors with their safe handling 

and their upscalability as obvious advantages. Additionally, the possibility to modify their 

structure and composition and the ability to decorate them with suitable ligands allows for 

specifically targeted therapy, siRNA payload maximization and the preparation of nanoparticles 

that have a specific pharmacokinetic and biodistribution profile [22, 23]. Usually polycations are 

employed as vectors as their positive charges can easily interact with the phosphate groups of 

the oligonucleotide through electrostatic interactions [24] leading to the condensation of 

oligonucleotides into structures called polyplexes [25]. 

Although many polymers have been reported to form stable polyplexes, to date none have 

matched the efficiency of viral vectors. This gap is related to factors such as cytotoxicity, non-

biodegradability and (too) strong interaction of polymeric vectors with plasma proteins or 

oligonucleotides preventing release into the cytoplasm [26-28]. 

These major limitations remain a great challenge in the design of polycations. To address the 

cytotoxicity of polycations, biocompatible sequences such as aliphatic polycarbonates [29-31] or 
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poly(ethylene oxides) (PEO) could be introduced [20, 32] whilst the escape of nanoparticles 

from endosomes can be facilitated by the introduction of functional groups onto the polymer 

that can act as “proton pumps” [33].  

Due to its ability to favor endosomal escape via the “proton sponge effect”, the most widely 

used synthetic polymer carrier in this field is polyethylenimine (PEI) [34-36]. However, due to 

its cytotoxicity its use in vivo is undesirable [37]. Alternatively, weak bases such as morpholine 

[38] (pKa = 8.36 but lower when grafted to the polymer structure) or histamine [39, 40] (pKa 

of the imidazole group = 6.04) may be useful as “proton pumps” in the structure of vectors. 

Aside from endosomal escape, the successful decoupling of the siRNA from its carrier once in 

the cytoplasm is similarly challenging. 

We aim to develop biodegradable carriers composed of cationic aliphatic polycarbonates. 

Aliphatic polycarbonates are an interesting class of polymers with particular suitability for green 

technology and biomedical applications as a result of their high biocompatibility, reliable 

(bio)degradability, low toxicity and amorphous nature [41, 42]. Wender and co-workers recently 

reported the design of oligocarbonates for use as vectors. The authors, inspired by the ability of 

arginine-rich HIV-Tat 9-mer peptide (RKKRRQRRR) [43] to easily enter cells, designed 

oligomeric aliphatic polycarbonates functionalized with guanidinium side groups that were able 

to complex, transport and effectively deliver siRNA into cells [10].  

Herein we synthesized guanidinium-rich polycarbonate copolymers via metal-free ring-opening 

polymerization (ROP) [44, 45] and explored the impact of these polymer architectures on their 

siRNA complexation and cell transfection ability. Furthermore, we investigated to what extent 

the incorporation of weakly basic morpholino functionalities and hydrophobic groups into the 

polycarbonate structure favors endosomal escape and enables subsequent silencing of both 

HDAC7 and HDAC5 proteins. 

I.2.1.iii. Materials and methods 

a. Materials 

Triethylamine (NEt3) (>99%, Aldrich), 4-(2-hydroxyethyl)morpholine (99%, Aldrich), (+)-

sparteine (>99% Aldrich) and 1,8-diazabicyclo[5.4.0]undec-7-ene(DBU) (≥ 99.0%, Fluka) were 

dried over BaO and distilled under reduced pressure before use. N-(3,5-Trifluoromethyl)phenyl-

N’-cyclohexylthiourea (TU) was prepared as previously reported [46]. Toluene and 
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tetrahydrofurane (THF) both (p.a., Chemlab) were dried using a MBRAUN solvent purification 

system under N2. Methylene chloride (DCM) (CH2Cl2, HPLC grade, Fisher) was dried over CaH2 

for 48 hours and distilled under reduced pressure. Oxalyl chloride (98%, Alfa Aesar), 1,3-di-boc-

2-(2-hydroxyethyl)guanidine (>96%, Fluka), 4-dimethylaminopyridine (DMAP, 99% VWR), 

trifluoroacetic acid (TFA, 99% Aldrich), N,N-dimethylformamide (DMF) (99.8%, Aldrich), ethyl 

acetate and heptane (p.a. Chemlab) were used as received. Poly(ethylene oxide)monomethyl 

ether (PEG2k, Mn= 2000 g.mol-1, Sigma) and a,-bishydroxyl polyethyleneglycol (Mn = 2000 

g.mol-1, Aldrich) were dried via three successive azeotropic distillations with H2O/toluene by the 

addition of dried toluene. Pa. Dowex [H+] resin (Dowex 50 WX2 400, Aldrich) was washed 

thoroughly with MeOH prior use. 

The HDAC7 siRNA sequence is the following: 5’-CGA-CAA-GAG-CAA-GCG-AAG-UUU-3’ (sense 

strand), 5’-ACU-UCG-CUU-GCU-CUU-GUC-CUU-3’ (antisense strand). The fluorescent labeled 

Alexa Fluor® 546 HDAC7 siRNA corresponds to the same sequence. The HDAC5 siRNA sequence 

is: 5’CAG-CAU-GAC-CAC-CUG-ACA-AUU-3’ (sense strand), 5’-UUG-UCA-GGU-GGU-CAU-GCU-

GUU-3’ (antisense strand). The irrelevant siRNA sequence is: 5’-AGA-GUU-CAA-AAG-CCC-UUC-

UU-3’ (sense strand), 5’-GAA-GGG-CUU-UUG-AAC-UCU-UU-3’ (antisense strand). These siRNAs 

and agarose (molecular biology grade) were provided by Eurogentec (Seraing, Belgium). 

Branched PEI (25 kDa) and ethidium bromide solution (BET) were purchased from Sigma-

Aldrich (Diegem, Belgium). Nuclease-Free Water was obtained from Ambion (Life Technologies, 

Gent, Belgium). 20X TE (Tris-EDTA, pH 7.5) buffer was purchased from Invitrogen (Life 

Technologies, Gent, Belgium). Glycerol and mannitol were purchased from Certa (Braine-

l’Alleud, Belgium). Electran (TAE buffer, 50X pH 8.0) was obtained from VWR (Leuven, 

Belgium). Low molecular weight DNA ladder and gel blue loading (6X) were provided by New 

England Biolabs (Ipswich, UK). Mouse monoclonal antibodies against HDAC7 and HSC70 were 

purchased from Santa Cruz Biotechnology (Santa Cruz, CA, USA). Rabbit monoclonal antibody 

against HDAC5 was obtained from Cell Signaling (Danvers, MA, USA). 

b. Polymer characterization 

1HNMR spectra were recorded by using a Bruker AMX-300 or AMX-500 apparatus at room 

temperature in CDCl3 or in DMSOd6 (30 mg per 0.6 mL). Size exclusion chromatography (SEC) 

was performed in CHCl3 at 30°C or in THF + 2 w% NEt3 at 35°C, using an Agilent 1200 

chromatograph equipped with a degasser, an isocratic HPLC pump (flow rate = 1 mL.min-1), an 

auto-sampler (loop volume = 200 mL, solution concentration = 1mg.mL-1), refractive-index and 

UV-Vis detectors, and three columns: a PL gel 10 mm guard column and two PL gel Mixed-B 10 



PARTIE EXPÉRIMENTALE 

111 

mm columns (linear columns for separation of MW PS ranging from 500 to 106 Dalton). 

Poly(styrene) standards were used for calibration. MALDI mass spectra were recorded using a 

Waters QToF Premier mass spectrometer equipped with a nitrogen laser, operating at 337 nm 

with a maximum output of 500 J.m-2 delivered to the sample in 4 ns pulses at 20 Hz repeating 

rate. Time-of-flight mass analyses were performed in the reflection mode at a resolution of 

about 10000. The matrix, trans-2-[3-(4-tert-butyl-phenyl)-2-methyl-2-propenylidene]-

malononitrile (DCTB), was prepared in chloroform with a concentration of 20 mg.mL-1. The 

matrix solutions (1 mL) were applied to a stainless steel target and air dried. Polymer samples 

were dissolved in acetonitrile to obtain 1mg.mL-1 solutions. 1 mL aliquots of these solutions 

were applied onto the target area already charged with the matrix crystals, and then dried. 

Finally, 1 mL of a NaCl solution (2 mg.mL-1 in acetonitrile/water, 1/1 v/v) was applied on the 

target plate. For recording the single-stage MALDI-MS spectrum, the quadrupole (rf-only mode) 

was set to passions from 3500 to 6500 Th, and all ions were transmitted to the pusher of the 

time-of-flight analyser where they were mass analyzed with 1s integration time. Data were 

acquired in the continuum mode until acceptable averaged data were obtained. 

c. Macroinitianor syntheses 

Synthesis of α,-2,2-Bis(hydroxymethyl) propanoatepoly(ethylene oxide) 

(PEO(OH)2) (PEO-Bis-(OH)4) 

In a dry flask, under nitrogen flow were introduced 766 mg isopropylidene-2,2-

bis(methoxy)propionic acid (8.8 mmol, 8.8 eq.) and 25 mL anhydrous methylene chloride. The 

solution was cooled to 0°C before a solution of DCC (495 mg, 2.4 mmol, 2.4 eq.) in methylene 

chloride (10 mL) was added dropwise. A white precipitate resulting from the formation of urea 

appeared within a few minutes. The mixture was stirred vigorously for 2 hours at room 

temperature after which a solution of dry PEO-(OH)2 (2.00 g, 1.0 mmol, 1 eq.) and 4-

dimethylaminopyridine (12.2mg, 0.1 mmol, 0.1 eq.) in methylene chloride was added. Full 

derivatization of the PEO-(OH)2 was achieved after 18 days as confirmed by MALDI ToF 

analysis. The urea was filtered off and the functionalized PEO was recovered by precipitation in 

cold diethyl ether. Then 1.5 g of the polymer sample was dissolved in 10 mL MeOH, Dowex 

[H+] (Dowex 50 WX2 400) was added and the mixture was allowed to stir at r.t. for 4h. Finally, 

the deprotected polymer was recovered after two precipitations in cold diethyl ether. Yield = 45 

%. 
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Synthesis of the α-methoxy,-2,2-Bis(hydroxymethyl) propanoatepoly(ethylene 

oxide) macroinitiator (PEO-Bis-(OH)2) 

The synthesis of PEO-Bis-(OH)2 for use in the synthesis of 3-arm block copolymers was 

achieved using the method described for the synthesis of PEO-Bis-(OH)4 using poly(ethylene 

oxide)monomethyl ether (Mn = 2000 g.mol-1). 

Synthesis of α,-D-galactopyranosyl poly(ethylene oxide) ((OH)4-Gal-PEO-Gal-

(OH)4) 

The oxidation of PEO-(OH)2 into COOH-PEO-COOH was inspired by Anelli’s oxidation as 

previously reported[47, 48]. A solution of PEO-(OH)2 (10 g, 0.05 mol, 1 eq.), NaBr (1.54 g, 

0.015 mol, 0.3 eq.) and TEMPO (1.56 g, 0.01mol, 0.2 eq.) in 200 mL distilled water was 

prepared. The pH of the solution was adjusted to 12 by the addition of 1M NaOH and a 6% 

aqueous solution of NaClO (60 mL). After stirring for 72 hours at room temperature, the 

reaction was quenched by the addition of MeOH (10 mL) and the pH of the mixtures was 

adjusted to 1 by addition of HCl (5Maq). The product was extracted from the aqueous solution 

with 5x 100 mL DCM. The organic phases were combined, dried over MgSO4, and concentrated. 

The α,-biscarboxylic acid poly(ethylene oxide) (PEO-(COOH)2) was recovered by selective 

precipitation in cold diethyl ether, filtered and dried under vacuum (Yield: 33.7 %). Full 

conversion was attested by MALDI-ToF analysis. 

Next, a solution of PEO-(COOH)2 (1 g, 0.5mmol, 1 eq.) and 1,2,3,4-di-O-isopropylidene-D-

galactopyranose (1.0411 g, 4 mmol, 8 eq.) in anhydrous CHCl3 (20 mL) was prepared which 

was maintained at 0°C. A mixture of DCC (0.227 g, 2.2mmol, 1.1 eq.) and DMAP (0.0122 g, 0.1 

mmol, 0.2 eq.) dissolved CHCl3 was added and the reaction was allowed to proceed at room 

temperature for 24 hours after stirring for 5 minutes at 0°C. The urea salt was filtered off and 

the polymer was recovered by selective precipitation in cold diethyl ether. MALDI-ToF analysis 

was performed to attest for the successful esterification. Then, the recovered polymer was 

dissolved in a mixture of CF3COOH (9 mL) and H2O (1 mL) for deprotection. MS-analysis 

performed after 30 minutes revealed near quantitative deprotection. 

d. Copolymer syntheses 

Typical procedure for the organocatalytic ROP of CM and boc-CG in the synthesis of 

(protected) copolymers 
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A glass vial in a glove box, equipped with a magnetic stirrer, was charged with (macro)initiator, 

catalyst (DBU or (+)-sparteine) and methylene chloride or CDCl3. Once homogeneous, a 

solution composed of monomer, TU cocatalyst and methylene chloride or CDCl3 were added to 

give a final monomer concentration of 1 M. The vial was sealed and maintained under vigorous 

stirring until >90% monomer conversion was reached as observed by SEC or 1H NMR. In case 

of polymers PEO-b-PCM58 (1a), PEO-b-PCG95 (2a), PCG59-b-PEO-b-PCG59 (2b), PEO-b-

PCG8 (2c), PEO-b-(PCG39)2 (2d), Bz-PCG80 (2e), (PCG12.5)2-b-PEO-b-(PCG12.5)2 (2f) and 

(PCG10)4-b-PEO-b-(PCG10)4 (2f) and reactions were quenched with HCl diluted in diethyl 

ether. The solutions were precipitated in diethyl ether or hexane and the resulting copolymers 

were dried overnight under reduced pressure. In case of triblock copolymers PEO-b-PCM14-b-

PCG55 (3a) and PEO-b-P(CG54-b-CM55) (3b) the second monomer was added and the 

polymerization was continued until >90% monomer conversion was reached as observed by 

SEC after which its work-up was carried out. In case of triblock copolymer Bz-PTMC32-b-

PCG9-b-PCM12 (3c), the first monomer was TMC. Subsequent additions of boc-CG and CM 

were each carried out after >90% conversion of the previous monomer was reached by 1H 

NMR. Ratios of catalyst to initiator used were either 1:2:2 (OH/DBU/TU) or 1:5:10 (OH/(+)-

sparteine/TU). The polymer samples were characterized by SEC in THF + 2w% NEt3 and 1H 

NMR in CDCl3 to determine the macromolecular parameters. 

Deprotection and conversion of pendent functionalities into the chloride or TFA salt 

In a typical experiment, the deprotection of the Boc groups protecting the guanidinium moieties 

was conducted in a 20 mL stirred solution of CH2Cl2/TFA 9:1 v/v for 18 hours at room 

temperature. Volatiles were removed in vacuo and the deprotected polymer was recovered by 

selective precipitation in diethyl ether. The morpholino moieties of 1a were converted into the 

chloride salt by dissolving 70 mg of the polymer sample in 2 mL of THF followed by an 

acidification of the medium to pH = 4 using 1M HCl. The milky solution was dialyzed (MWCO = 

3.4 kDa) against distilled water for 72 hours after which the polymer was recovered by freeze-

drying. 

Products were characterized by 1H NMR in DMSO-d6. 

e. Polyplex formation 

Polyplexes were prepared by electrostatic interaction of the cationic copolymers with the 

negatively charged siRNA according to the N/P ratio. N/P corresponds to the ratio of the moles 
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of the protonable amino groups (N) on the polymer to the moles of the phosphate groups (P) 

on siRNA. In practice, the N value corresponds to the concentration of guanidinium + 

morpholino functionalitiess (in nmol) per µg of polymer. Polymers were dissolved in TE buffer 

(pH 7.5, isotonized by mannitol) at a concentration of 1 mg.mL-1. siRNA was dissolved in the 

same buffer at a concentration of 1 µM. Complexes were obtained by addition of the siRNA 

solution to the cationic polymer solution, followed by the dilution to the desired concentration of 

siRNA. The mixture was immediately vortexed for 10 seconds and left for 30 minutes at room 

temperature for polyplexes formation. 

f. siRNA incorporation efficiency 

Gel retardation assay 

The binding capacity of siRNA with polycarbonate polymers was assessed by gel retardation 

assay. Polymer/siRNA complexes were prepared at different N/P ratios as described above to 

obtain a final siRNA concentration of 300 nM. 2 µL of glycerol, 1 µL of 6X gel blue loading were 

added to 30 µL of polyplexes. The samples were loaded onto a 4% agarose gel in TAE buffer 

with 0.01% ethidium bromide. Electrophoresis was performed at 100 V for 1 hour in a Horizon 

11.14 horizontal gel electrophoresis apparatus (Biometra, Goettingen, Germany). The gel was 

visualized by exposure to UV-illumination by a Molecular Imager Gel Doc XR System (Bio-Rad, 

Hercules, USA). 

Quant-iT™ RiboGreen® RNA reagent assay 

The ability of the polymers to complex siRNA was also determined by the Quant-iT™ 

RiboGreen® RNA reagent according to the manufacturer’s instructions (Invitrogen, Life 

Technologies, Gent, Belgium). Particles were formed at various N/P ratios as described above. 

100 μL of each sample was transferred into a 96-well plate. The plate was mixed at 500 rpm for 

5 minutes and then 100 μL of a dilute solution of RiboGreen® reagent (1:200 in TE buffer) was 

added to each sample. The fluorescence was measured after 5–10 minutes of incubation using 

a spectra MAX Gemini® microplate fluorescence reader (Molecular Devices) with the SoftMax 

PRO software. The wavelengths of excitation and emission were 485 and 530 nm respectively. 

The detected fluorescence corresponds to the free siRNA present in the solution. Two 

calibration curves with ranges from 1 ng.mL-1 to 50 ng.mL-1 and from 20 ng.mL-1 to 1 µg.mL-1 

were prepared in the same buffer. 
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g. Polyplex size and ζ potential measurements 

Polyplex dispersions (100 nM of siRNA) were sized by Photon Correlation Spectroscopy (PCS) 

using a High Performance Particles Sizer (HPPS, Malvern Instruments, UK). Measurements were 

made at 25°C with a fixed angle of 90° and the results were expressed as the average polyplex 

hydrodynamic diameter (nm). The viscosity and refractive index of pure water were used. The 

system was calibrated with an aqueous latex dispersion of particles with a 200 nm diameter. 

Results are Z-average diameter and polydispersity index (PDI). 

The surface charges of the particles were determined using a Zetasizer® 2000 (Malvern 

Instruments, UK). The instrument was calibrated with a polystyrene dispersion with known  

potential. All samples were measured in triplicate (n=3) in TE buffer. 

h. Buffer capacity of copolymers 

The buffer capacity of the copolymers was determined by acid–base titration. In short, 3 mL of 

polymer in a 0.1 M NaCl solution with a 6 µmol total of amine groups was adjusted to pH 8.0 

with 0.1 M sodium hydroxide (NaOH), then the solution was titrated with 5 μL aliquot of 0.1 M 

hydrochloric acid (HCl), and the pH value was measured after each addition. The buffer 

capacity is directly related to the volume of 0.1 M HCl needed to decrease the pH from 7.4 to 

5.1. The volumes obtained for polycarbonates were compared to PEI. 

i. Cell culture 

HeLa, a human cervical carcinoma cell line, was obtained from Pr. Marc Thiry (GIGA-

Neurosciences, University of Liege, Belgium). Cells were cultured at 37°C in a humidified 

atmosphere and 5% CO2 in DMEM (Dulbecco’s modified Eagle’s medium, Invitrogen, Gent, 

Belgium) supplemented with 10% (v/v) heat inactivated fetal bovine serum (FBS). 

j. Cellular uptake 

Flow cytometry 

The amount of fluorescent labeled Alexa Fluor® 546 siRNA uptaked by cells was measured by 

flow cytometry. HeLa cells were plated in a 6-well tissue culture plates at 2.5 x 105 cells/well 16 

hours prior transfection. Cells were washed twice with D-PBS (Dulbecco's phosphate-buffered 

saline, Invitrogen, Gent, Belgium) and polyplexes were added to cells in Opti-MEM® reduced 
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serum medium (Invitrogen, Gent, Belgium) at a final concentration of 100 nM Alexa Fluor® 546 

labeled siRNA. After 3 hours of incubation, cells were washed with D-PBS, trypsinized and 

collected into complete DMEM medium. Samples were centrifugated 4 minutes at 250 g at room 

temperature and resuspended in 350 µL D-PBS. 104 cells were analyzed using a FACSCalibur 

flow cytometer (BD Biosciences, FACSCalibur, USA). Data were analyzed using CellQuest Pro 

software (BD Biosciences, USA). 

Fluorescence microscopy 

Incorporated fluorescently labeled Alexa Fluor® 546 siRNA were also microscopically assessed 

using an EVOS FL digital inverted fluorescence microscope (AMG, Life technologies, Gent, 

Belgium). After 3 hours of incubation, cells were washed twice with D-PBS and then observed 

under microscope. HeLa cells were observed under visible and red light for fluorescence and 

both images were combined. Control samples treated with free medium or with polymer alone 

were also observed under microscope to exclude autofluorescence. 

k. Cell viability WST-1 assay 

The cytotoxicity of the polyplexes was determined using a water soluble tetrazolium salt assay 

according to manufacturers’ instructions. Briefly, HeLa cells were seeded in a 96-well plates at a 

density of 104 cells/well, in 100 µL of DMEM supplemented with 10% FBS and incubated for 24 

hours. The different polymers at a concentration of 15 µg/mL (this polymer concentration 

corresponds to the one used in the polyplexes) were added to the cells in 100 µL of Opti-MEM® 

and incubated for 3 hours. Control cells and blank wells (without cells) were treated in the same 

way but without polymer. Then, cells were washed twice with D-PBS before addition of fresh 

DMEM + 10% FBS. After 24 hours, 10 µL of water-soluble cell proliferation reagent WST-1 

(Roche, Basel, Switzerland) was added in each well and plates were incubated for 2 hours at 

37°C. Absorbance at 450 and 690 nm was measured with a LabSystem Multiskan MS microplate 

reader (Thermo LabSystems, Milford, USA). Mean blank value was deduced from all absorbance 

values. Cytotoxicity was expressed as the mean percentage of cell viability relative to cells 

without polymer treatment (used as the control group). Each condition was realized in triplicate, 

and the experiment was repeated four times (n=4). Statistical analysis was performed by using 

one-way ANOVA, followed by the Dunnett’s test. A p-value < 0.05 was considered significant. 

l. Polyplex transfection efficacy 
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HeLa cells were plated in a 6-well tissue culture plates at 2.5 x 105 cells/well 16 hours prior 

transfection. Cells were washed twice with D-PBS and polyplexes were added to cells in Opti-

MEM® reduced serum medium (Invitrogen, Gent, Belgium) at a final concentration of 100 nM 

siRNA. After 3 hours of incubation, cells were washed with D-PBS and the medium was replaced 

by DMEM supplemented with 10% FBS and cells were incubated at 37°C for additional time. 

Quantitative real-time RT-PCR 

After 48 hours of incubation, total RNA was isolated using NucleoSpin® RNA kit (Macherey-

Nagel, Düren, Germany). Reverse transcription was performed with the Transcriptor First 

Strand cDNA Synthesis Kit® (Roche, Mannheim, Germany) according to the manufacturer’s 

instructions. Quantitative real-time PCR was realized on a LightCycler® 480 (Roche, Mannheim, 

Germany) with β-actine as control. Experiments were performed in triplicate and the average 

CT values were normalized against a control to obtain ΔCT. Relative HDAC7 or HDAC5 mRNA 

expression compared to irrelevant conditions was analyzed using the 2-ΔΔCT method [49]. 

Statistical analysis was performed by using one-way ANOVA, followed by a Turkey’s test 

compared to control values of 100 %. A p-value < 0.05 was considered significant. Primers 

sequences are available on demand. 

Western Blot analysis 

At the end of the incubation time, HeLa cells were lysed into a SDS buffer (SDS 1%, Tris-HCl 40 

mM (pH 7.5), EDTA 1 mM and proteases inhibitors mixture). Equal amounts of proteins were 

resolved by SDS-PAGE. Membranes were probed with primary antibodies against HDAC7, 

HDAC5 or E2F1, followed by horseradish peroxidase (HRP)-conjugated secondary antibodies, 

and developed by chemiluminescence detection. Detection of HSC70 protein was used as a 

loading control. 

I.2.1.iv. Results and discussion 

a. Polymer synthesis 

As demonstrated in literature, the nature of polymers has a tremendous impact on their 

properties as a vector. The polymer architecture, polycation length, ‘proton sponge’ content and 

hydrophilic-lipophilic balance all influence the binding ability and transfection efficiency of a 

vector [10, 39, 50, 51]. To that end, biodegradable polycationic vectors with different 

architectures and varying polycation and ‘proton sponge’ block lengths were designed. Linear 
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di- and tri-block copolymers as well as H-, Y- and dumbbell-shaped architectures were prepared 

from PEO macroinitiators or a benzyl alcohol initiator. The choice of monomers was based on 

the natural self-assembling ability of guanidines with acids and the buffering ability of 

morpholines [52]. 

 

Fig. 1. (A) Structure of monomers Boc-CG, CM and TMC. (B) General scheme showing the organocatalytic 

ROP of the cyclic monomers (Boc-CG, CM and TMC) in the synthesis of the polycarbonates before Boc 

deprotection. The initial monomer was different in each synthesis. CM for 1a, Boc-CG for 2a-g, CM+Boc-

CG for 3b and in case of 3a and 3c monomers were added sequentially (CM then Boc-CG and TMC, Boc-CG 

then CM respectively). (C) Schematic representation of the various morpholino-, guanidinium and 

morpholino-/guanidinium- functional polycarbonates. 

The synthesis of these novel vectors was realized via the organocatalytic ring-opening 

polymerization (ROP) [53-57] of cyclic carbonate monomers carrying a boc-protected 

guanidinium (CG) or morpholino, functionality (CM) [10, 58]. A range of polymer and block 

lengths was targeted with overall lengths of the block(s) between 8 and 118 polycarbonate 

polymer units. Structures and characteristics of these polymers are presented in Figure 1 and 

Table 1. Morpholino-only functional polycarbonate 1a was prepared by the ROP of CM from a 

PEO macroinitiator and is the only vector without guanidinium functionalities. In the case of 
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guanidinium-functional poly(carbonate)s 2a-g a range of architectures were prepared: from 

linear homopolymer (2e) to dumbbell-shape (2g). Polymers 3a and 3c were prepared via in 

situ chain-extension in the formation of new triblock copolymers with both a PCM and a PCG 

block. A hydrophobic block could be easily introduced in the case of 3c with the use of a third 

monomer (trimethylene carbonate). Furthermore, the nature of the middle block could be easily 

controlled through sequential addition of the monomers. Deprotection of the guanidine groups 

using trifluoroacetic acid was performed for polymers 2a-g and 3a-c while 1c was treated with 

HCl to obtain the morpholino salt. 

An example of typical 1H NMR spectrum of cationic polymer before deprotection is available in 

the supporting information (Figure S1). 
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Table 1. Guanidinium-based and/or morpholino-based aliphatic polycarbonates obtained by organocatalytic 

ROP of functional cyclic carbonates (DCM, r.t., [M]0 = 1M). 
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b. Complexation of siRNA 

Initially, the capacity of the different polymers to condense and spontaneously form complexes 

with oligonucleotide by charge interaction was investigated. Polyplex formation was achieved by 

the addition of an increasing concentration of polymer to a constant siRNA concentration (300 

nM), corresponding to increasing N/P ratios. The uncomplexed fraction of siRNA was evaluated 

by agarose gel electrophoresis. N/P 0 corresponds to the free siRNA able to freely migrate to 

the positive electrode. Polycarbonate polymers were compared to PEI which is known to form 

polyplexes with siRNA. 

Figure 2A demonstrates that the siRNA movement was retarded when the PEI concentration 

(or N/P) was increased, indicating that the siRNA was bound to the polymer and was no longer 

able to migrate to the positive electrode. Complete encapsulation of siRNA by PEI was observed 

from N/P 5. Morpholine functional polycarbonate 1a and polycarbonate incorporating a 

hydrophobic block (3c) did not completely incorporate siRNA (Figure 2A). Guanidine functional 

polymer of low molecular weight (2c) only showed a partial incorporation of siRNA even at 

increased N/P ratios (N/P 20). Polymers with a higher molecular weight (>10 000 g.mol-1), 

however, reached complete incorporation of the siRNA into polyplexes from N/P 2.5-7.5, 

independent of the architecture of the polymer. A small difference in binding was observed for 

polymer 2a. The complete incorporation required a higher amount of polymer equal to a N/P 

ratio 10. Polymers with both guanidine and morpholine functionalities (3a and 3b) were also 

able to incorporate siRNA, but in case of 3b incorporation appears to be partial. 

In order to validate that the siRNA had indeed been encapsulated by the polymers, the 

accessibility of siRNA to the RiboGreen® fluorescent probe was determined. As shown in Figure 

2B, at low N/P ratios siRNA was still accessible for RiboGreen® in case of polymer 2d while at a 

high N/P ratios (excess of polymer) RiboGreen® access to siRNA in the particles was impaired. 

This result indicates that at these N/P ratios, the oligonucleotide was indeed bound to the 

polymer. 

Complexation of siRNA to polymer 2d increases as a function of the N/P ratio. In accordance to 

its gel retardation assay result (Figure 2A), this quantitative method demonstrates that the 

incorporation rate reached over 90% from a N/P ratio of 7.5 and near 100% from a N/P ratio of 

10. Notably, results observed with the RiboGreen® for 3c were somewhat different from those 

obtained with the gel retardation assay. The quantitative method revealed that incorporation 
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above 80% was reached from a N/P ratio of 20. This difference could be explained by a lower 

affinity between the polymer and the siRNA due to the presence of the hydrophobic chain, 

destabilizing the particle upon application of an electric field. Results obtained with other 

polymers confirmed the gel retardation assay observations (Figure S2, available in the 

supporting information). 

 

Fig. 2. (A) Agarose gel electrophoresis of siRNA (300 nM) in the presence of different copolymers as a 

function of N/P value (0 to 20, and 0 to 30 for 3c). (B) Incorporation rate of 2d and 3c polyplexes 

according to the N/P ratio was determined by the Quant-iT™ RiboGreen® RNA reagent (mean ± SEM, n=3). 

According to the charge of these new biodegradable polycarbonates, guanidine-only and 

morpholine/guanidine polymers with an average molecular weight above 10 000 g.mol-1 have a 

high capacity to form polyplexes. On the other hand, polymers consisting of morpholine 

functions only showed a very low incorporation of siRNA. 
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c. Size and ζ potential measurements 

A prerequisite for the use of polyplexes as gene therapy vectors is the formation of 

nanoparticles with a suitable size and charge (represented by the ζ potential). Nanoparticles 

ranging from 50 nm to a several hundred nanometers are typically taken up by cells [59, 60]. 

For intravenous use of polyplexes, the average diameter should be around 150-300 nm; not too 

small to avoid renal excretion and not too large to escape the mononuclear phagocyte system 

within the blood circulation [1]. This scale also allows accumulation of nanoparticles into the 

tumor due to the enhanced permeability and retention (EPR) effect [2, 61]. Moreover, to be 

able to interact with negatively charged cell membrane constituents such as phospholipids, fatty 

acids, proteins, and proteoglycans [3, 62], nanoparticles must have a slightly positive charge (ζ 

potential) of 5-10 mV, but not higher to avoid toxicity. 

As the size of siRNA/polymers complexes is a tunable function of the N/P ratio, polymers were 

tested at different concentration to determine the optimal N/P that provided nanoparticles with 

physicochemical characteristics compatible with an in vivo transfection. As shown in Figure 3A, 

the size of polyplexes formed with 2b polymer gradually decreased with the increasing N/P 

ratio and levels in the range of 250 nm from N/P >15. This observation indicates that at very 

low polymer/oligonucleotide ratios, larger particles are detected. At higher ratios, smaller 

particles were formed with narrow distributions (PDI < 0.3, data not shown), demonstrating 

that the polymer indeed condensed siRNA. A similar profile was observed for polymer 3c 

(Figure S3). 

Figure 3A also shows that, as expected, the  potential increases as a function of the 

polymer/oligonucleotide ratio. At a N/P ratio of 5, the  potential is near zero while at higher 

ratios the  potential reached a plateau at + 7-8 mV. Increasing the N/P ratio increases the  

potential to a more positive value, due to the adsorption of cationic polymers into the polyplex. 

The plateau was reached when an excess of polymer was added to the saturated polyplex. 

Similar profiles and  potential were obtained with the other polymers (Figure S3). 

Based on the incorporation, the size and  potential of each polymer, an optimal N/P ratio of 15 

was selected, except for polymers 2a (N/P 20) and 3c (N/P 40). 

Figure 3B shows the average diameter and polydispersity index (PDI) and Figure 3C the ζ 

potential values of polyplexes at the optimal N/P ratio. The diameter of PEI polyplexes 

measured by dynamic light scattering was around 600 nm, while polycarbonate polyplexes have 
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a diameter size between 150 and 600 nm. Different polycarbonate polyplexes possess a size 

range between 150 and 300 nm that might allow cellular uptake of nanoparticles and their 

accumulation into the tumors via their fenestrated epithelium (EPR effect) [2, 61]. PDI values, 

showing the size distribution of the sample, were below 0.3 for the polyplexes, suggesting a 

relatively uniform size. Figure 3C also shows a slightly positive ζ potential for polyplexes, 

varying from +0.8 mV for 2g (N/P 20) to +11.6 mV for 3c (N/P 40). These values are in the 

optimal range for polyplex internalization and interaction with negatively-charged cell 

membranes in cellular experiments. 

 

Fig. 3. (A) Z-average diameter and  potential of 2b polyplexes as a function of the N/P ratio. (B) Z-

average diameter and polydispersity index and (C) ζ potential values (mV) of polyplex samples at their 

optimal N/P ratio. (Mean ± SEM, n=3) 
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d. Buffer capacity 

The ability of polymers to buffer the endosome acidification (from pH 7.4 to pH 5.1) can 

promote the release of polyplexes into the cytoplasm and avoid siRNA degradation. This 

phenomenon is called the “proton sponge effect” [27, 60, 63]. The buffering capacity of 

polycarbonate polymers was evaluated by an acid-base titration from pH 7.4 to pH 5.1 in 

comparison to PEI which is known to escape the endosome via the “proton sponge effect” [64]. 

The HCl volume needed to decrease the pH from 7.4 to 5.1 was directly related to the buffer 

capacity of the polymers. The titration curves (Figure 4) showed that the presence of 

morpholine groups increases the buffering capacity of polycarbonate polymers. The buffer 

capacity is directly related to the morpholine/guanidine ratio (Nm/Ng, Table 1). For PEI, 15 µL 

of 0.1 M HCl was required to decrease the pH value from 7.4 to 5.1. A volume of 5 µL was 

needed for 2e (no morpholine group, Nm/Ng ratio of 0) while, due to the presence of 

morpholine groups, 10 µL are necessary for 3a (ratio of 0.26). The buffering capacity of 

polymer 3b (Nm/Ng ratio of 0.92), is slightly higher than that of PEI (20 µL). Polymers 3c (ratio 

of 1.92) and 1a (100% of morpholine groups) needed volumes of 25 µL and 40 µL, 

respectively. These values reveal that the buffer capacity of the polymers directly increases with 

morpholino content and reaches that of PEI, well known for its buffer capacity, when the Nm/Ng 

ratio is close to 1. 

  

Fig. 4. Titration curves obtained for PEI and polymers 1a, 2e, 3b, 3c and 3e. (Mean ± SEM, n=3) 

e. Cellular uptake 

Flow cytometry analysis was performed to assess the transfection efficacy of polycarbonate 

polyplexes. Those were tested at their determined optimal N/P ratio. Figure 5A shows that 

95% of HeLa cells had been transfected with PEI control polyplexes. Except for polymers 2a, 
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3b (Figure 5B) and 3c which showed the highest transfection rate (approximately 95% of 

transfected cells), most of the tested polyplexes (2b, 2d, 2e and 2f) showed a transfection 

efficacy ranging from 75% to 90%. Polyplexes 2g and 3a were less efficient with observed 

transfection rates of 51% and 63%, respectively. 

Additionally, flow cytometry allows the analysis of the Mean Fluorescence Intensity (MFI), which 

represents the relative amount of siRNA present in one cell. In most cases MFI values were 

lower than the one obtained with PEI (MFI = 4.36). However 2a and 3c polyplexes showed a 

MFI of 8.56 and 15.91, respectively. These results seem to indicate that these two polyplexes 

are better able to transfect siRNA into HeLa cells than PEI. However, caution should be 

exercised when analyzing cellular uptake due to the absence of experiment repetition for 

several polyplexes. Experiments conducted with polymer or fluorescently labelled siRNA alone 

showed no positive cells, confirming that polymers have no autofluorescence and that siRNA 

alone is not able to enter the cell.  

It can be deduced though that not only the ζ potential but also the architecture of the polymer 

has an important role in the endocytic mechanism. The presence of guanidine groups, for 

example, has an important effect as these functional groups allow the formation of hydrogen 

bonds with carboxylate-, phosphate-, and sulfate-containing constituents of the plasma 

membrane [62]. 

Results obtained by flow cytometry were confirmed by fluorescent microscopy (Figure 5C) for 

which cells had been treated with fluorescently labeled 3b polyplexes. The red fluorescence 

emitted by Alexa Fluor® 546 siRNA was localized in a major population of treated HeLa cells 

while no autofluorescence was observed in the control samples. In addition, the siRNA appears 

to be localized in the cytoplasm in close proximity to the nuclear membrane. 
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Fig. 5. (A) FACS results of HeLa cells transfected with 100 nM of fluorescently labeled siRNA for each 

polyplex sample according to control cells. Percentage of positive cells transfected with the fluorescent-

labeled siRNA and mean fluorescent intensity (MFI). (B) FACS plot corresponding to cells treated with the 

fluorescent 3b polyplexes. (C) HeLa cells treated with 3b fluorescent polyplexes observed under a 40X 

magnification using an EVOS FL digital inverted fluorescence microscope. Cells were observed under visible 

and red light and both images were combined. 

f. Cytotoxicity 

The polymers toxicity was evaluated in vitro using a WST-1 viability assay. HeLa cells were 

treated with polymers at a concentration of 15 µg/mL (concentration corresponding to the one 

used in polyplexes) for 3 hours and cytotoxicity was measured 24 hours later. These results 
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highlight that, except 3a, the cytotoxicity of polycarbonate polymers is significantly lower than 

for PEI which is well known to induce cellular toxicity [37]. Indeed, Figure 6 shows that for all 

tested polymers, the viability of cells was above 75%. In comparison, PEI showed cell viability 

limited to 23%. This result can be explained by the high positive charge density of PEI in 

comparison to the tested polycarbonate polymers. PEI displays a higher percentage of positive 

charges on its structure than polycarbonate polymer samples with similar weight. 

Polycarbonates are also considered bioreducible [29], as they decrease the intracellular 

accumulation and thus the intracellular toxicity. The result obtained for the polycarbonate 3a 

was however unexpected and surprising. This polymer has, despite its similar structure to the 

other tested polycarbonate polymers tested, an unexplained toxicity very similar to that 

observed for PEI. A toxic residue from the synthesis or a contamination during the preparation 

step might be the cause of this abnormal toxicity but this must be confirmed. 

 

Fig. 6. Cell viability of HeLa cells treated for 3 hours with different polymers at a concentration of 15 µg/mL. 

The percentage is related to non-treated cells (100%), and blank wells without cells (0%). Statistical 

comparison between PEI and polycarbonates was performed by using one-way ANOVA, followed by the 

Dunnett’s test. A p-value < 0.05 was considered significant (mean ± SEM, n=4). 

g. Polyplex silencing efficacy 

The efficiency of both HDAC7 and HDAC5 siRNA was investigated by quantitative real-time RT-

PCR and western blot assay. The relative HDAC7 and HDAC5 mRNA and protein expression 

levels were assessed after the treatment of HeLa cells with polyplexes. To exclude non-specific 

effects of polymers, the relative HDAC7 and HDAC5 mRNA expression is normalized to cells 
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treated with the same polyplexes but containing irrelevant siRNA. The same control conditions 

were also used for the western blot. 

A significant decrease of HDAC7 and HDAC5 mRNA was observed in HeLa cells treated with 3c 

polyplexes. Indeed, 48 hours after the transfection, the relative expression of HDAC7 mRNA 

following treatment with 3c N/P 40 polyplexes is 47% (Figure 7A) while the relative HDAC5 

mRNA expression is 42 % (Figure 7B). This knock down of both HDAC7 and HDAC5 using the 

3c polyplexes was as stronger as the one observed with the control polyplexes PEI. The 

depletion of these two target genes was also confirmed by western blot (Figures 7C-D) where 

we can see that the protein level of both HDAC7 and HDAC5 was similarly reduced when 

comparing PEI and 3c polyplexes.  

To assess the biological relevance of HDAC5 depletion in cancer cells, we also assessed the 

expression level of E2F1, a gene dowregulated in absence of HDAC5 [18]. After treatment with 

3c N/P 40 polyplexes (100 nM in HDAC5 siRNA), the expression of E2F1 transcription factor is 

decreased according to our previous work [18] suggesting that the 3c polyplexes can 

recapitulate the biological effect of HDAC5 depletion in cancer cells.  

For the other polycarbonate polyplexes (2a, 2b, 2d, 2e, 2f, 2g and 3a), despite satisfactory 

flow cytometry results for most of them (see Figure 5A), these polymers did not exhibit any 

significant silencing of both HDAC7 and HDAC5. In order to explain this lack of efficiency, a 

hypothesis could come from the low buffering capacity of these polymers compared to PEI and 

3c. These polyplexes might be degraded in the lysosome after endosomal internalization. 

Interestingly, polyplexes 3b were also ineffective in decreasing the expression of HDAC7 or 

HDAC5. This is surprising since their buffer capacity is higher than that observed for PEI and 

should be sufficient to enable endosomal escape and the subsequent release of the polyplex 

into the cytoplasm. We therefore hypothesize that the lack of efficacy in this case is due to a 

too high affinity between the polymer and the siRNA preventing the siRNA to freely play its role. 

The presence of a hydrophobic chain in the polymer structure of 3c, however, could effectively 

decrease the affinity between polymer and siRNA into the cytoplasm. Correspondingly, 

polyplexes formed with this polymer show a specific decrease of HDAC7 and HDAC5 at both 

mRNA and protein level. 
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Fig. 7. (A) Relative HDAC7 and (B) HDAC5 mRNA expression determined by RT-qPCR 48 hours after 

transfection with PEI N/P 10 and 3c N/P 40 polyplexes. Values are mean ± SEM of three biological 

replicates, expressed relative to β-actine, and normalized to the value of irrelevant siRNA-transfected. 

Statistical analysis was performed by using one-way ANOVA, followed by a Turkey’s test compared to 

control values of 100 %. A p-value < 0.05 was considered significant. Silencing of HDAC7 (C) and HDAC5 

protein (D) under the same conditions of treatment. (E) E2F1 expression in HeLa cells 30 hours after 

treatment with 3c N/P 40 polyplexes. HSC70 was used as loading control. 

h. Conclusions 

In this work, different guanidinium and/or morpholino functionalized polycarbonate were 

synthesized by organocatalytic ROP and we evaluated the impact of different functionalities 

(morpholino-, guanidinium-, hydrophobic groups), of the architecture (from linear homopolymer 

to dumbbell-shape) and of the molecular weight of these copolymers on their capacity to form 

polyplexes and to decrease the expression of two targeted proteins in vitro. 

Our results demonstrated that while morpholine functionalities are able to increase the 

buffering capacity of polymers, compounds containing only morpholine functionalities are 

unable to complex siRNA.  
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In contrast, copolymers composed of only guanidine functionalities are able to form polyplexes. 

While low molecular weight copolymers have a low affinity for siRNA, guanidinium functional 

polycarbonate with an average molecular weight above 10 000 g.mol-1 form, at their optimal 

N/P ratio, nanoparticles with diameters between 150 and 600 nm and a slightly positive ζ 

potential, two features required for in vivo application. More than 60% of HeLa cells incorporate 

these polyplexes. However, no decrease of the expression of HDAC7 protein was observed. To 

explain this lack of efficiency, two hypotheses were considered: (i) an insufficient buffering 

capacity of the polymer, which prevents the release of siRNA from the endosome or (ii) an 

excessive affinity of the polymer for the siRNA which prevents decomplexation and the release 

of free siRNA which is required for its activity.  

The low buffering effect of the guanidinium polymers was proved by titration and in order to 

increase this capacity, morpholine functionalities were added to the guanidinium polymer. 

Mixing both functionalities increases the buffer capacity of the polymers reaching the buffering 

capacity of PEI when the ratio morpholine/guanidine is close to 1. However, this increased 

buffer capacity was not sufficient to increase the efficacy of the polymers. All of the 

guanidinium/morpholino copolymers show good physicochemical characteristics, transfect HeLa 

cells but were not able to decrease the expression of HDAC7 whatever their linear or ramified 

structure.  

To reduce the affinity of the polymer to the siRNA, a group with a more hydrophobic nature 

was introduced [29]. A trimethylene carbonate group was added at the end of the cationic 

chain and allowed knocking down the targeted mRNA coding either for HDAC7 or HDAC5 

protein. Indeed, polyplexes formed with this polymer (3c) show a specific decrease of HDAC7 

and HDAC5 at both mRNA and protein level. The higher hydrophobicity of this polymer probably 

decreases its affinity for siRNA and consequently, promotes the release of the siRNA into the 

cytoplasm of transfected cells. This lower affinity between the polymer and the siRNA was 

observed in gel retardation assays were we observed a destabilization of the nanoparticles upon 

application of the electric field (see Figure 2A) while complexation is close to 100 % by the 

RiboGreen® assay. In addition, gel retardation assay was also used to show the nuclease 

resistance of siRNA combined with this polymer (data no shown).  

The trimethylene carbonate group also made the polymer more amphiphilic. This amphiphilic 

property of the 3c polymer confers the possibility to form micelles in aqueous solution when the 

polymer concentration is above the critical micelle concentration (CMC). Above the CMC, the 

size is more homogenous and the stability is increased [48, 65]. This property of the polymer 
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could also increase the endosomal escape, due to pH-dependent membrane disruptive activity 

[66]. These hypotheses will be investigated in a future work. 

Guanidinium-rich amphipathic polycarbonates are a new promising class of polymers for the 

vectorization of active molecules due to their high biodegradability characteristics [10]. Very 

few studies actually describe the use of such systems. Compared to Geihe’s oligocarbonates, 

this new 3c polymer carries morpholine functionalities in addition to the guanidinium to 

increase the buffering capacity, essential for the release from the endosome. In addition, our 

polymer allow the spontaneous formation of nanoparticles of a size compatible with an in vivo 

administration (150 nm), without the use of an additional co-polymer or co-oligomer. This size 

range is optimal for long circulating nanoparticles and increases the accumulation in the tumor 

due to the EPR effect [2, 61]. 

The combination of both morpholine and guanidine functionalities at the ratio >1 with a 

hydrophobic group on the copolymer structure seems to be crucial for the activity of the 

polymer. Guanidine functionalities are necessary to bind siRNA through electrostatic interactions 

while morpholine functionalities are essential to confer buffer capacities and the proton sponge 

effect to the polymer. Hydrophobic poly(trimethylene) carbonate chain is essential to increase 

the amphipathic character of the polymer (Figure 8). 

 

Fig. 8. Structure of the Bz-b-PCG-b-PCM (3c) polymer and properties of the different blocks. 

In conclusion, polyplexes formed through self-assembly of HDAC7 or HDAC5 siRNA and a 

cationic polycarbonate combining guanidine/morpholine functionalities and hydrophobic group 

have demonstrated promising physicochemical characteristics and an in vitro efficiency 
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potentially suitable for a future use in gene therapy. Moreover, this polymer shows a lower 

cytotoxicity compared to that of the well-known standard PEI while possessing similar activity in 

terms of inhibition of proteins of interest in vitro.  

In our future work, we aim to optimize this formulation by combining thereof to a PEGgylated 

polymer and a specific ligand to confer stealth properties to this polyplex and target specific 

cells in order to increase the chances of in vivo use. 
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I.2.2. SUPPORTING INFORMATION 

 

Fig. S1. Typical 1H NMR spectrum of polymer 3c before deprotection (Bz-PTMC-b-PCG-b-PCM in CDCl3, 500 

MHz). Resonances assigned with PTMC, M and G correspond to the PTMC, PCM and PCG blocks, 

respectively. 
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Fig. S2. Incorporation rate of polyplexes according to the N/P ratio determined by the Quant-iT™ 

RiboGreen® RNA reagent (mean ± SEM). 
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Fig. S3. Z-average diameter and ζ potential of polyplexes as a function of the N/P ratio (mean ± SEM). 
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I.2.3. RÉSULTATS NON PUBLIÉS 

En plus des 11 polymères détaillés dans la publication, 16 autres polymères ont fait partie de 

l’étude. Les polyplexes formés avec ces polymères ont été testés selon les mêmes protocoles 

que ceux décrits dans la publication.  

Comme observé pour le polymère 1a de la publication, les polymères 1 et 2 (Tableau I.1), qui 

ne contiennent que des groupements morpholines, ne sont pas capables de complexer le siRNA 

pour former des polyplexes.  

Pour les autres, contenant des fonctions guanidines et morpholines, nous avons observé qu’une 

masse moléculaire inférieure à 10 kDa ne permet souvent qu’une complexation partielle du 

siRNA (polymères 7, 11, 14 et 16 du Tableau I.1). 

Concernant la taille et la charge des polyplexes au rapport N/P optimal, les polymères 5 à 10 et 

12 forment des polyplexes d’un diamètre compris entre 50 et 300 nm, et présentant un 

potentiel zêta légèrement positif (Tableau I.1).  

Les polymères amphiphiles autres que le 3c de la publication (polymères 11 à 16) forment des 

polyplexes avec une taille trop élevée et/ou un potentiel zêta qui reste négatif malgré 

l’augmentation du rapport N/P. La taille négligeable de leur groupement hydrophobe 

(cholestérol, alcool benzylique ou dodécanethiol) par rapport au reste de la structure 

moléculaire du polymère ne suffit probablement pas à former des micelles stables comme avec 

le polymère 3c. 

Au niveau du pouvoir tampon, les observations sont identiques : les fonctions guanidines 

n’apportent pas de pouvoir tampon (polymère 4) et celui-ci augmente en fonction du rapport 

morpholine/guanidine. Une faible proportion de morpholines apporte un léger pouvoir tampon 

(« + » dans le Tableau I.1) jusqu’à atteindre le pouvoir tampon du PEI à un rapport de 1 

(+++). Le pouvoir tampon devient même supérieur à celui du PEI avec un rapport supérieur à 

1 (++++). Par contre, malgré des caractéristiques parfois idéales associées à une entrée de 

plus de 90 % dans les cellules, aucun de ces polymères ne montre une efficacité de 

dégradation de l’ARNm. 



PARTIE EXPÉRIMENTALE 

137 

Tableau I.1. Résumé des résultats obtenus pour les polymères non publiés (PEO : bloc de polyéthylène 

glycol ; PCM : bloc de polycarbonate aliphatique contenant des groupements morpholines ; PCG : bloc de 

polycarbonate aliphatique contenant des groupements guanidines ; BN : alcool benzylique ; DDT : 

dodécanethiol ; CHOL : cholestérol ; PTMC : bloc de polycarbonate aliphatique). 
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I.3. DISCUSSION ET CONCLUSIONS  

Différents polymères polycarbonates aliphatiques contenant des fonctions guanidines et/ou 

morpholines ont été étudiés afin d’obtenir des polyplexes capables de réduire l’expression de la 

protéine cible in vitro tout en possédant des caractéristiques physico-chimiques compatibles 

avec une administration IV. 

La capacité des polymères à former des polyplexes avec le siRNA a été évaluée en fonction de 

plusieurs caractéristiques du polymère, comme sa structure, sa masse moléculaire, la présence 

de groupement PEG, de fonctions guanidines et/ou morpholines et la présence ou non d’un 

groupement hydrophobe. 

Nous avons observé que la capacité à complexer le siRNA est directement liée à la présence de 

fonctions chargées positivement au pH de préparation des polyplexes (pH 7,5). Ces fonctions 

peuvent ainsi former des liaisons électrostatiques avec le siRNA, chargé négativement. À cette 

valeur de pH, les fonctions guanidines sont ionisées et peuvent donc lier le siRNA, 

contrairement aux fonctions morpholines qui sont majoritairement non ionisées et 

n’interagissent pas avec le siRNA. 

En effet, avec un pKa d’environ 12,5, les fonctions guanidines apportent au polymère une 

charge positive à pH neutre. Cette charge positive permet au polymère de se lier au siRNA 

chargé négativement. Par contre, les fonctions morpholines sont caractérisées par un pKa 

intrinsèque de 8,36, mais celui-ci diminue une fois la fonction greffée au polymère. Au pH de 

préparation des polyplexes (pH 7,5), les fonctions morpholines ne sont donc pas suffisamment 

chargées pour complexer le siRNA [38]. 

La masse moléculaire du polymère influence aussi sa capacité à former des polyplexes. En 

dessous de 10 kDa, les polymères (2c, 7, 11, 14 et 16) ne complexent que partiellement le 

siRNA. Comme cela a déjà été montré par d’autres auteurs, cela s’explique par une faible 

stabilisation de la nanoparticule formée par des polymères de faible masse moléculaire [9]. Par 

contre, nous n’avons pas pu mettre en relation les caractéristiques des polyplexes avec 

l’architecture linéaire ou ramifiée du polymère ou avec la disposition, aléatoire ou en bloc, des 

fonctions guanidines et morpholines. 
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Les groupements guanidines, en plus de leur rôle dans la complexation du siRNA, sont aussi 

utiles pour l’interaction avec les membranes cellulaires. En effet, le peptide TAT (RKKRRQRRR) 

du VIH (Virus de l’Immunodéficience Humaine), riche en arginine, est caractérisé par une 

entrée cellulaire élevée grâce à la présence d’une fonction guanidine à l’extrémité de la chaine 

latérale des arginines [67]. Cependant, elles n’apportent aucun pouvoir tampon au polymère. 

Ce pouvoir tampon peut être augmenté par l’ajout de fonctions morpholines à la structure du 

polymère, en plus des fonctions guanidines nécessaires à la complexation du siRNA et à la 

pénétration cellulaire. En effet, grâce à leur pKa, les fonctions morpholines sont considérées 

comme des bases faibles. Non-chargées à pH neutre, elles sont par contre capables de capturer 

des protons lors d’une diminution du pH, comme celle observée lors de l’acidification de 

l’endosome [38]. Ce pouvoir tampon des fonctions morpholines peut être utile pour assurer le 

mécanisme « d’éponge à protons », afin de faciliter la libération de l’endosome. Afin d’atteindre 

un pouvoir tampon supérieur à celui du PEI [6, 7], un rapport morpholine/guanidine légèrement 

supérieur à 1 est nécessaire. 

Les analyses de cytométrie en flux et par microscopie à fluorescence montrent que la plupart 

des polyplexes formés (2a, 2b, 2d, 2e, 2g, 2f, 3a et 3b) sont capables d’entrer dans les 

cellules par endocytose, mais malgré que certains possèdent un pouvoir tampon théoriquement 

suffisant pour permettre la libération de l’endosome, aucun n’a montré une efficacité de 

dégradation de l’ARNm. 

La présence d’un bloc hydrophobe de polycarbonate aliphatique, en plus des blocs guanidines 

et morpholines, a apporté un caractère amphiphile au polymère (Figure I.3). Celui-ci a 

finalement permis de former des polyplexes capables de relarguer le siRNA et de dégrader 

efficacement l’ARNm cible. Notre hypothèse est que les propriétés amphiphiles du polymère lui 

permettraient de former des micelles en solution aqueuse. Selon la littérature, cette 

conformation sous la forme de micelles augmenterait la stabilité des particules, tout en 

favorisant le relargage de l’endosome grâce à leur capacité à perturber les membranes, et à 

ainsi provoquer la libération du siRNA dans le cytoplasme [12, 48, 65, 68]. Cependant, les 

autres polymères amphiphiles testés ne forment pas de polyplexes efficaces. La petite taille de 

leur groupement hydrophobe par rapport au reste du polymère ne suffit probablement pas à 

former des micelles stables. 

Au terme de cette première étude, un polymère capable de former des polyplexes efficaces in 

vitro a été identifié (Bz-PTMC-b-PCG-b-PCM). Celui-ci possède une masse moléculaire 

légèrement supérieure à 10 kDa. Sa structure est formée d’un bloc hydrophobe (PTMC), d’un 
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bloc contenant des fonctions guanidines (PCG) et puis d’un dernier bloc contenant des fonctions 

morpholines (PCM), avec un ratio morpholine/guanidine supérieur à 1 (Figure I.3). Ces 

caractéristiques permettent d’obtenir des polyplexes encapsulant 100 % du siRNA, avec une 

taille inférieure à 200 nm et une charge de surface légèrement positive à partir d’un rapport N/P 

de 40. Ceux-ci sont capables d’être endocytés par les cellules HeLa, d’être libérés de 

l’endosome afin de finalement relarguer le siRNA dans le cytoplasme, conduisant à une 

diminution de l’expression d’environ 50 % de la protéine ciblée (HDAC5 ou HDAC7), 48 heures 

après la transfection. 

 

Figure I.3. Structure du polymère Bz-PTMC-b-PCG-b-PCM (3c) et les propriétés apportées par les différents 

blocs. 

Ces résultats sont encourageants pour une future utilisation in vivo des polymères 

polycarbonates afin d’administrer du siRNA. Cependant, contrairement à de nombreux 

polymères testés (1a, 2a-f, 2g, 3a, 3b, et 1 à 10), le polymère 3c ne possède pas de chaine 

de PEG sur sa structure. Or, comme décrit dans la partie introductive, la présence de PEG 

pourrait diminuer l’adsorption des protéines plasmatiques et augmenter la furtivité en milieu 

sanguin, propriétés nécessaires à l’administration IV. Dans le chapitre suivant, nous allons donc 

étudier l’influence de l’ajout d’une chaine de PEG sur le polymère 3c. 
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Dans l’étude décrite précédemment, nous avons développé un polymère de type polycarbonate 

de structure Bz-PTMC-b-PCG-b-PCM (Figure I.3) qui forme des polyplexes, probablement sous 

la forme de micelles. Ces polyplexes sont capables d’administrer in vitro du siRNA dans le 

cytoplasme des cellules HeLa, menant à la diminution l’expression de l’ARNm codant pour les 

protéines HDAC5 ou HDAC7. De plus, ces polyplexes possèdent des caractéristiques physico-

chimiques adéquates pour une administration IV. La présence d’un bloc polycarbonate 

fonctionnalisé par des guanidines (PCG) est utile pour la complexation du siRNA et l’interaction 

avec les membranes plasmiques [1-3], tandis que le bloc contenant des groupements 

morpholines (PCM) apporte un pouvoir tampon au polymère afin d’aider les polyplexes à 

s’échapper de l’endosome en utilisant le mécanisme « d’éponge à protons » [4]. Le bloc 

hydrophobe de polycarbonate aliphatique (PTMC) apporte un caractère amphiphile au polymère 

et devrait permettre la formation de micelles en milieu aqueux. La formation de micelles 

augmenterait la stabilité des polyplexes et leur faculté à perturber les membranes, faciliterait la 

libération de l’endosome [5-8]. 

Comme décrit dans l’introduction, afin que les polyplexes puissent traverser les barrières 

extracellulaires et induire une activité biologique après une administration IV, il est important de 

limiter l’adsorption des protéines plasmatiques à leur surface et d’augmenter leur furtivité dans 

le sang. Pour cela, les polymères ont été modifiés en ajoutant des chaines de PEG. L’ajout de 

PEG pour former une couronne autour des polyplexes a plusieurs buts. Après l’administration 

par voie IV, le rôle du PEG est de limiter l’adsorption des protéines plasmatiques autour des 

polyplexes et d’augmenter leur furtivité, pour éviter la reconnaissance par le système 

immunitaire [9]. Ces propriétés du PEG dont directement liées à la densité de couverture et la 

longueur des chaines de PEG [10]. Cependant, l’augmentation de furtivité apportée par le PEG 

peut en même temps diminuer les interactions avec les membranes cellulaires et donc diminuer 

l’entrée cellulaire, la libération de l’endosome et l’efficacité des polyplexes [11].  

Dans ce travail, les polymères ont été modifiés en ajoutant des chaines de PEG 750 ou 2000 

Da. Selon la littérature, une masse moléculaire de 2 kDa peut être suffisante pour apporter des 

propriétés furtives [12]. Des chaines de PEG de 750 Da ont aussi été utilisées, dans l’objectif de 

limiter l’éventuelle perte d’efficacité due au PEG, tout en conservant une furtivité suffisante. 

Dans cette seconde étude, les polymères PEGylés sont comparés au polymère Bz-PTMC-b-PCG-

b-PCM précédemment décrit. Nous avons évalué la capacité des polymères PEGylés à former 

des polyplexes et vérifié que ceux-ci présentent toujours des caractéristiques physico-chimiques 
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compatibles avec l’administration IV. Pour parvenir jusqu’au site de la tumeur, ces formulations 

de polyplexes doivent limiter l’adsportion des protéines plasmatiques, ne doivent pas être 

dégradées par les nucléases, ne doivent pas s’agréger et ne doivent pas être reconnues par le 

système immunitaire. De plus, lors de leur administration par la voie IV, les polyplexes ne 

doivent pas présenter de toxicité sanguine ni interférer avec les processus d’homéostasie du 

système sanguin tels que l’agrégation plaquettaire et la cascade de coagulation. Finalement, 

arrivés au site de la tumeur, les polyplexes doivent être capables d’entrer dans les cellules 

cancéreuses et de dégrader l’ARNm ciblé.  

La comparaison entre le polymère Bz-PTMC-b-PCG-b-PCM non PEGylé et les polymères PEGylés, 

est présentée dans un article intitulé « PEGylated and functionalized aliphatic polycarbonate 

polyplex micelles for intravenous administration of HDAC5 siRNA in cancer therapy », 

actuellement en cours de soumission (II.2.1) [13]. 
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II.1. RÉSUMÉ DES RÉSULTATS 

Pour cette étude, trois polymères ont été synthétisés : le polymère P-G-M (nouveau lot du 

polymère préalablement décrit dans la première étude [14]) et les polymères PEGylés P-G-M-

PEG750 et P-G-M-PEG2000. Ceux-ci conservent une structure similaire au polymère P-G-M, mais 

contiennent en plus une chaine de PEG, de 750 ou de 2000 Da lié de manière covalente 

(Tableau II.1, Figure II.1). La synthèse et la caractérisation de ces polymères ont été réalisées 

par le SMPC de l’Université de Mons, selon les méthodes décrites dans les sections « Materials 

and Methods » (I.2.1.iii, II.2.1.iii) des deux publications [13, 14]. 
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Tableau II.1. Caractéristiques principales des polymères P-G-M, P-G-M-PEG750 et P-G-M-PEG2000. 

 

 

Figure II.1. Représentation schématique des polymères P-G-M, P-G-M-PEG750 et P-G-M-PEG2000. 

Ces trois polymères sont capables de complexer totalement le siRNA et de former des 

polyplexes aux propriétés physico-chimiques en adéquation avec l’administration IV. Ces 

polyplexes se présentent probablement sous la forme de micelles grâce aux propriétés 

amphiphiles des polymères. La présence du PEG en surface des micelles permet de réduire le 

potentiel zêta proportionnellement à la longueur de la chaine. Celui-ci passe de +11 mV pour 

les polyplexes P-G-M à +8 mV pour les P-G-M-PEG750 et +5 mV pour les P-G-M-PEG2000. Les 

images de microscopie électronique confirment les mesures de taille obtenues par DLS, et 

montrent une agrégation pour les polyplexes P-G-M alors que les polyplexes PEGylés semblent 

s’agréger plus lentement au cours du temps. Afin d’envisager une conservation à plus long 

terme des formulations, celles-ci ont été lyophilisées et leur stabilité a été vérifiée après 3 mois 

de conservation sous forme sèche, sous vide à -18°C, en mesurant le taux d’encapsulation du 

siRNA, la taille et le potentiel zêta. 

Après leur incubation en présence de nucléases, aucune des trois formulations ne présente de 

dégradation du siRNA ; celui étant protégé efficacement à l’intérieur du polyplexe.  
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Différentes techniques ont ensuite été utilisées pour évaluer le comportement des polyplexes en 

présence de sérum. Tout d’abord, l’interaction des polyplexes avec l’albumine, utilisée comme 

protéine modèle, a été caractérisée par titration calorimétrique isotherme (ITC pour Isothermal 

Titration Calorimetry). Cette technique a montré une interaction limitée entre l’albumine et les 3 

types de polyplexes. Une interaction légèrement plus faible pour les P-G-M-PEG2000 a été mise 

en évidence.  

Après 1 heure en présence de 50 % de sérum, environ 50 % du siRNA sont relargués des 

polyplexes, et ce pour les trois formulations (P-G-M et P-G-M-PEG). Au-delà de 1 heure, la 

quantité de siRNA encapsulée reste cependant stable. Dans le sérum (10 %), la taille des 

polyplexes P-G-M augmente progressivement en fonction du temps. Pour les polyplexes 

PEGylés, la taille mesurée dans le sérum après 1 heure est plus importante que celle mesurée 

dans le tampon. Cependant, celle-ci n’évolue pas au cours du temps. 

Les tests de cytotoxicité sur des cellules endothéliales et les tests d’hémocompatibilité 

(hémolyse, agrégation plaquettaire, activité de thrombine) n’ont montré aucun effet des trois 

formulations sur la fonction sanguine.  

Les polyplexes ont alors été testés dans un modèle de xénogreffe tumorale chez la souris. 

Après l’injection dans la veine de la queue, les polyplexes P-G-M, P-G-M-PEG750 et P-G-M-

PEG2000 s’accumulent rapidement (4 heures post-injection) au niveau de la tumeur 

probablement par ciblage passif (effet EPR), mais aussi au niveau d’autres organes comme le 

foie et la rate. Cependant, seuls les polyplexes P-G-M montrent une accumulation importante au 

niveau pulmonaire. 

Afin d’avoir une idée sur leur capacité d’endocytose dans des conditions proches des milieux 

physiologiques, la capacité des polyplexes à entrer dans les cellules a été déterminée en 

présence de sérum in vitro. L’ajout de sérum provoque une diminution drastique de l’entrée 

cellulaire, encore plus importante pour les polyplexes PEGylés que pour les polyplexes non 

PEGylés (P-G-M). 

Finalement, les trois formulations ont été testées d’une part quant à leur efficacité à dégrader 

l’ARNm HDAC5 et d’autre part quant à leur capacité à diminuer la prolifération cellulaire in vitro 

[15, 16]. Dans un milieu exempt de sérum, l’efficacité des polyplexes P-G-M après deux cycles 

de transfection est suffisante pour diminuer l’expression de la protéine HDAC5 et par 

conséquent, provoquer une diminution de la prolifération des cellules cancéreuses (HCT116) 
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préalablement observée dans les cellules déplétées en HDAC5 [15]. Cependant l’ajout de PEG 

(P-G-M-PEG750 et P-G-M-PEG2000), diminue significativement l’efficacité de dégradation de 

l’ARNm codant pour HDAC5, qui devient alors insuffisante pour obtenir un effet antiprolifératif.  
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II.2.1.i. Abstract 

Guanidine and morpholine functionalized aliphatic polycarbonate polymers able to efficiently 

deliver histone deacetylase 5 (HDAC5 siRNA into the cytoplasm of cancer cells in vitro leading to 

a decrease of cell proliferation were previously developed. To allow these biodegradable and 

biocompatible polyplex micelles to overcome the extracellular barriers and be effective in vivo 

after an intravenous injection, polyethylene glycol chains (PEG750 or PEG2000) were grafted on 

the polymer structure. These nanoparticles, stable over time after freeze-drying, showed an 

average size of about 150 nm and a slightly positive zeta potential with complete siRNA 

complexation. In addition, behavior of PEGylated and non-PEGylated polyplexes were 

investigated in the presence of serum, in terms of siRNA complexation (Fluorescence 

Correlation Spectroscopy), size (Dynamic Light Scattering and Single-Particle Tracking), 

interaction with proteins (Isothermal Titration Calorimetry) and cellular uptake. Surprisingly, 

both PEGylated and non-PEGylated formulations presented relatively good behavior in the 

presence of fetal bovine serum (FBS). However, cellular uptake in protein-rich conditions 

showed that PEGylated polyplex micelles lost their ability to interact with biological membranes 

and enter into cells. Hemocompatibility tests showed no effect of these polyplexes on hemolysis 

and coagulation. In vivo biodistribution in mice was performed and showed siRNA accumulation 

at the tumor site for the three formulations. However, in vitro efficiency of PEGylated micelles 

decreases compared to non-PEGylated particles, leading to the loss of the antiproliferative 

effect on cancer cells, highlighting another demonstration of the “PEG dilemma”. 

 

Keywords: siRNA; polyplex micelles; intravenous administration; aliphatic polycarbonate; 

polyethylene glycol; protein corona. 
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II.2.1.ii. Introduction 

Since the discovery of RNA interference mechanism (RNAi) at the end of the last century [17], 

many researchers have tried to exploit its potential in the treatment of various human diseases, 

such as cancer [18, 19]. The administration of specific small interfering RNA (siRNA) into the 

cytoplasm leads to the degradation of complementary messenger RNA (mRNA), and therefore 

the shutdown of the target protein [20, 21]. However, the way into the cytoplasm is paved with 

extracellular and intracellular barriers. Naked siRNA exhibits a very short half-life in the 

bloodstream due to rapid degradation by serum nucleases. In addition, the high molecular 

weight and the negative charge also prevent the passage of siRNA through cell membranes. 

Vectors are thus required to transport and deliver siRNA into the cells. To obtain a therapeutic 

efficiency, these have to overcome numerous extracellular (nuclease degradation, plasma 

protein aggregation, recognition by the immune system, tumor accumulation, etc.) as well as 

intracellular barriers (endocytosis, endosomal escape, and siRNA release into the cytoplasm) 

[22-26].  

In oncology, histone deacetylases (HDAC) family members are considered as a promising novel 

class of anti-cancer targets [27]. These HDAC are actually targeted by broad-spectrum 

pharmacological HDAC inhibitors (HDACi) [27]. These unselective HDACi show promising anti-

tumoral activity both in vitro and in vivo. Based on their potent anti-cancer effects, they are 

currently being tested in various human clinical trials and some of them like Suberoylanilide 

hydroxamic acid (SAHA, Vorinostat®), Romidepsin (Depsipeptide, FK228, Istodax®), Belinostat 

(PXD101, Beleodaq®), and Panobinostat (LBH589, Farydak®) were US FDA and/or EMA 

approved for the treatment of refractory or relapsed cutaneous T-cell lymphomas, validating the 

concept of HDAC inhibition to treat cancer patients [28-30]. Despite promising results in the 

treatment of hematological disorders, there is a need to improve the efficacy of these drugs in 

the clinic [31]. One way for such improvement is the development of more specific inhibitor 

directed against individual HDAC. By targeting one of the most relevant HDAC members 

critically involved in tumor progression, it may be possible to greatly improve the efficacy with 

the additional advantage of removing certain toxicities that may be associated with the 

inhibition of multiple HDAC [31]. The development of selective pharmacological HDAC inhibitors 

specifically targeting one HDAC member might be a difficult task, especially because these 

enzymes share a highly conserved catalytic domain [32]. A siRNA–based strategy might be 

therefore a better approach to selectively target relevant HDAC for cancer therapy. Preclinical 

investigations by targeted knockdown of HDAC demonstrated that HDAC5 silencing blocked cell 
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proliferation, cell survival and reduced tumor growth in vivo suggesting that selective inhibition 

of HDAC5 using siRNA could yield clinical benefit for cancer treatment [15, 16].  

To deliver siRNA against HDAC5, we have previously developed new original aliphatic 

polycarbonate polymers [14, 33-36], grafted with guanidine and morpholine functional groups. 

The guanidine function, cationic at neutral pH, is necessary for both siRNA binding and 

interactions with the negatively charged plasma membranes [1, 2]. The morpholine function, 

weak base and ionizable in acidic pH, confers buffer capacity to the polymer and helps to 

escape from the endosome using the “proton sponge” effect [4]. In addition to these 

functionalized blocks, the polymer contains a hydrophobic chain of poly(trimethylene) carbonate 

(PTMC), bringing an amphiphilic character to the polymer, and thus allowing it to form micelles 

in aqueous solution [5-7]. As shown in our previous study [14], the combination of both 

morpholine and guanidine functionalities at a ratio above 1 with the presence of a hydrophobic 

group on the copolymer structure seems to be crucial to overcome intracellular barriers, 

ultimately leading to protein downregulation activity of siRNA polyplex micelles. Beyond the 

requested functions to achieve polyplex formation and transport, the aliphatic polycarbonate 

backbone is fully biocompatible and bioresorbable, making this family of polymer very promising 

for gene therapy as the vector is degraded after its task is achieved. Such fine-tuned synthetic 

polymer vector can be produced through a metal-free polymerization process involving nontoxic 

catalysts in mild conditions and giving access to any kind of functional polymers and topologies 

[37-39]. 

The objective of the present work is to further modify these polymers to enable them to 

overcome the extracellular barriers and induce biological activity in vivo following intravenous 

injection. Once intravenously injected, polyplexes will interact with different components of the 

bloodstream. Understanding the influence of the presence of serum on the stability of 

nanoparticles is crucial to reach a therapeutic efficiency. Indeed, the high amount of anionic 

serum proteins can interact and cover the surface of cationic nanovectors, forming a “protein 

corona” around the particle [40]. The formation of this corona changes the identity of the 

nanovectors. First, the negatively charged proteins can compete with the siRNA on the binding 

to the nanovectors, resulting in a premature release of the siRNA in the bloodstream, before 

reaching desired cells. Secondly, the protein corona can modify the size and the aggregation 

state, resulting in too large particles for an optimal accumulation at the tumor site through the 

Enhanced Permeability and Retention (EPR) effect [41, 42]. Also, the corona can change the 

surface properties of the nanoparticles, lowering the interaction with the plasma membrane and 
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thus the cellular uptake and endosomal escape, crucial steps for the polyplex efficiency. In 

addition, hemocompatibility is a major concern, to safe translation into the clinic, the injection 

of polyplexes should not cause hemolysis and should not disturb the normal functions of the 

blood system, like platelet activation and coagulation [43]. 

The most common strategy to overcome interaction with blood constituents is PEGylation of 

nanoparticles. The polyethylene glycol (PEG) shielding around the particle reduces the 

interaction with plasma proteins; depending on the coverage density, the conformation and the 

molecular weight of PEG chains [12]. Unfortunately, PEGylation may interfere with some crucial 

steps, a problem known as the “PEG dilemma” [44]. Indeed, PEGylation masks the positive surface 

charge of polyplexes, with a consequent reduction of the interaction of nanoparticles with the plasma 

proteins, but also with the cellular membranes, leading sometimes to a decrease in the biological 

effect.  

Two types of PEG were grafted on the previously described polymer: PEG750 and PEG2000. These 

two P-G-M-PEG750 and P-G-M-PEG2000 polymers were compared to the non-PEGylated polymer 

(P-G-M) used in our previous work, in terms of physico-chemical characteristics of polyplexes. 

The suitability of these micelles for IV injection was evaluated studying siRNA protection against 

nucleases, behavior in the presence of serum (understanding of nanoparticle-protein 

interaction, release of siRNA, size stability, and cellular uptake), cytotoxicity and 

hemocompatibility testing, and in vivo tumor accumulation in mouse model. Finally, the 

biological efficiency of these nanovectors was determined, in order to highlight a decrease of 

proliferation of cancer cells. 
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II.2.1.iii. Materials and Methods 

a. Materials 

HDAC5 siRNA (sense strand: 5’-CAG-CAU-GAC-CAC-CUG-ACA-ATT-3’; antisense strand: 5’-UUG-

UCA-GGU-GGU-CAU-GCU-GTT-3’), GL3 siRNA (sense strand: 5’-CUU-ACG-CUG-AGU-ACU-UCG-

ATT-3’; antisense strand: 5’-UCG-AAG-UAC-UCA-GCG-UAA-GTT-3’) and Alexa Fluor® 546, 647 

and 660 labeled siRNAs were provided by Eurogentec (Seraing, Belgium). Nuclease-Free Water 

was purchased from Ambion (Life Technologies, Gent, Belgium). 20X TE (Tris-EDTA, pH 7.5) 

buffer was obtained from Invitrogen (Life Technologies, Gent, Belgium). Mannitol was 

purchased from Certa (Braine-l’Alleud, Belgium). Heparin sodium salt from porcine intestinal 

mucosa (200 USP units/mg), and ethidium bromide solution (BET) were provided by Sigma-

Aldrich (Diegem, Belgium). Fetal bovine serum (FBS) was obtained from Gibco (Life 

Technologies, Gent, Belgium). 

b. Typical procedure for the organocatalytic ROP of cyclic carbonates in the 
synthesis of aliphatic polycarbonate copolymers 

In a glovebox, a glass vial was charged with the (macro)initiator (BzOH for P-G-M, PEO750 and 

PEO2000 for P-G-M-PEG750 and P-G-M-PEG2000, respectively), the catalyst (DBU) and methylene 

chloride. The solution was maintained under magnetic stirring until homogeneity was reached. 

Then, the first monomer (TMC for P-G-M, CM for P-G-M-PEG750 and P-G-M-PEG2000) dissolved in 

methylene chloride was one-shot added to give a final monomer concentration of 1 M. The 

initial molar ratio of initiator to catalyst used for each synthesis was 1:5 (ROH:DBU). The vial 

was sealed and maintained under vigorous stirring until a monomer conversion higher than 90 

% was reached (as observed by SEC). Polymer chains were directly extended by subsequent 

addition of the second (Boc-CG) and the third (CM for P-G-M, TMC for P-G-M-PEG750 and P-G-M-

PEG2000) monomers, dissolved in a minimum of DCM, a soon as the previous monomer 

conversion has reached 90% (as observed by SEC). Polymerizations were quenched with a dash 

of Amberlyst® 15-H and the polymers were recovered after dropwise precipitation in cold n-

heptane under vigorous stirring. The resulting copolymers were dried overnight under reduced 

pressure at room temperature. The polymer samples were characterized by SEC in THF + 2 

wt % NEt3 and 1H-NMR in CDCl3 to determine the macromolecular parameters [14]. The Boc 

protecting groups of the guanidinium moieties were eliminated using TFA in a 5 mL stirred 

solution of DCM/TFA 4/1 v/v for 18 hours at room temperature. Volatiles were removed in 
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vacuo and the polymers were dried overnight under reduced pressure at room temperature. 

Samples were stored into a desiccator maintained under vacuum to avoid moisture entrapment 

and potential hydrolysis. 

Table 1. Characterization of guanidine and morpholine based aliphatic polycarbonates obtained by 

organocatalytic ROP of functional cyclic carbonates (DCM, r.t., [M]0 = 1M).  

 

aAs obtained by 1H NMR spectroscopy (500 MHz) in CDCl3 at r.t. 
bAs calculated by 1H NMR spectroscopy (500 MHz) after BOC deprotection. 
cAs obtained by SEC in THF + NEt3 (2 w%) at 35°C before BOC deprotection. 
dConcentration of nitrogen atoms present in the polymer structure (N value), given by guanidinium 

functions (Ng) or morpholine functions (Nm). 

c. Polyplexes formation 

Polyplexes were prepared by electrostatic interaction of the cationic copolymers with the 

negatively charged siRNA according to the N/P ratio, as described previously [14]. 

d.  Size, zeta potential and siRNA complexation  

Size and surface charge (zeta potential) of polyplexes were determined at 100 nM of siRNA 

using the Zetasizer Nano ZS® (Malvern Instruments, UK). The complexation rate of siRNA was 

determined by the Quant-iT™ RiboGreen® RNA reagent according to the manufacturer’s 

instructions (Invitrogen, Life Technologies, Gent, Belgium). 

e. Transmission Electron Microscopy (TEM) 

For TEM characterization, nanoparticles were negatively stained using the following procedure: 

a drop of nanoparticles suspension (5 µL, 300 nM siRNA final concentration) was placed on a 

glow discharged 300 mesh copper grid with a carbon support film for 3 minutes, and the excess 

solution was then removed with a filter paper. Staining was performed by adding a drop of 1% 

uranyl acetate aqueous solution (w/v) on the grid for 2 minutes and then removing the excess 
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solution. TEM observations were performed with a JEOL JEM-1400 transmission electron 

microscope, equipped with a Morada camera, at a 100 kV acceleration voltage. 

f. Nuclease resistance 

The protection of siRNA against nucleases when inside polyplexes was evaluated by gel 

retardation assay. 30 µL of 500 nM polyplexes were incubated with or without 1 µL of RNAse A 

(50 µg/mL, Roche, Basel, Switzerland) for 1 hour. Then, 0.5 µL of RNAseOUT (Invitrogen, Life 

Technologies, Gent, Belgium) for RNAse A inactivation and 18.5 µL of heparin (2 mg/mL, 

Sigma-Aldrich, Diegem, Belgium) for siRNA release were added. 40 µL of these samples mixed 

with 2 µL of glycerol and 2 µL of gel blue loading were loaded onto a 4% agarose gel in TAE 

buffer containing 0.01% ethidium bromide. Electrophoresis was performed at 100 V for 1 hour 

in a Horizon 11.14 horizontal gel electrophoresis apparatus (Biometra, Goettingen, Germany). 

The gel was visualized by exposure to UV-illumination by a Molecular Imager Gel Doc XR 

System (Bio-Rad, Hercules, USA). Controls are 300 nM siRNA, 300 nM siRNA + 1 µL of RNAse 

A, and 300 nM siRNA + 0.5 µL of RNAseOUT + 1 µL of RNAse A. 

g. Isothermal Titration Calorimetry (ITC) 

Interaction of polyplexes with Bovine Serum Albumin (BSA) was evaluated using ITC [45]. ITC 

titrations were performed on a MicroCal ITC200 (GE-Malvern Instruments, UK) equipped with a 

200 µL Hastelloy sample cell and an automated 40 µL glass syringe rotating at 1000 rpm. In 

order to avoid buffer mismatch and the generation of dilution heats, 5 mM BSA (Sigma A7030, 

fatty acid-, protease- and globulin-free) were first dialyzed overnight at 4°C against 200 mM 

Tris-HCl, 20 mM EDTA, pH 7.5 in RNase free water. Then, the dialysis buffer was used to 

prepare the nanoparticles. Control experiments indicated negligible heat signals for buffer 

injections into nanoparticles and dilution heats of BSA injections into buffer were subtracted 

from experimental data. In a standard experiment, nanoparticles formed by 11.12 µM polymer 

were titrated by 9 injections (4 µl) of 5 mM BSA at an interval of 150 s.  

The obtained data were fitted via nonlinear least squares minimization method to determine 

binding stoichiometry (n), association constant (Ka), and change in enthalpy of binding (ΔH°b) 

using ORIGIN 7 software v.7 (OriginLab). The Gibbs free energy of binging, ΔG°b, was 

calculated from Ka and the entropic term, TΔS°b, was derived from the Gibbs-Helmholtz 

equation using a fixed ΔH°b value.  
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h. Fluorescence Correlation Spectroscopy (FCS) 

Fluorescence Correlation Spectroscopy (FCS) was employed to determine the siRNA 

complexation stability in the presence of fetal bovine serum (FBS). FCS is a microscopy-based 

technique able to monitor the fluorescence intensity fluctuations of fluorescent siRNA diffusing 

in and out of the focal volume of a confocal microscope, enabling the determination of the 

percentage of complexed siRNA [46]. FCS measurements were performed on polyplex micelles 

containing Alexa Fluor® 647 labeled siRNA. 5 µL of 300 nM polyplexes dispersion were 

supplemented with TE buffer and FBS to reach a final volume of 50 µL, containing 10 or 50% 

FBS (v/v). Samples were analyzed before FBS addition and after 1, 2, and 3 hours incubation at 

37°C following the experimental setup described previously [47]. 

i. Fluorescence Single-Particle Tracking (fSPT)  

Size stability of polyplexes in the presence of FBS was observed by Fluorescence Single-Particle 

Tracking (fSPT), a microscopy-based technique designed to observe the motion of individual 

fluorescent nanoparticles in solution. The fluorescent nature of siRNA in polyplex micelles 

makes them visible in complex media, like FBS. According to the Brownian motion, size 

distribution can be deduced from the mobility of the sample [48]. fSPT measurements were 

performed on the same samples used in FCS, after 1 and 3 hours incubation at 37°C following 

the experimental setup described previously [47]. 

j. Cell culture (HUVEC, HeLa and HCT116) 

HUVEC primary cells (human umbilical vein endothelial cells) were provided by Lonza (CC-2519, 

Verviers, Belgium) and cultured in EGM basal medium (Lonza). HeLa cancer cells (human 

cervical carcinoma cell line) were obtained from Pr. Marc Thiry (GIGA-Neurosciences, University 

of Liege, Belgium) and cultured at 37°C in a humidified atmosphere and 5% CO2 in DMEM 

(Dulbecco’s modified Eagle’s medium, Lonza, Verviers, Belgium) supplemented with 10% (v/v) 

heat inactivated fetal bovine serum (FBS, Gibco, Life Technologies, Gent, Belgium). HCT116 

cancer cells (human colorectal carcinoma cell line) were provided by Pr. Eric Verdin (Gladstone 

Institute, University of California, USA) and cultured in McCoy’s 5A (Lonza) supplemented with 

10% heat inactivated FBS. 
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k. Cellular uptake in the presence of serum (FBS) 

Alexa Fluor® 546 labeled siRNA fluorescent polyplexes were formed at a concentration of 600 

nM and then diluted to 100 nM in Opti-MEM® (Invitrogen, Gent, Belgium) and FBS to reach a 

final concentration of 0, 10, 30, or 50 % FBS (v/v). These samples were preincubated 1 hour at 

37°C and then added to HeLa cells for 3 hours. Cells were washed with PBS, trypsinized and 

collected into complete DMEM medium. Samples were centrifuged 4 minutes at 250 g at room 

temperature and suspended in 350 µL D-PBS. 104 cells were analyzed using a FACSCalibur flow 

cytometer (BD Biosciences, FACSCalibur, USA). Data were analyzed using CellQuest Pro 

software (BD Biosciences, USA).  

l. Cell viability (MTS) and cytotoxicity (LDH) assays 

HUVEC were seeded in a 96-well plate at a density of 8.104 cells/well and incubated for 48 

hours. Polyplex micelles, at a concentration of 100 nM GL3 siRNA, were added to the cells in 

100 µL of Opti-MEM® and incubated for 3 hours and then washed. Cell viability and cytotoxicity 

of polyplex micelles were determined 24 hours later using MTS assay (CellTiter 96® AQueous 

One Solution Cell Proliferation Assay, Promega, WI, USA) or LDH assay (Cytotoxicity Detection 

KitPLUS, Roche, Basel, Switzerland), according to manufacturers’ instructions. 

m. Hemocompatibility assays 

Hemolysis, platelet aggregation and coagulation (calibrated thrombin generation test) were 

tested using protocols described previously [43] and using a final concentration of polyplex 

micelles of 100 nM GL3 siRNA. 

n. In vivo biodistribution in mice 

All procedures for xenograft tumor mouse model were approved by the Animal Welfare 

Committee of the University of Liège (approval #1748). 3.106 HeLa cells in 200 µL PBS were 

subcutaneously injected into the right flank of 8 weeks-old male NOD-SCID mice (Charles River, 

MA, USA). Four weeks after inoculation, when the tumor size reached ~ 500 mm3, a single dose 

of polyplexes containing 1 mg/kg Alexa Fluor® 660 siRNA at N/P 40 (100 µL) were injected into 

the tail vein. Four hours post-injection, mice were anesthetized with isoflurane and images of 

the full animal fluorescence were recorded by Xenogen IVIS-200 System (PerkinElmer, MA, 
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USA) using Cy5.5 filters. Mice were then sacrificed and fluorescence intensity of their organs 

was examined ex vivo. 

o. mRNA expression 

mRNA expression was determined on HeLa cells 48 hours after transfection, using quantitative 

real-time PCR. Protocol is detailed in our previous publication [14]. In the case of a second 

treatment, transfection was repeated after 24 hours and cells were incubated for the last 24 

hours. 

p. Proliferation assay 

4.104 transfected HCT116 cells were seeded in 24-well tissue culture plates in complete medium 

and were harvested at the indicated time-points. The cell numbers were indirectly determined 

using Hoechst incorporation (Bisbenzimide H33258, Calbiochem, Merck, Nottingham, UK), as 

previously described [49]. 

q. Statistical analysis 

Experiments were performed in triplicate (n=3), unless otherwise stated. Values are given as 

means ± standard deviation (SD). Statistical tests used are described in legends of related 

figures. * p<0.05, ** p<0.01 or *** p<0.001 were considered statistically significant. 
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II.2.1.iv. Results and Discussion 

a. Polyplexes characterization and siRNA complexation 

Formation of polyplexes is due to electrostatic interaction between cationic functional groups 

present on the polymer structure with anionic phosphate function of the siRNA. Size, zeta 

potential and complexation of siRNA are closely related to the N/P ratio. To select the optimal 

N/P ratio, particles were characterized in buffer from N/P 10 to N/P 60, at a fixed siRNA 

concentration of 100 nM (Fig. S1). With the addition of polymer, the complexation of siRNA 

increases to reach more than 95%. The size stabilizes around 200 nm and the zeta potential 

reaches a plateau at slightly positive values. For P-G-M-PEG2000, size versus N/P ratio profile is 

different from classical profile for unexplained reasons. However, the optimal N/P ratio was 

chosen based on the surface charge and the siRNA complexation. For the three polyplex 

micelles, N/P ratio of 40 was chosen for next experiments.  

Table 2. Physicochemical characteristics of polyplex micelles at N/P 40. Values represent mean ± SD 

(n=3). 

 

Physicochemical characteristics at N/P 40 are detailed in Table 2. PEGylated and non-

PEGylated polyplexes show similar siRNA complexation capacities. The hydrodynamic diameter 

was slightly higher for the non-PEGylated polymer (P-G-M). Polydispersity Index (PDI) was 

below 0.3 for P-G-M and P-G-M-PEG750, indicating nearly monodisperse sample. P-G-M-PEG2000, 

with a PDI of 0.34, presents a higher but moderate polydispersity. In terms of surface charge, 

the presence of the PEG chains influences the zeta potential, decreasing proportionally based 

on the length of the chain. These charge decrease was predictable because of the masking of 

the positive surface charge by PEGylation. 
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Morphology of these nanoparticles was determined by transmission electron microscopy (TEM). 

TEM images at different magnifications (Fig. 1) show the spherical morphology of polyplex 

micelles. Unlike the PEGylated particles, P-G-M polyplexes have a tendency to form aggregates, 

because of too low electrostatic and steric repulsions between these nanoparticles. The three 

samples show a smaller size with TEM, around 100 nm, than values measured by DLS (Table 

2). This is due to the fact that DLS determines the hydrodynamic diameter of samples in the 

aqueous buffer, while TEM measure size of particles in the dry state. 

 

Fig. 1. TEM images of P-G-M, P-G-M-PEG750 and P-G-M-PEG2000 polyplexes at different magnifications. 

b. Nuclease resistance 

As explained in the introduction, siRNA should be protected from nucleases degradation when 

complexed into polyplexes micelles. To verify the ability of polymers to protect siRNA from 

nucleases, gel retardation assay was performed after incubation with RNase A for 1 hour, 

followed by its inhibition by RNase OUT, and the release of siRNA with heparin. Fig. 2 shows 

that the siRNA is protected when complexed in both PEGylated (Fig. 2B) and non-PEGylated 
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(Fig. 2A) polyplex micelles compared to naked control siRNA, which is immediately fully 

degraded. 

 

Fig. 2. Nuclease resistance of siRNA complexed in polyplex micelles. Gel retardation assay was performed 

after incubation with RNase A for 1 hour, followed by its inhibition by RNase OUT, and the release of siRNA 

with heparin. (A: P-G-M; B: P-G-M-PEG750 and P-G-M-PEG2000.)  

c. Polyplexes behavior in the presence of FBS 

Behavior of PEGylated and non-PEGylated micelles in the presence of serum was evaluated 

using different techniques. First, interaction of polyplex micelles with BSA was evaluated using 

ITC. Then, the effect of PEG750 and PEG2000 grafted polymers on behavior in the presence of 

FBS was evaluated in terms of siRNA release (FCS), aggregation (fSPT) and cellular uptake 

(flow cytometry), compared to non-PEGylated polyplexes.  
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Interaction of polyplexes with BSA 

In order to study the interactions of the investigated nanoparticles with serum proteins, micelles 

were titrated with BSA, a blood model protein, using ITC. This system records the heat 

generated by the association of the binder with its ligand and following progressive saturation, 

the binding enthalpy, the affinity constant and the stoichiometry are usually derived by fitting of 

a Wiseman plot (Fig. 3). Titration of the investigated nanoparticles with BSA was found to be a 

low affinity system, with dissociation constants in the mM range. For such low affinity systems, 

full saturation by the ligand cannot be reached because of technical limitations, in our case the 

solubility limit of BSA in the titration syringe. Accordingly, only a partial binding isotherm is 

recorded (Fig. 3) and one of the fitted variables has to be kept constant [50]. In previous 

studies, stoichiometry was invariably the fixed variable as this parameter can be confidently 

obtained from known chemical or macromolecular structures. This is obviously not valid for 

nanoparticles that can bind an unknown number of protein molecules. However, the binding 

enthalpies are generally in the range of 5 kcal/mol and this value was kept constant for a 

comparative analysis. Accordingly, the reported data should be regarded as apparent values. As 

indicated in Table 3, the BSA binding ability of the three types of nanoparticles does not differ 

significantly, although P-G-M-PEG2000 displays a slightly lower affinity constant Ka for the serum 

protein. All particles roughly bind a tenfold molar excess of BSA (n) with respect with polymer 

concentration. The enthalpic and entropic contributions to ΔG°b suggest that the association is 

enthalpy-driven (favorable interactions such as H-bonds or van de Waals contacts) whereas the 

weak and unfavorable entropy may reflect a reduction of the degree of freedom upon BSA 

binding. This weak and unfavorable entropic term also suggests that the hydrophobic effect is 

not significantly involved in BSA binding [51]. According to these results, we can conclude that 

the three polyplex formulations cannot be clearly distinguished regarding their binding 

properties with BSA. Only PEG2000 statistically reduces the affinity between particles and BSA 

compared to non-PEGylated particles. However, all the values are low and the observed 

difference should not be significant in vivo. 
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Fig. 3. Isothermal titration calorimetry of BSA binding to polyplex micelles P-G-M-PEG2000 at 25 °C. Upper 

panel: exothermic microcalorimetric traces of BSA (5 mM) injections into nanoparticle solution (11 µM). 

Lower panel: Wiseman plot of heat releases versus molar ratio of injectant/polymer in the cell. 

Table 3. Binding parameters of BSA association with nanoparticles at 25 °C 

 

 (a)Fixed value for nonlinear fit of the binding isotherm for n equivalent binding sites 
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siRNA release in the presence of FBS 

The siRNA release was determined using FCS before and after 1, 2, and 3 hours of incubation 

with 10% or 50% FBS (v/v). Fig. 4 shows the percentage of complexed siRNA over time, in 

10% (A) or 50% FBS (B). In the presence of 10% FBS, the release of siRNA is low, especially 

for non-PEGylated polyplexes (P-G-M). After 3 hours, 13%, 31% and 35% of siRNA are 

released from P-G-M, P-G-M-PEG750, and P-G-M-PEG2000, respectively. These results can be 

explained by a stronger electrostatic interaction between the positively charged polymer and 

negatively charged siRNA for P-G-M polyplexes. Indeed, the presence of PEG groups grafted on 

the polymer may hamper the formation of electrostatic interactions with the siRNA. The FCS 

results show a higher release of siRNA in 10% FBS for the PEGylated micelles. As explained in 

the introduction, the negatively charged proteins of the FBS compete with the siRNA 

complexation. At low FBS concentrations, the competition highlights the difference of affinity 

between polymers and siRNA. PEGylated polyplexes have a lesser affinity for the siRNA that is 

more rapidly released even in the presence of low concentrations of FBS. In the presence of 

50% FBS, around 50% siRNA is released from both PEGylated and non-PEGylated formulations, 

due to the presence of a high amount of negatively charged proteins, which strongly compete 

with siRNA on the binding to the polymer. At high FBS concentration, the competition is 

saturated and no difference can be seen between formulations. As the competition 

phenomenon is saturated, the complexation rate remains constant up to 3 hours. 

The fact that 50% of the siRNA remains associated with the polymer following 3 hours of 

incubation in protein-rich environment, indicates that are relatively stable in terms of cargo 

release [47, 52, 53]. 

Size distribution in the presence of FBS 

The size distribution and aggregation profile of the studied formulations was obtained by fSPT, 

a powerful technique to follow the size of fluorescent nanoparticles in a protein-rich medium, 

like FBS. The great advantage of this method compared to DLS is the possibility to detect only 

fluorescent nanoparticles, not taking into account all other components of biological fluids (e.g. 

proteins, enzymes, etc.), whereas DLS is best suited for aqueous solutions. Size distributions in 

TE buffer, and after 1 or 3 hours incubation with 10% FBS were compared. In TE buffer, the 

average diameter of P-G-M polyplexes (Fig. 4C) was around 220 nm. One hour after FBS 

incubation, the size distribution became bimodal, with a peak around 111 nm and the second 

peak around 450 nm. After 3 hours, the intensity of the 450 nm peak increased while the 111 



PARTIE EXPÉRIMENTALE 

169 

nm peak decrease, showing an increase in size of the polyplexes over time. For P-G-M-PEG750 

particles (Fig. 4D), the average size in buffer was 135 nm, increasing to 275 nm after 1 hour 

of incubation with FBS. Between 1 and 3 hours, the size remains constant, showing a relative 

stability over time, but an initial increase of size in the presence of FBS. Finally, P-G-M-PEG2000 

polyplexes (Fig. 4E) showed a size around 260 nm in buffer. However, the behavior in the 

presence of FBS is similar to P-G-M-PEG750 polyplexes, with an initial increase of the size 

becoming stable after 1 hour (around 510 nm). These size distributions were also evaluated by 

DLS (Fig. S3-S4). DLS results show that the size increase is greater for non-PEGylated 

compared to PEGylated polyplexes, with a diameter around 600-700 nm. The size of P-G-M-

PEG750 and P-G-M-PEG2000 is located around 300 nm directly after FBS addition, increasing 

slightly and stabilizing close to 400 nm, from 1 to 3 hours. Unfortunately, it was not possible to 

record size distribution in 50% FBS due to the 50% release of siRNA, making the dispersion 

medium too fluorescent to clearly distinguish diffusing nanoparticles. 

Fig. 4. siRNA complexation rate and size evolution in the presence of FBS. siRNA complexation rate of the 

three different polyplexes determined by FCS, in TE buffer (time = 0) and following 1 hour, 2 hours, and 3 

hours incubation at 37°C with 10% (A) or 50% FBS (B). Size distributions determined by fSPT, in TE buffer 

and following 1 hour and 3 hours incubation in 10% FBS at 37°C, for P-G-M (C), P-G-M-PEG750 (D), and P-

G-M-PEG2000 polyplexes (E). The Y-axis refers to the fraction (f) of polyplexes that appear with the 

corresponding size on the X-axis. 

According to these fSPT and DLS results, PEGylation appears to have a role in the increase of 

stability of the particle size over time in the presence of FBS, preventing their aggregation. The 
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size of P-G-M polyplexes increases over time in the presence of FBS. However despite this 

aggregation, a major population of polyplexes remains in a size range compatible with 

intravenous administration. 

Influence of FBS on cellular uptake of polyplexes micelles 

To evaluate the effect of the presence of high amount of proteins in the medium on the cellular 

uptake, flow cytometry was performed after preincubation of polyplexes in medium 

supplemented with 0, 10, 30, or 50% FBS. The Mean Fluorescent Intensity (MFI) of HeLa cells 

was evaluated 3 hours after transfection, indicating the mean amount of fluorescent siRNA 

uptaked by cells (Fig. 5).  

In serum-free conditions (Opti-MEM®), P-G-M and P-G-M-PEG750 micelles present a significantly 

better uptake than P-G-M-PEG2000. These results show that PEG2000 chains decrease cellular 

uptake in serum-free condition probably because of weaker interaction with cells due to large 

PEG chain. 

After 1 hour of preincubation in 10% FBS, the cellular uptake is decreased, excepted for P-G-M-

PEG2000 that shows a slighter decrease. The cellular uptake of these micelles is not significantly 

different as in serum-free conditions, contrary to P-G-M and P-G-M-PEG750. The decreased 

uptake observed for these micelles can partially be explained by an increase of the size 

observed in 10% FBS by FCS and DLS (Fig. 4 and S3). However, a decrease of the cellular 

uptake was also expected for P-G-M-PEG2000 micelles. The reason for the decrease in the uptake 

in not clear in this case. 

With 30% and 50 % FBS, the decreased uptake is even more pronounced for the PEGylated 

micelles, with a MFI close to 0 compared to non-PEGylated polyplexes. Clearly, P-G-M 

polyplexes cell uptake is less influenced by the presence of high amounts of FBS. The decrease 

in cellular uptake can generally be explained by (i) a premature release of siRNA from micelles 

in the presence of FBS, (ii) an increase of the size that can interfere with endocytosis 

mechanism and/or (iii) the formation of a protein corona on the surface of polyplexes that can 

modify the surface properties of nanoparticles and their ability to interact with plasma 

membranes [54-56]. In the case of PEGylated and non-PEGylated P-G-M micelles, the uptake 

differences cannot be explained only by a different release of siRNA. Indeed, Fig. 4B shows 

that the release in 50% FBS after one hour is similar for both micelles. Differences in the 

protein-corona composition can also explain different uptake of PEGylated and non-PEGylated 
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micelles in concentrated FBS medium. Anyhow, these data suggest that such a reduction in 

cellular entry might be associated with a reduced efficiency compared to serum-free in vitro 

conditions. 

 

Fig. 5. Cellular uptake in serum-free medium and in the presence of different concentrations of FBS. Mean 

Fluorescence Intensity (MFI) of HeLa cells treated with polyplexes micelles containing fluorescent siRNA, 

after 1 hour of incubation in Opti-MEM® containing 0, 10, 30 or 50 % FBS at 37°C. MFI is normalized to 

untreated control cells. Statistical analysis was performed by using two-way ANOVA, followed by a 

Bonferroni’s test. 

d. Toxicity on endothelial cells (HUVEC) 

After intravenous injection, endothelial cells are the first cells that are in contact with polyplex 

micelles. The toxicity of polyplexes on primary human endothelial cells (HUVEC) was thus 

evaluated in vitro using MTS viability and LDH cytotoxicity assays. Cells were treated for 3 hours 

with 100 nM siRNA complexed with the three different polymers and cytotoxicity was measured 

24 hours later. As shown in Fig. 6, both MTS and LDH assay demonstrate that the cytotoxicity 

of these polycarbonate polymers is low and non-significantly different from the negative control 

PBS, while a treatment with Triton X-100 (1%) used as positive control has a drastic effect. 

These data suggest that the intravenous injection of these formulations should therefore not 

affect the endothelium. 
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Fig. 6. Toxicity of polyplex micelles on primary endothelial cells. (A) Cell viability (MTS assay) of HUVEC 

cells treated for 3 hours with different micelles at a concentration of 100 nM in siRNA, washed and then 

cultured for additional 24 hours. The percentage is related to non-treated cells (100%), and blank wells 

without cells (0%). (B) Cytotoxicity (LDH assay) of HUVEC cells treated for 3 hours with different micelles 

at a concentration of 100 nM in siRNA, washed and then cultured for additional 24 hours. The percentage is 

related to positive control (Triton X-100 1%, cytotoxicity of 100%), and blank wells (without cells, 

cytotoxicity of 0%). Statistical comparison with negative control (PBS) was performed by using one-way 

ANOVA, followed by the Dunnett’s test (n=4). 
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e. Hemocompatibility 

 

Fig. 7. Hemocompatibility assays of polyplex micelles, performed at a final concentration of siRNA of 100 

nM. (A) Human RBC lysis (% of hemolysis) in whole blood after 1.5 hour incubation. Triton X-100 1% and 

PBS were respectively used as positive and negative controls. (B) Platelet aggregation induced by collagen 

in the presence of the different formulations. H2O is used as negative control. Results are expressed as % 

of response, normalized with H2O. (C) Representative thrombin activity profile induced by tissue factor in 

the presence of nanoparticles or PBS (negative control). Control parameters (lag time (D), peak (E), and 

ETP (F)) of these thrombin activity profiles were expressed as %, normalized with PBS values. Statistical 

comparisons with negative controls were performed by using one-way ANOVA, followed by the Dunnett’s 

test. 

To evaluate the compatibility of polyplex micelles formulation with an intravenous injection, 

hemocompatibility assays were performed. Results show that P-G-M, P-G-M-PEG750, and P-G-M-

PEG2000 micelles did not induce hemolysis in whole blood (Fig. 7A) and in washed RBC (Fig. 

S5A). These results have a high importance, since a release of hemoglobin can lead to adverse 

effects, like renal toxicity, anemia, and pulmonary hypertension [57]. Next, platelet aggregation 

was evaluated, after 1 hour incubation, in the presence of different polyplex micelles and 

different inducers (Fig. 7B for collagen, Fig. S5B for ADP and S5C for arachidonic acid). At the 
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investigated concentrations, P-G-M, P-G-M-PEG750, and P-G-M-PEG2000 did not significantly affect 

platelet aggregation, regardless the inducer used. Finally, in order to evaluate their potential 

interferences on coagulation process, nanoparticle formulations were tested with calibrated 

thrombin generation test. Fig. 7C shows representative thrombin activity profile induced by 

tissue factor in the presence of polyplex micelles. From these profiles, control parameters (lag 

time (7D), peak (7E), and Endogenous Thrombin Potential (ETP) (7F)) were extracted, 

normalized and compared to negative control, PBS. No significant difference was observed, 

showing no pro- or anticoagulation activity. Considering that these polyplex micelles have no 

effect on both hemolysis and coagulation, their intravenous injection can be considered without 

alterations of normal blood function.  

f. In vivo biodistribution on mice 

The in vivo biodistribution of Alexa Fluor® 660 labeled siRNA delivered alone or complexed with 

P-G-M, P-G-M-PEG750, or P-G-M-PEG2000 polyplex micelles was examined after intravenous (IV) 

administration. First, we followed the accumulation of polyplexes in living mice 4 hours and 24 

hours post injection of 1 mg/kg fluorescent siRNA in P-G-M-PEG750. Fig. 8A shows that the 

siRNA already accumulates at the tumor site 4 hours post IV injection. This fluorescence at the 

tumor site decreases but still remains after 24 hours. Experiments of ex vivo imaging on tumors 

and principal organs were therefore performed 4 hours post IV injection. Fig. 8B shows a 

tumor accumulation of Alexa Fluor® 660-siRNA only in mice treated with P-G-M, P-G-M-PEG750 

and P-G-M-PEG2000 polyplex micelles. No siRNA was detected in the tumors when mice were 

untreated or treated with free siRNA. Fluorescent siRNA was detected in the liver in all 

conditions except untreated mice, as well as in kidneys and the spleen, but in a lower level. 

Surprisingly, P-G-M polyplexes show a high accumulation in lungs, probably caused by 

accumulation of aggregates in small pulmonary capillaries, in corroboration with fSPT and DLS 

data showing a small aggregation of P-G-M polyplexes. To better distinguish the difference 

between tumors, fluorescence of the same tumors but with a different fluorescence scale is 

shown on Fig. 8C. Fluorescence seems to be slightly lower in tumors treated with P-G-M. These 

in vivo results confirm those obtained in vitro, with a relatively close behavior for the PEGylated 

and non-PEGylated polyplex micelles in protein-rich conditions. 
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Fig. 8. In vivo biodistribution of Alexa Fluor® 660 labeled siRNA on mice. (A) Fluorescence intensity on 

living mice, 4 hours and 24 hours post-IV injection of 1 mg/kg fluorescent siRNA in P-G-M-PEG750 micelles. 

(B) Ex vivo imaging on tumors and principal organs performed 4 hours post-IV injection of 1 mg/kg of free 



PARTIE EXPÉRIMENTALE 

176  

siRNA, or complexed in P-G-M, P-G-M-PEG750 or P-G-M-PEG2000 micelles. (C) Ex vivo imaging on the same 

tumors but with a narrower fluorescence scale. 

g. In vitro efficiency: mRNA, protein silencing, and biological activity 

The ability of polyplexes to decrease the expression of HDAC5 mRNA was investigated by 

quantitative real-time RT-PCR, 48 hours after the treatment of HeLa cells in serum-free 

conditions. To exclude non-specific effects of polymers, the relative HDAC5 mRNA expression 

was normalized to cells treated with the same polyplexes but containing irrelevant GL3 siRNA. 

The mRNA shutdown was evaluated after 1 and 2 treatments with polyplexes. As shown in our 

previous publication, the P-G-M polyplexes were capable of decreasing the expression of HDAC5 

(mRNA and protein) of about 50% after one treatment [14]. With a second dosing, efficiency 

was increased: the relative mRNA expression was reduced from 50% to 20% (Fig. 9A). To 

assess the biological relevance of HDAC5 depletion in cancer cells, a proliferation assay was 

performed on HCT116 human colorectal carcinoma cells. Cells were treated once (Fig. 9B) or 

twice (Fig. 9C) with P-G-M containing HDAC5 or control GL3 siRNA, then reseeded at equal 

densities and harvested at the indicated time-points. As shown in Fig. 9B, unique treatment 

with P-G-M polymers, leading to a 50% decrease in HDAC5 mRNA, is not sufficient to observe a 

significant effect. However, when cells are treated twice (Fig. 9C), mRNA shut-down leads to a 

significant decrease of cancer cells proliferation. These data might suggest that the relatively 

low level of siRNA after only one transfection is not sufficient to reduce the HDAC5 

expression/activity beyond a critical threshold and consequently to inhibit cancer cell 

proliferation. 

Contrarily, one treatment with PEGylated polymers is not enough to significantly reduce the 

expression of HDAC5 mRNA. A second treatment increased this efficiency, especially for P-G-M-

PEG2000 polyplexes, with a relative expression of HDAC5 mRNA decreasing to 52% (Fig. 9D). 

Again, this decrease of HDAC5 mRNA expression of around 50% for two treatments of P-G-M-

PEG2000 polyplexes is not sufficient enough to observe a significant decrease of cell proliferation 

(Fig. 9E), as observed in Fig. 9B for 1 treatment with P-G-M micelles. 

It is well known that PEGylation can decrease the efficiency by decreasing cellular uptake and 

endosomal escape, in proportion to the chain length and density [58]. Here, the efficiency of P-

G-M-PEG2000 is higher than P-G-M-PEG750, despite the lower cellular uptake. A possible 

explanation to this observation is the difference of the morpholine/guanidine ratio of these two 

polymers. For P-G-M-PEG2000 polymer, the ratio is 1.5, compared to 1.2 for P-G-M-PEG750 
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(Table 1). Previously, we showed that the buffer capacity of the polymer is directly related to 

this ratio [14], resulting in a possible higher endosomal escape for P-G-M-PEG2000 than P-G-M-

PEG750, counterbalancing the lowest cellular uptake. However, P-G-M and P-G-M-PEG750 micelles 

show similar cellular uptake in serum-free conditions (Fig. 5) and similar buffer capacity 

(Table 1). Differences of efficiency between these two polyplex micelles are probably due to 

more complex intracellular mechanisms influenced by PEGylation. 

 

Fig. 9. In vitro efficiency of polyplex micelles. (A) Relative HDAC5 mRNA expression in HeLa cells 

determined by RT-qPCR 48 hours after the first transfection with P-G-M polyplexes, treated 1 or 2 times. 

Values were normalized to β-actin, and expressed relative to the value of irrelevant siRNA-transfected. 

Statistical analysis was performed by using one-way ANOVA, followed by a Dunnet’s test compared to 

control value of 100%. Proliferation assays on HCT116 cells after one (B) or two (C) treatments with P-G-

M polyplexes. Statistical analysis was performed by using two-way ANOVA, followed by a Bonferroni’s test. 

Only cells treated with P-G-M polyplexes showed a significant decrease in proliferation. (D) Relative HDAC5 

mRNA expression in HeLa cells determined by RT-qPCR 48 hours after the first transfection with P-G-M-

PEG750 and P-G-M-PEG2000 polyplexes, treated 1 or 2 times. (E) Proliferation assay on HCT116 cells after two 

treatments with P-G-M-PEG2000 polyplexes. 
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II.2.1.v. Conclusions 

The objective of this work was to evaluate the ability of PEGylated and functionalized aliphatic 

polycarbonate polyplex micelles to administer intravenously HDAC5 siRNA to tumor cells, in 

order to decrease their proliferation. We compared newly synthesized P-G-M-PEG750 and P-G-M-

PEG2000 polymers to non-PEGylated P-G-M polymer, for which in vitro efficiency has been shown 

previously [14]. Surprisingly, both PEGylated and non-PEGylated formulations presented 

relatively good behavior in the presence of FBS, in terms of siRNA release and size stability. 

Only a small aggregation phenomenon was observed for P-G-M micelles in the presence of FBS, 

while PEGylated seems to reduce this phenomenon. However, cellular uptake in protein-rich 

conditions showed that PEGylated polyplex micelles lost their ability to interact with plasma 

membrane and enter into cells, as already described for other nanoparticles [55, 56]. 

An in vivo study on mice by IV injection was performed and showed an accumulation of 

polyplex micelles at the tumor site thanks to the EPR effect, compared to naked siRNA. 

However, PEGylated polyplex micelles have a lower in vitro efficiency in the decrease of HDAC5 

mRNA and protein expression, compared to non-PEGylated micelles, leading to the loss of the 

antiproliferative effect on cancer cells obtained for P-G-M micelles. This drawback of PEGylation 

is well known under the term of “PEG dilemma”.  

To consider a future in vivo efficiency study, in vitro results should be reproduced in the 

presence of serum. However, according to in vitro efficiency and cellular uptake in the presence 

of FBS, in vivo efficacy of PEGylated polyplexes seems compromised. Contrariwise, non-

PEGylated polyplex micelles seem to keep a part of their capacity to enter into cells in serum 

rich conditions and have good in vitro efficacy. In view of these results, non-PEGylated polyplex 

seem therefore more promising than PEGylated polyplex for in vivo efficacy. However, as shown 

by the in vivo study, these polymers appear to have a lesser accumulation in the tumor and a 

large unexplained accumulation in the lungs. Before considering in vivo efficacy using this 

polymer, it will be necessary to understand the reasons and the risks linked to this unexplained 

pulmonary accumulation. Other strategies than PEGylation should perhaps also be considered in 

order to form nanoparticles with stealth properties and low protein interaction combined with 

high cellular uptake and biological efficiency in the presence of biological fluids. 

In the field of HDAC in cancer therapy, researchers and clinicians do believe that isotype-

specific HDAC inhibitors will result in more effective drugs, leading to development of plenty 

new specific and selective pharmacological molecules by pharmaceutical company. HDAC5 is 
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emerging as a strong candidate for selective pharmacologic target inhibition in the oncology 

setting but some concerns exist about the ultimate goal of designing a pharmacological 

compound that selectively target this HDAC. Although a lot of work remains to be done to 

further improve the efficacy of our nanoparticles, HDAC inhibition-based cancer therapy might 

benefit from such delivery system to specifically target HDAC members soon. 
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II.2.2. SUPPORTING INFORMATION 

a. siRNA complexation, size, and zeta potential 

 

Fig. S1. siRNA complexation rate, size, and zeta potential of P-G-M (A; B), P-G-M-PEG750 (C; D), and P-G-

M-PEG2000 (E; F) polyplexes as a function of the N/P ratio. 
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b. Freeze-drying and long-term stability 

 

Fig. S2. (A) Size stability over time of polyplex dispersions in TE buffer isotonized with 5% mannitol. Size 

(B), zeta potential (C), and siRNA complexation rate (D) after freeze-drying and extemporaneous 

rehydration in water. 

The colloidal dispersions show a low stability over time (Fig. S2A). Size increases from the 

early hours, especially for P-G-M polyplexes. A better stability is observed for both PEGylated 

micelles, particularly for P-G-M-PEG2000, confirming the observations obtained by TEM. The 

stability of a colloidal suspension is related to the surface charge of nanoparticles. Under -30 

mV and above +30 mV, the dispersion is considered stable due to high electrostatic repulsion 

between nanoparticles. The more the charge is close to neutrality, the less the suspension is 

stable. In this case, the surface charge of polyplex micelles is too low to bring sufficient stability 

by electrostatic repulsions. With PEGylated polymers, stability is increased by steric repulsions 

between nanoparticles [59]. Nevertheless, it is not sufficient to guarantee stability for several 

months or years required for a pharmaceutical product. To increase shelf life, we freeze-dried 

the samples [60]. The use of low binding vials, Daikyo Crystal Zenith®, was essential. Prepared 

in classical glass vials, characteristics of polyplexes were modified, probably due to a slight 
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polymer adhesion on the vial walls (data not shown). Secondly, to ensure the integrity of 

polyplexes, a cryoprotectant must be added to the suspension. Mannitol, as many sugars like 

trehalose and sucrose, possesses this characteristic, forming a glassy matrix around the 

nanoparticles during lyophilization process [60, 61].  

Polyplexes were prepared in Daikyo Crystal Zenith® vials (Daikyo Seiko, Tokyo, Japan), and 

freeze-dried (Heto-Holten DW 8030 freeze-dryer, Vacuubrand RZ8 pump) using the following 

lyophilization cycle process: freezing at -35°C and 1 bar for 3.5 hours; primary drying at -15°C 

and 0.8 bar for 3 hours and then at -10°C and 0.1 bar for 12 hours; and secondary drying at 

+10°C and 0.1 bar for 5 hours. Vials were then closed and sealed under vacuum and stored at -

18°C. 

In these conditions, PEGylated polyplexes show better stability in terms of size, zeta potential 

and siRNA complexation until at least three months (Fig. S2B-C-D). The integrity of siRNA was 

also similar after three months of storage (data not shown). 

c. Size stability using Dynamic Light Scattering (DLS) in presence of serum 
(FBS) 

In addition to fSPT, size in presence of FBS was also determined using the Zetasizer Nano ZS®, 

exploiting the DLS technique. Samples were prepared with classic siRNA at a concentration of 

100 nM. After the polyplexes formation, FBS was added to reach a concentration of 10%. 

Samples were analyzed immediately and after 1, 2, and 3 hours incubation at 37°C (Fig. S3). 

The size was evaluated taking into account the peak intensity corresponding to the 

nanoparticles, without the peaks related to the FBS. 

However, 50% FBS was too concentrated in proteins to observe the peak corresponding to 

nanoparticles. As shown on this figure, it appears that the size increases directly after 10% FBS 

addition, but stabilizing after 1h and up to 3 h. The increase was greater for P-G-M compared to 

PEGylated polyplexes, with a diameter around 600-700 nm. The size of P-G-M-PEG750 and P-G-

M-PEG2000 was located around 300 nm directly after FBS addition, increasing slightly and 

stabilizing close to 400 nm, from 1 hour to 3 hours.  

However, DLS is not the optimal method to determine the size in complex medium. As shown in 

Fig. S4, proteins are also detected and their size peaks appear in the size distribution. Also, the 

presence of a few aggregates can greatly modify the size distribution through bigger size, 

because the intensity of the scattered light is proportional to the sixth power of the diameter. 
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Fig. S3. Evolution of the size of polyplex micelles determined by DLS, directly after addition of 10% FBS 

and after incubation with 10% FBS at 37°C for 1 h, 2 h, or 3 h. 

 

Fig. S4. Distribution of size by intensity observed by DLS for FBS alone (A) and for polyplex micelles after 

3 hours incubation with FBS at 37°C for P-G-M (B), P-G-M-PEG750 (C), and P-G-M-PEG2000 polyplexes (D). 
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d. Hemocompatibility  

 

Fig. S5. Supplementary hemocompatibility assays of polyplex micelles, also performed at a final 

concentration of siRNA of 100 nM. (A) Human RBC lysis (% of hemolysis) in washed RBC after 1.5 hour 

incubation. Triton X-100 (1%) and PBS were respectively used as positive and negative controls. Platelet 

aggregation induced by ADP (B) or AA (C) in presence of the different formulations. H2O is used as 

negative control. Results are expressed as % of response, normalized with H2O. Statistical comparisons with 

negative controls were performed by using one-way ANOVA, followed by the Dunnett’s test. 
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II.3. DISCUSSION ET CONCLUSIONS  

Dans cette étude, nous avons comparé deux polymères PEGylés, les P-G-M-PEG750 et P-G-M-

PEG2000, au polymère non PEGylé P-G-M pour lequel l’efficacité in vitro a été démontrée 

auparavant [14]. L’objectif de ce travail était d’évaluer la capacité de ces polymères à former 

des polyplexes destinés à administrer du siRNA par voie IV. 

Les trois polymères sont capables de former des polyplexes aux caractéristiques physico-

chimiques requises pour l’administration IV. Les polyplexes formés au N/P 40 avec les 

polymères PEGylés ont une taille proche de 150 nm. Comme attendu, la charge de surface des 

polyplexes diminue avec la longueur de la chaine de PEG, passant de +11,2 mV pour les 

polyplexes P-G-M à +5 mV pour les P-G-M-PEG2000. 

Les lipoplexes lyophilisés conservent leurs propriétés physico-chimiques (incorporation du 

siRNA, taille et charge initiale) après au moins trois mois de conservation sous vide, à -18°C. 

Cette technique de conservation pourrait donc être envisagée pour une conservation à long 

terme [60]. 

L’ITC a été utilisée pour évaluer l’interaction des polyplexes avec l’albumine, utilisée comme 

protéine modèle. Cette technique a mis en évidence de faibles interactions entre les polyplexes 

et l’albumine, et ce pour les trois formulations. Seuls les polyplexes P-G-M-PEG2000 présentent 

une interaction légèrement plus faible que les polyplexes P-G-M et P-G-M-PEG750. Cette 

diminution d’interaction avec les protéines apportée par le PEG2000 est logique, puisque c’est le 

PEG qui provoque le plus d’encombrement stérique, mais l’avantage apporté par rapport aux 

autres formulations est faible. Le PEG750 n’apporte lui aucun avantage en comparaison avec les 

polyplexes non PEGylés. 

En présence de 50 % de sérum, environ 50 % de siRNA sont relargués après 1 heure (mesurée 

par FCS). Ces valeurs sont observées pour toutes les formulations, PEGylées ou non. Cette 

quantité de siRNA relargué, bien que paraissant élevée, correspond à des valeurs décrites dans 

la littérature comme relativement satisfaisantes en ce qui concerne le relargage du siRNA dans 

un milieu riche en protéines [47, 52, 53]. Dans notre cas, le relargage du siRNA, du à la 

compétition avec les protéines anioniques [47], n’est pas diminué par la PEGylation des 

polymères. Il faut également noter que ce relargage semble atteindre un plateau après 1 heure 

puisque après 3 heures, les quantités de siRNA relargués restent proche de 50 %. 
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En présence de 10 % de sérum, une augmentation de la taille est observée au cours du temps 

pour les micelles non PEGylées, probablement à cause de la formation d’agrégats d’un diamètre 

d’environ 500 nm. En comparaison à d’autres nanoparticules cationiques de la littérature, dont 

le diamètre peut augmenter jusqu’à parfois plus de 1 μm, cette augmentation de taille semble 

cependant limitée [56]. Les polyplexes P-G-M-PEG750 et -PEG2000 présentent aussi une 

augmentation de la taille due à la présence de sérum. Cependant, leur taille reste stable au 

cours du temps et ne varie pas entre 1 heure et 3 heures de contact avec les constituants du 

sérum. Le PEG ne semble pas empêcher la formation de la couronne de protéines autour des 

polyplexes, mais semble limiter la formation d’agrégats au cours du temps. Les différences de 

masse moléculaire entre le PEG750 et le PEG2000 ne montrent pas d’influence. 

Globalement, les différences de comportement des trois formulations en présence de sérum 

sont minimes, qu’elles soient PEGylées ou non. Les polyplexes P-G-M montrent étonnamment 

des interactions modérées avec les protéines plasmatiques. Une des explications possibles est 

que le bloc morpholine du polymère soit disposé à la surface des polyplexes P-G-M. Cette partie 

du polymère étant hydrophile, mais très faiblement chargée à pH neutre, elle peut jouer un rôle 

similaire à celui du PEG en formant une couronne hydratée autour de la nanoparticule, 

diminuant les interactions entre les protéines anioniques et les fonctions guanidines cationiques 

[10]. 

La toxicité sur les cellules endothéliales et les tests d’hémocompatibilités ne montrent aucun 

effet des trois formulations par rapport aux contrôles négatifs, suggérant qu’elles sont 

compatibles avec l’administration par la voie IV. 

L’étude in vivo sur un modèle murin de xénogreffe a montré que l’administration IV de ces 

polyplexes permettait un ciblage passif de la tumeur grâce à l’effet EPR, malgré une 

accumulation dans certains organes comme le foie et la rate. Ces organes, dont le système 

vasculaire présente des fenestrations, sont en effet capables de capturer une certaine 

proportion des nanoparticules d’un diamètre supérieur à 200 nm [62]. Étonnamemnt, les 

polyplexes P-G-M présentent une accumulation pulmonaire, qui pourrait être causée par la 

rétention d’agrégats dans les fins capillaires du poumon. En effet, il est souvent décrit que les 

particules proches du micromètre présentent une accumulation rapide au niveau de ces 

capillaires, trop fins pour les laisser circuler [62]. Il semblerait donc qu’en présence de sang, les 

polyplexes P-G-M forment de plus gros agrégats que ceux observés en présence de 10 % de 

sérum. L’ajout de PEG semble ici favoriser le ciblage passif de la tumeur, sans montrer de 

différence entre le PEG750 et le PEG2000. 
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Cependant, in vitro, l’entrée cellulaire des trois formulations est fortement diminuée par la 

présence de sérum dans le milieu de culture, compromettant l’efficacité de ces polyplexes. La 

couronne de protéine formée dans ces conditions pourrait masquer la surface des 

nanoparticules, et être une des causes de la diminution de leur interaction avec les membranes 

cellulaires [11, 55, 56]. Cette diminution importante de l’entrée cellulaire en milieu riche en 

protéines fait craindre une perte d’efficacité in vivo, mais cela devra être vérifié dans une étude 

future. En présence de 50 % de sérum, l’entrée cellulaire est même plus faible pour les 

polyplexes PEGylés que les non PEGylés. Contrairement à nos observations, Yang et ses 

collègues ont montré une pénétration cellulaire élevée en présence de sérum, pour des 

polyplexes polycarbonates contenant de l’ADN. Ces polyplexes possèdent des caractéristiques 

physico-chimiques proches des polyplexes de notre étude (diamètre d’environ 100 nm et charge 

de surface d’environ +15 mV). Contrairement aux polymères P-G-M-PEG qui contiennent une 

chaine de PEG à l’extrémité du polymère, le polymère de Yang comprend une chaine de PEG 

comprise entre deux blocs hydrophiles. Cette différence de structure pourrait expliquer la 

meilleure entrée cellulaire en présence de sérum observée pour leurs polyplexes [63]. 

Les polyplexes PEGylés présentent une plus faible efficacité in vitro, en comparaison avec les 

polyplexes P-G-M. En effet, la diminution de l’expression de l’ARNm cible obtenue après 

transfection par les polyplexes P-G-M-PEG2000 (52 % d’expression relative) n’est pas suffisante 

pour obtenir la même diminution de prolifération des cellules cancéreuses que celle provoquée 

par la transfection par les polyplexes P-G-M.  

L’inconvénient qu’apporte la PEGylation en termes d’efficacité, bien connu sous le terme de 

« dilemme du PEG », se vérifie dans le cas de notre étude et ce quelle que soit la longueur de 

la chaine de PEG ; tandis que les chaines de PEG augmentent la stabilité dans les milieux 

physiologiques, l’interaction avec les membranes plasmiques et endosomales est aussi 

diminuée, menant finalement à une baisse d’efficacité [58, 64]. 

Afin de combiner à la fois une bonne stabilité dans le sang permettant une accumulation des 

polyplexes au niveau de la tumeur, et une efficacité de dégradation de l’ARNm HDAC5 in vivo, 

menant à la diminution de prolifération des cellules cancéreuses, des alternatives à la stratégie 

de PEGylation classique devraient être envisagées [59]. Une première solution pourrait être 

d’utiliser une liaison labile entre le PEG et le reste du copolymère, sensible à la dégradation une 

fois la particule arrivée au niveau du micro-environnement tumoral, comme une liaison sensible 

au pH, plus faible dans l’environnement de la tumeur [65], ou à une enzyme surexprimée, 
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comme la métalloprotéinase [66]. Des polymères autres que le PEG peuvent être aussi utilisé 

pour modifier la surface des nanoparticules. 
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III. ALTERNATIVE À LA PEGYLATION : L’ACIDE HYALURONIQUE 
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III.1. INTRODUCTION 

L’utilisation de PEG afin d’augmenter la stabilité in vivo des polyplexes nous a confronté au 

« dilemme du PEG » [1, 2]. En effet, alors que l’agrégation des protéines est légèrement 

diminuée et que les polyplexes PEGylés montrent une bonne accumulation au niveau de la 

tumeur après une administration par la voie IV, l’efficacité in vitro de ces polyplexes est 

significativement plus faible (niveau d’expression de la protéine ciblée peu diminué et absence 

d’effet anti prolifératif sur les cellules cancéreuses HCT116). Aussi, plus étonnamment, l’entrée 

cellulaire des polyplexes PEGylés est fortement diminuée en présence de sérum, et ce, de 

manière encore plus importante que pour les polyplexes non PEGylés. Malgré que ces 

polyplexes soient capables de conduire le siRNA jusqu’au site de la tumeur, leur efficacité est 

donc fortement compromise. 

Afin de parvenir à la formation de polyplexes combinant (i) une résistance à l’adsorption des 

protéines plasmatiques et à la reconnaissance par le système immunitaire, (ii) un ciblage passif 

de la tumeur (iii) et une efficacité en présence d’un milieu physiologique complexe, nous avons 

envisagé une alternative à la PEGylation. Pour ce faire, nous avons utilisé l’acide hyaluronique 

(HA) afin de recouvrir la surface des polyplexes cationiques. L’acide hyaluronique est un 

polysaccharide naturel, composé de répétitions de glucuronate et de N-acétyl glucosamine 

(Figure III.1). Il est un des principaux constituants de la matrice extracellulaire des vertébrés, 

où il joue un rôle structurel important dû à ses propriétés hydrodynamiques uniques, comme au 

niveau des articulations et de la peau [3]. 

 

Figure III.1. Structure chimique de l’acide hyaluronique [4]. 

Dans le cadre de cette étude, l’acide hyaluronique est utilisé sous la forme de sel sodique 

(hyaluronate de sodium), pour recouvrir la surface cationique des polyplexes non PEGylés. 

Grâce à ses propriétés anioniques et non immunogènes, le hyaluronate de sodium peut jouer 
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un rôle similaire à celui du PEG en augmentant le temps de demi-vie dans le compartiment 

sanguin [3-5]. En effet, l’acide hyaluronique est capable de former une couronne autour de la 

nanoparticule, provoquant un encombrement stérique à sa surface. De plus, il confère une 

charge négative aux nanoparticules. Ces deux propriétés ont pour objectif de limiter les 

interactions avec les protéines sanguines. Cependant, contrairement aux polymères PEGylés 

utilisés précédemment, la liaison du hyaluronate sodique aux polyplexes a été réalisée grâce à 

des interactions ioniques, et non covalentes (Figure III.2). Les forces de liaison entre le 

hyaluronate et les polyplexes sont donc plus faibles que pour le PEG, pouvant éventuellement 

mener plus facilement à leur dissociation. 

  

Figure III.2. Contrairement au PEG, lié de façon covalente au polymère P-G-M, le hyaluronate sodique est 

lié par des interactions électrostatiques aux polyplexes cationiques non PEGylés. 

Un autre avantage de l’acide hyaluronique est que CD44, un de ses récepteurs, est surexprimé 

au niveau de nombreuses cellules tumorales, donnant à ce polymère naturel un rôle de ligand 

d’adressage [4, 6]. Selon la littérature, les cellules HeLa et HCT116, utilisées dans cette étude, 

présentent une surexpression du récepteur CD44 par rapport à des cellules non cancéreuses [7, 

8]. 
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Différentes études portant sur l’utilisation d’acide hyaluronique pour recouvrir la surface de 

nanoparticules ont déjà été réalisées. Par exemple, Wojcicki et ses collaborateurs ont formulé 

des lipoplexes contenant de l’acide hyaluronique conjugué à du DOPE. Les différentes 

formulations ont montré une faible activation du complément in vitro, due à une faible 

interaction des lipoplexes avec les protéines plasmatiques. Malgré leur potentiel zêta négatif, 

ces lipoplexes ont présenté une entrée cellulaire élevée grâce aux interactions avec le récepteur 

CD44 [9]. Dernièrement, Ravar et son équipe ont recouvert des liposomes cationiques de 

paclitaxel avec de l’acide hyaluronique. Comparés au paclitaxel, ces liposomes recouverts 

d’acide hyaluronique ont une meilleure efficacité antitumorale in vivo. Les auteurs expliquent 

cette meilleure efficacité par la présence d’une concentration plus élevée de paclitaxel au 

niveau tumoral lorsqu’il est administré sous la forme de liposomes. Cette concentration plus 

élevée est obtenue grâce à la combinaison de l’effet de la petite taille des liposomes (106 nm), 

qui permet un ciblage passif de la tumeur, et de la surexpression du récepteur CD44 au niveau 

tumoral qui permet un ciblage actif [10]. 

Cette étude préliminaire évalue principalement le comportement des polyplexes Bz-PTMC-b-

PCG-b-PCM recouverts de hyaluronate sodique en présence de sérum, en termes de stabilité de 

taille, d’entrée cellulaire et d’efficacité in vitro. En effet, nous avons montré précédemment que 

les polyplexes PEGylés sont capables d’atteindre la tumeur. Cependant, leur efficacité est 

diminuée dans un milieu sans sérum par rapport aux polyplexes non PEGylés [11] et leur entrée 

cellulaire diminue in vitro en présence de sérum. Pour espérer obtenir une efficacité optimale in 

vivo, il est primordial que, in vitro, en présence de sérum, les polyplexes puissent pénétrer dans 

la cellule, libérer le siRNA et ainsi dégrader l’ARNm cible.  

III.2. MATÉRIELS ET MÉTHODES 

La plupart des matériels et des méthodes sont identiques à ceux détaillés dans nos précédents 

travaux [11, 12]. 

III.2.1. LA FORMATION DES POLYPLEXES 

Le polymère polycarbonate utilisé est le polymère de structure Bz-PTMC-b-PCG-b-PCM [11, 12], 

composée d’un bloc de polycarbonate aliphatique, d’un bloc fonctionnalisé par des groupements 

guanidines et d’un dernier fonctionnalisé par des groupements morpholines. Les polyplexes sont 

formés au rapport N/P de 40 à une concentration en siRNA de 100 nM, dans du tampon TE 

isotonisé par 5 % de mannitol, en suivant le protocole décrit précédemment [12]. Après leur 
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formation, le hyaluronate sodique (151 - 300 kDa, Lifecore Biomedical, Chaska, MN, U.S.A.), en 

solution à 1 mg/mL dans le même tampon, est ajouté aux polyplexes à raison de 5 ou 12,5 % 

(m/m) par rapport au polymère polycarbonate. La dispersion de polyplexes est mélangée et 

laissée 15 minutes à température ambiante pour permettre la formation de la couche de 

hyaluronate par interactions électrostatiques (Figure III.2). Les polyplexes formés par le 

polymère Bz-PTMC-b-PCG-b-PCM sont abrégés P-G-M, et ceux contenant 5 % ou 12,5% de 

hyaluronate sodique sont abrégés respectivement P-G-M + HA 5 et P-G-M + HA 12,5. 

III.2.2. L’EFFICACITÉ DE DÉGRADATION DE L’ARNM EN PRÉSENCE DE SÉRUM 

L’efficacité des polyplexes est évaluée après leur incubation en présence ou en l’absence de 

sérum. Les polyplexes sont préparés avec du siRNA HDAC5 ou du siRNA GL3, à une 

concentration de 600 nM. Après leur formation, ils sont dilués jusqu’à 100 nM en siRNA avec de 

l’Opti-MEM® et du FBS pour atteindre une concentration finale en sérum de 0, 10 ou 50 % 

(v/v). Les polyplexes sont ensuite incubés 1 heure à 37 °C avant d’être ajoutés aux cellules 

HeLa pendant trois heures. Les cellules sont lavées deux fois au PBS, puis incubées pendant 48 

heures en présence de DMEM supplémenté avec 10 % de FBS.  

Pour les cellules transfectées deux fois, le deuxième cycle de transfection est réalisé en suivant 

le même protocole, 24 heures après le premier cycle. Les cellules sont ensuite lavées et 

incubées pendant 24 heures supplémentaires pour atteindre au total 48 heures d’incubation. 

L’objectif visé par ces deux cycles de transfection est de réduire au maximum le niveau 

d’expression de la protéine ciblée afin d’interférer complètement avec son activité intracellulaire.  

L’ARNm est finalement extrait et l’expression relative de l’ARNm HDAC5 est déterminée par RT-

qPCR selon le protocole décrit précédemment [12]. 

III.3. RÉSULTATS 

III.3.1. L’INCORPORATION, LA TAILLE ET LE POTENTIEL ZÊTA 

L’incorporation du siRNA dans les polyplexes P-G-M, ainsi que leur taille et leur potentiel zêta 

sont déterminés [12] avant et après l’ajout de 5 % ou de 12,5 % (m/m) de hyaluronate 

sodique. 

Le diamètre des polyplexes P-G-M est de 234 ± 28 nm et leur charge de surface est de +10 ± 

2 mV. Après l’ajout de 5 % de hyaluronate sodique (P-G-M + HA 5), on peut observer une 
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augmentation de la taille atteignant 396 ± 81 nm, ainsi qu’une diminution du potentiel zêta 

jusqu’à une valeur négative de -15 ± 4 mV (Figure III.3). Après l’addition de 12,5 % de 

hyaluronate sodique (P-G-M + HA 12,5), le diamètre des nanoparticules se rapproche de la 

valeur observée pour les polyplexes P-G-M, avec un diamètre moyen de 224 ± 31 nm. La 

charge évolue, quant à elle, vers une valeur plus négative, pour atteindre -24 ± 0 mV (Figure 

III.3). 

 

Figure III.3. Diamètre et potentiel zêta des polyplexes P-G-M, P-G-M + HA 5 et P-G-M + HA 12,5 (n=3, 

moyenne ± SD). 

L’incorporation du siRNA, proche de 100 % pour les polyplexes P-G-M [11], ne varie pas en 

présence de hyaluronate sodique. 

III.3.2. LE COMPORTEMENT EN PRÉSENCE DE SÉRUM 

III.3.2.i. L’évolution de la taille 

Afin d’évaluer si les protéines plasmatiques sont capables de former une couronne autour des 

polyplexes, la taille des nanoparticules a été mesurée en présence de 10 % de FBS à 37°C. 

L’évolution de la taille a été suivie en fonction du temps de contact entre le FBS et les 

polyplexes. La Figure III.4 montre que l’ajout de FBS provoque une augmentation de la taille 

plus ou moins élevée en fonction du type de polyplexes. 

La taille des polyplexes P-G-M augmente de 234 ± 28 nm à 478 ± 170 nm dès l’ajout de 10 % 

de FBS, et la taille continue à augmenter jusqu’à 635 ± 33 nm après 3 heures d’exposition à 10 

% de FBS.  
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La taille des polyplexes P-G-M + HA 5 n’est presque pas modifiée au cours du temps, passant 

de 396 ± 81 nm dans le tampon à 492 ± 88 nm après 3 heures d’incubation en présence de 10 

% de sérum. Cependant, leur taille est au départ plus élevée que celle des autres polyplexes. 

La taille des polyplexes P-G-M + HA 12,5 augmente elle aussi, mais de façon plus limitée 

puisqu’elle est de 224 nm ± 31 nm dans le tampon et de 359 ± 29 nm après 3 heures 

d’incubation en présence de 10 % de sérum. 

Après les 3 heures en présence de 10 % de FBS, les polyplexes de plus grande taille sont les P-

G-M avec un diamètre de 635 ± 33 nm, suivi des P-G-M + HA 5 de 492 ± 88 nm puis des 

polyplexes P-G-M + HA 12,5 d’une taille de 359 ± 29 nm. 

 

Figure III.4. Évolution de la taille des polyplexes en présence de 10 % de sérum déterminée par DLS. Le 

diamètre est mesuré dans le tampon, directement après l’ajout de 10 % de FBS et après 1, 2 et 3 heures 

d’incubation à 37 °C. L’analyse statistique est réalisée en utilisant un two-way ANOVA, suivi d’un post test 

de Bonferroni (n=3, moyenne ± SD, ns : non significatif, * : p<0,05). 

III.3.2.ii. L’entrée cellulaire 

L’effet de la présence de sérum sur la capacité des polyplexes P-G-M, avec ou sans hyaluronate 

sodique, à entrer dans les cellules est évalué par cytométrie en flux. Les cellules sont traitées 

avec les polyplexes en absence de sérum (Opti-MEM®) ou en présence de 10 %, 30 % ou 50 % 

de FBS à 37°C. La valeur de MFI (Mean Fluorescence Intensity) correspond à la quantité 

moyenne de siRNA fluorescent par cellule.  



PARTIE EXPÉRIMENTALE 

199 

En l’absence de sérum, la pénétration cellulaire est identique pour les polyplexes P-G-M (MFI = 

228 ± 32) et P-G-M + HA 5 (MFI = 238 ± 21), tandis que celle des P-G-M + HA 12,5 est 

environ deux fois plus faible (MFI = 101 ± 36) (Figure III.5).  

En présence de 10 % de sérum, seule l’entrée cellulaire des polyplexes P-G-M sans hyaluronate 

diminue significativement, passant d’un MFI de 228 ± 32 à un MFI de 45 ± 12. Les polyplexes 

qui présentent la meilleure entrée cellulaire dans 10 % de FBS sont les P-G-M + HA 5 avec un 

MFI de 216 ± 21. 

Avec l’augmentation de la concentration en sérum, nous observons une diminution progressive 

de l’entrée cellulaire. Cette diminution est plus marquée pour les polyplexes P-G-M. Les 

polyplexes P-G-M + HA 5 gardent le MFI le plus élevé comparés aux autres formulations. En 

présence de 50 % de FBS, le MFI est de 11 ± 8 pour les polyplexes P-G-M, de 102 ± 5 pour les 

P-G-M + HA 5 et de 16 ± 11 pour les P-G-M + HA 12,5. 

 

Figure III.5. Intensité moyenne de fluorescence (MFI) des cellules traitées par les polyplexes P-G-M, P-G-M 

+ HA 5 et P-G-M + HA 12,5, en présence d’Opti-MEM® ou de 10 %, 30 % ou 50 % de FBS. Le MFI est 

normalisé par rapport aux cellules non traitées. L’analyse statistique est réalisée en utilisant un two-way 

ANOVA, suivi d’un post test de Bonferroni (n=3, moyenne ± SD, ns : non significatif, *** : p<0,001). 

III.3.2.iii. L’efficacité de dégradation de l’ARNm 

L’efficacité des polyplexes P-G-M et P-G-M + HA 5 a été déterminée après leur incubation en 

présence de 10 % ou 50 % de sérum, et comparée à l’efficacité en milieu de transfection de 
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référence pauvre en protéine (Opti-MEM®). Leur efficacité est évaluée après un ou deux cycles 

de transfection. Les polyplexes P-G-M + HA 12,5 n’ont pas été testés, car ces derniers montrent 

une plus faible entrée cellulaire que les P-G-M + HA 5 (Figure III.5), et sont donc susceptibles 

d’être moins efficaces.  

  

Figure III.6. Efficacité in vitro des polyplexes en présence d’Opti-MEM®, de 10 % ou de 50 % de FBS. 

Expression relative d’ARNm HDAC5 déterminée par RT-qPCR dans les cellules HeLa, 48 heures après le 

premier cycle de transfection par les polyplexes (A) P-G-M (un cycle de transfection), (B) P-G-M (deux 

cycles), (C) P-G-M + HA 5 (un cycle) et (D) P-G-M + HA 5 (deux cycles). Les valeurs obtenues sont 

normalisées par rapport aux valeurs de -actine et exprimées en pourcentage de la valeur obtenue par le 

siRNA irrelevant (n=2, moyenne ± SD). 

L’expression relative de l’ARNm déterminée par RT-qPCR démontre que pour les polyplexes P-

G-M (Figure III.6A et B), l’efficacité en absence de sérum est semblable aux résultats 

précédemment obtenus [11, 12], avec une diminution de l’expression de 49 % après un cycle 

de transfection, et de 68 % après le deuxième cycle de transfection. Cependant, ces polyplexes 
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ne présentent pas d’efficacité en présence de 10 ou 50 % de FBS, et ce, même après deux 

cycles de transfection.  

Les polyplexes P-G-M + HA 5 présentent quant à eux une efficacité plus faible que les 

polyplexes P-G-M dans l’Opti-MEM®. La diminution de l’expression de l’ARNm HDAC5 n’est pas 

significative après un cycle de transfection, et est de 32 % après deux cycles (Figure III.6C et 

D). En présence de sérum (10 et 50 %), les polyplexes P-G-M + HA 5 ne montrent aucune 

efficacité. La diminution de l’expression de l’ARNm est effectivement quasiment nulle (Figure 

III.6C et D). 

III.4. DISCUSSION 

Au niveau de la taille des polyplexes, l’ajout de 5 % de hyaluronate provoque une augmentation 

du diamètre moyen (396 ± 81 nm). Cette valeur dépasse la taille théoriquement requise pour 

obtenir un ciblage tumoral passif après une administration IV [13]. Cette augmentation de la 

taille pourrait aussi perturber la pénétration cellulaire. En effet, les modifications de taille des 

nanoparticules peuvent modifier les mécanismes par lesquelles elles pénètrent dans les cellules, 

en modifiant par exemple la voie d’entrée, et donc le devenir intracellulaire [14]. Par contre, la 

taille des polyplexes P-G-M + HA 12,5 reste proche de 200 nm, une valeur plus en adéquation 

avec celle requise pour l’administration IV [15]. Ces différences de diamètre observées lorsque 

l’on ajoute 5 ou 12,5 % de hyaluronate pourraient être expliquées par une interaction plus 

faible entre les polyplexes et le hyaluronate à la concentration de 5 %, formant une couronne 

moins dense. Ce phénomène est comparable à celui responsable de la taille élevée des 

polyplexes formés aux faibles rapports N/P (Figure I.1). 

Au niveau de la charge (Figure III.3), la diminution de charge de surface observée avec la 

concentration en HA (+10 mV sans HA, -15 mV avec 5 % de HA et -24 mV avec 12,5 % de HA) 

pourrait s’expliquer par le fait que le hyaluronate sodique, anionique, recouvre la surface 

cationique des polyplexes P-G-M [10]. Comme pour les PEG, cette diminution de charge 

pourrait théoriquement diminuer les interactions avec les protéines plasmatiques chargées 

négativement, mais, de façon antagoniste, pourrait aussi diminuer l’interaction avec la 

membrane plasmique des cellules chargées négativement [16].  

La présence d’acide hyaluronique ne modifie pas le taux d’encapsulation du siRNA. Celui-ci reste 

proche de 100 %, quel que soit le pourcentage de hyaluronate ajouté. Par son caractère 

anionique, le hyaluronate pourrait intervenir comme agent compétiteur de la complexation et 
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provoquer un relargage du siRNA. En effet, en présence des polyplexes, des agents anioniques 

comme l’héparine sont capables d’entrer en compétition au niveau du polymère et de causer la 

libération du siRNA. Pour cette raison, l’héparine est souvent utilisée pour déterminer la force 

d’interaction entre le polymère et le siRNA [17, 18]. Dans le cadre d’une interaction 

électrostatique non covalente avec un adjuvant, afin d’exclure un déplacement du complexe, il 

est important de vérifier l’intégrité de la nanoparticule. Dans notre cas, l’ajout de hyaluronate 

n’a pas provoqué de relargage de siRNA, prouvant de ce fait, la stabilité des nanoparticules. 

En présence de sérum, l’augmentation de la taille est plus modérée pour les polyplexes 

contenant du hyaluronate (Figure III.4). La plus faible augmentation de la taille est cependant 

observée pour les polyplexes P-G-M + HA 5, mais leur taille reste plus élevée que celle des P-G-

M + HA 12,5, à cause de leur diamètre plus important dans le tampon (Figure III.3). En raison 

de leur charge de surface positive qui favorise les interactions avec les protéines, les polyplexes 

P-G-M présentent quant à eux la plus grande augmentation de la taille, probablement due à un 

phénomène d’agrégation, souvent décrit dans la littérature pour des nanoparticules cationiques 

et déjà observé au chapitre II [19]. L’ajout de hyaluronate semble quant à lui limiter les 

interactions avec les protéines, et ce, probablement grâce à la charge négative et 

l’encombrement stérique apportés à la surface des polyplexes [10]. 

Les résultats de la Figure III.5 semblent indiquer que la présence de 5 % de hyaluronate 

sodique n’interfère pas avec l’entrée cellulaire dans un milieu sans sérum, malgré la 

modification de la charge de la nanoparticule vers une valeur négative. En effet, la surface 

cationique des polyplexes P-G-M devrait permettre une interaction optimale avec les 

membranes chargées négativement [20]. Les polyplexes P-G-M + HA 5, possédant une surface 

anionique, gardent cependant le même niveau de pénétration cellulaire, probablement grâce à 

l’interaction du hyaluronate avec le récepteur membranaire CD44 [3, 6]. Par contre, la plus 

faible entrée cellulaire des polyplexes P-G-M + HA 12,5 est peut-être due au potentiel zêta plus 

fortement négatif, augmentant les forces de répulsions entre les polyplexes et les membranes 

plasmiques, qui ne seraient plus suffisamment compensées par les interactions avec le 

récepteur CD44 [21]. L’équipe de Wojcicki suggère de façon similaire qu’en raison d’un 

encombrement stérique, une trop grande quantité d’acide hyaluronique en surface des 

nanoparticules pourrait diminuer l’interaction avec le récepteur CD44 [9]. 

En présence de 10 % de sérum, la pénétration cellulaire des polyplexes P-G-M + HA 5 et 12,5 

ne diminue pas significativement (le MFI passe respectivement de 238 ± 21 à 216 ± 21 et de 

101 ± 36 à 46 ± 14). Au contraire, celle des polyplexes P-G-M est fortement diminuée en 
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présence de sérum (le MFI passe de 228 ± 32 à 45 ± 12). Ceci peut s’expliquer par les mesures 

de taille qui montrent une augmentation du diamètre de moins de 100 nm pour les polyplexes 

P-G-M + HA 5 et 12,5, probablement synonyme d’une faible interaction avec les protéines du 

sérum. La surface de ces polyplexes ne semble pas masquée et ceux-ci peuvent interagir avec 

les membranes cellulaires [22, 23]. Par contre, l’entrée cellulaire des polyplexes P-G-M diminue 

significativement, à cause de la formation de la couronne de protéines sériques attestée par 

l’augmentation de leur taille (Figure III.4).  

Pour toutes les formulations, la capacité des polyplexes à entrer dans les cellules diminue avec 

l’augmentation du pourcentage de sérum (Figure III.5). À partir de 50 % de sérum, la présence 

de hyaluronate ne semble plus suffisante pour empêcher la formation de la couronne de 

protéines, celles-ci étant présentes en grande quantité dans le milieu. Dans ces conditions, les 

polyplexes P-G-M + HA 5 présentent le MFI le plus élevé (102 ± 5). Toutefois celui-ci est deux 

fois plus faible qu’en l’absence de sérum ou qu’en présence de 10 %.  

Alors que dans l’Opti-MEM®, les polyplexes P-G-M et P-G-M + HA 5 pénètrent dans les cellules 

avec la même intensité (MFI semblables), l’efficacité des P-G-M + HA 5 est toutefois plus faible 

(32 % de diminution de l’expression de l’ARNm après deux cycles de transfection). Cette 

diminution d’efficacité causée par l’ajout de hyaluronate est semblable à celle observée lors de 

l’utilisation des polymères polycarbonates PEGylés, où, malgré une bonne entrée cellulaire, 

l’efficacité est fortement diminuée [11]. La diminution d’efficacité peut être due à des 

modifications de mécanismes intracellulaires plus complexes, comme une diminution de la 

libération des polyplexes des endosomes [24]. Contrairement à la membrane cytoplasmique, la 

membrane endosomale n’exprime pas le récepteur CD44, ce qui limite les interactions des 

polyplexes P-G-M + HA 5 avec cette membrane. Aussi, il est possible que les polyplexes P-G-M 

+ HA 5 ne pénètrent pas aussi bien dans les cellules que les P-G-M et restent liés à la 

membrane, en dépit de l’observation d’un MFI élevé. En effet, la cytométrie en flux ne nous 

permet pas de savoir si les polyplexes sont effectivement entrés dans les cellules, ou si ceux-ci 

se trouvent liés à la membrane extracellulaire. Les résultats obtenus peuvent surestimer l’entrée 

cellulaire et doivent donc être interprétés avec prudence. Pour connaître réellement l’entrée 

cellulaire des polyplexes, une solution pourrait être l’utilisation de bleu de trypan qui permet 

d’éteindre la fluorescence due au siRNA lié à la membrane [5, 25]. Finalement, en raison de 

leur taille proche de 400 nm, ces polyplexes peuvent emprunter une autre voie d’entrée que les 

nanoparticules proches de 200 nm, modifiant leur devenir intracellulaire [26, 27]. 
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Les polyplexes P-G-M, capables d’administrer le siRNA et diminuer l’expression de l’ARNm ciblé 

dans un milieu sans sérum, perdent toute efficacité en présence de 10 % ou 50 % de FBS 

(Figure III.6). Cette inefficacité peut en partie être expliquée pas la diminution de leur 

pénétration cellulaire dans ces conditions (le MFI passe de 228 dans l’Opti-MEM®, à 45 dans 10 

% de FBS et à 11 dans 50 %) (Figure III.5). Une autre explication est que la couronne de 

protéines persiste autour du polyplexe après endocytose, modifiant le devenir intracellulaire des 

polyplexes. Wang et ses collaborateurs ont montré que la présence de cette couronne pouvait 

favoriser la dégradation des nanoparticules par les lysosomes [28]. Finalement, l’augmentation 

de la taille des polyplexes P-G-M dans le sérum pourrait aussi interférer avec les mécanismes 

impliquant leur endocytose [14]. 

En présence de sérum, aucune efficacité n’est observée pour les polyplexes P-G-M + HA 5. 

Malgré une entrée cellulaire similaire aux conditions sans sérum, ces polyplexes perdent leur 

efficacité après incubation dans 10 % de FBS. L’acide hyaluronique ne peut probablement pas 

empêcher l’adhésion d’un petit nombre de protéines en surface des polyplexes. Selon Wang et 

ses collaborateurs, la présence de ces protéines pourrait modifier le devenir intracellulaire des 

polyplexes et favoriser leur dégradation par les lysosomes [28]. 

III.5. CONCLUSIONS 

L’ajout de hyaluronate sodique en surface des polyplexes P-G-M cationiques avait des objectifs 

multiples : 

(i) Conférer un encombrement stérique et une charge négative à la surface des nanoparticules. 

Ces modifications de surface ont pour but de limiter les interactions avec les protéines et donc 

augmenter la stabilité et les propriétés furtives après administration IV ;  

(ii) Favoriser l’endocytose et permettre un ciblage actif de la tumeur grâce à l’interaction avec le 

récepteur CD44 ; 

(iii) Conserver une entrée cellulaire élevée combinée à une efficacité de dégradation de l’ARNm, 

et ce, malgré la présence de sérum. 

Dans cette étude préliminaire, les résultats montrent que le hyaluronate sodique utilisé pour 

recouvrir la surface cationique des polyplexes P-G-M apporte deux avantages évidents. Le 

premier avantage est que la stabilité de le taille en présence de sérum est améliorée grâce à 
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une diminution des interactions avec les protéines. Le second avantage est que, grâce au 

hyaluronate sodique ajouté à 5 %, l’entrée cellulaire dans un milieu riche en protéine est plus 

importante que pour les polyplexes P-G-M.  

Cependant, ces polyplexes présentent aussi un inconvénient majeur. En effet, quel que soit le 

pourcentage de HA, ceux-ci ne présentent pas d’efficacité significative sur l’expression relative 

de l’ARNm HDAC5. Les raisons de cette perte d’efficacité sont probablement multiples. Parmi 

celles-ci, la taille élevée des polyplexes, une adhésion en surface des cellules ou un mauvais 

relargage de l’endosome sont des pistes d’exploration. 

Bien que nous n’ayons pas pu mettre en évidence l’intérêt de l’acide hyaluronique dans cette 

étude préliminaire, celui-ci semble cependant une alternative prometteuse à la PEGylation, 

grâce à sa biocompatibilité et sa furtivité, combinées à ses propriétés de ligand d’adressage [3]. 

Son utilisation en combinaison avec des polyplexes polycarbonates doit être optimisée. Par 

exemple, une seule masse moléculaire de hyaluronate a été investiguée dans le cadre de cette 

étude (151 – 300 kDa) alors qu’il pourrait s’agir d’un paramètre ayant une influence importante 

sur l’efficacité des polyplexes. Qhattal et son équipe montrent en effet dans leurs travaux que la 

masse moléculaire de l’acide hyaluronique modifie les caractéristiques physico-chimiques des 

liposomes ainsi que leur pénétration cellulaire [29]. D’autres stratégies d’incorporation de l’acide 

hyaluronique pourraient aussi être envisagées, comme sa liaison covalente avec le polymère P-

G-M. L’équipe de Wojcicki a en effet montré une meilleure efficacité lorsque l’acide 

hyaluronique était complexé au liposome par une liaison covalente [9]. 
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L’objectif principal de cette thèse était de développer une formulation de polyplexes, à base de 

polymères polycarbonates aliphatiques et de siRNA. Ces polyplexes ont été développés dans le 

but de permettre au siRNA de franchir toutes les étapes nécessaires pour qu’il puisse exercer 

son activité antitumorale après une administration par la voie IV (Figure 21). 

Les polycarbonates aliphatiques gagnent une attention croissante pour la délivrance de matériel 

génétique, grâce à leurs propriétés biocompatibles et biodégradables [1-4]. Au cours des 

dernières années, plusieurs études ont démontré la possibilité d’utiliser ces polymères pour 

administrer de l’ADN ou du siRNA in vitro, en fonctionnalisant le squelette de polycarbonate 

aliphatique avec diverses fonctions cationiques [5-8]. Cependant, aucune étude à ce jour ne 

montre d’activité in vivo.  

 

Figure 21. Différentes étapes que les polyplexes doivent franchir avant d’obtenir une efficacité 

thérapeutique in vivo. I : Formation des polyplexes possédant des caractéristiques physico-chimiques 

adéquates. II : Protection du siRNA contre la dégradation par les nucléases et furtivité des polyplexes par 

rapport au système immunitaire. III : Ciblage de la tumeur (passif et/ou actif) et endocytose par les cellules 

cibles. IV : Libération de l’endosome, relargage du siRNA et dégradation de l’ARNm, menant à la diminution 

de l’expression de la protéine. 
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Dans ce travail, nous avons étudié l’influence de la structure des polycarbonates ainsi que la 

présence de PEG ou d’acide hyaluronique sur les paramètres physico-chimiques des polyplexes 

et sur leurs capacités à franchir les étapes nécessaires à l’administration du siRNA. 

I. LES PARAMÈTRES PHYSICO-CHIMIQUES  

Tableau 4. Récapitulatif des paramètres physico-chimiques obtenus dans un tampon TE de pH 7,5 pour les 

différentes formulations de polyplexes ( / : paramètre non déterminé ; moyenne ± SD). 

 

I.1. LE NIVEAU DE COMPLEXATION DU SIRNA 

Nous avons observé que le niveau de complexation du siRNA, évalué par électrophorèse sur gel 

d’agarose ou grâce au réactif RiboGreen®, est influencé par divers paramètres, comme le 

niveau d’ionisation du polymère ou sa masse moléculaire. 

En effet, la densité de charges positives présente sur la structure du polymère joue un rôle 

important dans la complexation du siRNA [9]. Dans notre cas, lorsque la structure du polymère 

ne comporte que des fonctions morpholines, le polymère n’est pas en mesure de complexer le 

siRNA pour former des polyplexes. En effet, le pKa des fonctions morpholines, ne permet pas 

leur ionisation au pH de préparation des polyplexes (pH 7,5) [10, 11]. Par contre, nous avons 

observé que la présence de groupements guanidines, grâce à leur pKa d’environ 12,5, apporte 

une charge positive au polymère à pH 7,5. Cette charge permet la complexation du siRNA et la 

formation de polyplexes [7]. Les polymères contenant des fonctions guanidines ou un mélange 

de fonctions guanidine et morpholine possèdent le caractère cationique nécessaire à la 

complexation du siRNA. 

De plus, outre le degré d’ionisation du polymère, sa masse moléculaire joue aussi un rôle dans 

la complexation du siRNA. Différents auteurs ont montré l’influence de la masse moléculaire des 
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polymères sur leur capacité à former des polyplexes [12, 13]. Par exemple, Liu et ses 

collaborateurs ont montré que les polymères de chitosan d’une masse moléculaire inférieure à 

10 kDa ne sont pas capables de complexer le siRNA et de former des particules stables, 

malgré une densité élevée de charges positives [13]. Gary et al. ont montré que la cohésion 

entre des polymères de faible masse moléculaire n’est pas suffisante pour complexer le siRNA 

[14]. Dans le cadre des polymères polycarbonates testés, nous avons montré qu’une masse 

moléculaire d’environ 10 kDa était nécessaire pour que le polymère puisse lier totalement le 

siRNA. En dessous de cette masse moléculaire, la plupart des polymères ne complexent que 

partiellement le siRNA quel que soit le rapport N/P. 

Pour pouvoir complexer totalement le siRNA, les polymères polycarbonates doivent donc 

contenir suffisamment de fonctions chargées positivement au pH de préparation et 

doivent avoir une masse moléculaire supérieure à 10 kDa. 

I.2. LA TAILLE 

Pour pouvoir être administrés par la voie IV, le diamètre des polyplexes, déterminé par DLS ou 

par MET, doit idéalement se situer entre 50 et 300 nm. D’un côté, cette taille leur permet de 

limiter leur élimination de l’organisme. Les nanoparticules trop petites peuvent être filtrées par 

le glomérule et excrétées par les reins [15] tandis que les plus grosses seront capturées par le 

foie et phagocytées par les cellules de Kupffer [15, 16]. D’un autre côté, les nanoparticules de 

cette taille peuvent s’accumuler préférentiellement au niveau tumoral grâce à l’effet EPR [17, 

18]. 

Parmi les polymères polycarbonates testés, certains forment des polyplexes d’une taille 

favorable entre 50 et 300 nm au ratio N/P optimal, tandis que d’autres forment des 

nanoparticules de diamètre plus élevé, jusqu’à plus de 800 nm. Cependant, il est difficile 

d’établir un lien entre la structure du polymère polycarbonate et les différences de tailles 

observées entre les formulations. Les polyplexes formés avec le polymère amphiphile Bz-PTMC-

b-PCG-b-PCM (P-G-M), sélectionné pour son efficacité in vitro, possèdent un diamètre idéal de 

150 - 200 nm au N/P optimal. 

Les analogues PEGylés du polymère P-G-M, P-G-M-PEG750 et P-G-M-PEG2000 forment des 

polyplexes de taille semblable. L’ajout d’une chaine de PEG à la structure du polymère 

polycarbonate ne modifie donc pas significativement la taille des nanoparticules par rapport aux 

polyplexes formés par le polymère P-G-M utilisé dans le chapitre I (proche de 150 nm). 
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Différents auteurs ont également démontré que la présence de PEG n’influençait pas ou très 

peu le diamètre de leurs nanoparticules [19, 20]. 

Avec l’ajout de 5 % de hyaluronate sodique, les polyplexes P-G-M voient leur taille augmenter 

de presque deux fois. De manière similaire, Wojcicki et son équipe ont en effet observé que des 

interactions électrostatiques entre les liposomes testés et 10 % de hyaluronate sodique 

augmentaient la taille des nanoparticules, dont le diamètre passait d’environ 250 nm à 400 nm. 

Par contre, lorsque le hyaluronate était conjugué de façon covalente au DOPE avant de 

formuler les lipoplexes, ceux-ci conservaient un diamètre proche des 250 nm [21]. Cependant, 

l’addition de 12,5 % de hyaluronate sodique ne modifie pas la taille des polyplexes P-G-M. Cela 

pourrait être expliqué par une meilleure condensation de l’acide hyaluronique à la surface des 

polyplexes, à cette concentration plus élevée. 

L’ajout de PEG de modifie pas la taille des polyplexes polycarbonate, mais l’addition de 

hyaluronate sodique par interactions électrostatiques peut provoquer une augmentation 

du diamètre en fonction du pourcentage ajouté. 

I.3. LA CHARGE DE SURFACE 

La charge de surface influence les interactions avec les membranes plasmiques, mais aussi avec 

les constituants sanguins comme les protéines [22]. De plus, il est connu qu’une charge 

fortement positive augmente la toxicité des nanoparticules [23]. Par exemple, Shao et ses 

collaborateurs ont montré l’influence de quatre types de nanoparticules polymériques de taille 

similaire, mais de potentiel zêta différent, variant de -30 à + 40 mV, sur la cytotoxicité et le 

taux d’endocytose. Ils montrent que la cytotoxicité et la pénétration cellulaire sont toutes les 

deux plus élevées pour les particules chargées positivement, et ce proportionnellement au 

potentiel zêta [23]. Au N/P optimal, la plupart des polyplexes étudiés possèdent un potentiel 

zêta légèrement positif, théoriquement suffisant pour interagir avec les membranes plasmiques, 

tout en limitant la toxicité et les interactions avec les protéines. 

Dans notre travail, nous avons montré que l’ajout de PEG à la structure du polymère diminue le 

potentiel zêta proportionnellement à la longueur de la chaine de PEG, celui-ci restant toutefois 

positif. La diminution de la charge de surface s’explique par le masquage partiel des charges de 

surface de la nanoparticule. D’autres auteurs, comme Vader et ses collaborateurs, ont montré 

des résultats semblables, avec une diminution de la charge de surface proportionnelle à la 

densité du PEG autour de la nanoparticule [24]. 
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Grâce à son caractère anionique, le hyaluronate sodique est lui capable de se lier par 

interaction de charge à la surface cationique du polymère P-G-M. Il permet aussi l’obtention de 

nanoparticules possédant surface anionique, en fonction du pourcentage de hyaluronate. Un 

potentiel zêta négatif devrait théoriquement limiter les interactions avec les protéines, mais 

aussi avec les membranes cellulaires. Cependant, l’acide hyaluronique a la capacité d’interagir 

avec le récepteur CD44, pouvant favoriser l’endocytose sélective grâce à ce récepteur et ainsi 

contrebalancer la diminution d’affinité pour les membranes cellulaires due à la charge négative 

[25]. Wojcicki et ses collaborateurs ont préparé des liposomes recouverts de hyaluronate. Ceux-

ci montraient une stabilité intéressante dans le sérum. De plus, malgré le potentiel zêta négatif 

des liposomes, qui pourrait diminuer l’interaction avec les membranes, leur entrée cellulaire 

était importante grâce à leur interaction avec le récepteur membranaire CD44 [21]. 

En résumé, l’ajout de PEG diminue la charge de surface des polyplexes, et ce, 

proportionnellement à la longueur de la chaine. Cette charge reste cependant positive. 

Quant à l’addition d’acide hyaluronique, elle provoque une modification du potentiel zêta 

vers des valeurs négatives, proportionnellement à la quantité d’acide hyaluronique ajoutée. 

I.4. LA STABILITÉ 

La stabilité d’une dispersion de polyplexes peut être améliorée grâce aux répulsions de charge 

(plus le potentiel zêta est proche de la neutralité, moins une dispersion de polyplexes sera 

stable) ou grâce à des répulsions stériques entre les nanoparticules. En effet, les polyplexes P-

G-M, d’une charge de surface d’environ +11 mV, possèdent une faible stabilité colloïdale, 

montrant une augmentation de leur diamètre après quelques heures, probablement due à leur 

agrégation. Par contre, malgré une diminution de leur charge de surface, les polyplexes P-G-M 

PEGylés montrent une meilleure stabilité, supérieure pour les polyplexes P-G-M-PEG2000 que les 

P-G-M-PEG750. Cette augmentation de stabilité est due aux répulsions stériques apportées par le 

PEG, et ce proportionnellement à la longueur de la chaine et à la densité du PEG [26], comme 

cela fut démontré par l’équipe de Steele [27]. 

Pour une stabilité à plus long terme, les polyplexes ont été lyophilisés. Ils ont ensuite été 

conservés sous vide à -18°C pendant 3 mois avant de vérifier leur stabilité. L’incorporation 

du siRNA, leur taille et leur potentiel zêta ne semblent pas être affectés par cette méthode de 

conservation qui semble donc être la plus adaptée pour une conservation à long terme, telle 

que le nécessite un produit pharmaceutique [28, 29]. 
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II. LES CONTRAINTES LIÉES À L’ADMINISTRATION IV 

II.1. L’ADSPORTION DES PROTÉINES PLASMATIQUES 

Tableau 5. Récapitulatif des paramètres physico-chimiques obtenus en présence de sérum pour les 

différentes formulations de polyplexes ( / : paramètre non déterminé ; moyenne ± SD ou valeur moyenne). 

 

Au contact des constituants sanguins, les nanoparticules cationiques peuvent interagir avec les 

protéines plasmatiques qui forment une couronne de protéines. Afin de limiter cette adsportion, 

du PEG a été ajouté à la structure du polymère P-G-M, et le comportement de ces polymères 

PEGylés en présence de protéines a été comparé à celui du polymère P-G-M. Par ITC, nous 

avons pu mettre en évidence une faible interaction entre les polyplexes, PEGylés ou non, et 

l’albumine, utilisée comme protéine plasmatique modèle. Ces trois formulations ont aussi été 

comparées quant à leur stabilité en présence de sérum, au niveau du relargage du siRNA 

(déterminé par FCS) et de l’évolution de leur taille (DLS ou fSPT). En comparaison avec la fSPT, 

la DLS a tendance à surévaluer la taille mesurée en milieu complexe, car la présence d’un petit 

nombre de particules de diamètre élevé modifie fortement le diamètre moyen vers des valeurs 

plus élevées. En termes de stabilité, ces techniques de FCS, DLS et fSPT montrent aussi des 

résultats comparables, aussi bien pour les polyplexes P-G-M que pour les P-G-M-PEG750 et P-G-

M-PEG2000. Seule la taille des polyplexes P-G-M-PEG750 reste inférieure à 300 nm. La taille des 

polyplexes P-G-M-PEG2000 augmente avec l’ajout de sérum (450 nm), mais reste stable entre 1 

heure et 3 heures. Par contre, la taille des polyplexes P-G-M augmente au cours du temps 

(double voire triple), probablement à cause d’un phénomène d’agrégation, menant à la 

formation de nanoparticules d’environ 425 nm. Cette agrégation reste cependant modérée par 

rapport à d’autres nanoparticules cationiques de la littérature, dont le diamètre peut augmenter 

jusqu’à plus de cinq fois leur valeur initiale pour atteindre un diamètre final de plus de 1 μm 

[30].  
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Malgré l’absence de PEG, les polyplexes P-G-M semblent présenter une interaction modérée 

avec les protéines. Une des raisons pourrait être la présence à la surface des polyplexes du bloc 

morpholine du polymère. Cette partie du polymère hydrophile, mais non chargée à pH neutre, 

pourrait jouer un rôle similaire à celui du PEG en formant une couche hydratée en surface des 

polyplexes, et diminuer ainsi leurs interactions avec les protéines [31].  

Malgré la présence de PEG, les interactions avec les protéines persistent, bien que relativement 

faibles. La faible masse moléculaire des PEG utilisés (750 ou 2000 Da) pourrait en être la cause. 

En effet, les propriétés furtives des nanoparticules augmentent avec la densité de couverture et 

la longueur des chaines de PEG [32]. Différents auteurs suggèrent qu’un recouvrement suffisant 

de la surface des nanoparticules est obtenu à partir d’une masse moléculaire de 2 kDa, mais 

que des propriétés furtives maximales sont atteintes à partir de 5 kDa [31, 33].  

Dans notre cas, l’utilisation de PEG n’apporte que peu d’avantages par rapport aux 

polyplexes non PEGylés quant à leurs interactions avec les protéines.  

L’acide hyaluronique a aussi été utilisé pour réduire les interactions avec les protéines, grâce au 

recouvrement de la surface des polyplexes. L’ajout d’acide hyaluronique modifie la charge de 

surface des polyplexes, qui devient négative. Cette charge négative et les répulsions stériques 

apportées par l’acide hyaluronique limitent théoriquement les interactions des polyplexes 

cationiques avec les protéines [25, 34, 35]. Dans notre étude, les polyplexes P-G-M recouverts 

de hyaluronate sodique (P-G-M + HA) présentent une augmentation de la taille en présence de 

sérum, mais celle-ci reste stable au cours du temps. Il faut noter que dans le cas des P-G-M + 

HA, la taille dans le sérum a été déterminée par DLS uniquement, ce qui peut donner une 

surestimations des valeurs observées, comme expliqué précédemment. Les résultats sont 

semblables à ceux obtenus avec les polyplexes PEGylés. L’acide hyaluronique limite les 

interactions avec les protéines, mais ne les inhibe pas totalement. L’utilisation d’acide 

hyaluronique de différentes masses moléculaires pourrait aussi améliorer la répulsion entre les 

polyplexes et les protéines [36]. 

En résumé, l’adsorption des protéines plasmatiques est modérée, mais présente pour 

toutes les formulations. Les polyplexes non PEGylés semblent adsorber plus de protéines 

que les polyplexes PEGylés. 
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II.2. LE CIBLAGE DE LA TUMEUR 

Tableau 6. Récapitulatif de la biodistribution des polyplexes après administration par voie IV chez la souris  

( - : pas d’accumulation ; + : légère accumulation ; ++ : accumulation moyenne ; +++ : forte 

accumulation). 

 

L’accumulation des polyplexes au niveau de la tumeur a été évaluée pour les polyplexes P-G-M, 

P-G-M-PEG750 et P-G-M-PEG2000, après leur administration IV chez la souris. Grâce à leur 

diamètre nanométrique, les trois formulations présentent une accumulation au niveau de la 

tumeur, mais aussi au niveau d’autres organes comme le foie et la rate, comme souvent 

observé pour des nanoparticules de taille supérieure à 100 nm, puisque ces organes présentent 

également des fenestrations. De plus, vu que la présence de sérum provoque une 

augmentation de le taille pour les trois formulations (Tableau 5), cela favorise la capture par 

ces organes [15]. Les polyplexes P-G-M sont les seuls à montrer une accumulation au niveau 

pulmonaire, probablement causée par la présence d’agrégats de plus grande taille par rapport 

aux polyplexes PEGylés, trop importante pour passer dans les fins capillaires des poumons [15]. 

La présence de fluorescence dans les reins semble, elle, plutôt indiquer une excrétion du siRNA 

libre [37]. 

Pour améliorer le ciblage de la tumeur, différentes stratégies pourraient être utilisées. 

Premièrement, une diminution de la taille des polyplexes pourrait limiter l’accumulation dans le 

foie et la rate. Ces organes sont en effet capables de capturer une certaine proportion des 

nanoparticules d’un diamètre supérieur à 200 nm [15, 38]. Certains auteurs montrent d’ailleurs 

que le diamètre idéal pour favoriser le ciblage passif est de 100 nm [31, 39], voire de 50 nm 

pour les tumeurs hypovascularisées [40]. 

Une autre stratégie, qui pourrait être utilisée pour augmenter le ciblage, est le greffage de 

ligands à la surface des polyplexes, afin d’obtenir un ciblage actif et une augmentation de 

l’accumulation au niveau tumoral. Comme détaillé dans l’introduction (III.3.3.b), de nombreux 

ligands d’adressage peuvent être utilisés dans le cadre du cancer. Par exemple, Corbet et son 

équipe ont montré une meilleure accumulation tumorale des nanoparticules de chitosan 
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PEGylées lorsqu’elles comportaient un ligand d’adressage (peptide RGD reconnaissant l'intégrine 

αvβ3). Grâce à la présence de ce ligand, les polyplexes de chitosan ont d’ailleurs montré une 

efficacité antitumorale significative in vivo, qui n’est pas observée pour les polyplexes PEGylés 

sans peptide RGD [41]. 

L’étude de la distribution in vivo nous a aussi indiqué que le siRNA s’accumulait au niveau 

tumoral dès 4 heures post-injection et persistait jusqu’à 24 heures après l’injection d’une dose 

de 1 mg/kg, habituellement utilisée in vivo [42, 43]. Cette indication nous permet d’envisager 

un schéma thérapeutique à une seule administration par jour dans le cadre d’une future étude 

d’efficacité antitumorale in vivo chez la souris. 

En résumé, les polyplexes non PEGylés et PEGylés sont capables d’atteindre la tumeur. 

Cependant, ils s’accumulent aussi dans d’autres organes comme la rate et le foie. Les 

polyplexes P-G-M montrent une forte accumulation dans les poumons. 

III. L’ENDOCYTOSE 

Tableau 7. Récapitulatif des valeurs de MFI (entrée cellulaire) obtenues en l’absence ou en présence de 

sérum pour les différentes formulations de polyplexes ( / : paramètre non déterminé ; moyenne ± SD ou 

valeur moyenne). 

 

La capacité des polyplexes à pénétrer dans les cellules dépend principalement de leur taille et 

de leurs propriétés de surface [44]. Il est généralement reconnu qu’une charge de surface 

positive favorise les interactions avec les constituants anioniques des membranes plasmiques, 

nécessaires aux processus d’endocytose [45-47]. Dans ce travail, les polyplexes polycarbonates 

possédant une charge de surface positive au N/P optimal montraient, en effet, généralement 

une capacité élevée à entrer dans les cellules HeLa cultivées dans un milieu sans sérum, 

contrairement aux polyplexes de potentiel zêta négatif. Une exception était les polyplexes 
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contenant du hyaluronate sodique, capables d’entrer dans les cellules grâce à un interaction 

avec le récepteur CD44 [21]. 

L’ajout de PEG en surface des nanoparticules est connu pour masquer la surface des polyplexes 

vis-à-vis des protéines plasmatiques, mais aussi des membranes plasmiques. Le PEG peut 

diminuer les interactions avec les membranes et ainsi leur capacité à pénétrer dans les cellules, 

et ce proportionnellement à la densité de couverture et à sa masse moléculaire [48, 49]. Dans 

notre travail, nous avons observé qu’en l’absence de sérum, les polyplexes P-G-M-PEG750 

avaient un taux d’endocytose similaire à celui des polyplexes P-G-M non PEGylé. Par contre, le 

taux d’endocytose des polyplexes P-G-M-PEG2000 était significativement plus faible (environ 5 

fois moins de siRNA par cellule).  

Avec l’utilisation de hyaluronate sodique, la charge de surface des polyplexes devient négative. 

Cette charge négative devrait théoriquement augmenter la répulsion avec les membranes 

plasmiques et donc diminuer l’endocytose. Cependant, les cellules cancéreuses surexpriment le 

récepteur CD44 qui lie entre autres, l’acide hyaluronique. La présence de ce récepteur pourrait 

donc favoriser une endocytose spécifique des polyplexes recouverts d’acide hyaluronique [25]. 

En l’absence de sérum, nous avons en effet observé un taux d’endocytose similaire pour les 

polyplexes P-G-M + HA 5 et pour les polyplexes P-G-M seuls. Malgré la diminution de la charge 

de surface, le taux d’endocytose est maintenu potentiellement grâce aux interactions avec les 

récepteurs CD44. Par contre, l’ajout de 12,5 % de hyaluronate diminue environ de moitié le 

taux d’endocytose. La diminution plus importante du potentiel zêta apportée par l’ajout de 12,5 

% de hyaluronate pourrait, en effet, augmenter les répulsions avec les membranes plasmiques. 

Dans ce cas, la diminution de la charge et de l’affinité pour les membranes n’est plus 

contrebalancée par l’affinité de l’hyaluronate pour le récepteur CD44. Dans la littérature, 

l’équipe de Wojcicki observe aussi une diminution de la pénétration cellulaire due à 

l’augmentation du pourcentage d’acide hyaluronique. Leur hypothèse est que la quantité d’acide 

hyaluronique présentée aux cellules est trop importante pour permettre une interaction 

optimale avec le récepteur CD44, et ce, en raison d’un encombrement stérique [21]. 

En présence de sérum, les propriétés de surface des polyplexes peuvent être modifiées par 

l’adsorption de protéines, ce qui peut diminuer, voire totalement supprimer la capacité des 

polyplexes à pénétrer dans les cellules [50, 51]. L’ajout de PEG ou de hyaluronate sodique 

devrait limiter cette adsportion et donc limiter la diminution de la pénétration cellulaire.  
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Cependant, dans notre cas, le PEG n’empêche pas la diminution de l’entrée cellulaire en 

présence de sérum. L’équipe de Dakwar a montré aussi que la présence de PEG autour de 

liposomes cationiques ne leur permettait pas de pénétrer dans les cellules cultivées dans un 

milieu riche en protéines. Pourtant, ces mêmes liposomes pénètrent dans les cellules cultivées 

dans un milieu sans sérum. Ils suggèrent donc que cette diminution de pénétration cellulaire 

est due à la formation de la couronne de protéines et ce, malgré la présence de PEG [30]. 

D’autres auteurs comme l’équipe de Yang montrent cependant une pénétration cellulaire 

importante pour des polyplexes polycarbonate PEGylés en présence de sérum. Une des 

différences qui pourrait expliquer cette pénétration cellulaire est que le polymère de Yang 

comprend une chaine de PEG comprise entre deux blocs hydrophiles. Cette différence de 

structure pourrait expliquer la meilleure entrée cellulaire de leurs polyplexes en présence de 

sérum. Selon cette équipe, la configuration des polyplexes avec ce polymère permet la présence 

de groupements cationiques aux extrémités des chaines de PEG, favorisant les interactions avec 

les membranes [8]. 

Concernant les polyplexes recouverts de 5 % d’acide hyaluronique, leur pénétration cellulaire 

diminue plus modérément avec l’augmentation du pourcentage de sérum. En présence de 50 % 

de sérum, la pénétration de ces polyplexes est plus élevée que pour toutes les autres 

formulations. La charge de surface négative apportée par hyaluronate semble limiter la 

formation de la couronne de protéines, et ainsi limiter le masquage de la surface de la 

nanoparticule [30, 51]. 

Outre l’utilisation d’acide hyaluronique, d’autres stratégies pourraient être utilisées pour 

améliorer la pénétration cellulaire en présence d’un milieu riche en protéines. Par exemple, il 

serait intéressant de tester des polycarbonates dont la liaison entre le PEG et le reste du 

polymère serait clivable en présence d’un stimulus de l’environnement tumoral, comme une 

liaison hydrazone sensible au pH acide, tel que fréquemment observé dans les tumeurs. Le 

PEG, nécessaire pour garantir l’intégrité du polyplexe jusqu’à la tumeur, serait libéré lorsque la 

nanoparticule atteint l’environnement tumoral. La charge de surface positive est ainsi exposée 

pour favoriser la pénétration cellulaire [52]. Cependant, la matrice extracellulaire contient aussi 

de nombreux constituants, tels que des protéines, qui pourraient interagir avec la surface 

cationique des polyplexes, une fois celle-ci exposée. 

En résumé, l’ajout de PEG750 ou de HA 5 % ne diminue pas l’entrée cellulaire des polyplexes 

P-G-M en l’absence de sérum, contrairement au PEG2000 ou à l’HA 12,5 %, dont 

l’encombrement stérique est trop important. Le « dilemme du PEG » est mis en évidence dans 
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ce travail. Pour combiner furtivité et efficacité, Un compromis pourrait théoriquement être 

trouvé en modulant la densité de couverture et la longueur des chaines de PEG. Un compromis 

similaire semble aussi nécessaire avec l’utilisation de l’acide hyaluronique. 

En présence de sérum, l’entrée diminue drastiquement pour toutes les formulations, sauf 

pour les polyplexes P-G-M + HA 5, dont la diminution est moins importante. 

IV. LA LIBÉRATION DE L’ENDOSOME ET LA DÉGRADATION DE L’ARNM 

Tableau 8. Récapitulatif des valeurs d’efficacité (expression relative de l’ARNm HDAC5) obtenues après deux 

cycles de transfection, en l’absence ou en présence de sérum, pour les différentes formulations de 

polyplexes ( / : paramètre non déterminé ; moyenne ± SD). 

 

La libération de l’endosome est une étape cruciale pour l’efficacité du siRNA. En effet, une 

pénétration cellulaire élevée des polyplexes n’est pas nécessairement associée à une bonne 

efficacité. La première stratégie pour augmenter la libération de l’endosome a été l’utilisation du 

mécanisme « d’éponge à protons ». En augmentant la proportion de groupements morpholines, 

nous avons montré que le pouvoir tampon du polymère augmente pour atteindre celui du PEI 

lorsque le rapport morpholine/guanidine est égal à 1. Malgré un pouvoir tampon similaire à 

celui du PEI, les premiers polyplexes développés n’étaient toutefois pas capables d’être libérés 

de l’endosome. Une explication serait que les polyplexes sont bien libérés de l’endosome, mais 

une fois dans le cytoplasme, le siRNA n’est pas relargué du polymère. 

Pour délivrer du siRNA, l’équipe de Hedrick et Wender ont synthétisé des polymères 

polycarbonates contenant des groupements hydrophobes sur leur structure, et ont montré 

l’importance de l’association entre ce groupement et le bloc hydrophile pour administrer 

efficacement le siRNA [7]. En s’inspirant de leur travail, l’addition d’un bloc hydrophobe de 

polycarbonate sur la structure du polymère nous a permis d’obtenir une diminution de 

Polyplexe 
Expression relative de l’ARNm HDAC5 (% ) 

0 %  FBS 10 %  FBS 50 %  FBS 

P-G-M 19 ± 8 107 ± 13 88 ± 14 

P-G-M-PEG750 79 ± 10 / / 

P-G-M-PEG2000 52 ± 6 / / 

P-G-M + HA 5 68 ± 12 109 ± 13 94 ± 16 

P-G-M + HA 12,5 / / / 
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l’expression de l’ARNm ciblé. Selon la littérature, le caractère amphiphile du polymère P-G-M 

(Bz-PTMC-b-PCG-b-PCM) permet de perturber les membranes et de favoriser la libération de 

l’endosome. L’interaction du polymère avec les membranes pourrait aussi déstructurer les 

polyplexes et permettre le relargage du siRNA [53-56]. La dégradation de l’ARNm codant pour 

la protéine HDAC5 par le siRNA, après deux cycles de transfection, mène finalement à une 

diminution de la prolifération des cellules HCT116 in vitro. 

Par contre, ces polyplexes Bz-PTMC-b-PCG-b-PCM ne montrent aucune efficacité in vitro lorsque 

les cellules sont transfectées en présence de sérum. Différentes hypothèses peuvent expliquer 

cette inefficacité. Premièrement, l’entrée cellulaire est fortement diminuée en présence de 

sérum. Deuxièmement, l’augmentation de la taille observée pour ces polyplexes dans le sérum 

pourrait modifier les mécanismes d’endocytose [44]. En empruntant une autre voie d’entrée, la 

vésicule d’endocytose pourrait par exemple ne pas subir d’acidification. Celle-ci est pourtant 

nécessaire aux polyplexes pour être libérés de l’endosome grâce au mécanisme « d’éponge à 

protons ». L’équipe de Hoekstra a montré que des nanoparticules de moins de 200 nm 

empruntaient la voie d’endocytose clathrine-dépendante, menant à l’acidification de 

l’endosome. Par contre, des particules de plus de 500 nm empruntaient une voie d’entrée qui 

ne subissait pas d’acidification de la vésicule d’endocytose [57]. Finalement, une hypothèse 

suggérée par Wang et ses collaborateurs est que la formation d’une couronne de protéines 

autour des polyplexes pourrait diminuer leur libération de l’endosome et favoriser leur 

dégradation par les lysosomes [58]. 

L’efficacité des polyplexes PEGylés n’est par contre pas comparable à celle observée pour les 

polyplexes P-G-M. Il est établi que l’ajout de PEG en surface de polyplexes peut diminuer leur 

efficacité en fonction de leur densité et de leur longueur de chaine. Dans notre cas, malgré une 

plus grande longueur de chaine de PEG, les polyplexes P-G-M-PEG2000 montrent étonnamment 

une meilleure efficacité, induisant une dégradation de l’ARNm plus importante que celle 

observée avec les P-G-M-PEG750. De plus, la pénétration cellulaire des polyplexes P-G-M-PEG750 

est similaire à celle des polyplexes non PEGylés, et est meilleure que celle des P-G-M-PEG2000. 

Une des raisons qui pourrait expliquer la plus grande efficacité des polyplexes P-G-M-PEG2000 

est leur meilleur pouvoir tampon, directement lié au rapport morpholine/guanidine. En effet, 

celui-ci est plus élevé pour le polymère P-G-M-PEG2000 que pour le polymère P-G-M-PEG750. Le 

pouvoir tampon du polymère peut favoriser la libération des polyplexes de l’endosome grâce au 

mécanisme « d’éponge à protons » et ainsi augmenter l’efficacité de dégradation de l’ARNm 

[59, 60]. Cependant, la diminution d’expression de 50 % de l’ARNm HDAC5 causée par deux 



DISCUSSION GÉNÉRALE 

222  

cycles de transfection par les polyplexes P-G-M-PEG2000 ne suffit pas à obtenir une diminution de 

prolifération des cellules cancéreuses. Malgré une diminution de 50 % de son niveau 

d’expression, il est possible que le niveau protéique d’HDAC5 restant soit suffisant pour 

maintenir une activité catalytique dans la cellule, lui permettant d’assurer ses fonctions. 

En présence de sérum, l’efficacité de polyplexes PEGylés n’a pas été démontrée. Leur faible 

efficacité dans un milieu exempt de sérum en plus de leur faible pénétration cellulaire en 

présence de sérum laisse supposer d’une efficacité non significative in vivo, mais cela reste 

toutefois à démontrer. 

L’acide hyaluronique avait pour objectif d’améliorer l’efficacité des polyplexes en présence de 

sérum. L’efficacité des polyplexes P-G-M + HA 5 dans un milieu sans sérum est toutefois faible 

et similaire à celle observée pour les polyplexes PEGylés. Les raisons de cette perte d’efficacité 

peuvent être diverses. Par exemple, il est possible que les polyplexes P-G-M + HA 5 restent liés 

à la membrane, et que cette fluorescence membranaire soit confondue avec la pénétration 

cellulaire lors de l’analyse de cytométrie. Dans ce cas, la cytométrie en flux donne une 

surestimation du niveau d’endocytose [61]. Aussi, la taille élevée des polyplexes P-G-M + HA 5 

peut modifier leur voie d’entrée et leur devenir intracellulaire [44]. Finalement, pour l’entrée 

cellulaire, les interactions avec les membranes plasmiques sont favorisées par le récepteur 

CD44 [36], ce qui n’est pas le cas avec les membranes endosomales. La présence de 

hyaluronate peut donc entraver la libération de l’endosome, à cause de la charge de surface 

anionique des polyplexes.  

En présence de sérum, les polyplexes P-G-M + HA 5 ne présentent plus aucune efficacité. En 

plus des hypothèses développées ci-dessus, une des raisons pourrait être une légère adsorption 

de protéines en surface des polyplexes, malgré la présence de hyaluronate. Selon l’équipe de 

Wang, ces protéines en surface pourraient favoriser la dégradation des polyplexes par les 

lysosomes [58]. 

En résumé, en absence de sérum, les polyplexes P-G-M montrent une efficacité suffisante 

pour obtenir une diminution de la prolifération des cellules cancéreuses. L’ajout de PEG 

et de HA diminue cette efficacité, provoquant la perte de l’effet antiprolifératif. En 

présence de sérum, aucune formulation ne montre une efficacité significative. 
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V. LA TOXICITÉ 

Les différents tests de toxicité réalisés avec les polymères polycarbonates utilisés dans ce travail 

n’ont pas mis en évidence de toxicité. De plus, les polymères de type polycarbonates sont 

décrits dans la littérature comme étant biocompatibles et biodégradables [1-4]. Cependant, afin 

d’envisager une future utilisation clinique de nouveaux polymères, il sera nécessaire de 

déterminer et prouver leur caractère non toxique, biocompatible et biodégradable in vitro, mais 

aussi in vivo.  

En plus de la toxicité intrinsèque du polymère, les polyplexes peuvent présenter une toxicité 

due à leurs propriétés nanoparticulaires. Ce domaine de la toxicité, appelé la nanotoxicité, n’est 

pas à négliger, surtout qu’il en est à ses débuts et que la toxicité à long terme de ce genre de 

traitement reste encore méconnue [62]. 
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L’utilisation de polymères polycarbonates aliphatiques a été décrite comme une stratégie 

expérimentale prometteuse pour la formulation de vecteurs de siRNA par différents auteurs [1-

4]. Leurs principaux avantages sont leur caractère biocompatible et biodégradable et leur 

synthèse versatile permettant la formation d’une multitude de polymères fonctionnalisés. De 

plus, la synthèse des polycarbonates aliphatiques peut être réalisée dans des conditions 

respectueuses de l’environnement. 

Au cours de ce travail, de nombreux polyplexes ont été formulés à base de polymères de type 

polycarbonates aliphatiques. Lors de la première partie de ce projet, nous sommes parvenus à 

déterminer les éléments structurels essentiels du polymère, afin d’obtenir des polyplexes 

efficaces in vitro. Les éléments importants que nous avons mis en évidence pour ces polymères 

sont : (i) une masse moléculaire du polymère de plus de 10 kDa, (ii) la présence d’un rapport 

des fonctions morpholines/guanidines supérieur à 1 et (iii) la présence d’un groupement 

hydrophobe capable de conférer un caractère amphiphile au polymère.  

Deux stratégies différentes ont ensuite été utilisées pour optimiser l’administration des 

polyplexes in vivo. Du PEG ou de l’acide hyaluronique a été ajouté à la surface des polyplexes 

dans le but de limiter l’adsorption des protéines plasmatiques et d’augmenter la furtivité vis-à-

vis du système immunitaire. Ces modifications de surface sont connues pour augmenter le 

temps de demi-vie et les chances d’accumulation au niveau de la tumeur. Malgré l’observation 

d’une accumulation tumorale pour les polyplexes PEGylés, l’efficacité de dégradation de l’ARNm 

in vitro des polyplexes contenant du PEG est diminuée par rapport à celle des polyplexes P-G-M. 

La même observation a été faite pour les polyplexes contenant de l’acide hyaluronique. Cette 

diminution d’efficacité mène à la suppression de l’effet antiprolifératif des polyplexes contenant 

le siRNA HDAC5, et ce, tant pour les polyplexes à base de PEG que ceux à base de HA. 

Comme de nombreux chercheurs, nous semblons confrontés au « dilemme du PEG ». Alors que 

la PEGylation augmente la stabilité des polyplexes et leur accumulation au niveau de la tumeur, 

elle diminue les interactions avec les membranes provoquant une diminution de la pénétration 

cellulaire et de la libération de l’endosome. Celle-ci conduit au final à une perte d’efficacité. En 

effet, le but de la PEGylation est paradoxal puisqu’il s’agit de masquer la charge superficielle 

positive des polyplexes, avec pour conséquence une réduction de l'interaction des 

nanoparticules avec les protéines plasmatiques, mais aussi avec les membranes des cellules 

cibles. Un compromis pourrait théoriquement être trouvé en modulant la densité de couverture 

et la longueur des chaines de PEG [5]. Dans notre cas, nous n’avons pas pu mettre en évidence 
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de différence entre les PEG750 et les PEG2000 puisque tous les deux sont confrontés à la même 

perte d’efficacité.  

Au vu de nos résultats, il semble également que ce « dilemme des PEG » soit transposable à 

d’autres stratégies de masquage de la surface des nanoparticules. Nos résultats montrent en 

effet que les polyplexes recouverts de 5 % d’acide hyaluronique conservent leur capacité à être 

internalisés contrairement à ceux recouverts de 12,5 % d’acide hyaluronique probablement en 

raison d’un masquage trop important de la surface des polyplexes. 

Nos résultats mettent également en évidence l’importance d’évaluer les caractéristiques 

physico-chimiques et l’efficacité des nanoparticules dans des milieux physiologiques riches en 

protéines afin de se rapprocher des conditions in vivo. En effet, de nombreuses études sont 

confrontées à des problèmes de corrélation in vitro/in vivo pour avoir négligé la complexité des 

milieux auxquels sont soumis les vecteurs in vivo. Comme cela fut constaté dans notre cas, des 

vecteurs efficaces dans des milieux de culture pauvres en protéines se révèlent souvent 

inefficaces dans des milieux riches en protéines.  

Il semble en tout cas évident que le développement d’un vecteur de siRNA destiné à l’usage 

humain est une tâche ardue, comportant de nombreuses étapes à franchir avant d’obtenir une 

efficacité thérapeutique. L’administration de siRNA au moyen de vecteurs non viraux reste un 

problème complexe et les difficultés sont multiples. Cette technologie se heurte pour l’instant à 

un problème d’efficacité ; ce qui explique l’absence à ce jour de traitement à base de polyplexes 

ou de lipoplexes sur le marché. Toutefois, bien que peu d’essais se soient avérés positifs jusqu’à 

présent, ils représentent un réel espoir pour les traitements futurs. Dans le cadre du ciblage des 

HDAC en thérapie anticancéreuse, les possibilités que pourrait apporter un nanomédicament de 

type polyplexe sont grandes : grâce à leur spécificité, les siRNA vectorisés et délivrés 

permettraient de cibler sélectivement les HDAC pertinentes dans le développement et la 

croissance tumorale, offrant un nouvel outil thérapeutique de choix dans l’arsenal des 

traitements contre le cancer. 

La recherche d’un vecteur performant et sûr est donc toujours d’actualité et étant donné les 

propriétés interessantes des polycarbonates, les perspectives suivantes pourraient être 

envisagées.  

Dans un premier temps, il semble essentiel de comprendre le manque d’efficacité observé avec 

les P-G-M-PEG et P-G-M + HA. Pour cela, différentes perspectives peuvent être envisagées. Il 
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serait intéressant de déterminer plus précisément la présence intracellulaire du siRNA, par 

exemple en éteignant la fluorescence membranaire au moyen du bleu de trypan lors des 

analyses de cytométrie en flux. Cette technique permettrait de vérifier si les MFI déterminés 

correspondent réellement au siRNA intracellulaire. L’exploration du devenir intracellulaire des 

polyplexes et des voies d’entrées qu’ils utilisent pourrait également nous aider à mieux 

comprendre le manque d’efficacité. 

D’autre part, les chaines de PEG étant directement liées de façon covalente au polymère, nous 

n’avons pas pu tester l’influence de différentes densités de PEG. Il serait intéressant de tester 

l’influence de la densité en faisant varier des proportions P-G-M et de P-G-M-PEG. Le pouvoir 

tampon du polymère P-G-M-PEG750 pourrait également être augmenté afin d’observer une 

éventuelle meilleure efficacité, qui serait la preuve d’une libération plus importante de 

l’endosome. 

Des modifications structurelles pourraient également être envisagées afin d’augmenter 

l’efficacité du polymère P-G-M. Une perspective intéressante pourrait être l’utilisation d’une 

liaison labile entre la chaine de PEG (ou un autre polymère hydrophile) et le reste du polymère. 

Cette liaison serait sensible à un stimulus spécifique de l’environnement intratumoral, comme 

une diminution du pH ou la présence d’une enzyme. Après avoir protégé la nanoparticule dans 

la circulation, le PEG en serait dissocié une fois arrivé au niveau de la tumeur. Après la 

dissociation, la surface cationique du polyplexe serait exposée aux cellules, permettant une 

meilleure interaction avec les membranes. Dans notre cas, les cellules seraient ainsi en contact 

avec les polyplexes P-G-M, qui sont eux capables de diminuer la prolifération des cellules 

cancéreuses in vitro. 

Nous pourrions également envisager de tester l’effet de la disposition du bloc de PEG dans la 

structure du polymère. L’équipe de Yang a montré qu’avec le PEG situé entre les deux blocs 

cationiques du polymère polycarbonate, les polyplexes présentent des groupements cationiques 

à l’extrémité des chaines de PEG, favorisant l’entrée cellulaire, même en présence de sérum [6]. 

Pour l’acide hyaluronique, le rôle de différents facteurs comme la masse moléculaire ou son 

mode de liaison au polyplexe mériteraient d’être investigués. Certains auteurs ont en effet 

montré l’importance de ces paramètres dans la formulation de nanoparticules. L’équipe de 

Wojcicki a par exemple montré une meilleure efficacité lorsque des liposomes sont complexés à 

de l’acide hyaluronique par une liaison covalente. Qhattal et son équipe ont démontré, quant à 
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eux, que la masse moléculaire de l’acide hyaluronique utilisé modifie les caractéristiques 

physico-chimiques et l’entrée cellulaire des liposomes. 

Pour améliorer la dégradation du polymère dans l’environnement intracellulaire, des ponts 

disulfures (-S-S-) pourraient être introduits au niveau de la structure du polymère. Tai et son 

équipe ont ainsi montré une efficacité accrue de nanoparticules peptidiques contenant des 

ponts disulfure. 

Enfin, des ligands d’adressage pourraient être greffés à la surface des nanoparticules afin d’en 

augmenter l’efficacité d’endocytose et obtenir un ciblage actif. 

Par ailleurs, bien que les polycarbonates aliphatiques présentent de nombreuses perspectives, 

leur synthèse doit encore être optimisée pour améliorer la reproductibilité de leur structure et 

permettre une synthèse à plus grande échelle. Pour être utilisés un jour en clinique, les 

polymères devront être répondre à des exigences strictes de qualité permettant de garantir la 

reproductibilité d’efficacité et de sécurité. 
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Dans le cadre du traitement de nombreuses pathologies comme le cancer, l’administration de 

siRNA à des fins thérapeutiques est une approche prometteuse. Administré seul, le siRNA n’est 

cependant pas capable d’atteindre le cytoplasme des cellules cibles, en raison de sa dégradation 

rapide par les nucléases et de son incapacité à franchir les membranes cellulaires. Pour le 

protéger et le conduire jusqu’à son lieu d’action, nous avons développé des vecteurs de siRNA 

de type polyplexes à base de polymères polycarbonates aliphatiques. L’influence de la structure 

(linéaire, ramifié), de la masse moléculaire, de la présence de différentes fonctions (guanidine, 

morpholine) et de l’ajout d’un groupement hydrophobe sur les polymères a été évaluée quant à 

leur capacité à former des nanoparticules pouvant administrer du siRNA dirigé spécifiquement 

contre les histones déacétylases (HDAC). Cette famille d’enzymes composée de 18 membres est 

surexprimée dans de nombreux tissus tumoraux et certaines d’entre elles, telles que l’HDAC5, 

constituent une cible thérapeutique intéressante dans le traitement antitumoral.  

Avec un polymère d’une masse moléculaire supérieure à 10 kDa comprenant une chaine 

hydrophobe et une combinaison de fonctions morpholines et guanidines dans un rapport 

supérieur à 1, les nanoparticules formées ont permis in vitro, de diminuer l’expression de 

l’ARNm ciblé dans les cellules cancéreuses et par conséquent de conduire à l’effet anti-

prolifératif induit par l’absence de la protéine HDAC5. 

Afin d‘optimiser l’efficacité des polyplexes destinés à être administrés par la voie intraveineuse 

(IV), des chaines de polyéthylène glycol (PEG) ont été greffées à la structure de ce polymère. 

L’ajout de PEG a pour but de limiter l’adsorption des protéines plasmatiques et d’augmenter la 

furtivité des polyplexes par rapport au système immunitaire. Ces propriétés devraient 

augmenter le temps de demi-vie des polyplexes dans la circulation et augmenter les chances 

d’accumulation au niveau tumoral par ciblage passif. En plus de la PEGylation, une alternative a 

été testée. L’acide hyaluronique a ainsi été utilisé à la place des PEG pour recouvrir la surface 

cationique des polyplexes. En plus des effets précédemment décrits pour le PEG, l’acide 

hyaluronique devrait également favoriser le ciblage actif de la tumeur ainsi que l’endocytose 

grâce à son potentiel rôle de ligand d’adressage par interaction avec son récepteur CD44. 

Ces modifications ont été réalisées dans le but d’obtenir une formulation capable d’administrer 

efficacement du siRNA dirigé contre une histone déacétylase, après une administration par la 

voie IV. 
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The administration of siRNA for therapeutic purposes during the treatment of numerous 

pathologies such as cancer, is a promising approach. When administered alone, however, siRNA 

cannot reach the cytoplasm of the target cells due to its degradation by the nucleases and its 

inability to get past the cell membranes. In order to protect it and deliver it to its zone of 

action, we have developed aliphatic polycarbonate polymer-based polyplex siRNA vectors. The 

influence of the structure (linear, ramified), of the molecular mass, the presence of different 

functions (guanidine, morpholine) and the addition of a hydrophobic group to the polymers was 

evaluated with regard to their ability to form nanoparticles that can administer siRNA specifically 

targeted against histone deacetylases (HDAC). This family of enzymes made up of 18 members 

is over-expressed in many tumour tissues and some of them, such as HDAC5, constitute an 

interesting therapeutic target in antitumor treatment.  

With a polymer having a molecular mass higher than 10 kDa including a hydrophobic chain and 

a combination of morpholine and guanidine functions in a ratio of more than 1, the 

nanoparticles formed have enabled, in vitro, to decrease the expression of the targeted mRNA 

in the cancer cells and consequently to lead to the anti-proliferative effect caused by the 

absence of the HDAC5 protein. 

In order to optimise the efficiency of the polyplexes intended to be administered intravenously 

(IV), polyethylene glycol chains (PEG) were grafted onto the structure of this polymer. The 

addition of PEG is intended to limit the absorption of plasmatic proteins and increase the stealth 

of polyplexes with regard to the immune system. These properties should increase the duration 

of the half-life of the polyplexes in the blood stream and increase the chances of accumulation 

in the tumour by passive targeting. In addition to PEGylation, an alternative has been tested. 

Hyaluronic acid was therefore used instead of PEG to cover the cationic surface of the 

polyplexes.  In addition to the effects described for the PEG, the hyaluronic acid should also 

enable active targeting of the tumour and endocytosis thanks to its potential role as an 

addressed ligand by interaction with its CD44 receptor. 

These modifications were carried out with the objective of obtaining a formulation capable of 

effectively administering siRNA directed against a histone deacetylase after IV administration. 


