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1. Wprowadzenie

Choroby nowotworowe s3a jednym z najwiekszych probleméw zdrowotnych
wspotczesnego spoleczenstwa, pozostajac jednym z trzech gldéwnych powoddéw umieralnosci
na $wiecie [1]. Konwencjonalna chemioterapia, w polaczeniu z resekcja chirurgiczng lub
radioterapig, jest obecnie jedna z glownych strategii leczenia nowotwordow. Jednakze, ze
wzgledu na dystrybucje ogdlnoustrojowa i brak zdolnosci celowania w tkanki nowotworowe,
srodki chemoterapeutyczne mogg takze zabija¢ zdrowe komorki, prowadzac do powaznych
skutkéw ubocznych. Innym problemem takiej terapii jest to, ze w przypadku dozylnych
iniekcji np. paklitakselu prawie 50% dawki jest usuwane z organizmu w ciggu pierwszych 24
godzin, a mniej niz 0,5% catkowitej dawki dociera do guza w phlucach [2]. Te ograniczenia,
w polaczeniu z rosngcg opornoscig wielolekowa komorek nowotworowych na znaczng liczbe
farmaceutykow, stabg biodostepnoscig, ograniczong stabilno$cig 1 niewystarczajaca
rozpuszczalnosciag wielu lekow w wodzie sa glownymi przeszkodami w uzyskaniu
skutecznego efektu terapeutycznego. Zatem, pilnie potrzebne s nowe strategie bezpiecznej
I skutecznej terapii przeciwnowotworowej.

Kamieniem milowym terapii przeciwnowotworowe]j jest zastosowanie nanotechnologii
w celu uzyskania skuteczniejszego leczenia przy jednoczesnej minimalizacji skutkow
ubocznych. Nanonosniki polimerowe z fizycznie ,,zaladowanym” lekiem wykazujg ogromny
potencjal jako nanoleki umozliwiajace zwigkszenie akumulacji w obszarze guza
i kontrolowane dostarczanie lekow przeciwnowotworowych w odpowiednich dawkach,
skutecznie pokonujac bariery biologiczne. Rézne preparaty tego typu sa przedmiotem
intensywnych badan przedklinicznych i klinicznych.

Opracowanie inteligentnych no$nikow polimerowych do przenoszenia i uwalniania lekow
przeciwnowotworowych do tkanek i komoérek nowotworowych przy jednoczesnym
zmniejszeniu narazenia na leki zdrowych narzadow jest bardzo trudnym zadaniem. Powoduje
to stale rosnace zainteresowanie ze strony wielu dziedzin, w tym nauk o polimerach, farmacji,
nanotechnologii i medycyny. Inspirujagc si¢ unikalnym mikrosrodowiskiem komorek
nowotworowych, projektuje si¢ funkcjonalne nanonos$niki polimerowe w celu zwigkszenia
akumulacji leku w komorkach nowotworowych, lepszej penetracji guzéw oraz selektywnego
uwalniania lekow w miejscach zmienionych chorobowo. Komdrki nowotworowe
charakteryzuja si¢ unikalnymi markerami patofizjologicznymi takimi jak: zewnatrz-
1 wewnatrzkomorkowe kwasne pH, podwyzszony poziom glutationu i reaktywnych form

tlenu, niedotlenienie lub nadekspresja specyficznych enzyméw itp., ktére moga dziata¢ jako



endogenny bodziec do selektywnego uwalniania lekow. Takie polimerowe nanoleki wrazliwe
na bodzce biologiczne, wykazaly wyzsza selektywno$¢ i skuteczno$¢ terapeutyczng
w poroéwnaniu z niewrazliwymi odpowiednikami, a w niektorych przypadkach sg juz
Klinicznie zatwierdzonymi uktadami.

Sposrod ukladow czutych na bodzce endogenne, na szczegdlng uwage zastuguja nosniki
czule na pH, z dwoch powoddéw. Jednym z nich jest fakt, ze endosomy do ktorych
nanono$niki sg wlgczone na drodze endocytozy, wykazuja silnie zakwaszone $rodowisko.
W wyniku tego uwalnianie terapeutyku z nanonos$nikow pod wplywem pH zapewnia
mechanizm ucieczki endosomalnej leku (ogranicza problem putapkowania endosomalnego).
Drugim powodem jest zakwaszenie zewnatrzkomorkowego mikrosrodowiska tkanek
nowotworowych, ktore moze by¢ wykorzystane do selektywnego celowania w guzy,
uzupetlniajac 1 poprawiajac  selektywno$¢ osiggang dzigki efektowi zwiekszone;j

przepuszczalno$ci 1 retencji naczyn guza.

W niniejszej rozprawie przedstawiono wyniki badan dotyczacych nowych pH-czulych
nosnikow substancji biologicznie aktywnych. Przeprowadzone prace miaty na celu mi¢dzy
innymi synteze nowych biodegradowalnych kopolimeréw i wytworzenie z nich systemow
kontrolowanego dostarczania lekow takich jak micele oraz supramolekularne hydrozele.
W ramach pracy przedstawiono rowniez wyniki badan komorkowych dokumentujgce

aktywnos¢ 1 selektywnos¢ badanych uktadow.

Badania przedstawione w niniejszej rozprawie byly czg¢sciowo finansowane w ramach
projektu badawczego: NCN 2015/17/B/ST5/01086 ,,Wstrzykiwalny biodegradowalny system
lokalnego kontrolowanego uwalniania lekéw sieciowany supramolekularnie in situ”
i stanowig przedmiot trzech wydrukowanych publikacji badawczych Polymers 2019, 11(7),
1221; Eur. J. Pharm. Biopharm. 2020, 154, 317; Pharmaceutics 2022, 14(2), 290; jednej
publikacji wystanej do recenzji (Supramolecular Hydrogel based on a-Cyclodextrin and
pH-responsive Micelles for Sustained Co-delivery of 8-Hydroxyquinoline Glycoconjugates
and Doxorubicin), dwoch artykutow przegladowych Materials 2020, 13(1), 133; Polymers
2020, 12(12), 2890) oraz 14 komunikatéw (ustnych i posterowych) prezentowanych na
konferencjach krajowych i migdzynarodowych.



2. Przeglad literatury
2.1. Systemy kontrolowanego dostarczania lekow

Wspolczesnie stosowane konwencjonalne metody podawania lekéw wykorzystuja
w niewielkim stopniu swoje mozliwosci terapeutyczne. Podstawowa wada standardowego
dostarczania lekéw jest brak mozliwosci ukierunkowanego dostarczania do okreslonych
tkanek. Jest to zwykle spowodowane tym, ze lek jest przy takim sposobie dostarczania
roOwnomiernie rozprowadzany z krwig w calym organizmie, pozostawiajac minimalng jego
ilos§¢ w miejscach patologicznych [3]. Medykamenty mogg by¢ aplikowane roznymi drogami,
w tym doustnymi, inhalacyjnymi, transdermalnie lub wstrzyknigciami podskornymi [1].
Jednakze, ponad 80% lekow podaje si¢ doustnie [4], co powoduje spore ograniczenia
w metabolizmie i wchtanianiu terapeutykow. Konwencjonalne, doustne przyjmowanie lekow
charakteryzuje si¢ uwalnianiem substancji aktywnej z postaci dawkowania w krotkim czasie
zamiast przedtuzonego uwalniania, co zmniejsza skuteczno$¢ terapeutyczng [5]. Aktywno$é
leku jest kontrolowana przez jego wchianianie do krazenia ogdlnoustrojowego, przez co
konieczne jest stosowanie wigkszych dawek leku, co ostatecznie zwicksza toksycznos¢
i powoduje skutki uboczne terapii [6]. W celu uzyskania pozadanej skutecznosci
terapeutycznej czesto wymagane jest przedtuzone uwalnianie leku, ktorego stezenie pozostaje
w oknie terapeutycznym przez dlugi czas. Ponadto dla pewnych specyficznych efektow
terapeutycznych pozadane jest dostarczanie lekow zgodnie z dobowym zachowaniem choroby
[7]. Leki stosowane w chorobach takich jak padaczka [8], astma [9], nadci$nienie t¢tnicze
[10] czy cukrzyca [11], ktorych stezenie nie powinno by¢ state w ciggu 24 godzin ze wzgledu
na rytm dobowy organizmu, wymagajg odpowiedniego dawkowania w konkretnym czasie, co
moze by¢ trudne do osiagniecia przez pacjenta przyjmujacego leki w sposob konwencjonalny.
W zwigzku z tym, zastosowanie personalizowanych systeméw kontrolowanego uwalniania
lekow jest czesto Kluczowe by podawane specyfiki prowadzity do pozadanej skutecznosci

terapeutycznej przy minimalnych skutkach ubocznych [8-11].

Pierwsze badania dotyczace kontrolowanego dostarczana lekow rozpoczely sie w latach
50° XX wieku wraz z opracowaniem doustnych oraz transdermalnych uktadow
o przedtuzonym uwalnianiu [12], po ktorych nastapit gwaltowny rozwoj systemoéw opartych
na mikro- i nanotechnologii pozwalajacych na precyzyjne kontrolowanie dawki uwalnianych
lekow, szczepionek, hormonoéw, enzymow itp. [13, 14]. Interdyscyplinarne podejscie do

opracowywania nowatorskich uktadow angazujace chemikoéw, biologow, farmaceutow oraz



lekarzy doprowadzito do opracowywania wielu interesujacych uktadow do kontrolowanego
dostarczania substancji biologicznie aktywnych takich jak: nanoczastki, koniugaty lekow,
hydrozele czy plastry transdermalne [14-16]. Umiejetne zaprojektowanie nos$nika potrafi
znaczaco poprawi¢ wilasciwosci farmakokinetyczne uwalnianych substancji biologicznie
aktywnych, czesto nierozpuszczalnych w wodzie [17]. Odpowiednie nos$niki ulatwiajg
transport lekow do wnetrza komorki, chronig ,,delikatne” farmaceutyki np. szczepionki przed
rozkladem [18] lub zmniejszaja skutki uboczne poprzez ukierunkowanie lekow na okreslone
tkanki, ograniczajac ich interakcje ze zdrowymi komodrkami lub réznymi czynnikami
srodowiskowymi [19]. Jednakze, podstawowe zadanie systemoéw kontrolowanego
dostarczania lekow dotyczy systematycznego uwalniania farmaceutykow w celu utrzymania

terapeutycznego poziomu leku w organizmie przez przedtuzony okres czasu.

Wyr6znia si¢ dwa typy uwalniania medykamentow z nos$nikow. Uwalnianie moze
zachodzi¢ w sposob ciagly, w wyniku czego ,,zaladowany” w nos$niku lek uwalnia si¢
systematycznie osiggajac i utrzymujgc dawke w oknie terapeutycznym przez wymagany okres
czasu (Rys. 1). Gtbwnym celem stosowania no$nikow jest optymalizacja dawki i czasu
dziatania leku, co z kolei poprawia efekt terapeutyczny i zmniejsza dziatania niepozadane.
Niesie to za sobg wiele korzysci w poréwnaniu do konwencjonalnego podawania lekow,
gdzie stezenie gwaltownie wzrasta po aplikacji specyfiku i po osiggnieciu wartoSci
maksymalnej rownie gwaltownie maleje [20]. Wymaga to stosowania znacznie wiekszych
poczatkowych dawek, a mimo to st¢zenie leku w oknie terapeutycznym utrzymuje si¢ krotko
(Rys. 1). Drugim sposobem uwalniania lekoéw z nosnika jest uwalnianie pulsacyjne. W tym
przypadku lek dawkowany jest w postaci impulsow, w okreslonych przedziatach czasu lub
czesto pod wptywem bodzcoéw $srodowiskowych. Zastosowanie tego typu nosnikow, jest
szczegOlnie korzystne np. przy leczeniu cukrzycy, poniewaz ciggle dostarczanie insuliny

mogloby mie¢ katastrofalne skutki dla organizmu [21].
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Rys. 1. Poréwnanie profili stezenia leku w organizmie podczas konwencjonalnego dostarczania (czerwona linia)
oraz z uzyciem systemu kontrolowanego uwalniania leku (zielona linia).

2.2. Polimerowe systemy kontrolowanego uwalniania lekow

Do wytwarzania no$nikow lekow wykorzystuje sie¢ wiele réznych materiatow, takich jak
polimery, czastki biologiczne, lipidy, zwigzki organiczne i nieorganiczne lub materiaty
weglowe [22, 23]. Obecnie prace w dziedzinie kontrolowanego dostarczania lekow
koncentrujg si¢ na spersonalizowanych uktadach, ktore zoptymalizuja profil uwalniania do
potrzeb pacjenta, jak rowniez poprawig wilasciwosci farmakokinetyczne czy stabilno$¢
substancji aktywnej. Dlatego tez, dobdr odpowiedniego materiatu, z ktorego nosnik bedzie
wykonany, jest kluczowym parametrem wplywajacym na jego rozmiar, ksztalt, mozliwosci
tadowania substancji aktywnej oraz kinetyke uwalniania leku [24]. Polimerowe no$niki
substancji biologicznie aktywnych sg niezwykle atrakcyjne do zastosowan medycznych ze
wzgledu na ich ogromne mozliwosci modyfikacji w celu uzyskania pozadanych wlasciwosci.
Wsréd  polimerowych nosnikow  wyrdznia sie¢  uklady samoorganizujace (micele,
polimerosomy i polimerowe nanoczastki), dendrymery, koniugaty polimer-lek oraz hydrozele
[14, 25].

Amfifilowe kopolimery blokowe sa zdolne do samoorganizacji W roztworach wodnych
i tworzenia uporzadkowanych struktur. Najczgstszymi przyktadami sa micele (kuliste
i cylindryczne (ang. worm-like), polimerosomy i nanoczastki polimerowe. Dostosowujac
stosunek frakcji masowych hydrofobowych 1 hydrofilowych blokéw amfifilowych
kopolimeréw blokowych i1 dostosowujac warunki otrzymywania nonoczastek W roztworze
wodnym, mozna uzyska¢ ,szyte na miarg” Struktury polimerowe. Parametrem
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odpowiedzialnym za morfologi¢ czastek jest ,,parametr upakowania” - p, ktory wykorzystuje
si¢ do projektowania uktadéow samoorganizujacych (Rys. 2a). Definiuje si¢ go jako p = v/aolc
(v = objetos¢ bloku hydrofobowego, a, = powierzchnia kontaktu grupy zewnetrznej
z osrodkiem, Il = dlugos¢ bloku hydrofobowego) [26, 27]. Z reguly jezeli parametr
upakowania jest (i) mniejszy niz %5 tworza si¢ micele kuliste, (ii) ,,p” w zakresie 2 — 1
prowadzi do polimerosoméw, natomiast (iii) ,,p” w zakresie %5 — % skutkuje tworzeniem si¢

micel cylindrycznych [28, 29].

‘ micela sferyczna % dendrymer
II A Y

koniugaty polimer-lek

\ @ |

micela cylindryczna

“Bh<p<h

nanoczastka
polimerowa

polimerosom

Rys. 2. (A) Morfologia nanostruktur powstalych w procesie samoorganizacji amfifilowych kopolimerow
blokowych w zaleznos$ci od parametru upakowania "p". (B) Graficzne przedstawienie morfologii polimerowych
nosnikow [29].

2.2.1. Micele polimerowe

Micele to uporzadkowane nanostruktury o hydrofobowym rdzeniu i hydrofilowej otoczce
(Rys. 2) [30], powstate na skutek samoorganizacji amfifilowych kopolimeréw w $srodowisku
wodnym. Proces samoorganizacji zachodzi powyzej pewnego stezenia kopolimeru w wodzie
tj. krytycznego stezenia micelarnego [31]. Hydrofobowa cze$¢ kopolimeru blokowego stuzy
jako rdzen miceli, ktory moze kapsutkowaé hydrofobowy lek. Jednocze$nie czgs§¢
hydrofilowa tworzy otoczke miceli, co zapewnia rozpuszczalno$¢ w wodzie. W zaleznos$ci od
(1) wielkosci jednostek hydrofobowych i hydrofilowych kopolimeru, (ii) warunkow procesu
uporzadkowania i (iii) obecnosci dodatkow (np. jonoéw, srodkéw powierzchniowo czynnych),

micele mogg charakteryzowac sie r6zng morfologia (np. kule, preciki, blaszki) [32].
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2.2.2. Polimerosomy

Polimerosomy (nazywane réwniez pecherzykami polimerowymi), Syntetyczne
odpowiedniki naturalnych liposoméw, sa to pecherzyki posiadajace najczesciej
trojwarstwowg membrang, ktora otacza wodny rdzen (Rys. 2) [33]. Membrana zbudowana
jest z hydrofobowego srodka i hydrofilowej warstwy wewnetrznej i zewnetrznej [34].
W przeciwienstwie do miceli, ktore w wigkszosci enkapsulujg zwiazki hydrofobowe w
swoich rdzeniach, polimerosomy moga kapsutkowaé czasteczki hydrofilowe lub enzymy,
biatka, fragmenty DNA 1 RNA w swoich wypehlionych ptynem rdzeniach, a dodatkowo

zatrzymywac czgsteczki hydrofobowe w dwuwarstwowych $ciankach.

2.2.3. Nanoczastki polimerowe

Nanoczastki polimerowe to stale uktady koloidalne, ktére powstaja w wyniku procesow
fizycznych lub chemicznych (Rys. 2) [35]. W przeciwienstwie do micel nie maja one dobrze
zdefiniowanej struktury konformacyjnej i nie charakteryzuja si¢ krytycznym stezeniem
micelarnym [36]. Wsrod nanoczastek polimerowych, w zaleznoSci od procesu ich
powstawania, mozna wyr6zni¢ nanosfery lub nanokapsutki [37]. Nanosfery polimerowe s3
strukturami podobnymi do matrycy, w ktorej lek moze by¢ rozpuszczony, kapsutkowany,
zwigzany chemicznie lub zaadsorbowany na jednostkach polimeru. Z drugiej strony,
nanokapsuitki sg strukturami podobnymi do pecherzykéw, ktore skiadajg sie z pojedynczej

blony polimerowej otaczajacej ciekty rdzen zawierajacy lek.

2.2.4. Dendrymery

Dendrymery to rozgalgezione polimery syntetyczne o rozmiarach nanometrycznych
0 dobrze zdefiniowanej, jednorodnej i monodyspersyjnej architekturze (Rys. 2) [38].
Zbudowane sg z rdzenia, ktéorym moze by¢ pojedynczy atom lub zwigzek chemiczny. Rdzen
otoczony jest rozgalgzionym wngtrzem na powierzchni ktérego znajduja si¢ grupy funkcyjne.
Lek moze by¢ ,,zamkniety” w przestrzeniach wewnatrzczasteczkowych lub skoniugowany na

powierzchni dendrymerow, co czyni je atrakcyjnymi no$nikami [39].

2.2.5. Koniugaty polimer-lek

Koniugaty polimer-lek to farmakologicznie aktywne uktady makroczasteczkowe
zawierajace jeden lub wiecej srodkow terapeutycznych, w tym niskoczasteczkowe leki, biatka
itp., kowalencyjnie zwigzane z nosnikiem polimerowym [40]. Sprzgganie substancji

bioaktywnych z polimerami ma za zadanie poprawe¢ wlasciwosci farmakokinetycznych,

12



zwigkszenie rozpuszczalnosci leku lub kontrolowane dostarczanie, poprzez koniugacje przez
odpowiednio zaprojektowane wigzanie chemiczne. Najczesciej stosowana w przemysle jest
koniugacja biatek z hydrofilowym poli(glikolem etylenowym) (PEG) w celu poprawy
wiasciwos$ci farmakokinetycznych; obecnie na rynku dostepne jest az 15 rdéznych preparatow
handlowych PEG-bialko i wiele znajduje si¢ w badaniach klinicznych [15]. Drugim rodzajem
koniugacji, jest przylaczenie kilku jednostek leku do lancucha polimerowego za pomoca
tatwo degradowalnego wigzania chemicznego. Z reguly taki kopolimer ze skoniugowanym

lekiem, agreguje si¢ w struktury uporzadkowane takie jak micele lub polimerosomy [41].

2.2.6. Hydrozele

Hydrozele to trojwymiarowe matryce ztozone z usieciowanych tancuchoéw polimerowych,
zdolne do wchianiania duzych ilosci wody oraz plyndow biologicznych, ktoére wypelniaja
przestrzenie migdzy tancuchami polimerowymi (Rys. 2) [42]. Hydrozele polimerowe, ze
wzgledu na rodzaj oddzialywan miedzy lancuchami polimerowymi, mozna podzieli¢ na
usieciowane chemiczne i fizyczne [43]. Usieciowane chemicznie hydrozele charakteryzuja si¢
obecnoscig wigzan kowalencyjnych miedzy tancuchami polimeréw, co skutkuje dobrymi
wlasciwosciami mechanicznymi oraz odpornoscig chemiczng, adekwatng do stabilno$ci
wigzania sieciujgcego. Natomiast hydrozele usieciowane fizycznie, powstajag na skutek
odzialywan dynamicznych takich jak: wigzania wodorowe, oddziatywania gospodarz-gos¢,
oddziatywania dipol-dipol, oddziatywania hydrofobowe lub oddziatywania van der Waalsa.
Dynamiczne odziatywania fizyczne nadajg takim hydrozelom interesujace wilasciwosci jak
zdolno$¢ samonaprawiania lub reagowania na bodzce Srodowiskowe np. temperatura, pH
[44]. Hydrozele sa atrakcyjnymi nosnikami ze wzgledu na ich podobienstwo do naturalnych
tkanek migkkich, zdolno$¢ do kapsutkowania czgsteczek bioaktywnych oraz wysoka

przepuszczalnos¢ tlenu i sktadnikow odzywcezych [45].

2.3. Polimerowe nanoczastki jako nos$niki lekéw w terapii przeciwnowotworowej

Zastosowanie polimerowych nanono$nikow do dostarczania hydrofobowych lekow
przeciwnowotworowych okazalo si¢ punktem zwrotnym w leczeniu nowotwordéw, pozwalajac
na unikniecie wielu probleméw zwigzanych z konwencjonalng chemioterapig [46, 47].
W wyniku oddziatywan hydrofobowych 1 elektrostatycznych polimerowe tancuchy
spontanicznie organizuja si¢ w nhanostruktury zdolne do fizycznego lub chemicznego
enkapsulowania substancji bioaktywnych [48]. Polimerowe nos$niki rozpuszczaja, nadaja

stabilno$¢ lekom i umozliwiaja ich dluzsze krazenie w organizmie [49]. Nanoczastki
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posiadaja unikalng zdoIlno$¢ do gromadzenia si¢ w tkankach nowotworowych, ze wzgledu na
ich nieszczelny uklad naczyniowy oraz slaby drenaz limfatyczny, spowodowany bardzo
szybkim i nieprawidlowym procesem angiogenezy [50]. Nieprawidlowa budowa naczyn
krwiono$ny w okolicach guza nowotworowego sprawia, ze nanoczastki z fatwoscia przenikaja
do tkanek otaczajacych komorki nowotworowe. Natomiast niesprawny drenaz limfatyczny
sprawia, ze nanoczastki nie sg usuwane z tkanek nowotworowych [51, 52]. Zjawisko to jest
znane jako efekt zwigkszonej przepuszczalno$ci i retencji naczyn guza (ang. enhanced
permeation and retention effect, EPR) [53]. Ponadto niedawno opisano, ze nanoczgstki
powodujg tworzenie si¢ mikroszczelin miedzy komorkami srodblonka — efekt nieszczelnosci
srodbtonka wywotanego nanoczasteczkami (ang. nanoparticle-induced endothelial leakiness,
NanoEL) [54, 55]. Jest to niezwykle istotne, poniewaz ulatwia nanoczastkom penetracje
w glab guza nowotworowego oraz zwigksza akumulacje w tkankach nowotworowych nawet
w przypadku braku efektu EPR [56]. Ogromnym problemem w konwencjonalnej
chemioterapii jest zjawisko lekoopornosci, ktore jest uwazane za jedng z gtdéwnych przyczyn
niepowodzenia terapii i umieralnosci pacjentow z nowotworami [57, 58]. Lekoopornos¢ jest
nast¢gpstwem wielu roéznych uwarunkowan farmakologicznych i komorkowych [59-61].
Czynnikami farmakologicznymi wptywajacymi na rozwo6j lekoopornosci sg miedzy innymi
nieprawidlowe dawkowanie, staba biodostgpnos¢ oraz niespecyficzny metabolizm
stosowanych lekow [60]. Komérkowe mechanizmy indukujgce lekoopornos¢ sg zwigzane ze
zmianami szybko$ci wnikania lekow do komorek, aktywacji lub dezaktywacji
chemoterapeutykéw w komorkach nowotworowych, zdolnosci komérek nowotworowych do
zaburzania procesu apoptozy lub mozliwoscig usuwania lekow z komoérki przez blonowe
biatka transportowe [61]. Dostarczanie lekow w terapii przeciwnowotworowej za
posrednictwem nanoczastek, znaczgco ogranicza zjawisko lekoopornosci, [62] poniewaz
w przeciwienstwie do niskoczasteczkowych substancji bioaktywnych, ktore glownie wnikaja
do komorek przez dyfuzj¢, nanoczastki sg internalizowane przez proces endocytozy [63].
Proces ten umozliwia nanoczastkom wejscie do wnetrza komorki i uwolnienie zatadowanych
lekow w endosomach lub lizosomach [64]. Obecnos¢ lekow wewnatrz komorki sprawia, ze
mniej substancji aktywnej znajduje si¢ w cytoplazmie obwodowej co pozwala na uniknigcie
czynnego usuwania leku z komorki [65]. W zwigzku z tym, dzigki unikalnemu
mechanizmowi wnikania nanoczgstek do komorek, ukfady te nie tylko indukuja w duzo
mniejszym stopniu lekoopornos$¢ na wiele komercyjnie stosowanych chemoterapeutykow, ale
réwniez potrafia dostarcza¢ leki do komorek z juz wyksztalconym mechanizmem

lekoopornosci [66, 67]. Innym bardzo waznym czynnikiem przemawiajagcym na korzys¢
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stosowania polimerowych nanoczastek jako nosnikow chemoterapeutykow jest ogromna
mozliwos$¢ modyfikowania polimeréw, aby otrzymywac spersonalizowane uktady do leczenia
konkretnych typéw nowotworoéw. Jest to czesto niezwykle trudnym zadaniem, ze wzgledu na
generowang szybkim i niekontrolowanym podzialem komoérek nowotworowych w trakcie
rozwoju choroby heterogeniczno$¢ tkanek nowotworowych [68-70]. Nalezy zwroci¢ uwagg,
ze niejednorodnos$¢ tkanek wystepuje nie tylko migdzy rdéznymi pacjentami, ale takze
w roéznych zmianach chorobowych u tego samego pacjenta, a nawet w obrgbie tej samej
zmiany chorobowej [71]. Aby zminimalizowa¢ problem heterogenicznosci, nanonosniki
modyfikuje si¢ ligandami wykazujacymi wysokie powinowactwo do réznych receptorow lub
antygenow, ktorych nadekspresj¢ obserwuje si¢ U wigkszoSci typow  komorek
nowotworowych [72]. Powierzchni¢ nanono$nika mozna modyfikowaé¢ roznymi ligandami,
aby uzyska¢ aktywne ukierunkowanie na komorki rakowe, latwiejsza internalizacje oraz
ukierunkowanie leko6w na organelle [73]. Zastosowanie ligandow kierujgcych ma na celu
zwigkszenie akumulacji nanonosnikow, a w efekcie stezenia leku w obrebie tkanek
nowotworowych, zwiekszajac efektywnos$¢ terapii i zmniejszajac skutki uboczne [74].
Wykorzystujac nadekspresje karboksypeptydazy glutaminianowej Il (ang. prostate-specific
membrane antigen - PSMA) wyst¢pujacej U wiekszo$ci nowotworow prostaty, a takze u wielu
zaawansowanych nowotworow piersi, nerek i ptuc, opracowano kilka nosnikoéw zdobionych
ligandami wykazujagcymi powinowactwo do PSMA, w celu zwigkszenia selektywnosci terapii
[75]. Na szczeg6lng uwage zashuguje tutaj pierwszy klinicznie badany tego typu nanolek
0 nazwie BIND-014, zbudowany z nanoczastek na bazie poli(laktydu) zdobionych na
powierzchni  kwasem  2-(3-(5-amino-1-karboksypentylo)-ureido)pentanodiowym,  ktory
wykazuje silne powinowactwo do PSMA [76]. Nanoczastki te wykorzystano do enkapsulacji
powszechnie stosowanego cytostatyku docetaxelu. Obecnie BIND-014 jest w Il fazie badan
Klinicznych, a wyniki sa bardzo obiecujace - wykazano skutecznos$¢ leczenia nowotworu
prostaty przy nizszych dawkach w poréwnaniu z konwencjonalnymi wstrzyknigciami
docetaxelu [77]. Jednakze, przyklad ten rowniez potwierdza potrzebe spersonalizowanych
metod leczenia, poniewaz BIND-014 nie wykazat korzys$ci terapeutycznych u pacjentow
z nowotworami szyjki macicy lub ptuc [78]. Modyfikacja polimerow tworzacych nosnik to
réwniez ogromne mozliwosci tworzenia nanonos$nikow do spersonalizowanej terapii.
Projektujac odpowiednio polimery, mozna zaplanowa¢ zachowanie nano$nika pod wptywem
r6znych bodzcoéw np. zmiana rozmiaru nosnika, tadunku na jego powierzchni, catkowity lub
czesciowy rozpad itp. [79, 80]. W pordownaniu ze zdrowymi tkankami, te nowotworowe

charakteryzuja si¢ unikalnymi markerami patofizjologicznymi, tj. spowodowane efektem

15



Warburga obnizone pH wewnetrznego 1 zewngtrznego mikrosrodowiska komorek
nowotworowych, wysoki poziom glutationu wewnatrzkomérkowego, wyzszy poziom
reaktywnych form tlenu, stany niedotlenienia lub nadekspresja réznych specyficznych
enzymow [81, 82], ktére moga dziata¢ jako bodziec do uwalniania leku. Co wiegcej, za
pomoca tych bodzcow mozna kontrolowa¢ morfologie nanoczastek manipulujac ich
rozmiarem, ksztaltem, fadunkiem na powierzchni, tak aby przedtuzyé¢ czas ich cyrkulacji
w krwioobiegu zmniejszajac nadzér immunologiczny lub ulatwi¢ ich internalizacje do
komorek nowotworowych w odpowiednim momencie [83]. Wykorzystujac w ten sposob
charakterystyczne wilasciwosci konkretnych typéw nowotwordw, mozna tworzyé coraz to
bardziej spersonalizowane systemy dostarczania substancji bioaktywnych. Nie dziwi zatem
ogromne zainteresowanie srodowiska naukowego opracowaniem nowych bardziej wydajnych
i selektywnych uktadow do kontrolowanego dostarczania lekow przeciwnowotworowych na
bazie nanoczastek polimerowych. Swiadczy o tym 11 juz zaakceptowanych przez Agencje
Zywnosci i Lekow (ang. Food and Drug Administration, FDA) lub Europejska Agencje
Lekoéw (ang. European Medicines Agency, EMA) polimerowych nanoczastek do dostarczania
lekéw przeciwnowotworowych oraz 14 uktadow zakwalifikowanych do II lub IIl fazy badan
Klinicznych i wiele innych w I fazie badan klinicznych [84]. Wspdlnym mianownikiem
wszystkich juz zaakceptowanych do ogdlnego leczenia nanolekow i zdecydowanej wigkszosci
ukladow w zaawansowanych badania klinicznych sg uklady wykorzystujace bierne
ukierunkowanie na tkanki nowotworowe poprzez efekt zwigkszonej przepuszczalnosci

i retencji naczyn guza - EPR.
2.3.1. Celowanie pasywne - Efekt zwi¢kszonej przepuszczalnosci i retencji naczyn guza

Aby wykorzysta¢ ,,wielkoczasteczkowy” charakter nanoczastek, wstrzykuje sie je
dozylnie ograniczajac ich dystrybucje wylacznie do krwioobiegu [14]. Wigkszy rozmiar
nanoczastek sprawia, ze nie mogg one przejs¢ poza uktad krwionos$ny ze wzgledu na ciagly
i szczelny $rodblonek, ktorym wysScielone s3 naczynia krwionosne [85, 86].
Wielkoczasteczkowy charakter nanoczastek z zatadownym lekiem rowniez ogranicza klirens
nerkowy substancji bioaktywnych. Prog filtracji w nerkach wynosi okoto 6 nm [87], co
znacznie powoduje wydluzenie okresu poitrwania leku w organizmie. Rozmiar nanoczastek
mniejszy niz 200 nm lub modyfikacja powierzchni nanoczgstki polimerami
biokompatybilnymi (np. poli(glikolem etylenowym)) sprawiaja, Zze sg one nierozpoznawalne
przez ukiad fagocytarny [85]. Cechy te sprawiaja, ze nanoleki moga krazy¢ w krwioobiegu
unikajac niespecyficznych interakcji ze zdrowymi tkankami i sktadnikami krwi, a takze
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z uktadem fagocytarnym [85, 87]. Przedluzenie czasu krazenia nanolekow znaczaco zwigksza
mozliwos¢ akumulacji w tkankach nowotworowych. Ta preferowana akumulacja nanolekow
w nowotworach odbywa si¢ za posrednictwem pasywnego efektu EPR (ang. passive
targeting), ktorego dziatanie opiera si¢ na wysokiej przepuszczalnosci uktadu naczyniowego
I niesprawnego drenazu limfatycznego guzoéw nowotworowych bedacych wynikiem szybkiej
angiogenezy (Rys. 3a) [51]. Cyrkulujace nanoczastki w krwioobiegu moga zatem tatwo
dyfundowa¢ przez szczeliny w naczyniach krwiono$nych w okolicach tkanek
nowotworowych, gromadzi¢ si¢ w guzie oraz pozostawac tam przez dtuzszy czas, ze wzgledu
na niesprawny drenaz limfatyczny [51]. Wadliwo$¢ $cian naczyn krwionosnych oraz
nieszczelnosci migdzy komorkami w guzach nowotworowych zostala potwierdzona
badaniami z uzyciem mikroskopii elektronowej oraz odlewoéw polimerowych guzéw [88-90].
Obserwujgc w warunkach in vivo guzy nowotworowe z uzyciem mikroskopii konfokalnej,
zaobserwowano losowe pekanie naczyn krwionosnych po ktérych nastgpowal wyplyw
ptynow w glagb guza [91]. Te losowe pekanie naczyn krwionosnych zwiekszajg
przepuszczalno$¢ naczyn krwionos$nych tworzac nowe drogi przenikania dla nanoczastek
w unaczynieniu guza wzmacniajgc efekt EPR [92]. Po przedostaniu si¢ do wngtrza komorek
nowotworowych, enkapsulowane leki mogg biernic dyfundowa¢ z nanoczastek lub by¢
uwalniane pod wptywem bodzca. Aby zmaksymalizowaé¢ pasywne celowanie nanoczastek na
miejsca zmienione chorobowo za pomoca EPR poszukuje si¢ nanoczastek o odpowiednim
rozmiarze i odpowiednio dlugim okresie cyrkulacji w krwioobiegu [93]. Zrozumienie efektu
EPR doprowadzilo, do zaprojektowania 1 powszechnego stosowania juz w latach 90’
pierwszych nanolekéw w terapii przeciwnowotworowych takich jak Doxil®, DaunoXome®
oraz Abraxane® [94]. Ich sukces w leczeniu nowotworéw znaczaco przy$pieszy! badania nad
nowymi preparatami wykorzystujacymi EPR, w tym zatwierdzonego w 2017 roku przed FDA
i rok pozniej przez EMA preparatu o nazwie handlowej VYXEOS® stosowanego do leczenia
biataczki [84].

2.3.2. Poli(glikol etylenowy) oraz ,,dylemat PEGu”

Podstawowym kryterium, aby nanoczastki mogly osiagnaé przedtuzony czas krazenia
w krwioobiegu jest to, Ze musza One pozostawac niezauwazalne przez uktad fagocytarny [95].
W organizmie podstawowymi komoérkami odpowiedzialnymi za usuwanie zwigzkow
wielkoczasteczkowych i koloidalnych sg makrofagi watrobowe (komorki Browicza-Kupffera)
[96, 97]. Adsorpcja bialek krwi na powierzchni zwigzkow wysokoczasteczkowych

(opsonizacja) dziata jak znak rozpoznawczy dla makrofagéw, uruchamiajac mechanizm
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usuwania makroczastki z organizmu [98]. Bez jakiejkolwiek modyfikacji powierzchni, >99%
nanoczastek (polimerowych i nie tylko) podanych do krwioobiegu jest usuwanych przez
watrobg 1 $ledzione (jesli sg wigksze niz 6 nm) lub wydalane przez nerki (jesli sa mniejsze niz
6 nm) [97]. W zwigzku z tym, powierzchnie nanoczgstek ,,ostania si¢” biokompatybilnymi
polimerami, takimi jak poli(glikol etylenowy) — PEG pozwalajacymi na wydluzenia czasu
krazenia nanoczastek w krwioobiegu [95, 99]. Pokrycie powierzchni nanoczastek PEGiem
znaczaco zmniejsza adsorpcje bialek, zmniejszajac wychwyt nanoczastek przez uktad

fagocytarny i w efekcie wydhuzajac jego czas krgzenia w organizmie [99].
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Rys. 3. a) Schemat przedstawiajacy koncepcje EPR; b) Rodzaje dePEGylacji: A — zewnatrzkomoérkowe
zrzucanie otoczki PEGu i pozakomoérkowe dostarczanie leku; B — zewnatrzkomorkowe zrzucanie PEGu,
endocytoza nanonos$nika i wewnatrzkomoérkowe uwalnianie leku; C — endocytoza PEGylowanego nanono$nika,
wewngtrzkomoérkowa dePEGylacja i uwolnienie leku [100].

PEGylacja nanoczastek prowadzi do poprawy ich biokompatybilnosci i przedtuza czas
krazenia w organizmie, ale rowniez znaczaco ogranicza wychwyt nanoczastek przez komorki
nowotworowe, a tym samym skuteczne dostarczanie lekéw generujac ,,dylemat PEGu” (ang.
PEG dilemma) [100]. Hydrofilowa warstwa PEGu maskujaca nanoczastke, ostabia interakcje
z blong komorkowa poprzez efekt steryczny oraz efekt poduszki wodnej, a tym samym
ogranicza wychwyt komorkowy nanolekow [83]. W zwiazku z tym, PEGylowane nanoczastki
maja tendencj¢ do utrzymywania si¢ w przestrzeni pozakomorkowej guzow nowotworowych,
co sprzyja usuwaniu ich przez makrofagi [99]. Co wigcej, PEGylowane nanoczastki sg na
ogot endocytowane, a otoczka PEGuU sprawia, ze nanoczastki sg stabilne wewnatrz endosomu.
Zbyt stabilne nanonosniki nie moga rozerwa¢ blony endosomalnej, a enkapsulowane leki nie
moga dyfundowa¢ do cytoplazmy (ang. endosomal trapping), cO znaczaco obniza

efektywnos¢ terapii [83, 101]. Aby ograniczy¢ ten problem, zaproponowano strategie
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zrzucania otoczki PEGu (dePEGylacja, ang. shell-shedding), w ktorej to warstwa PEG jest
stabilna na powierzchni nanono$nika podczas krazenia w krwioobiegu, ale zrzuca powloke
PEG po dotarciu do komorek nowotworowych [100]. Kluczem do efektywnego zrzucania
otoczki PEGu jest facznik (wigzanie kowalencyjne lub fizyczne) migdzy tancuchami PEGu
a hydrofobowymi tancuchami polimerowymi tworzacymi rdzen no$nika. Polgczenie to
powinno by¢ degradowalne w odpowiedzi na bodZce charakterystyczne dla tkanek
nowotworowych [56, 83]. Strategic te obejmuja zaréwno zrzucanie otoczki PEGu
w zewnatrzkomérkowym mikro$rodowisku tkanek nowotworowych ale rowniez dePEGylacje
wewnatrz endosomu (Rys. 3b). Biorgc pod uwagg niski wychwyt komoérkowy PEGylowanych
nanoczastek, zewnatrzkomorkowe zrzucanie warstwy PEGu, wydaje si¢ by¢ odpowiednia
strategig, poniewaz niePEGylowane nanonos$niki sg duzo szybciej internalizowane do
komorki [100]. Roéwniez dobor odpowiedniego bodzca dePEGylacji oraz zwigzana z nim
szybkos¢ oraz selektywnos$¢ zrzucania PEGu jest istotnym parametrem przy projektowaniu
tego typu nosnikow. Zbyt szybkie zrzucanie PEGu, prowadzi do usuwania nanoczgstek przez
uktad fagocytarny, natomiast zbyt wolna dePEGylacja ogranicza wychwyt nanoczastek przez
komorki lub tworzy problem pufapki endosomalnej [102]. Z kolei strategia
wewnatrzkomorkowego zrzucania PEGu mocno ogranicza ilo$¢ stosowanych bodzcow
(gtdbwnie nanoczgstki czule na pH, ze wzgledu na kwasne $rodowisko w endosomach

i lizosomach) oraz ogranicza internalizacje nanono$nikow [100].

Obecnie poszukuje si¢ roéwniez alternatywy dla poli(glikolu etylenowego) i takie
wodorozpuszczalne polimery jak poli(winylopirolidon), poli(2-metylo-2-oksazolina), poli[N-
(2-hydroksypropylo)metakrylamid], poloksamery, chitozan, poli(N,N-dimetyloakrylamid),
poli(metakrylan glikolu etylenowego) sa szeroko badane jako zewngtrzna hydrofilowa
powloka nanoczastki w potaczeniu z réznymi hydrofobowymi kopolimerami [103]. Niemniej
jednak PEG jest zatwierdzony przez FDA i EMA do zastosowan medycznych, a sukces
PEGylowanych nanolekéw do terapii przeciwnowotworowych (Doxil®, Onivyde®™, Genexol-
PM®, Nanoxel®) [84] sprawiaja, ze PEGylowane kopolimery s3 najszerzej badane pod katem

systemOw dostarczania lekow opartych na nanonos$nikach.

2.3.3. Aktywne celowanie

Wiele badan sugeruje, ze efekty EPR sa niewystarczajace aby w odpowiednim czasie
osiggna¢ pozadany efekt terapeutyczny [104]. W przeciwienstwie do biernego celowania

nanolekow w tkanki i komorki nowotworowe opartego na efektach EPR, aktywne celowanie
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wykorzystuje specyficzne ligandy (antyciata i ich fragmenty, peptydy i cale biatka, zwigzki
niskoczasteczkowe (kwas foliowy, biotyna, glukoza itp.), aptamery lub kwasy nukleinowe,
ktorymi mozna modyfikowaé powierzchni¢ nanoczastek, aby mogly by¢ specyficznie
rozpoznawane i wigzane z nadeskpresjonowanymi receptorami w miejscach zmienionych
chorobowo [105-107]. Aktywne celowanie zostalo zaproponowane w celu zwigkszenia
akumulacji nanolekow w tkankach nowotworowych jako strategia uzupehiajaca celowanie
pasywne. Unikalne ligandy na powierzchni nanoczastki moga by¢ specyficznie rozpoznawane
1 pobierane przez komorki nowotworowe, wyraznie zwigkszajagc powinowactwo nanolekow
do komorek nowotworowych [106]. Stosowanie niektorych ligandow na powierzchni
nanoczastki moze zwigksza¢ internalizacje nanolekow przez komorki nowotworowe,
poniewaz receptory mogg rozpoznawac ligandy na komorkach nowotworowych i wigzaé sie
poprzez interakcje receptor-ligand, w wyniku czego sa one internalizowane poprzez
endocytozg za posrednictwem receptora (ang. Receptor-Mediated Endocytosis) [107].
W strategii aktywnego celowania wyrdznia sie dwa cele: (i) celowanie bezposrednio
w komorki nowotworowe wykorzystujac nadekspresje receptorow: kwasu foliowego, biotyny,
kwasu sjalowego itp.; transferyn; transporterow glukozy; receptoréw nablonkowego czynnika
wzrostu (ang. Epidermal Growth Factor Receptor) lub receptorow glikoproteinowych oraz
(i) celowanie w komorki $rodblonka tkanek nowotworowych wykorzystujagc nadekspresje
integryn a,Bs i owfs, naczyniowych czasteczek adhezyjnych lub metaloproteinaz macierzy
pozakomorkowej [72, 104, 107].
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Rys. 4. Schemat oddziatywania nanonos$nikéw zdobionych ligandami z komoérkami [107].

W zwigzku z ogromnym arsenalem ligandow kierujacych, kluczowym jest wybor
docelowego receptora lub antygenu [75, 107]. Ekspresja wybranego receptora/antygenu na
powierzchni komorki nowotworowej musi by¢ jak najbardziej selektywna oraz musi

wystepowaé w duzych ilosciach w pordwnaniu ze zdrowymi komorkami. Wykorzystanie
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nadekspresji docelowych receptoréw jest niezwykle trudne, ze wzgledu na niejednorodnosé
tkanek nowotworowych, ale jednoczesnie daje ogromne mozliwosci, aby tworzy¢
spersonalizowane uklady, monitorujagc aktualne zmiany nowotworowe u pacjenta.
Wykorzystujac nadekspresje niektorych antycial i receptorow, nalezy rowniez uwzglednié
powinowactwo liganda, gestos¢ ligandow na powierzchni nanono$nika oraz rodzaj interakcji
ligand-receptor [107]. Ligandy o wysokim powinowactwie wysycajg receptor przy nizszych
stgzeniach, pozwalajac na obnizenie dawki leku [75, 106]. Interesujacy jest rowniez wptyw
ilosci ligandéw na powierzchni nanoczastki na wyniki akumulowania nanolekéw w tkankach
nowotworowych. Zbyt duza ilo$¢ maskuje warstwe PEGu na powierzchni nanoczastki
zwigkszajac proces opsonizacji, co skutkuje usuwaniem nanoczgstek z organizmu przez uktad
fagocytarny [71, 75]. Badania in vivo wykazaty rowniez, ze ligandy sa narazone na ryzyko
degradacji enzymatycznej oraz niespecyficzne odziatywanie ligandow ze zdrowymi
komorkami [107]. Dlatego tez, obecnym trendem w nauce, dajacym duze pole do popisu dla
naukowcow, jest podejscie selektywnego prezentowania ligandow, gldwnie poprzez
ukrywanie ligandéw podczas krazenia w krwioobiegu 1 jego eksponowanie w odpowiedzi na
bodzce endo- i egzogenne [107-110]. Podstawowg strategig jest ukrycie ligandow pod
fancuchami PEGu, a nastepnie odslonigcie ligandow pod wplywem bodzcow
charakterystycznych dla zewnatrzkomorkowego Srodowiska tkanek nowotworowych.
Ciekawym podejsciem jest umieszczenie ligandu w ,klatce” maskujacej jego dziatanie,
a nastgpnie usunigcie klatki pod wplywem zewnatrzkomérkowego bodzca, tym samym
odstaniajac ligand (Rys. 5a) [107]. Zaproponowano rowniez zastosowanie ligandow
zmieniajacych konformacje. W tym przypadku, poczatkowo ligand jest hydrofobowy dzigki
czemu podczas tworzenia nanoczastki uktada si¢ blizej jej hydrofobowego rdzenia, natomiast
pod wptywem bodzca np. pH staje si¢ hydrofilowy, przesuwajac si¢ w kierunku hydrofilowej
powierzchni nanonosnika (Rys. 5b) [108]. Ligand mozna réwniez wyeksponowac usuwajac
tanuchy PEGu w $rodowisku zewnatrzkomérkowym (dePEGylacja) pod wptywem bodzca,
zwigkszajac jego zdolno$¢ do interakcji z receptorami (Fig. 5c¢) [107]. Opisano rowniez
strategie zastosowania dwoch ligandow mogacych wchodzi¢ ze sobg w interakcje tworzac
jeden nieaktywny uklad podczas krazenia w krwioobiegu, a nastgpnie pod wplywem
zewnatrzkomorkowego bodzca charakterystycznego dla tkanek nowotworowych nastepuje ich
odbezpieczanie do dwoch aktywnych ligandow (Fig. 5d) [109, 110]. Wszystkie te prace maja
na celu zmniejszenie niespecyficznych interakcji ligandow ze zdrowymi tkankami oraz
zapobieganie ich degradacji enzymatycznej. Jednak sprostanie temu zadaniu wymaga

tworzenia bardzo wyszukanych uktadéw, o konkretnym dziataniu w warunkach in vivo, co
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wydaje si¢ by¢ niezwykle trudnym zadaniem, zwazywszy na panujgcy W mikrosrodowisku
tkanek nowotworowych chaos. W zwigzku z tym, isnieje malo takich aktywnie celujacych
nanolekow w badaniach klinicznych, gdzie tylko pigciu aktywnie celujacym uktadom udato

si¢ dotrze¢ do II fazy badan klinicznych [111].
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Rys. 5. Metody odbezpieczania i zabezpieczania ligandow: a) S$ciaganie ostony liganda; b) zmiana
hydrofilowos$ci liganda; ¢) dePEGylacja odstaniajaca ligand; d) odbezpieczanie ligandow z jednej nieaktywnej
formy [107].

2.4. Reagujace na bodzce polimerowe nanoczastki jako nos$niki lekow w terapii
przeciwnowotworowej

Powszechnie wiadomo, ze mikrosrodowisko tkanek nowotworowych charakteryzuje si¢
swoistymi cechami fizjologicznymi, takimi jak kwasne s$rodowisko zewnatrz- oraz
wewnatrzkomoérkowe, wysoki poziom glutationu i reaktywnych form tlenu, stany
niedotlenienia oraz  nadekspresja  niektorych enzymow  [112-114]. Najbardziej
charakterystyczng cecha dla wszystkich tkanek nowotworowych jest kwasne
zewnatrzkomorkowe $rodowisko (pH 6.5 — 6.8 w poréwnaniu do pH krwi 7.4) oraz kwasne
srodowisko endosomalne (pH 6.3 — 4.7) [115]. Komorki nowotworowe w duzym stopniu
wykorzystujg beztlenowa glikolize do produkcji energii, aby przyspieszy¢ ich proliferacje
[116, 117]. W konsekwencji nagromadzony pirogronian jest gldwnie przeksztalcany w kwas
mlekowy ktory powoduje zakwaszenie mikrosrodowiska guzéw nowotworowych [118, 119].
Niedotlenienie jest zwykle wynikiem nieprawidlowej budowy sieci naczyn krwionos$nej, ktora
nie jest w stanie dostarczy¢ wystarczajacej ilosci krwi do wszystkich komorek w guzie [120].
Co ciekawe, komorki nowotworowe maja sklonno$¢ do metabolizowania glukozy
w warunkach beztlenowych, nawet gdy dostepny jest tlen [114]. Mikrosrodowisko guza

cechuje si¢ rowniez nadekspresja niektoérych enzymoéw, np. metaloproteinazy macierzy
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pozakomorkowej, ktore biorg udziat w rozwoju nowotworu [108]. W poréwnaniu,
z wykorzystaniem biernego i1 aktywnego celowania w tkanki nowotworowe przez nanonosniki
polimerowe, zdolno$¢ celowania w mikrosrodowisko tkanek nowotworowych ma kilka
istotnych zalet. Aktywne celowanie z wykorzystaniem nanono$nikoéw zdobionych ligandami
znaczaco ogranicza heterogenicznos¢ tkanek nowotworowych [71]. Natomiast wykorzystanie
mikrosrodowiska guza nowotworowego koncentruje si¢ na ogélnych cechach fizjologicznych
charakterystycznych dla wszystkich nowotworéw wykazujac uniwersalne podejscie do
kontrolowanego dostarczania lekow przeciwnowotworowych [121]. Ponadto, obecno$é
ligandow na powierzchni nanono$nikoOw przyspiesza opsonizacj¢ prowadzac do usuwania
nosnika z organizmu [71, 75]. Celowanie w mikrosrodowisko tkanek nowotworowych
pozwala ograniczy¢ ten problem, poniewaz nanoczastki polimerowe (nanono$nik) mozna
zaprojektowac, tak aby byly obojetne podczas cyrkulacji w krwioobiegu, az dotrg do miejsc
patologicznych gdzie pod wplywem bodzca uwolnig zatadowany lek lub przeksztalcg si¢
w aktywne formy [122, 123].

BodZzce mozna podzieli¢ na endogenne (pH, glutation, reaktywne formy tlenu, enzymy
itp.) oraz egzogenne (promieniowanie podczerwone, temperatura, pole magnetyczne itp.)
[123]. Pod wplywem bodzca nastepuje zmiana wilasciwosci fizykochemicznych polimeru
tworzacego nosnik (rozpad wigzania, zmiana hydrofilowosci/hydrofobowosci polimerow,
oddziatywan miedzy tancuchami itp.), co prowadzi do kontrolowanej zmiany morfologii
nanonos$nika (rozpadu, zmiany rozmiaru, fadunku na powierzchni itp.), w wyniku ktorej lek
zostaje uwolniony w docelowych miejscach (Rys. 6) [124]. W zwigzku z tym, trwaja
intensywne badania nanono$nikdw polimerowych reagujacych na charakterystyczne dla
zmian nowotworowych bodzce, w ramach ktérych projektowane sa bardzo wydajne nosniki

poprawiajace efektywnos¢ leczenia w warunkach in vivo [14, 23, 56, 83].

23



Fizyczne Chemiczne

ch‘z_ngnie Degradacja \;}?}’_
Kurczenie — e
) @ 20552 Dsocia o5
Y £ Zmiana ©) @ A ysocjacja % wZs
of Jo e of Jo WL T~ sest

@
®

€] © @
(S]

O Sieciowanie
—

O

@Odbezpleczame @

O
Samoorganizacja O

e £ rgan

—
%!0 % Rozpad

- .
—_— Przejécie zol-zel
.= S Polimeréw budujgcych nanonosnik
' Jacy
taczenie lub pekanie
Konkurencyjne - = = -

@ wigzanie @ 4 Q

\ O Wiazanie lub dysocjacja

e Oddziatywani Zmiana fadunku

= ziatywania iy .

| - gosc-gospodarz - e e
| \ &P/

B lub

© = 0 = 0
Potaczenie ‘ Zmiana hydrofobowosci
- )

—_—
—

Zmiana sily oddziatywan miedzy

O Rozerwanie o faricuchami polimeru
—-
=0

Rys. 6. Typowe zachowania nanono$nikéw pod wptywem roznych bodzcow [124].

Obecnie tylko dwém nanolekom czutym na endogenne bodzce tkanek nowotworowych
udato si¢ dotrze¢ do Il fazy badan klinicznych [84]. Oba ukiady wykorzystujg kwasne pH
mikro$rodowiska nowotworowego. Pierwszy z nich NC-6300, oparty jest o wigzanie
hydrazonowe poprzez ktore epirubicyna lub doksorubicyna jest skoniugowana
z PEGylowanym poli(kwasem L-asparaginowym) (Rys. 7a). W kwasnym mikro$rodowisku
tkanek nowotworowych wigzanie hydrazonowe szybko hydrolizuje, co skutkuje uwolnieniem
skoniugowanego leku. Natomiast drugi nanolek ONM-100 - to micele otrzymane
z PEGylowanego kopoliakrylanu zawierajacego Ill-rzgdowe grupy aminowe jako
podstawniki w estrowej grupie etylowej, tj. w hydrofobowej czesci (Rys. 7b). W kwasnym
pH grupy aminowe s3a protonowane zwigkszajac swoja hydrofilowos¢, w zwigzku z tym
oddzialywania migdzy hydrofobowymi tancuchami budujacymi rdzen miceli stabng w wyniku
czego micela pecznieje, czemu towarzyszy uwalnianie enkapsulowanego leku

mikrosrodowisku tkanek nowotworowych [84].
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Rys. 7. a) Struktura chemiczna NC-6300 oraz ilustracja wewnatrzkomorkowego uwalniania epirubicyny
wywotanego obnizeniem pH mikrosrodowiska guza. b) Struktura chemiczna ONM-100 oraz schemat
przedstawiajacy odpowiedZ nanono$nika na zmian¢ pH [84].

2.4.1. pH-czule no$niki lekéw przeciwnowotworowych

Charakterystyczng cechg komorek nowotworowych jest szybki metabolizm glukozy
polaczony z zahamowaniem fosforylacji oksydacyjnej [116, 117]. Nowotwory zuzywaja
ogromne ilosci glukozy w poréwnaniu ze zdrowymi tkankami z powodu szybkiego tempa
glikolizy, aby uzyska¢ energi¢ potrzebng do zwigkszenia proliferacji [125, 126]. Zalezno$¢
miedzy zwigkszonym zapotrzebowaniem na glukoze a zwigkszong proliferacja komorek
nowotworowych z jednoczesnym zakwaszeniem mikrosrodowiska w wyniku wydzielania
kwasu mlekowego jest znana jako efekt Warburga [127] i wynika z zaburzen metabolicznych
w mitochondriach komérek nowotworowych [116]. Zwigkszony wychwyt glukozy przez
komoérki nowotworowe jest §cisle zwigzany z nadekspresjg transporterow glukozy (GLUT,
ang. glucose transporters), ktore sa specyficznymi biatkami transblonowymi utatwiajacymi
wychwyt glukozy do wnetrza komorki [128-130]. Nieustanna proliferacja komorek
nowotworowych w warunkach beztlenowych oraz ciagta i szybka glikoliza prowadza do
wysokiej produkcji kwasu mlekowego przez komoérki nowotworowe, w wyniku czego
zakwaszane jest mikrosrodowisko tkanek nowotworowych [131]. Zrozumienie efektu

Warburga doprowadzito do opracowania Pozytonowej Tomografii Emisyjnej (PET, ang.
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positron emission tomography), ktora sledzi radioaktywnie znakowana pochodng glukozy
(2-deoksy-2-[*®F]fluoro-D-glukozg) [132] i jest nieoceniona przy diagnostyce
1 monitorowaniu leczenia nowotworow [133]. Efekt Warburga mozna réwniez wykorzystaé
przy projektowaniu lekow ukierunkowanych na tkanki nowotworowe [129]. Ze wzgledu na
nadekspresje transporterow glukozy w otoczeniu komorek nowotworowych, sprzeganie
jednostki cukrowej z lekiem przeciwnowotworowym (glikokoniugacja) moze nie tylko
poprawi¢ wlasciwoséci farmakokinetyczne leku, jego rozpuszczalnos¢ oraz ulatwic
internalizacje do wnegtrza komorki, ale co istotne, zapewni¢ selektywny transport
glikokoniugatu do tkanek nowotworowych [134-136]. Pomimo tego, podobnie jak
w przypadku nanono$nikow zdobionych ligandami, wadami glikokoniugacji sa
niespecyficzne interakcje cukru (ligandu) ze zdrowymi komoérkami, mozliwo$¢ degradacji
enzymatycznej, heterogeniczno$¢ tkanek nowotworowych i zwigzany z tym rézny poziom

transporterow GLUT w r6znych komorkach guza [137].

Unikalne dla tkanek nowotworowych zakwaszone mikrosrodowisko zewnatrzkomoérkowe
(pH 6,2 — 6,9) [122] oraz gradient pH towarzyszacy szlakowi endocytarnemu (pH ~6.3 we
wczesnych endosomach, ~5.5 w péznych endosomach i ~4.7 w lizosomach) [138] sprawiaja,
ze zmiana pH moze shluzy¢ jako endogenny bodziec dla nanono$nikow do selektywnego
dostarczania lekow w odpowiedzi na kwasne mikrosrodowisko guza nowotworowego [139-
144]. Gdy stosowane nanonos$niki dotrg do docelowych miejsc zmienionych chorobowo,
mozna je zaprojektowaé, tak aby uwalniaty lek do przestrzeni zewnatrzkomérkowej lub
wchodzity do wngtrza komorki nowotworowej i uwalniaty lek wewnatrzkomérkowo. Wydaje
sig, ze druga koncepcja jest bardziej pozadana, szczegdlnie w przypadku terapii
przeciwnowotworowej, poniewaz pozwala ograniczy¢ skutki uboczne stosowanych lekow
przeciwnowotworowych [122]. Charakterystyczny gradient pH szlaku endocytarnego dla
komoérek nowotworowych pozwolit na zaproponowanie kilku strategii ucieczki endosomalnej

nanonos$nikow i wewnatrzkomorkowego uwalniania leku [83, 145].

pH-czule nanono$niki mozna otrzymywa¢ z polimeréw, ktdre moga zmienia¢ swoja
hydrofobowos¢ w wyniku protonowania-deprotonowania grup funkcyjnych w odpowiedzi na
zmiang pH $rodowiska [146, 147]. W tym przypadku, kwasne s$rodowisko endosomu
powoduje protonowanie grup funkcyjnych, zaburzajac réwnowage hydrofilowo-hydrofobowa
nanoczastki prowadzac do zaprojektowanej zmiany morfologii nanonosnika [141, 142].
Przejscie ze stanu hydrofobowego do hydrofilowego prowadzi do poprawy rozpuszczalnosci

hydrofobowej czesci amfifilowego kopolimeru, a w efekcie zmiany wielkosci lub rozpadu
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nanoczastki. Powoduje to wzrost ci$nienia osmotycznego wewnatrz endosomu €O prowadzi
do rozerwania blony endosomu i uwolnienia leku wewnatrz komorki [146]. Podobna strategia
jest wzrost hydrofobowosci polimeréw budujacych nanoczastke pod wptywem pH. Wzrost
hydrofobowosci prowadzi do zmiany morfologii nanono$nika wywolujacej pgkanie blony
endosomalnej i uwolnienie leku [139]. Najczesciej stosowanymi grupami wrazliwymi na
protonowanie sa grupy aminowe [139, 141]. Przykladem tak zaprojektowanego nanonos$nika
polimerowego jest wczesniej wspomniany OMN-100, zawierajacy Ill-rzedowe grupy
aminowe jako podstawniki boczne tancucha hydrofobowego [84], jednakze zaprojektowano
wiele ukladow do kontrolowanego dostarczania lekow przeciwnowotworowych opartych
0 ten mechanizm odpowiedzi na obnizenie pH [139-142]. Ciekawym przyktadem
wykorzystujagcym zdolno$¢ protonowania IlI-rzedowej aminy do uwalniania lekow opisal
Quadir et al. [148], ktorzy zaprojektowali dekorowane peptydem iRGD (cykliczny peptyd
charakteryzujacy sie wysokim powinowactwem wigzania z integrynami ovp3 i avp5 [149])
nanonos$niki reagujgce na pH, skladajagce si¢ z PEGylowanego poliweglanu do terapii
skojarzonej raka trzustki. Peptyd IRGD =zastosowano na powloce nanonosnika w celu
poprawy wychwytu komorkowego, natomiast bloki poliweglanu sfunkcjonalizowano
aminami trzeciorzedowymi, takimi jak N,N-dibutyletylenodiamina (pKa = 4.0) i 2-pirolidyn-
1-ylo-etyloamina (pKa = 5.4) w celu uzyskania odpowiedzi przy réznych wartosciach pH.
Aminy ulegajac protonowaniu w kwasnym pH powodowaty rozpad micel i uwalnianie
enkapsulowanych lekéw w mikrosrodowisku guza. Micele utworzone z dwoch rodzajow
kopolimeréw wrazliwych na pH umozliwity kontrolowane uwalnianie leku zaréwno
w $rodowisku zewnatrz- jak i wewngtrzkomorkowym guza. Rownie interesujacy no$nik
wykorzystujgcy zdolno$¢ do protonowania i depretonowania amin Ill-rzedowych opisat Lee
et al. [150]. Autorzy wykorzystali nanoczastke zlota zarowno jako rdzen nosnika jak
i inicjator w syntezie triblokowego kopolimeru poli(metakrylanu  metylu)
funkcjonalizowanego PEGiem, grupami zawierajacymi Ill-rzegdowa aming oraz
etylofosforylocholing. Protonowanie aminy powodowato wzrost hydrofilowosci tancucha co
prowadzilo do ostabienia odziatywan hydrofobowych migdzy polimerem 1 skutkowato

uwolnieniem leku.
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Rys. 8. a) Struktura chemiczna skoniugowanego z peptydem iRGD diblokowego kopolimeru PEG-b-poliweglan
funkcjonalizowanego aminami Ill-rzgdowymi oraz schemat ilustrujacy samoorganizacje i mechanizm
uwalniania enkapsulowanego leku [148]. b) Struktura chemiczna triblokowego kopolimeru metakrylanowego
funkcjonalizowanego PEGiem, grupami zawierajacymi Ill-rzedowa aming oraz etylofosforylocholing oraz
schemat ilustrujacy mechanizm odpowiedzi nanonosnika na zmiane¢ pH [150].

pH-czulo$¢ nanonosnikow polimerowych mozna osiggnaé¢ takze wykorzystujac wigzania
kowalencyjne reagujace na zmiang¢ pH, wigzanie ktore jest stabilne w fizjologicznym pH, ale
nietrwale w kwasnym $rodowisku zwigzanym z nowotworem [141]. Degradacja takiego
wigzania powoduje uwolnienie leku poprzez zmian¢ morfologii no$nika, zrzucania otoczki
PEGuU lub uwalniania skoniugowanego pH-czulym wigzaniem leku [83, 146]. Etapem
determinujagcym szybko$¢ pekania pH-czulego wigzania jest jego katalizowana kwasem
hydroliza [140], ktérg mozna odpowiednio ,,dostroi¢” do pozgdanej kinetyki uwalniania leku
lub odpowiedzi nos$nika, dobierajac odpowiednie wigzanie chemiczne [151, 152]. Hydroliza
nietrwalych w kwasnym $rodowisku wigzan miedzy lekiem a polimerem lub w polimerze
stanowi jedng z najbardziej obiecujacych strategii osiagania selektywnego ukierunkowania na
tkanki nowotworowe, ale réwniez sprzyja wewnatrzkomérkowemu uwalnianiu leku ze
wzgledu na niskie pH w endosomach [153]. Do najczgsciej stosowanych podczas
projektowania  pH-czutych no$nikobw do terapii przeciwnowotworowej  wigzan
kowalencyjnych naleza wigzania: hydrazonowe, iminowe, oksymowe, ketalowe, acetalowe,

ortoestrowe lub p-tiopropionianowe (Rys. 9) [123, 139].
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Rys. 9. Struktury chemiczne wigzan reagujacych na zmiang pH i ich produkty hydrolizy [123, 139].

Dla prawidlowego dziatania nosnika, istotnym jest umiejscowienie pH-czulego wigzania
w no$niku tak by kontrolowa¢ zard6wno mechanizm jak i kinetyke jego ,,odpowiedzi” [83,
140]. Wiazanie czute na bodzce mozna umiesci¢: (i) w lancuchu gléwnym kopolimeru
tworzacego nosnik, (ii) jako podstawnik tancucha gtéwnego lub (iii) na granicy hydrofilowo-
hydrofobowej amfifilowego kopolimeru, aby uzyska¢ efekt zrzucania otoczki PEGu [83, 100,
122]. Nanono$niki polimerowe z pH-czulym wigzaniem umieszczonym wzdluz fancucha
polimeru najcze¢sciej otrzymywane sa poprzez samoorganizacje PEGylowanych kopolimeréw
amfifilowych, w ktorych pH-czule wigzania znajduja si¢ miedzy ,,matymi” blokami
hydrofobowymi [151]. Najczestszym sposobem otrzymywania takich kopolimerow
naprzemiennych jest polikonedensacja lub poliaddycja, ale rowniez stosuje sie¢ reakcje typu
sclick chemistry” [140, 151]. W tym przypadku (tj. w polimeryzacji stopniowej),
nukleofilowe monomery takie jak, a-o-diole, diaminy lub ditiole reaguje si¢ z monomerami
elektrofilowymi, takimi jak aldehydy Ilub ketony, aby stopniowo potaczy¢é zwiagzki

niskoczasteczkowe (monomery) w tancuchy polimerowe zawierajace wigzania degradowalne
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w kwasnym pH [140, 151, 154]. Ciekawym podejsSciem jest polimeryzacja czasteczek lekow
zawierajacych dwie grupy funkcyjne w dhlugie tancuchy, ktére moga poshizy¢ jako blok
budujacy lub cato$¢ bloku hydrofobowego w amfifilowym kopolimerze zdolnym do
samoorganizacji, a w odpowiedzi na zmiang pH leki sg ,,0dcinane” do aktywnej formy
pojedynczo z tancucha [155]. Wiaczenie pH-czutych wigzan do tancucha glownego sprawia,
ze w kwasnym $rodowisku endosomu Kopolimer budujacy nanonosnik ulega rozktadowi na
mniejsze fragmenty, ktore moga by¢ tatwiej wydalane z organizmu. ldea wiaczenia pH-
czutych wigzan do hydrofobowego lancucha polimerowego zostata wykorzystana przez Lee
et al. [156], w syntezie PEGylowanego polimeru otrzymanego z kwasu adypinowego i diolu
zawierajacego wigzanie acetalowe (Rys 10a). Tak otrzymany kopolimer samoorganizowat si¢
w micele o wielkosci ok. 175 nm, zdolne do enkapsulacji leku przeciwnowotworowego.
Badania z wykorzystaniem mikroskopii konfokalnej wykazaty zdoIlno$¢ micel do rozrywania

blony endosomu 1 wewnatrzkomorkowego uwalniania leku.
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poli(acetalouretanu) jako pH-czuty nos$nik do wewnatrzkomorkowego uwalniania leku [157].
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Rownie ciekawym przyktadem wkomponowania pH-czutych wigzan w glowny fancuch
polimeru przeznaczonego do otrzymywania nanono$nika opisali Zhong et al. [157].
Zaprojektowali  oni  amfifilowy triblokowy kopolimer ABA - PEGylowany
poli(acetalouretan) (Rys. 10b), zdolny do organizowania si¢ w nanoczastki. Hydroliza
wigzania acetalowego w endosomach powodowata bardzo szybki rozpad micel i zwigzane

z tym wewnatrzkomokowe uwalnianie leku.

Wiaczenie pH-czulego wigzania do kopolimeréw jako podstawnik boczny réwniez
znalazlo zastosowanie przy projektowaniu nanonosnikoéw [83, 122, 146]. Na ogot stosuje sie
wigzania, ktorych degradacja skutkuje powstaniem nowych grup funkcyjnych, ktorych
pojawienie si¢ w tancuchu prowadzi do zaburzenia réwnowagi hydrofobowo-hydrofilowej
w rdzeniu nanoczastki [140]. Zaburzenie rownowagi hydrofobowo-hydrofilowej ostabia
oddziatywania miedzy tancuchami polimeru w rdzeniu lub zwigksza ich rozpuszczalno$¢ co
skutkuje zmiang morfologii no$nika i w efekcie prowadzi do uwalniania leku [139, 142, 146].
Podczas syntezy nanonos$nikéw polimerowych z pH-czutymi podstawnikami wyrdznia si¢:
bezposrednig polimeryzacje monomerow z grupami pH-czulymi lub modyfikacje grup
funkcyjnych w polimerze do ugrupowan pH-czutych [140]. W przypadku bezposredniej
polimeryzacji monomerow zawierajacych w swojej strukturze ugrupowania czute na pH,
glownie stosuje si¢ metody kontrolowanej polimeryzacji rodnikowej takie jak: ATRP (ang.
Atom Transfer Radical Polymerization) lub RAFT (ang. Reversible Addition-Fragmentation
Chain Transfer Polymerization), [140]. Stosowanie metod kontrolowanej polimeryzacji
rodnikowej wymusza uzycie odpowiednio zaprojektowanych funkcjonalnych monomerow
winylowych [154, 158]. Przewaga polimeryzacji rodnikowej w bezposredniej syntezie pH-
czutych polimerow nad innymi technikami polimeryzacji np. jonowymi, wynika
z selektywnosci tej polimeryzacji wobec wigzania nienasyconego [158]. W przypadku
polimeryzacji jonowych opartych na reakcjach chemicznych np. substytucji nukleofilowej lub
elektrofilowej, inicjowanych kwasami/zasadami Bronsteda/Lewisa, [159, 160] centrum
propagacji moze reagowac z pH-czutymi grupami bocznymi prowadzac do niepozadanych
reakcji ubocznych. Niemniej jednak, odpowiednio zaprojektowany uktad daje mozliwo$é
tworzenia pH-czutych polimeréw metodami polimeryzacji jonowej [143, 151]. Bezposrednia
polimeryzacja daje mozliwosci otrzymywania polimerow o pozadanej architekturze tancucha
oraz pozwala na syntez¢ polimerow zawierajagcych odpowiedni rodzaj i ilo§¢ grup pH-
czutych, tak aby zaprojektowaé dokiadng odpowiedz nanono$nika. Jest to spora zaleta

w porownaniu do strategii post-modyfikacji polimeréw grupami pH-czulymi, poniewaz
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unikalne wtasciwosci fizykochemiczne polimeréw sprawiaja, ze reakcje na polimerach
wymagaja rygorystycznych warunkéw prowadzenia reakcji [161, 162]. Pomimo sporego
arsenatlu reakcji chemicznych, czgsto przebiegajacych bardzo szybko i ilosciowo w chemii
zwigzkow niskoczasteczkowych, reakcje te nie zawsze sprawdzaja si¢ w chemii polimerow.
W przypadku reakcjach na polimerach czesto wymagane jest stosowanie Szybkich reakcji
typu kwas-zasada lub skomplikowanych ortogonalnych reakcji sprzggania takich jak ,,click
chemistry” lub nowych reakcji np. SUFEX (ang. Sulfur(VI1)-Fluoride Exchange), TAD-click
(ang. triazolinedione based chemistry) lub reakcji Dielsa—Aldera [163]. Nanosniki
zawierajace pH-czute grupy jako podstawniki boczne polimeru zostaly opracowane przez
Zhong et al. [164]. Autorzy opisali micele wrazliwe na pH oparte na diblokowym
kopolimerze poli(glikolu etylenowego) i poliweglanu alifatycznego funkcjonalizowanego
acetalem (weglan poli(2,4,6-trimetoksybenzylideno-pentaerytrytu)). Kopolimer amfifilowy
w roztworze wodnym organizowal si¢ w micele o $redniej wielkosci okoto 120 nm. pH-
czulo$¢ nanonosnika wynikata z hydrolizy grup acetalowych prowadzacych do powstania
dwoch grup hydroksylowych zwigkszajacych hydrofilowo$¢ w rdzeniu miceli, W wyniku
czego micele pecznialy i uwalnialy enkapsulowany lek. W tym przypadku obserwowano
pecznienie micel a nie catkowity rozklad poniewaz, poliweglan funkcjonalizowany dwoma
grupami hydroksylowymi jest wysoce hydrofilowy, ale ciggle nierozpuszczalny w wodzie.
Natomiast w podobnym uktadzie opisanym przez Li et al. [165], bazujacym na nanoczastkach
z amfifilowego kopolimeru - PEGylowanego poliakrylamidu zawierajagcego wigzanie
ortoestrowe w podstawniku bocznym, odpowiedZz na zmiang pH prowadzi do catkowitego
rozpadu nosnika. Hydroliza wigzania ortoestrowego prowadzi do powstania dwoch grup
hydroksylowych w rdzeniu nanoczgstki, w wyniku czego Ilancuch poliakryamidu
funkcjonalizowany dwoma grupami hydroksylowymi staje si¢ catkowicie rozpuszczalny

w wodzie prowadzgc do rozpadu nanoczastki i uwolnienia leku.
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Rys. 11. Schemat przedstawiajacy dziatanie nanoczastek z pH-czulymi grupami bocznymi: a) wywolana
kwasem hydroliza grupy acetalowej do dwoch grup metylohydroksylowych zwicksza hydrofilowos¢
hydrofobowego rdzenia miceli, powodujac pgcznienie miceli i uwalnianie kapsulowanych lekow [164] lub b)
hydroliza wigzania ortoestrowego do dwoch grup hydroksylowych powoduje zmiane hydrofobowego tancucha
w hydrofilowy, w wyniku czego zanika amfifilowos$¢ kopolimeru i rozpad nanoczastki [165].

Strategia modyfikowania polimerow tworzacych nanono$nik zostala réwniez
wykorzystana do koniugacji lekow przeciwnowotworowych wigzaniami wrazliwymi na
zmiang pH [166]. Sprzg¢ganie lekow z polimerami (no$nikami polimerowymi) niesie ze sobg
kilka korzys$ci w pordwnaniu do wolnych lekoéw tj. chroni lek podczas krazenia w organizmie,
zwigksza jego biodostepnos¢ oraz nadaje mozliwo$¢ ukierunkowania na tkanki nowotworowe
[146]. Zastosowanie wigzania reagujacego na pH miedzy lekiem a polimerem powoduje
wyzwalanie skoniugowanego leku w lekko kwasnym zewnatrzkomoérkowym $rodowisku
tkanek nowotworowych, albo po internalizacji komoérkowej w endosomach, ograniczajac
skutki uboczne lekow [167]. Wigzanie sprzegajace polimer z lekiem powinno by¢ stabilne
w fizjologicznym pH (7.4) oraz posiada¢ charakterystyczng reaktywnos$¢ w katalizowanej
kwasem hydrolizie, tak aby skoniugowany lek mogt by¢ catkowicie uwolniony
w odpowiednim miejscu w zakresie od kilku godzin do kilku dni [40, 166]. W przypadku

projektowania pH-czutych koniugatéw polimer—lek najczesciej stosuje si¢ wigzania
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przedstawione na Rys. 9 (vide supra). W przypadku koniugatow polimerowych kinetyka
hydrolizy (uwalniania leku) zalezy od takich czynnikow jak warto$¢ pH, temperatura czy
morfologia nanonosnika [40]. W nanoczastkach z duzymi segmentami hydrofobowymi, leki
sa zwykle zlokalizowane w hydrofobowym rdzeniu nanoczastki, co znacznie ogranicza dostep
wody, a tym samym obniza szybko$¢ hydrolizy [40]. Pozornie ogromne mozliwosci
funkcjonalizacji polimeréw wybranymi grupami funkcyjnymi sprawiaja, ze koniugacj¢ mozna
przeprowadzi¢ na wiele sposobow, jednakze niewielka ilo$¢ zdolnych do reakcji grup
funkcyjnych w strukturach lekow znacznie je ogranicza [15]. Fundamentalnym przyktadem
koniugacji leku do polimeru jest wczesniej omoéwiony NC-6300 bazujacy na wigzaniu

hydrazonowym [84].
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Rys. 12. a) Struktura chemiczna PEGylowanego polilaktydu funkcjonalizowanego doxorubicyng poprzez
wigzanie hydrazonowe oraz zalezny od pH profil uwalniania koniugowanej doxorubicyny z micel o wielkosci
~20 nm [168]. b) Struktura chemiczna kopolimeru poli((glikol etylenowy)-b-poli(kwas akrylowy) ze
skoniugowanym paklitakselem poprzez wiazanie acetalowe oraz schemat jego samooorganizacji i uwalniania
leku w kwasnym $rodowisku [169].
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Wykorzystujac biodegradowalny polimer — polilaktyd, Chen et al. opisali nanono$nik,
w ktorym to skoniugowali doxorubicyne poprzez wigzanie hydrazonowe (Rys. 12a) [168].
Za pomocg reakcji 1,3-dipolarnej cykloaddycji Huisgena (click chemistry) sfunkcjonalizowali
tancuch polilaktydu grupami aldehydowymi oraz poli(glikolem etylenowym). PEGylacja
pozwolita na otrzymanie amfifilowego kopolimeru mogacego samoorganizowaé si¢ do
nanoczastek w $rodowisku wodnym, za$ funkcjonalizacja grupami aldehydowymi pozwolita
na skoniugowanie doxorubicyny wigzaniem hydrazonowym w wyniku prostej reakcji
sprzegania aminy z aldehydem. Tak otrzymany kopolimer samoorganizowal si¢ do
nanoczastek o wielkosci okoto 20 nm, ktore wykazaty znacznie szybsze uwalnianie
doxorubicyny przy pH 5.5 niz przy pH 7.4. Wigzanie acetalowe réwniez charakteryzuje si¢
wolng kinetyka hydrolizy w warunkach fizjologicznych natomiast szybko hydrolizuje
w kwasnym pH. Majagc to na uwadze Zhong et al. opisali nanolek do terapii
przeciwnowotworowej oparty na koniugacji paklitakselu (PTX) do kopolimeru poli(glikolu
etylenowego-b-kwasu akrylowego) poprzez wigzanie acetalowe (Rys. 12b) do

kontrolowanego wewnatrzkomoérkowego uwalniania leku [169].

pH-czule nanonos$niki zrzucajagce powloke PEG projektuje si¢ umieszczajac
w kopolimerach amfifilowych wigzanie czule na zmian¢ pH na granicy hydrofilowej otoczki
z hydrofobowym rdzeniem [100, 102]. W kwasnym srodowisku hydrofilowa otoczka zostaje
zrzucona z rdzenia, powodujac destabilizacje nanoczastki. Oderwanie powtoki PEG zwigksza
tadunek powierzchniowy nanoczgstki co z reguty prowadzi do agregacji hydrofobowych
polimeroéw tworzacych rdzen w wieksze struktury powodujgc rozerwanie blony endosomu
[146]. Podejécie to jest bardzo szeroko dyskutowane w literaturze omawiajgcej postepy
w racjonalnym projektowaniu nanono$nikow lekow w terapii przeciwnowotworowej, gdyz
jest bardzo obiecujaca strategia W sSyntezie inteligentnych nanolekow 1 pozwala
przezwyciezy¢ dylemat PEGu, jednocze$nie unikajac probleméw z putapkowaniem
endosomalnym [56, 83, 153]. pH-czule wigzanie mozna wkomponowa¢ miedzy blok
hydrofilowy a hydrofobowy na dwa sposoby: (i) sprzeganie tancuchéw hydrofilowych
i hydrofobowych lub (ii) bezposrednig polimeryzacje. Podejscie sprzggania tancuchow
glownie obejmuje reakcje typu ,.click chemistry” prekursorow zawierajacych pH-czule
wigzanie w strukturze polimeroéw zakonczonych grupami zdolnymi do ortogonalnej reakcji
sprzg¢gania tancuchow lub poprzez reakcje sprzegania polimeréw z tworzeniem in Situ wigzan
czutych na zmiang pH [100, 140]. Bezposrednia polimeryzacja wymaga tworzenia prekursora

zawierajacego pH-czule wigzanie w strukturze polimeru oraz wymagana grupe funkcyjna na
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koncu fancucha zdolng do inicjacji polimeryzacji. Ze wzgledu na spora ilo$¢ dostepnych
technik polimeryzacji i zwigzang z nimi kontrolg masy molowej oraz architektury fancucha
polimerowego, metoda bezposredniej polimeryzacji wydaje si¢ by¢ bardziej wszechstronna.
Uzyteczno$¢ zastosowania nanonosnikow z mechanizmem zrzucania powloki PEG
w badaniach in vivo opisali Sun et al. [170]. Badali oni micele zatadowane docetaxelem
zbudowane z blokowego kopolimeru poli(glikolu etylenowego) i polilaktydu polaczonych
wigzaniem amidowym (Rys. 13a). Zrzucanie powloki PEG wywolane kwasnym
mikrosrodowiskiem nowotworu skutkowalo zwigkszong internalizacja nanolekow przez
komorki nowotworowe, co przetozylo si¢ na wzrost skuteczno$ci terapii w pordéwnaniu
z podaniem wolnego docetaxelu. Natomiast Yang et al. [171] opisali micele zbudowane
z blokowego kopolimer PEG 1 PLA polfaczonych wigzaniem acetalowym jako nanono$nik
paklitakselu (Rys. 13b). Zwickszong skuteczno$¢ terapii in vivo autorzy przypisali
synergistycznemu dziataniu kilku czynnikow takich jak wydhizonemu czasowi krazenia
w Kkrwioobiegu, zwigkszonemu wychwytowi nanoleku przez komorki nowotworowe oraz

wywolanego zmiang pH wewnatrzkomorkowemu uwalnianiu leku.
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Rys. 13. a) Struktura chemiczna kopolimeru poli(glikolu etylenowego) i polilaktydu potaczonego wigzaniem
amidowym oraz schemat zrzucania otoczki PEGu pod wptywem obnizenia pH $rodowiska [170]. b) llustracja
przedstawiajaca synteze kopolimeru PEG-acetal-PL (mechanizm zrzucania powtoki PEGu i uwalniania lekow w
odpowiedzi na kwasowos$¢ zewnatrz- i wewnatrzkomorkowa nowotworu) [171].
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2.4.2. Czule na reaktywne formy tlenku no$niki lekéw przeciwnowotworowych

Reaktywne formy tlenu (RFT) takie jak rodnik hydroksylowy (HO-), nadtlenek wodoru
(H20,), tlen singletowy (*Oy) itp. sa produktami ubocznymi tlenowego metabolizmu komoérek
1 ogrywaja zasadniczg role w prawidlowym funkcjonowaniu wielu procesow komorkowych
[172-174]. Wykazano, ze w poréwnaniu do swoich zdrowych odpowiednikow, wiele typow
komoérek nowotworowych charakteryzuje si¢ podwyzszonym poziomem RFT, ze wzgledu na
szybki i niekontrolowany metabolizm tlenowy [173]. Zaburzenie rownowagi miedzy zbyt
duzg produkcja RFT a wydajnos$cig systemu antyoksydacyjnego prowadzi do powstawania
stresu oksydacyjnego [174]. Poziom RFT w komoérkach nowotworowych moze by¢ nawet
1000 razy wigkszy, niz w zdrowych komérkach [175]. Tak duza r6znica w poziomach RFT
miedzy komorkami zdrowymi 1 nowotworowymi skfonita naukowcéw do opracowania
nanono$nikow zdolnych do selektywnego uwalniania lekow w odpowiedzi na podwyzszone
stezenie RFT [174-176]. Projektujac czute na RFT nanono$niki wyroznia si¢ dwa rodzaje
ugrupowan czutych na RFT (Rys. 14a): (i) wigzania kowalencyjne pgkajace pod wptywem
RFT (tj. tioketalowe, aryloboranowe, aryloszczawianowe lub tioeterowinylowe Ilub
(i) ugrupowania majgce zdolnos¢ do zmiany hydrofilowosci/hydrofobowosci pod wptywem
RFT (tj. wegiel-X-wegiel gdzie X = S, Se lub Te)) [174]. RFT mogg utlenia¢ atomy S, Se lub
Te w takim ukladzie, zmieniajgc ich wartosciowos$¢ z +2 na +4 lub +6. W wyniku reakcji
utleniania tych pierwiastkow atomy tlenu tworzg wigzania kowalencyjne z S, Se lub Te, co
powoduje silny wzrost momentu dipolowego ugrupowania, prowadzac do przemiany
polimeru z hydrofobowego w hydrofilowy [175]. Wykorzystujac te zalezno$¢ Yan et al.
opisali PEGylowany poliweglan zawierajacy grupy tioeterowe w tancuchu glownym [177].
Obecnos¢ grup tioeterowych powodowata, ze nanono$nik utworzony z takiego kopolimeru
wykazywat czulo$¢ na RFT ze wzglgdu na mozliwo$é utleniania grup tioeterowych do
hydrofilowych  polarnych  sulfotlenkow lub  sulfonéw. Wzrost hydrofilowosci
w hydrofobowym rdzeniu miceli powodowal jej pecznienie 1 pdzniejszy rozpad

z jednoczesnym uwalnianiem leku (Rys. 14b).
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Rys. 14. a) Ugrupowania chemiczne reagujace na RFT i ich mechanizmy dziatania [174]. b) Schemat
odpowiedzi poliweglanu zawierajagcego wigzania tioeterowe i odpowiedZz nanono$nika w warunkach
utleniajacych [177].

2.4.3. Czule na glutation no$niki lekow przeciwnowotworowych

RoézZnice miedzy wewnatrzkomorkowym 1 zewnatrzkomérkowym poziomem czynnikow
redukujacych w komoérkach nowotworowych réwniez zostaly wykorzystywane jako
endogenny bodziec do kontrolowanego uwalniania lekow przeciwnowotworowych [178-180].
Glutation czyli y-glutamylocysteinyloglicyna, jest obok kwasu askorbinowego, cysteiny,
albuminy, tokoferolu, p-karotenu itp. najpowszechniejszym biologicznym $rodkiem
redukujacym [103], ktory ma wptyw na wicle procesow komorkowym takich jak proliferacja
lub apoptoza [178]. Stezenie wewngtrzkomorkowego glutationu (GSH) jest rozne dla ro6znych
typow komorek i wynosi od ~2 do 10 mM, podczas gdy st¢zenie zewnatrzkomérkowe waha
si¢ w granicach ~2 — 20 uM [122, 178]. Poniewaz komorki nowotworowe czgsto znajdujg si¢
w stanie wysokiego stresu oksydacyjnego, glutation jako przeciwutleniacz ulega nadekspresji
w komorkach nowotworowych 1 jego stezenie jest ok. 7-10 razy wyzsze w porOwnaniu ze
zdrowymi komoérkami [181]. Ten wysoki wewnatrzkomorkowy potencjat redukcyjny stanowi
odpowiedni endogenny bodziec do projektowania nanono$nikoéw do wewnatrzkomérkowego
uwalniania lekow przeciwnowotworowych [178-180]. Wigzanie disiarczkowe (-SS-)
i diselenkowe (-SeSe-) sa najpowszechniej stosowanymi wigzaniami do projektowania
no$nikow lekow przeciwnowotworowych reagujacych na $rodowisko redukcyjne [178].
Wynika to ze stabilno$ci wigzania dwusiarczkowego i diselenkowego w fizjologicznych
warunkach oraz podatnosci na redukcj¢ przy wysokim wewnatrzkomorkowym stezeniu GSH
[182]. Wigzanie dwusiarczkowe (i diselenkowe) jest rozszczepiane na dwie grupy tiolowe -
SH (selenkowe, -SeH), a zredukowany glutation jest przeksztalcany w utleniona forme

glutationu, powodujac odpowiedz nanonosnika w zaleznosci od umiejscowienia wigzania —
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SS- (-SeSe-) w kopolimerze stanowigcym nos$nik [178-180]. Niemniej jednak, unikalna

zdolno$¢ mostku disiarczkowego do  selektywnego pekania wewnatrz  komorek
nowotworowych sprawila, ze najczgsciej stosuje sie je do koniugacji lekow z polimerem
tworzacy nanosnik [182]. Na przyktad, Luan et al. opisali nanolek zbudowany z docetaxelu
skoniugowanego wigzaniem disiarczkowym do koncowej grupy blokowego kopolimeru
poli(glikol etylenowy)-b-(laktyd-ko-glikolid) (mPEG-b-PLGA-SS-DTX) (Rys. 15). Tak
otrzymany kopolimer samoorganizowat si¢ w micele o wielkosci ok. 110 nm i byl uzywany
do fizycznej enkapsulacji docetaxelu. Obecnos$¢ skoniugowanego docetaxelu wigzaniem
disiarczkowym pozwolita na zwigkszenie ilo$ci substancji aktywnej (docetaxelu) w nanoleku
oraz pozwolila na kontrolowany wewnatrzkomoérkowy rozpad nosnika z jednoczesnym

uwolnieniem leku skoniugowanego i fizycznie enkapsulowanego [183].
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Rys. 15. Schemat ilustrujacy samoorganizacjc mPEG-b-PLGA-SS-DTX i mechanizm wewnatrzkomoérkowego
uwalniania leku wywolanego pekaniem wiazania disiarczkowego [183].

2.4.4, Czule na enzymy nos$niki lekow przeciwnowotworowych

Powszechnie wiadomo, ze enzymy odgrywaja kluczowa rolg we wszystkich procesach
biologicznych i metabolicznych w organizmie. W przeciwienstwie do normalnych warunkow
fizjologicznych, pojawieniu si¢ nowotworu towarzyszy nadekspresja i wzrost aktywnosci
wielu enzymow [184]. Do tej pory kilka klas enzymow takich jak proteazy, glikozydazy lub

fosfatazy uzywano jako biomarkerow w diagnostyce zmian nowotworowych [185],
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aczkolwiek selektywna aktywno$¢ enzyméw moze by¢é rowniez uzyta do projektowania
nanono$nikow lekow przeciwnowotworowych zdolnych do uwalniania lekow w odpowiedzi
na niektore enzymy [186-188]. Ugrupowania aktywne enzymatycznie, gidéwnie peptydy ale
rowniez DNA i wigzania kowalencyjne takie jak estrowe lub amidowe, ktore sg stabilne
w $rodowisku fizjologicznym ale tatwo ulegaja hydrolizie enzymatycznej wilacza si¢ do
struktury polimeru w taki sposob, aby rozszczepienie wigzan lub sekwencji specyficznych dla
enzymu, prowadzilo do zaplanowanej odpowiedzi nosnika i uwolnienia leku [187].
Lokalizacja wielu enzymoéw w komorkach zalezy od ich odpowiedniej funkcji katalitycznej,
co 0znacza, ze s3 one zwigzane z okreslonymi organellami komorkowymi [138]. Obecny stan
wiedzy pozwala na dokladng lokalizacje konkretnych enzymow w przestrzeni
wewnatrzkomérkowej, co z kolei pozwala na projektowanie nanono$nikow zdolnych do
celowania w konkretne przedzialy wewngtrzkoméorkowe [138]. Niemniej jednak, sposrod
wielu enzymow ulegajacych nadekspresji w komorkach nowotworowych, do projektowania
nanono$nikow lekow przeciwnowotworowych najczescie] wykorzystuje sie te, ktorych
nadekspresja wystepuje na zewnatrz koméorek nowotworowych, gtdéwnie - metaloproteinazy
macierzy pozakomoérkowej (MMP), ogrywajacych wazng role w powstawaniu przerzutow
nowotworowych [189]. Na przykiad, Ge et al. opracowali micele utworzonych z kopolimeru
blokowego: PEGylowanego kopolimeru kwasu [-benzyloasparaginowego i kwasu
asparaginowego z blokami polagczonymi sekwencjg rozszczepialnego przez MMP peptydu
(GPLGVRGDG) [190]. Lacznik rozszczepialny przez MMP wprowadzono na granicy
hydrofilowo-hydrofobowej amfifilowego kopolimeru, aby uzyskaé efekt zrzucania otoczki
PEGu. Zrzucanie otoczki PEG wywolane nadekspresjs MMP w s$rodowisku tkanek
nowotworowych, skutkowalo zwieckszong internalizacja nanoczgstek przez komorki
nowotworowe i wewnatrzkomérkowym uwalnianiem leku. W wielu pracach naukowych
zwigzanych z projektowaniem nanoczastek polimerowych do ,,inteligentnego” dostarczania
lekow przeciwnowotworowych, uklad zrzucajacy powloke PEG pod wplywem MMP byt
szeroko omawiany i jest zgodnie okreslany jako nanolek z potencjalem wdrozenia go do

badan klinicznych [56, 83, 153].
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Rys. 16.  Struktura  chemiczna  polimeru  blokowego:  PEGylowanego  kopolimeru  kwasu
B-benzyloasparaginowego i kwasu asparaginowego z blokami potaczonymi sekwencja rozszczepialnego przez
MMP peptydu (GPLGVRGDG) oraz schemat tworzenia si¢ micel, a takze sekwencyjnej dePEGylacji,
internalizacji komorkowej oraz wewnatrzkomorkowego uwalniania leku [190].

2.4.5. Termoczule nosniki lekow przeciwnowotworowych

Temperatura jako bodziec wewnetrzny lub zewngtrzny jest powszechnie wykorzystywana
jako czynnik stymulujacy nosniki do uwalniania leku w miejscach zmienionych chorobowo
[191-193]. Wykazano, ze podwyzszona temperatura w miejscach guza nowotworowego
wynika z nieprawidlowego przeptywu krwi, wysokiego tempa proliferacji oraz ogolnej
wzmozonej aktywno$ci metabolicznej komorek nowotworowych [194]. Roznice temperatur
migdzy tkankami zdrowymi a nowotworowymi moga by¢ wykorzystane jako bodziec
endogenny do kontrolowanego uwalniania leku [191-193]. Termoczule polimery
charakteryzuja si¢ mozliwo$cig zmiany konformacji w odpowiedzi na zmian¢ temperatury,
ktora z kolei przektada si¢ na zmiang rozpuszczalnosci polimeru, wynikajaca ze zmiany
objetosci kiebka statystycznego polimeru [195]. Do konstruowania czutych na endogenny
gradient temperatury nos$nikow lekow przeciwnowotworowych, najczesciej stosuje si¢
termoczute polimery, ktore sa hydrofilowe ponizej pewnej temperatury i staja si¢
hydrofobowe powyzej okreslonej temperatury [194]. Temperatura, w ktoérej zachodzi
przejscie fazowe, okreslana jest jako dolna krytyczna temperatura rozpuszczania (LCST, ang.
Lower Critical Solution Temperature). Ponizej tej temperatury polimery sa rozpuszczalne
z konformacja ,luznych” tancuchoéw, natomiast powyzej LCST sa nierozpuszczalne
z konformacja ,$ci$nigtych” tancuchow polimerowych. Wyréznia si¢ réwniez ukilad

odwrotny, okreslany przez gorng krytyczng temperature rozpuszczania (UCST, ang. Upper
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Critical Solution Temperature), w ktorym wraz ze wzrostem temperatury polimer staje si¢
bardziej hydrofilowy [194, 195]. Najszerzej opisanymi w literaturze naukowej polimerami do
budowania no$nikéw lekow przeciwnowotworowych czutych na podwyzszong temperaturg
nowotworu sg poli(N-izopropyloakrylamid) i poli(N-winylokaprolaktam), ze wzgledu na ich
biokompatybilno§¢ z tkankami organizmu i LCST wynoszace okoto 32 °C, ktore poprzez
sprzgganie z innymi polimerami lub zwigzkami organicznymi mozna tatwo dostroi¢ w celu
kontrolowania uwalniania leku [191]. Aby zminimalizowa¢ wszelkie skutki uboczne, idealny
zakres temperatur, w ktorym nos$nik reagujacy na temperature powinien uwolni¢ lek, wynosi
od 37 do 42 °C [191]. Natomiast niewielka r6znica temperatur miedzy tkankami zdrowymi
1 nowotworowymi oraz brak doktadnej kontroli kinetyki 1 mechanizmu odpowiedzi no$nikow
na niewielkg zmiang temperatur sprawia, ze uktady czute na endogenny gradient temperatury
sg coraz rzadziej badane, szczeg6lnie w warunkach in vivo [83]. Obecnie duzo czesciej
badane sg nanoczastki polimerowe jako no$niki zwigzkéw posiadajacych zdolnosé do
konwersji promieniowania podczerwonego lub elektromagnetycznego w ciepto w celu
lokalnego podgrzania guza (terapia fototermiczna) i wywolania $mierci komorek
nowotworowych [196, 197]. Wraz z postgpem badan naukowych udowodniono,
ze stosunkowo lagodnie podwyzszona temperatura (W przedziale 41 — 47 °C), w dluzszym
okresie czasu moze powodowac niecodwracalne uszkodzenia tkanek nowotworowych, a nawet
aktywowa¢ mechanizm apoptozy komorek nowotworowych [197]. Majac to na uwadze, Li et
al. opisali uklad micelarny otrzymany z amfifilowego kopolimeru Pluronic® F127,
zatadowany pochodng ftalocyjaniny (40OCSPC) zdolng do konwersji promieniowania
podczerwonego w ciepto [198]. Badania in vivo wykazaly, ze micele gromadzity si¢
w tkankach guza za posrednictwem efektu EPR i po napromieniowaniu §wiatlem o dlugosci
fali 808nm, temperatura guza nowotworowego wzrosla z 37,8 °C do 59,4 °C, co skutkowalo

zahamowaniem wzrostu guza.
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Rys. 17. Struktura chemiczna termouczulacza 40OCSPC oraz schemat samoorganizacji micel i dzialania
fototermicznego [198].

2.4.6. Swiatloczule nosniki lekéw przeciwnowotworowych

Wrazliwe na $wiatlo nanoczastki polimerowe rowniez znalazty zastosowanie jako no$niki
lekow przeciwnowotworowych [199-201]. Tym co odr6znia nanonos$niki reagujgce na $wiatto
od innych no$nikéw reagujacych na bodzce, jest ich zdolno$¢ do uzyskania precyzyjnego
uwalniania leku na zgdanie, W pozadanym miejscu i czasie w odpowiedzi na nieinwazyjne
napromieniowanie $wiatlem o okreslonej diugosci fali. Fototoksyczno$¢ promieniowania
wysokoenergetycznego jest wykorzystywana w radioterapii, ktora niszczy DNA komoérek
nowotworowych prowadzac do $mierci komodrkowej [202]. Jednak promieniowanie
wysokoenergetyczne uszkadza rowniez zdrowe tkanki, co wyklucza stosowanie tego typu
promieniowania jako bodzca. Swiatto wykorzystywane jako wyzwalacz do uwalniania lekow
z nanono$nikOw musi mie¢ nizszg energi¢, dlatego nanonos$niki reagujace na $wiatfo opieraja
si¢ gtownie na promieniowaniu ultrafioletowym i podczerwonym [199-201]. Dodatkowa
zaleta systemOw dostarczania lekow wyzwalanych $wiattem, jest niska toksyczno$¢ grup
$wiatloczutych, ktore moga by¢ wiaczone do gtdéwnego tancucha kopolimeru lub szczepione
jako grupa boczna [199]. Odpowiedz grupy $wiatloczulej moze by¢ nieodwracalna lub
odwracalna, jednak opiera si¢ glownie na fotodegradacji wigzania kowalencyjnego z grupa
0-nitrobenzylowa, kumarynowa lub benzoinowa oraz na procesach fotoizomeryzacji grup

azobenzenowej lub spiropiranowej [199]. Lu et al. zaprojektowali $wiatloczule micele,
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wprowadzajac trifluorometoksyazobenzen jako grupg boczng do PEGylowanego poliweglanu
[203]. Swiattoczutosé uktadu wynikata z mozliwosci fotoizomeryzacji trans-cis ugrupowania
azobenzenowego. Naswietlanie micel promieniowaniem UV o dlugosci fali 365 nm
spowodowalo  izomeryzacj¢  ugrupowania  trans-azobenzenu do  cis-azobenzenu,
a w konsekwencji zaburzenie réwnowagi hydrofilowo-hydrofobowej w rdzeniu miceli
(izomer cis grupy azobenzenowej jest bardziej polarny od formy trans) i jej rozpad
z jednoczesnym uwolnieniem enkapsulowanego leku. Co ciekawe, p6zniejsze naswietlanie
kopolimeru $wiatlem o dlugosci fali 450 nm powodowalo izomeryzacje cis-azobenzenu do

trans-azobenzenu z ponowna samoorganizacja kopolimeru w micele.
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Rys. 18. Synteza amfifilowego kopolimeru blokowego funkcjonalizowanego grupami azobenzenowymi, jego
samoorganizacja i odwracalna reakcja izomeryzacji na skutek naswietlania §wiattem o réznej dtugosci fali [203].

Swiatlo jako bodziec jest nieodtacznym elementem terapii fototermicznej (PTT) i terapii
fotodynamicznej (PDT) [204-206]. Terapia fototermiczna odnosi si¢ do wykorzystania
zwigzkoéw Swiattoczutych (termouczulaczy), ktore przeksztalcajg energie promieniowania,
najczesciej podczerwonego w cieplo, w celu zwigkszenia temperatury wewnatrz tkanek
nowotworowych przez dhuzszy okres czasu (do paru minut) i wywolania $mierci komdrek
nowotworowych, jak wspomniano w p. 2.4.2. Natomiast terapia fotodynamiczna polega na
wykorzystaniu fotouczulaczy — zwigzkow, ktore moga by¢ aktywowane przez $wiatto
o okreslonej dlugosci fali do generowania RFT, w celu wywotania apoptozy lub nekrozy
komoérek nowotwotowych [25]. Polimerowe nanoczastki zdolne do enkapsulownia zar6wno
termouczulaczy i fotouczulaczy moga celowa¢ w tkanki nowotworowe i uwalnia¢ substancje
aktywna w tkankach guza w celu wygenerowania temperatury lub RFT. Zaréwno PDT 1 PTT
sa obiecujgcymi narzedziami w walce z nowotworami, jednakze, ze wzgledu na ograniczenia
z podawaniem, stabilno$cig i wydajnoscia termo- i fotouczulaczy, niezbednym wydaje si¢

stosowanie nos$nikow tych substancji, aby zmaksymalizowac ich efektywnos¢ [204-207].

44



2.4.7. Czule na pole magnetyczne nos$niki lekow przeciwnowotworowych

Pole magnetyczne glownie wykorzystywane jest jako narzedzie do obrazowania
w medycynie, jednak zostalo ono rowniez zaproponowane jako bodziec do uwalniania lekow
przeciwnowotworowych z nos$nikow polimerowych [208-210]. Jak dotad najszerzej
stosowanymi materiatami czutymi na pole magnetyczne sg czastki superparamagnetycznego
tlenku Zelaza (SPION, ang. Superparamagnetic Iron Oxide Nanoparticles) [211, 212].
Ogodlnie rzecz biorac, SPION to czastki utworzone przez mate krysztaly tlenku zelaza (Fe3Os
lub y-Fe;03) wykazujace unikalne wlasciwosci superparamagnetyzmu, ktére pod wplywem
zmiennego pola magnetycznego moga wytwarzac ciepto lub posiada¢ zdolnos¢ do kierowania
cargo do okreslonej tkanki lub narzadu poprzez zewngtrzne pole magnetyczne [213]. Obie te
wilasciwosci sprawiajg, ze SPIONy sag interesujacymi nanoczastkami do wykorzystania
w kontrolowanym dostarczaniu lekéw przeciwnowotworowych [214]. Najczgsciej, nanoleki
zdolne do odpowiedzi na pole magnetyczne stosowane do terapii przeciwnowotworowej
sktadaja si¢ z rdzenia SPIONu oraz polimerowej otoczki ktoéra go powleka [214]. Rdzen
zapewnia nieodlgczng mozliwo$¢ wykorzystania pola magnetycznego do kierowania lub
odpowiedzi nanoczastek w okreslonym miejscu 1 czasie, natomiast sprzeganie badz
powlekanie polimerami nadaje szeroki wachlarz mozliwos$ci tworzenia nanolekow, w tym
najwazniejszych: mozliwo$¢ enkapsulacji hydrofobowych lekow przeciwnowotworowych
oraz zmniejszenia nadzoru immunologicznego organizmu [214, 215]. W terapii
przeciwnowotworowej hybrydowe nanoleki typu SPION-polimer sg na 0gét stosowane jako
nosniki zdolne do uwalniania lekow, ale réwniez sa wykorzystywane do terapii
fotodynamicznej i fototermicznej [209, 214]. Mozliwo$¢ zmiany przez SPIONy energii pola
magnetycznego w cieplo (efekt hipertermiczny), powoduje degradacje otoczki polimerowej,
czemu towarzyszy uwalnianie lekow [215]. Efekt hipertermiczny SPIONOw zostat rowniez
wykorzystany do terapii fototermicznej [208]. Natomiast ciekawa wiasciwoscia SPIONOw
jest rowniez fakt, ze ze wzgledu na obecnos¢ jondw zelaza, mogg one katalizowaé reakcje
Fentona i Habera-Weissa, ktore sa odpowiedzialne za wytwarzanie reaktywnych form tlenu,

co zostato wykorzystane w terapii fotodynamicznej [212].

2.4.8. Czule na wiele bodzcow no$niki lekow przeciwnowotworowych

Kazdy rodzaj nanono$nikow polimerowych reagujacych na bodZzce ma swoje
ograniczenia. Heterogeniczno$¢ tkanek nowotworowych sprawia, ze W stosowaniu nosnikow

czutych na bodzce endogenne niezwykle trudno uzyska¢ precyzyjnie kontrolowane
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uwalnianie leku w obszarach specyficznych dla guza [56, 153]. Ponadto poziomy markerow
patofizjologicznych tj. pH, RFT, glutationu oraz enzyméw sg silnie uzaleznione od pacjenta
i 16znig si¢ w zalezno$ci od stanu choroby [83, 107]. Jesli chodzi o bodzce zewngtrzne
tj. temperatura, $wiatlo lub pole magnetyczne, zastosowanie ich koncentruje si¢ na tym, aby
zwickszy¢ selektywno$¢ 1 penetracje nanonos$nikow w glab guza nowotworu oraz
zminimalizowaé uszkodzenie zdrowych komorek [216]. W ostatnich latach zaproponowano
projektowanie na potrzeby terapii przeciwnowotorowej polimerowych nanono$nikow
reagujacych na dwa lub wigcej bodzcoéw, ktore moga taczy¢ zalety poszczegdlnych bodzcow
oraz przezwycieza¢ ograniczenia wynikajgce ze stosowania jednego rodzaju bodzca [44, 115,
119, 215]. Zaprojektowano i opisano wiele nanonos$nikdw polimerowych reagujacych na
kombinacje wszystkich opisanych wyzej bodzcoéw, zar6wno nanono$nikow czulych na
kombinacje dwoch lub wigcej bodzcow endogennych takich jak pH/RFT, pH/GSH, pH/pH,
pH/RFT/GSH, pH/GSH/enzym itp. oraz kombinacje bodzcéw endo- i egzogennych np.
pH/éwiatlo, RFT/temperatura, temperatura/pH/magnetyzm itp. Wszechstronno$¢ w metodach
modyfikacji polimerow, pozwolita na otrzymanie nanono$nikow o jednoczesnej odpowiedzi
na bodzce lub nanonos$nikoéw zdolnych do odpowiedzi wykorzystujac efekt domina
reagowania na bodzce [44, 109]. Ogolnie rzecz biorgc, wicle prac podkresla, ze stosowanie
nos$nika wrazliwego na dwa lub wiecej bodzcéw umozliwia terapi¢ charakteryzujaca si¢ duzo
lepiej kontrolowanym uwalnianiem lekéw. Pomimo wszechstronnos$ci nosnikoéw czutych na
kilka bodzcow, czesto posiadajg one bardzo skomplikowang budowe, a wiele z nich wcigz
pozostaje w formie koncepcji [112]. W przypadku stosowania nos$nikow lekow
przeciwnowotworowych czulych na kilka bodzcow niezwykle cigzko jest dobra¢ odpowiedni
mechanizm i kinetyke odpowiedzi oraz korzysci kazdej grupy czulej na bodziec zaréwno
w warunkach in vitro oraz in vivo [44]. Niemniej jednak zastosowanie dwoch lub wigcej
bodZzcow daje ogromne mozliwosci do tworzenia spersonalizowanych  terapii

przeciwnowotworowych, w zalezno$ci od rodzaju nowotworu i jego stanu.

2.5. Supramolekularne hydrozele typu gos¢-gospodarz na bazie cyklodekstryny do
lokalnego dostarczania lekow

Systemy lokalnego podawania lekow zapewniaja odpowiednie st¢zenie lekow wokot
leczonego obszaru przy zmniejszonej globalnej dawce leku [217, 218]. Jest to szczegdlnie
istotne w przypadku lekow o silnym dzialaniu toksycznym, takich jak np. stosowane

w leczeniu nowotwordow cytostatyki [219]. Systemy lokalnego uwalniania lekow stosowane

sa rowniez w leczeniu schorzen o podiozu reumatologicznym czy uwalnianiu antybiotykéw
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w przypadku wszczepiania implantow ortopedycznych [218]. W dziedzinie lokalnego
dostarczania lekoéw, hydrozele cieszg si¢ duzym zainteresowaniem, poniewaz mogg tworzy¢
w miejscu podania implant z ktérego w kontrolowany sposob uwalnia si¢ lek [220-222].
Ogolnie rzecz biorgC hydrozele sg otrzymywane przez sieciowanie chemiczne lub fizyczne
tancuchow polimerowych. Sieciowanie chemiczne charakteryzuje si¢ trwatymi wigzaniami
kowalencyjnymi miedzy tancuchami polimerowymi, natomiast sieciowanie fizyczne
(hydrozele supramolekularne) charakteryzuje si¢ dynamicznymi 1 odwracalnymi
oddzialywaniami takimi jak: wigzania wodorowe, oddzialywania go$¢-gospodarz,
oddziatywania dipol-dipol, efekty hydrofobowe lub oddziatywania van der Waalsa [220, 223].
Sieciowanie fizyczne skutkuje dynamicznymi witasciwosciami fizykochemicznymi, dzigki
ktorym supramolekularne hydrozele charakteryzuja si¢ duzg elastyczno$cig przy tworzeniu
roéznorodnych ,.inteligentnych” materiatow [224, 225]. Te dynamiczne i odwracalne interakcje
fizyczne nadaja supramolekularnym hydrozelom wlasciwosci tiksotropowe, €O czyni je
wysoce obiecujgcymi implantami do wstrzykiwania jako nosniki lokalnego dostarczania
lekéw, poniewaz hydrozel supramolekularny moze by¢ wstrzykiwany w okre§lone miejsce
pod wptywem sit §cinajgcych, a nastepnie po wycofaniu sit $cinajagcych moze przejsé in situ
z formy zolu w zel [220, 226]. Dlatego tez, taki hydrozel moze tworzy¢ implant w docelowe;j
tkance/miejscu, w sposob minimalnie inwazyjny, umozliwiajac przedtuzone i kontrolowane
lokalne uwalnianie lekéw [224]. W literaturze opisano supramolekularne hydrozele
utworzone w efekcie réznego rodzaju oddziatywan takich jak, kompleksowanie inkluzyjne,
wigzanie koordynacyjne metal-ligand, wigzania wodorowe, czy stereokompleksowanie [225].
Niemniej jednak, kompleksowanie inkluzyjne jest najczes$ciej stosowang niekowalencyjng
interakcja do tworzenia supramolekularnych hydrozeli, w ktorej czasteczka gospodarza
posiadajaca wneke na swojej powierzchni rozpoznaje i wigze czasteczke goscia [225].
W wyniku takiej samoorganizacji, ktora wymaga kompatybilno$ci geometrycznej
i chemicznej oddziatujacych ze soba czasteczek, powstaje kompleks typu gosc¢-gospodarz
[227]. Najczesciej stosowanymi gospodarzami w takich uktadach supramolekularnych sa
zwigzki makrocykliczne takie jak cyklodekstryny, kaliksareny i kukurbiturile (ang. Cavitand)
[224]. Natomiast w przypadku supramolekularnych hydrozeli do zastosowan biomedycznych,
zdecydowanie najcze$ciej wykorzystywane sg cyklodekstryny, poniewaz sg biodegradowalne,
biokompatybilne, produkowane w skali przemystowej oraz co najwazniejsze dopuszczone

przez FDA i EMA do zastosowan medycznych [228-230].

47



2.5.1. Cyklodekstryny

Cyklodekstryny (CD) to makrocykliczne oligosacharydy, na ogot sktadajg si¢ z szeSciu,
siedmiu lub o$miu jednostek glukozy (odpowiednio a-, B- i y-cyklodekstryna), potaczonych
ze soba wigzaniami 1,4-glikozydowymi [231, 232]. Czasteczka cyklodekstryny ma ksztalt
$cietego stozka (toroidu) (Rys. 19a) z hydrofobowg wnegka i hydrofilowa powierzchnig
zewnetrzng [231]. Wynika to z faktu, ze wszystkie jednostki glukopiranozowe w czgsteczce
cyklodekstryny wystepuja w konformacji krzestowej, a w zwigzku z tym pierwszorzedowe
grupy hydroksylowe znajduja si¢ po jednej stronie pierscienia, natomiast drugorzedowe grupy
znajduja si¢ po przeciwnej stronie [233]. Pierwszorzgdowe grupy hydroksylowe wyznaczajg
wezszg krawedZz czagsteczki a drugorzedowe szerszg [233]. Wneka cyklodekstryny jest
hydrofobowa ze wzgledu na obecno$¢ wigzan 1,4-glikozydowych [233]. Taka struktura
nadaje cyklodekstrynom niezwykle interesujaca cech¢ a mianowicie zdolno$¢ do
kompleksowania czastek hydrofobowych, ktére moga by¢ wigczone do hydrofobowej wneki
(kompleks typu goscé-gospodarz) [231-234]. W roztworze wodnym, zewngtrzna czgs¢
czasteczki ulatwia interakcje z rozpuszczalnikiem, podczas gdy wewnetrzna, hydrofobowa
cze$¢ czasteczki sprzyja tworzeniu kompleksu inkluzyjnego z hydrofobowa czasteczka
,,goscia” dzieki oddzialywaniom takim jak: wigzania wodorowe, sity van der Waalsa, dipol-
dipol itp. [227].

Jednostki Wymiary [nm]

glukozy a b ¢ d
a-CD 6 0.57 0.44 1.37 0.78
B-CD 2 0.78 0.65 1.53 0.78
y-CD 8 0.95 0.74 1.69 0.78

b)

Rys. 19. a) Struktura molekularna czasteczki cyklodekstryny i odpowiadajace wymiary geometryczne dla a-, -,
v-cyklodekstryny. Metody otrzymywania supramolekularnych hydrozeli z wykorzystaniem cyklodekstryn: b)
utworzenie kompleksu go§é-gospodarz migdzy tancuchami prowadzi do powstania splatanej siatki; c) tancuch
polimerowy jest "gosciem" i stuzy do nawlekania czasteczek cyklodekstryny tworzac ,,molekularne naszyjniki”,
tworzac klas¢ materialow znanych jako poli(pseudo)rotaksany, ktére pozniej samoorganizuja si¢ w krystaliczne
wezly sieci hydrozelu.
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2.5.2. Supramolekularne hydrozele typu gos¢-gospodarz

Molekularne rozpoznawanie prowadzace do komplekséw gosé-gospodarz przez
cyklodekstryny jest bardzo ciekawym zjawiskiem w chemii supramolekularnej. Nie dziwi
zatem fakt, ze jest ono szeroko badane, a materialy oparte na kompleksach typu gosc-
gospodarz sg stopniowo wdrazane w wielu dziedzinach takich jak biotechnologia, chemia,
inzynieria materialowa, farmacja oraz medycyna [235-237]. Istnieja dwie glowne drogi
otrzymania supramolekularnych hydrozeli na bazie cyklodekstryna - polimer, mianowicie
(1) gdy w wyniku utworzenia kompleksu gos¢-gospodarz grup funkcyjnych tancuchow
polimerowych powstaja wezty sieci (Rys. 19b) lub (ii) tancuch polimerowy sam moze by¢
gosciem 1 stuzy¢ do nawlekania wielu czasteczek cyklodekstryny tworzac ,,molekularne
naszyjniki’, klase materialow znanych jako poli(pseudo)rotaksany, ktore pozniej
samoorganizujg si¢ w krystaliczne wezly sieci (Rys. 19c) [229, 238]. Przedrostek pseudo
wskazuje, ze w przeciwienstwie do rotaksanow, w ktorych zwigzki makrocykliczne np. CD sa
Luwiezione” przez zastosowanie duzych czasteczek (stoperow) na obu koncach lancucha,
makrocykle w (pseudo)rotaksanach sg utrzymywane na fancuchu polimeru tylko za pomoca
wigzan fizycznych, dzigki czemu mozliwa jest dysocjacja uktadu supramolekularnego na
poszczegolne elementy [239]. Poli(pseudo)rotaksany po raz pierwszy zostaly opisane przez
Haradge et al. [240, 241], ktorzy po zmieszaniu poli(glikolu etylenowego) o wysokiej masie
molowej i a-CD w wodzie zaobserwowali wypadanie z roztworu krystalicznych kompleksow.
Zjawisko to przypisano nawlekaniu si¢ a-CD na tancuchy PEGu, i1 nast¢pczej samoorganizacji
poli(pseudo)rotaksanow w krystaliczne kompleksy. Od tego czasu hydrozele na bazie
poli(pseudo)rotaksanow a-CD/PEG zyskaly ogromne =zainteresowanie, szczegOlnie
w przypadku tworzenia systemow kontrolowanego uwalniania lekéw [242]. Tworzenie
poli(pseudo)rotaksanowego supramolekularnego hydrozelu na bazie a-CD i PEGu zachodzi
w dwoch glownych etapach [243]: (i) interakcje go$¢-gospodarz pozwalaja tancuchom
poli(glikolu etylenowego) penetrowa¢ wngke a-CD z wytworzeniem poli(pseudo)rotaksanow
(Rys. 20b); (i) nastgpnie sgsiadujace tancuchy poli(pseudo)rotaksanow wyniku oddziatywan
wodorowych agreguja si¢ w krystaliczne kompleksy typu kanalowego, ktore dziataja jak
wezly sieci polimerowej (Rys. 20c).
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Rys. 20. Schemat ilustrujacy tworzenie hydrozelu polipseudorotaksanowego z a-cyklodekstryny i PEG
0 wysokiej masie molowej [243].

Biokompatybilnos¢ z tkankami organizmu ludzkiego oraz krwig o-CD i PEGuU oraz
interesujgce wilasciwosci fizykochemiczne supramolekularnych poli(pseudo)rotaksanowych
hydrozeli sprawilo, ze sg one badane jako wstrzykiwalne nosniki lekow [226, 242, 244].
Tiksotropowos¢ sprawia, ze w supramolekularnych hydrozelach a-CD/PEG leki mozna
wprowadza¢ in Situ w temperaturze pokojowej, a nastegpnie hydrozel wstrzykngé
w odpowiednie miejsce, aby dziatal jako implant do przedtuzonego uwalniania leku [244].
Badania in vitro oraz in vivo supramolekularnych hydrozeli utworzonych z a-CD i PEGu
zatadowanych substancjami biologicznymi aktywnymi (niskoczgsteczkowymi lekami
przeciwnowotworowymi lub biatkami o stosunkowo duzej masie molowej) wykazaty, ze
erozja matrycy hydrozelu (spowodowana stopniowym wymywaniem a-CD z uktadu) jest
Kluczowym czynnikiem uwalniania substancji bioaktywnych a optymalny ukfad uzyskano
stosujac PEG 0 masie molowej od 20 000 do 35 000 g mol™ [245]. Chociaz supramolekularne
hydrozele na bazie a-CD/PEG wydaja si¢ niezwykle atrakcyjne jako wstrzykiwalne no$niki
do lokalnego uwalniania lekow, to nadal istnieja pewne wyzwania zwigzane z zastosowaniem
tego typy uktadu. Najwickszg wada tak skonstruowanych hydrozeli jest wymodg stosowania
PEGu o duzej masie molowej (> 10 000 g mol™) aby otrzymaé stabilny hydrozel, co jest
problematyczne w przypadku aplikacji in vivo, poniewaz PEG o masie molowej > 10 000 nie
moze by¢ usuwany przez nerki ze wzgledu na duzy promien hydrodynamiczny [226].
Nanoczastki oparte na PEGylowanych kopolimerach amfifilowych zostaly z powodzeniem
wykorzystane jako elementy budulcowe do tworzenia hydrozeli supramolekularnych z a-CD
[229, 242, 244]. Co wiecej, supramolekularne hydrozele otrzymane z PEGylowanych
nanoczastek polimerowych 1 a-CD charakteryzuja si¢ lepszymi wlasciwosciami
reologicznymi w poréwnaniu do supramolekularnych hydrozeli zbudowanych z o-CD

i liniowego PEGuU ze wzgledu na podwodjne sieciowanie (wystepowanie dwoch rodzajow
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weztow sieci): (i) samoorganizacje amfifilowych kopolimerow do nanoczastek bedacych
swego rodzaju weztami sieci, 1 (ii) tworzenie przez o-CD i tanuchy PEGowe micel
poli(pseudo)rotaksanow (Rys. 21), ktoére po samoorganizacji stanowig kolejne wezly sieci.
Uzytecznos¢ takich supramolekularnych hydrozeli jako wstrzykiwalnego systemu do
lokalnego dostarczania leku w badania in vivo opisali Deng et al. [246]. Opisali oni
supramolekularny hydrozel utworzony poprzez wprowadzenie a-CD do roztworu micel
o rozmiarze okoto 50 nm, utworzonych z amfifilowego kopolimeru blokowego poli(glikol
etylenowy)-b-poli(e-kaprolakton-co-1,4,8-trioksa[4.6]spiro-9-undekanon). Badania in vivo
potwierdzity tworzenie si¢ hydrozelu in Situ po wstrzyknigciu podskérnym, ktory ze wzglgdu
na erozje matrycy spowodowang rozpuszczaniem si¢ a-CD, stopniowo uwalnial nanoczastki
(zatadowne lekiem przeciwnowotworowym) zdolne do internalizacji przez komorki

nowotworowe.

' samoorganizacja
\ F\ ‘ ?qg.

\ ¥ micele q a-CD

Rys. 21. Ilustracja powstawania hydrozelu poli(pseudo)rotaksanowego ztozonego z micel i a-CD [246].

erozja

Niemniej jednak, to co sprawia, ze ta grupa materialow jest niezwykle interesujaca, to
ogromna mozliwo§¢ funkcjonalizacji nanoczastek polimerowych, a tym samym
supramolekularnego hydrozelu, co pozwala na zaprojektowanie ,,inteligentnych” systemow
dostarczania lekow [230, 242, 244]. Podobnie jak w przypadku polimerowych nanono$nikow,
dzicki wprowadzeniu grup reagujacych na bodzce do segmentow budujacych nanoczasteczki,
supramolekularny hydrozel moze by¢ zaprojektowany, tak aby pod wptywem zewngtrznego
bodzca lub markeréw patofizjologicznych charakterystycznych dla tkanek nowotworowych
uwalniat odpowiednig ilo$¢ substancji bioaktywnych [230, 242]. W ciekawy sposob zostato to
wykorzystane na przyktad przez Ni et al. [247], ktorzy opisali wstrzykiwalny
supramolekularny hydrozel, ktory powstat w wyniku oddziatywan migdzy o-CD
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a amfifilowym prolekiem zlozonym =z poli(glikolu etylenowego) i doksorubicyny
polfaczonych wigzaniem hydrazonowym. Hydrozel ulegat degradacji w kwasnym $rodowisku
komorek nowotworowych, uwalniajagc tym samym wolng doksorubicyne. Shen et al. [248]
opisali czuly na $wiatlo podczerwone supramolekularny hydrozel na bazie o-CD
i zatadowanych cisplatyng nanono$nikow utworzonych z polimeru wykazujacego efekt
fototermiczny - PEGylowanej poli(N-fenyloglicyny). Podczas badan in  vivo,
supramolekularny hydrozel wstrzyknigto bezposrednio do guza, a nastgpnie naswietlano
Swiattem podczerwonym guza co prowadzilo do miejscowego wzrostu temperatury (efekt
fototermiczny) oraz powodowalo uwalnianie cisplatyny; w efekcie polaczyli oni
chemioterapie z terapig fototermiczng. Co ciekawe, hydrozel utrzymywat si¢ w warunkach
in vivo przez 7 dni, umozliwiajagc w ten sposob powtarzanie terapii fototermicznej (do 4 razy)
co pozwolito unikna¢ wielokrotnych wstrzyknie¢. W ciggu ostatniej dekady nastapit ogromny
postep w rozwoju hydrozeli poli(pseudo)rotaksanowych na bazie a-cyklodekstryny
i poli(glikolu etylenowego). Ze wzgledu na ich unikalng architekture oraz dopasowywalne
wlasciwosci reologiczne i fizykochemiczne wydaje si¢, ze sg one idealnymi kandydatami do
zastosowan biomedycznych. Niemniej jednak, jak dotad w literaturze naukowej nie opisano
wiele takich uktadoéw, szczegolnie wykazujacych odpowiedz na bodzce, zatem wydaje sig, ze

to dopiero poczatki badan nad takimi uktadami [242, 244].

2.6. Biodegradowalne poliestry i poliweglany jako no$niki lekow

Waznym zadaniem w badaniach nad polimerowymi systemami kontrolowanego
uwalniania lekow jest otrzymanie materialdbw wykazujacych biodegradowalnos¢
I biokompatybilno$¢ z tkankami organizmu ludzkiego oraz krwig. Stworzenie idealnej
rownowagi miedzy tymi cechami oraz synteza funkcjonalnych biomaterialtdéw dostosowanych
do konkretnych potrzeb jest podstawowym wyzwaniem w dziedzinie chemii polimerow
zwigzanej z wytwarzaniem no$nikow lekow [249-251]. Do wytwarzania nos$nikoéw lekow
wykorzystuje si¢ zaréwno polimery pochodzenia naturalnego tj. polisacharydy, biatka
i niektore poliestry [252], jak i polimery syntetyczne np. polietery, poliweglany, poliestry,
poliakrylany, poliuretany oraz wiele innych [249]. Niemniej jednak, ogromny post¢p
w dziedzinach kontrolowanych metod polimeryzacji, dzigki ktorym mozna odpowiednio
,»dostroi¢” wiasciwosci fizykochemiczne polimerow, sprawia ze materialy syntetyczne ze
wzgledu na ich dobrze zdefiniowana strukture chemiczng, mozliwo$¢ funkcjonalizacji oraz
powtarzalno$¢ syntez, wydaja si¢ bardziej atrakcyjne niz polimery naturalne [154, 253, 254].

Najczesciej badane i najobszerniej opisane w literaturze naukowej sa nosniki lekow na bazie
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PEGylowanych poliestrow, ze wzgledu na ich biokompatybilnos¢ i bioresorbowalnos¢ [255].
W szczegblnoscei intensywnie bada si¢ nosniki na bazie polilaktydu (poli(kwas mlekowy))
i poliglikolidu (poli(kwas glikolowy)), ich kopolimeru poli(laktyd-ko-glikolid), poli(e-
kaprolaktonu) lub polihydroksyalkanianéw [256-258]. Syntetyczne podej$cie do nos$nikow
lekow opartych na poliestrach polega glownie na polimeryzacji z otwarciem pierscienia
(ROP, ang. ring-opening polymerization) cyklicznych monomeréw: laktydu, glikolidu,
e-kaprolaktonu oraz p-laktondow z zastosowaniem makroinicjatorow zawierajacych poli(glikol
etylenowy) lub alternatywnie, sprzeganie wstepnie zsyntezowanych poli- lub oligoestrow
z poli(glikolem etylenowym) [258]. Chociaz polilaktyd wiedzie prym wsrdd poliestrow
syntetycznych w zastosowaniach medycznych [255], to rowniez polihydroksyalkaniany
charakteryzujg si¢ interesujagcymi wiasciwosciami fizykochemicznymi. Wsrod licznych,
produkowanych ~w  procesach  biotechnologicznych w  wyniku  biofermentac;ji
polihydroksyalkanianow [259], najbardziej znany jest poli-3-hydroksymaslan (PHB, ang.
poly-3-hydroxybutyrate) [260], ktory jest wytwarzany przez mikroorganizmy jako poli([R]-3-
hydroksymaslan) [261]. Poli([R]-3-hydroksymaslan) jest izotaktycznym polimerem
0 wysokim stopniu krystaliczno$ci 40-80% [261], przez co nietatwym do przetwarzania lub
modyfikacji, co czesto znaczgco utrudnia jego zastosowanie jako nosnika lekow [262]. PHB
moze by¢ roéwniez otrzymany w wyniku polimeryzacji z otwarciem pierscienia
B-butyrolaktonu (4-metylo-2-oksetanonu) jednak w tym przypadku mikrostruktura
otrzymywanego polimeru (ataktyczny, syndiotaktyczny Ilub izotaktyczny) moze by¢
kontrolowana poprzez zastosowanie odpowiedniego monomeru (izomeru R, S lub racematu),
katalizatora oraz prowadzenia reakcji polimeryzacji w odpowiedni sposob [262, 263].
Kontrola mikrostruktury pozwala na projektowanie wilasciwo$ciach fizykochemicznych
syntezowanego PHB (np. ataktyczny poli([R,S]-3-hydroksymaslan) jest polimerem
amorficznym [264]), co otwiera wiele mozliwosci podczas projektowania biodegradowalnych
i bioresorbowalnych no$nikow lekéw na bazie poli(3-hydroksymaslanu) [262, 265]. Poliestry
przedstawiaja unikalne wiasciwosci fizykochemiczne, profil degradacji 1 toksycznosci
w warunkach in vivo, a co za tym idzie mozliwo$¢ ich zastosowania w medycynie. Wraz
z rosngcym znaczeniem funkcjonalno$ci materialdw, znaczaco wzrosla potrzeba
dostosowania polimeréw do pozadanych zastosowan poprzez wprowadzenie grup
funkcyjnych  do  fancucha  polimerowego, tak aby kontrolowa¢  wlasciwosci
fizykochemiczne/makroskopowe materiatu. Obiecujaca klase polimeréw do tworzenia
»inteligentnych” materialow dla zastosowan medycznych, ze wzgledu na wilasciwosci takie

jak biokompatybilnos¢ i biodegradowalnos$¢, stanowia poliweglany alifatyczne [266, 267].
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Prawdziwy potencjat alifatycznych poliweglanéw jako materiatow do zastosowan
medycznych wynika z ich wszechstronnosci, tj. ogromnych mozliwosci funkcjonalizacji
zarowno monomeréw jak i polimerow [268]. Syntetyczne podejscie do otrzymywania
alifatycznych poliwgglanow to trzy gtdwne metody polimeryzacji [266]: (i) polikondensacja
weglanow 1 dioli, (ii) kopolimeryzacja epoksydow =z dwutlenkiem wegla oraz
(iii) polimeryzacja z otwarciem pierScienia cyklicznych weglanow. W przypadku syntezy
alifatycznych poliweglanéw jako materialdow do zastosowan medycznych, zdecydowanie
preferowana jest polimeryzacja z otwarciem pierécienia cyklicznych weglanoéw, ze wzgledu
na jej wszechstronno$¢ i tagodne warunki prowadzenia reakcji [266]. Ponadto synteza
monomerow, cyklicznych weglandw, z wykorzystaniem kwasu
2,2-bis(hydroksymetylo)propionowego i pentaerytrytu lub glicerolu jako wyjsciowych
substratow, daje ogromne mozliwosci ich funkcjonalizacji [269]. Opracowano i opisano wiele
katalitycznych procesow polimeryzacji z otwarciem pierScienia cyklicznych weglanow,
zachodzacych wedlug mechanizmow: anionowego, kationowego i koordynacyjnego [270].
Na szczegdlng uwage zastuguja reakcje polimeryzacji z wykorzystaniem biokatalizatorow tj.
bezmetalowych organokatalizatorow (ang. metal-free organocatalysts) i enzymow, poniewaz
stosowanie katalizatorow opartych na metalach znaczaco ogranicza przydatnos¢
syntezowanych polimerow w zastosowaniach medycznych, albowiem catkowite usunigcie
pochodzacych od katalizatora metali jest czesto problematyczne [271]. Stwierdzono, ze
zastosowanie organokatalizatorOw zasadowych (superzasad), takich jak: DBU (1,8-
diazabicyklo[5.4.0Jundek-7-en), TBD (1,5,7-triazabicyklo(4.4.0)dek-5-en), fosfazen (np.
BEMP, 2-tert-butyloimino-2-dietyloamino-1,3-dimetylo-perhydro-1,3-diaza-2-fosforan lub
P1-t-Oct tert-octyloimino-tris(dimetyloamino)fosforan) lub kwaséw organicznych, takich jak
kwas trifluorometanosulfonowy (kwas triflowy), kwas metanosulfonowy, jest szczegdlnie
korzystne dla polimeryzacji z otwarciem pierscienia 6-cztonowych cyklicznych weglanow
i pozwala na otrzymywanie poliwgglanow alifatycznych ,,szytych na miare¢” [272]. Co wigcej,
organokatalizatory mozna zastosowa¢ w polimeryzacji z otwarciem pierScienia
funkcjonalizowanych cyklicznych weglanow, umozliwiajac synteze kopolimerow 0 roznych
docelowych zastosowaniach [266, 269]. Alifatyczne poliweglany wydaja sig
przysztosciowym  materiatem do  tworzenia ,inteligentnych”  nos$nikow  lekow

przeciwnowotworowych [103].
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2.6.1. Polimeryzacja z otwarciem pierscienia -butyrolaktonu

Anionowa polimeryzacja z otwarciem pierscienia B-butyrolaktonu (B-BL) jest uwazana za
najbardziej obiecujaca metode otrzymywania PHB do zastosowan w medycynie, ze wzgledu
na prostote reakcji, niedrogie i nietoksyczne katalizatory oraz mozliwo$¢ przygotowania
materialow ,,szytych na miar¢”. Dodatkowo anionowa polimeryzacja z otwarciem pierscienia
B-BL pozwala na otrzymanie poli(3-hydroksymaslanu) o pozadanej mikrostrukturze [263,
273]. Od lat 90-tych ubiegltego wieku wielu naukowcoéw opisywalo mechanizm anionowe;]
polimeryzacji B-butyrolaktonu z otwarciem pierScienia z wykorzystaniem r6znych
inicjatorow, takich jak alkoholany metali alkalicznych, karboksylany, naftalenidki, wodorki
czy superzasady [264]. Badania te wykazaly, Ze etap inicjacji oraz propagacji w polimeryzacji
B-butyrolaktonu zalezy gldownie od rodzaju uzytego inicjatora anionowego [274-276]. Jak
przedstawiono na rysunku 22, otwarcie pierscienia B-BL moze przebiega¢ na dwa sposoby,

poprzez rozszczepienie wigzania acyl-tlen (a) lub alkil-tlen (b) [264, 273].
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Rys. 22. Czasteczka B-butyrolaktonu z numeracja atomow wegli i mozliwymi pozycjami ataku czynnika
nukleofilowego w anionowej polimeryzacji z otwarciem pier$cienia.

W przypadku polimeryzacji B-BL inicjowanej stabymi nukleofilami, np. solami kwasoéw
karboksylowych, inicjator atakuje wegiel C4 B-BL w wyniku czego pier§cien otwiera si¢
w pozycji alkil-tlen (Rys. 22), z jednoczesnym odtworzeniem jonu karboksylanowego.
Propagacja podobnie jak inicjacja, przebiega zgodnie z mechanizmem Sn2, podczas ktorej
anion karboksylanowy atakuje wegiel alkilowy C4 kolejnej czasteczki B-BL z rozerwaniem
wigzania alkil-tlen i inwersja konfiguracji monomeru przy chiralnym atomie wegla C4,
propagujac tancuch polimerowy z ponownym odtworzeniem karboksylanowego centrum
wzrostu (Rys. 23) [277, 278]. Aktywno$¢ inicjatora i centrum propagacji tancucha silnie
zalezy od oddzialywan kation-anion, wielko$ci przeciwjonu i polarnosci rozpuszczalnika

[274].
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Rys. 23. Reakcja polimeryzacji B-BL inicjowanej karboksylanami.

Gdy inicjatorem polimeryzacji jest silny nukleofil taki jak alkoholan metalu alkalicznego,
atak inicjatora nastepuje na wegiel karbonylowy C2, a pierscien B-BL otwiera si¢ w pozycji
acyl-tlen (Rys. 24) [279]. Ciekawym tutaj jest fakt, ze rodzaj centrum wzrostu ancucha
polimeru (alkoholan 1lub karboksylan) zalezy od struktury [-laktonu, tj. obecnosci
podstawnikow przy weglu C3 pierscienia B-laktonu [280, 281]. W przypadku gdy B-lakton
posiada dwa podstawniki np. alkilowe przy weglu C3 (wegiel o), w reakcji polimeryzacji
inicjowanej mocnymi nukleofilami rozerwaniu ulega wigzanie acyl-tlen, a propagacja
przebiega na alkoholanowych centrach wzrostu [280, 281]. Natomiast w przypadku gdy
polimeryzowany [-lakton posiada wodor przy weglu o (np. B-butyrolakton) sytuacja jest
bardziej skomplikowana. Mianowicie, w przypadku anionowej polimeryzacji z otwarciem
pierscienia B-butyrolaktonu inicjowanej silnymi nukleofilami prawdziwymi inicjatorami sg
sole krotonianowe i 3-hydroksymaslanowe wytworzone we wstepnym etapie reakcji (Rys.
24). W wyniku ataku alkoholanu na wegiel karbonylowy B-BL i rozerwania wigzania acyl-
tlen, powstaje alkoholan 3-hydroksymaslanu, ktory nastepnie ulega reakcji eliminacji
z wytworzeniem estru kwasu krotonowego oraz wodorotlenku odpowiedniego metalu
alkalicznego, ktory jest rzeczywistym inicjatorem reakcji polimeryzacji. Anion hydroksylowy
atakuje wegiel karbonylowy C2 B-BL prowadzac do powstania alkoholanu kwasu
3-hydroksymastowego, ktory w wyniku reakcji kwas-zasada przeksztalca si¢ w s61 kwasu
3-hydroksymastowego, ktora z kolei ulega czgSciowej eliminacji wody z wytworzeniem soli
kwasu krotonowego. W wyniku tego, wzrost fancucha odbywa si¢ catkowicie na centrach
karboksylanowych, co prowadzi do powstania poli([R,S]-3-hydroksymaslanu) zawierajacego

poczatkowe grupy hydroksylowe i krotonianowe oraz koncowe grupy karboksylowe [280-
282].
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Rys. 24. Mechanizm polimeryzacji o-niepodstawionych B-laktonow inicjowanej silnymi nukleofilami (na
przyktadzie p-BL).

Gdy w polimeryzacji anionowej B-BL stosuje si¢ superzasady, takie jak, 1,5,7-
triazabicyklo(4.4.0)dek-5-en  (TBD), 1,8-diazabicyklo[5.4.0]Jundek-7-en (DBU) czy
fosfazeny, inicjacja polimeryzacji z otwarciem pierScienia nastepuje w wyniku deprotonacji
na weglu C3. Powstaly w tej reakcji niestabilny enolan przegrupowuje si¢ w s6l kwasu
krotonowego, ktora jest rzeczywistym inicjatorem polimeryzacji, w ktorej centrami
propagaciji sa jony karboksylanowe z protonowanym przeciwjonem zasadowym (np. DBUH"
lub TBDH") [283]. Taka sama sytuacja ma miejsce w przypadku zastosowania wodorku lub
naftalenidku metalu alkalicznego jako inicjatora w procesie polimeryzacji B-BL [284].
Alternatywa dla otrzymywania PHB metodami anionowej polimeryzacji z otwarciem
pierscienia B-BL jest polimeryzacja koordynacyjna. Inicjatory polimeryzacji koordynacyjnej
oparte sg na metalach takich jak aluminium, magnez, cyna, itr, lantan [285, 286]. Katalizatory
tego typu pozwalaja na otrzymywanie ataktycznego, syndiotaktycznego i nawet doskonale
izotaktycznego PHB, poprzez stereokontrole reakcji polimeryzacji [285, 286]. Przewaga
polimeryzacji koordynacyjnej nad jonowa jest fakt, ze pozwala ona na otrzymanie PHB
0 wysokiej masie molowej, nawet do 1 miliona g/mol [287], co w przypadku jonowych
polimeryzacji jest niezwykle trudne, dotychczas metodami polimeryzacji anionowej udato si¢
otrzyma¢ PHB o masie molowej >200 000 g/mol [278]. Niemniej jednak, polimeryzacja
koordynacyjna zwigzana jest ze stosowaniem katalizatoro6w zawierajacych metale, co

ogranicza stosowanie tak otrzymanych polimeréw w zastosowaniach medycznych [262].
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Opisano réwniez polimeryzacj¢ B-butyrolaktonu przy uzyciu inicjatorow kationowych, takich
jak kwas trifluorometanosulfonowy lub heksafluorofosforanu [288, 289]. Jednakze,
polimeryzacja kationowa w opisanych przypadkach charakteryzuje si¢ duza iloscig reakcji
ubocznych, w zwigzku z tym otrzymuje si¢ PHB 0 niskiej masie molowej, przez co wydaje

si¢ mnie efektywna w porownaniu do metod polimeryzacji anionowej i koordynacyjne;.

2.6.2. Polimeryzacja z otwarciem pierscienia szeScioczlonowych cyklicznych weglanow

Postep w dziedzinie polimeryzacji z otwarciem pierscienia cyklicznych weglanow
pozwala na uzyskanie alifatycznych poliweglanow o wysokiej masie molowej i niskiej
dyspersji mas molowych, co jest niezwykle istotne w przypadku stosowania tych materiatow
w  zastosowaniach medycznych [103, 266, 268]. Polimeryzacja z otwarciem
szesciocztonowych cyklicznych weglanow, w porownaniu do innych metod otrzymywania
alifatycznych weglandw takich jak polikondesacja, pozwala na wprowadzenie grup
funkcyjnych do fancucha polimerowego, kontroli mikrostruktury, masy molowej a nawet
dyspersji masy molowej polimeru [266, 268, 271]. Jednakze, koordynacyjna polimeryzacja
z otwarciem pier§cienia wymaga wykorzystania katalizatorow. Najczesciej do syntezy
alifatycznych poliweglanow wykorzystuje si¢ katalizatory metaloorganiczne, ze wzgledu na
ich wysoka wydajnos¢ [266]. Niemniej jednak, obecno$¢ metaloorganicznych katalizatorow
czy produktow ich rozkladu w docelowym materiale czesto wyklucza jego zastosowanie
w medycynie. Obecnie w syntezach alifatycznych poliweglanéw jako materiatow do
wykorzystywania w medycynie np. jako nosniki lekow, zdecydowanie preferowana jest
polimeryzacja anionowa [103, 270]. W przypadku alifatycznych weglanéw zastosowanych
jako nosniki lekow przeciwnowotworowych, az 69% prac wykorzystalo anionowsa
polimeryzacje z uzyciem superzasad (DBU lub TBD), 20% polimeryzacje enzymatyczng oraz
11% polimeryzacjc z wykorzystaniem Kkatalizatorow metaloorganicznych  [103].
Spowodowane jest to opracowaniem niezwykle wydajnego i nietoksycznego uktadu
katalitycznego superzasada/tiomocznik (N-3,5-trifluorometylo)benzylo-N-
cykloheksylotiomocznik [272]. Mechanizm reakcji polimeryzacji z otwarciem pierscienia
modelowego 6-cztonowego cyklicznego weglanu katalizowanego uktadem DBU/tiomocznik
zostal przedstawiony na rysunku 25. W pierwszym kroku inicjator (alkohol) jest aktywowany
przez superzasade (np. DBU), jednocze$nie elektrofilowa grupa karbonylowa weglanu jest
aktywowana przez tiomocznik poprzez wigzania wodorowe. Nastepnie aktywowany alkohol
atakuje wegiel karbonylowy weglanu w reakcji substytucji nukleofilowej, w ktorej grupa

hydroksylowa alkoholu przylacza si¢ do wegla karbonylowego z wytworzeniem
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tetraecdrycznego zwigzku posredniego, ktory nastepnie przegrupowuje si¢ do liniowego
hydroksyalkiloweglanu. Powstaty alkohol jest aktywowany przez superzasadg i atakuje na
wegiel karbonylowy nastepnej czasteczki cyklicznego weglanu, proces ten si¢ powtarza,

propagujac tancuch polimerowy [290, 291].
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Rys. 25. Mechanizm polimeryzacji  szeSciocztonowych cyklicznych  weglanéw  wobec  uktadu
superzasada/tiomocznik [290].

Alternatywa dla otrzymywania alifatycznych poliweglanow drogag anionowe;j
polimeryzacji z otwarciem pierscienia katalizowanej uktadem superzasada/tiomocznik jest
polimeryzacja enzymatyczna. Do tego typu polimeryzacji najczesciej wykorzystuje si¢ lipazg
- Novozym-435 [266, 271]. Zaletg katalizy enzymatycznej w pordéwnaniu z technikami
jonowymi 1 koordynacyjnymi s3: tagodne warunki prowadzenia reakcji, mozliwos¢
prowadzenia reakcji w masie bez potrzeby stosowania rozpuszczalnikOw organicznych,
nietoksyczno$¢ 1 niewrazliwo$¢ na zanieczyszczenia w mieszaninie reakcyjnej (co czgsto
ogranicza metody jonowe), selektywnos¢ oraz mozliwos¢ polimeryzacji funkcjonalizowanych
monomerow. W wyniku katalizy enzymatycznej najczgsciej otrzymuje si¢ kopolimery
0 losowej mikrostrukturze tancucha, co moze by¢ korzystne przy projektowaniu czutych na
bodzce nos$nikow lekow [103, 271]. Jednakze, w przeciwienstwie do katalizatorow
organokatalitycznych lub metaloorganicznych, enzymy sa zwykle mniej wydajne

i umozliwiajag mniejsza kontrole masy molowej i dyspersji masy molowej produktu [269].
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Polimeryzacja koordynacyjna z wykorzystaniem katalizatorow metaloorganicznych rowniez
pozwala na otrzymywanie ,szytych na miar¢” poliweglanow alifatycznych [266, 270].
Katalizatory metaloorganiczne pozwalaja na otrzymanie alifatycznych poliweglanow
0 wysokich masach molowych i kontrolowanej mikrostrukturze, poprzez odpowiednia
stereokontrolg reakcji polimeryzacji [266]. Jako katalizatory polimeryzacji koordynacyjnej
z otwarciem pier§cienia szeSciocztlonowych cyklicznych weglanow glownie stosowane sa
zwiazki metali takich jak cyna, cyrkon, glin oraz cynk [266, 269]. Wsrdd nich najszerzej
opisany i badany jest oktanian cyny(ll), poniewaz charakteryzuje si¢ on wysoka wydajnos$cig
oraz jest jednym z niewielu katalizatorow metaloorganicznych zatwierdzonych przez FDA do
syntezy polimeréw do zastosowan medycznych [269]. Jednakze, usuwanie §ladow metali po
reakcji polimeryzacji jest jednym z glownych probleméw stosowania Sn(Oct),. Ponadto
polimeryzacja z wykorzystaniem Sn(Oct), jest procesem wysoko temperaturowym >100°C,
co wigze si¢ z tym, ze otrzymywane w ten sposob polimery charakteryzujg sie duza dyspersja
masy molowej [269].

3. Cel i zakres pracy

Celem niniejszej pracy bylo opracowanie nowych, pH-czutych systemow kontrolowanego
uwalniania substancji  biologicznie aktywnych. Obiektami badan byly micele
i supramolekularne hydrozele utworzone z PEGylowanych kopolimerow odpowiednio
poli([R,S]-3-hydroksymaslanu) oraz poliwgglanow alifatycznych. W celu nadania pH-czutego
charakteru otrzymywanym nos$nikom lekoéw, zaplanowano wprowadzenie do struktury
kopolimeréw wigzan chemicznych stabilnych w warunkach fizjologicznych, natomiast
ulegajacych hydrolizie w kwasnym pH, tak aby zmiana morfologii wytworzonych no$nikow

wywolana zmiang pH skutkowala uwolnieniem enkapsulowanych lekow.

Biorac pod uwage fakt, ze na efektywno$¢ terapii z wykorzystaniem pH-czutego nosnika
zasadniczy wplyw ma rodzaj polimeru z ktorego jest wykonany, rodzaj wykorzystanego pH-
czulego wigzania, wlasciwosci fizykochemiczne nosnika, szybko$¢ oraz mechanizm jego
odpowiedzi na zmian¢ pH i rodzaj enkapsulowanego leku, w ramach pracy zaplanowano
badania majace na celu okreslenie wiasciwosci fizykochemicznych otrzymanych nosnikow,
wplywu pH na stabilno$¢ no$nikow i kinetyke uwalniania enkapsulowanych lekow, a takze
badania cytotoksycznosci pustych oraz zatadowanych lekami nosnikow z wykorzystaniem
zarowno zdrowych, jak i nowotworowych linii komoérkowych. Nalezy podkresli¢, iz w pracy
zaprezentowano nowy kierunek badan, w ktorym zaproponowano enkapsulacje substancji
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biologicznie aktywnych, tj. glikokoniugatow 8-hydroksychinoliny do pH-czulego nos$nika,
w celu zwigkszenia selektywnos$ci terapii przeciwnowotworowej, majac na uwadze, ze oba
wektory (pH-czulo$¢ nosnika oraz glikokoniugacja) celujg w specyficzny dla komorek
nowotworowych efekt Warburga. W zwigzku z tym, cel niniejszej pracy obejmuje zar6wno
syntez¢ 1 charakterystyke nowych kopolimerow, a takze badania wlasciwosci
fizykochemicznych otrzymanych z nich nosnikow lekow, jak i badania komérkowe pustych

i zatadowanych lekiem pH czutych systemow.

W zwigzku z tak okreslonym celem pracy jej zakres obejmuje nastgpujace zagadnienia:

zaprojektowanie 1 syntez¢ nowych blokowych kopoli(etero-estrow) 1 kopoli(etero-
weglanow) zawierajacych w strukturze wigzanie hydrazonowe lub ketalowe oraz ich

charakterystyke technikami *H NMR, ESI-MS, FTIR, SEC;

wytworzenie nos$nikow z otrzymanych kopolimeréow (micel oraz supramolekularnych

hydrozeli) z enkapsulowanymi lekami oraz okreslenie parametrow enkapsulacji;

charakterystyke otrzymanych micel tj. rozmiaru i morfologii z wykorzystaniem technik
DLS icryoTEM,;

badania wptywu pH na stabilno$¢ micel i szybko$¢ uwalniania enkapsulowanych

zwigzkow;,

badania potwierdzajagce tworzenie si¢ kompleksow ,,go$¢-gospodarz” pomigdzy o-CD

I pochodzgcymi od micel tancuchami PEGu technikami XRD i DSC,;

okreslenie wptywu pH na wilasciwosci reologiczne supramolekularnych hydrozeli oraz na

szybko$¢ uwalniania zatadowanych hydrofilowych i hydrofobowych lekow;

badania komoérkowe otrzymanych no$nikoéw (micel i supramolekularnych hydrozeli)

pustych oraz zatadowanych lekami, w ramach wspotpracy z Centrum Biotechnologii
Politechniki Slaskiej.
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4. Omowienie wynikow badan
4.1. Wprowadzenie

Tematyka niniejszej pracy dotyczy badan nad nowymi pH-czulymi nos$nikami lekow
przeciwnowotworowych. Przedmiotem pracy sa micele 1 supramolekularne hydrozele
wytworzone z PEGylowanych kopolimerow: poli([R,S]-3-hydroksymaslanu) i alifatycznego
poliweglanu, ze wzgledu na ich potwierdzong biodegradowalnos¢ i biozgodno$¢ w warunkach

in vivo.
W niniejszej dysertacji otrzymane wyniki badan zostaly podzielone na trzy czesci:

W pierwszej czgsci (rozdziat 4.2) oméwiono wyniki badan opublikowanych w artykutach
zatytutlowanych: ,.Shell-Sheddable Micelles Based on Poly(ethylene glycol)-hydrazone-
poly[R,S]-3-hydroxybutyrate Copolymer Loaded with 8-Hydroxyquinoline Glycoconjugates
as a Dual Tumor-Targeting Drug Delivery System” (Pharmaceutics 2022, 14, 290) i “Anionic
Polymerization of B-Butyrolactone Initiated with Sodium Phenoxides. The Effect of the
Initiator Basicity/Nucleophilicity on the ROP Mechanism” (Polymers 2019, 11, 1221).
W pierwszej kolejnosci przedstawiono synteze diblokowego kopolimeru oraz oméwiono
wyniki badan dotyczace wplywu zasadowosci/nukleofilowo$ci inicjatora na mechanizm
anionowej polimeryzacji z otwarciem pier§cienia [-butyrolaktonu. Nastepnie omowiono
wyniki  badan dotyczace micel wytworzonych z  otrzymanego  kopolimeru,
tj. scharakteryzowano otrzymane micele oraz przedstawiono wyniki badan degradacji miceli
i szybkosci uwalniania enkapsulowanych lekow w zaleznosci od pH. W ostatniej cz¢sci
rozdziatu opisano i przedyskutowano badania komérkowe otrzymanych micel zatadowanych
substancjami  wykazujacymi aktywnos¢  przeciwnowotworowa  (doksorubicyng

i glikokoniugatami 8-hydroksychinoliny).

W drugiej czesci omdéwienia uzyskanych wynikow badan (rozdziat 4.3) opisano wyniki
badan opublikowanych w artykule zatytulowanym ,,Biodegradable pH-responsive micelles
loaded with 8-hydroxyquinoline glycoconjugates for Warburg effect-based tumor targeting”,
(Eur. J. Pharm. Biopharm. 2020, 154, 317-329), dotyczacym pH-czutych micel utworzonych
Z kopolimeru zawierajacego trzy bloki: monometoksy-poli(glikol etylenowy), poliweglan
alifatyczny sfunkcjonalizowany ugrupowaniem ketalowym i naturalny oligo([R]-3-
hydroksymaslan) (MPEG-b-PKPC-0HB). pH-czuto$¢ zaprojektowanego nosnika wynikata z

hydrolizy ugrupowan ketalowych w kwasnym pH, prowadzacej do powstania dwdch grup
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hydroksylowych zwigkszajac hydrofilowos¢ hydrofobowego rdzenia miceli, powodujac
pecznienie miceli i uwalnianie enkapsulowanego leku. W rozdziale, w pierwszej kolejnosci
opisano wyniki badan dotyczace syntezy diblokowego kopolimeru mPEG-b-PKCP
i triblokowego kopolimeru mMPEG-b-PKPC-oHB. Nastgpnie omdwiono oOtrzymywanie
i charakterystyk¢ micel z uwzglednieniem rozmiaru, krytycznego stezenia micelarnego,
parametréw enkapsulacji, wptywu pH na stabilno§¢ nos$nika i1 kinetyke uwalniania
enkapsulowanych substancji oraz przedyskutowano wptyw umieszczenia bloku oligo([R]-3-
hydroksymaslanu) w rdzeniu miceli na ich wlasciwosci. W koncowej czgsci rozdziatu

przedstawiono wyniki badan biologicznych.

W trzeciej czgsci (rozdziat 4.4) oméwiono wyniki badan publikacji zatytulowanej
,Supramolecular Hydrogel based on a-Cyclodextrin and pH-responsive Micelles for
Sustained Co-delivery of 8-Hydroxyquinoline Glycoconjugates and Doxorubicin” (wystanej
do recenzji), dotyczace] poli(pseudo)rotaksanowych supramolekularnych hydrozeli
utworzonych w wyniku oddzialywan ,,go$¢-gospodarz” pomiedzy a-CD 1 tancuchami PEGu
pochodzacymi od pH-czulych micel (mPEG-b-PKPC). W pierwszej kolejnosci, omoéwiono
badania potwierdzajagce tworzenie si¢ kompleksow ,,gos¢-gospodarz” z wykorzystaniem
technik XRD i DSC. Nastepnie opisano wptyw pH na wlasciwos$ci reologiczne otrzymanych
supramolekularnych hydrozeli oraz na szybko$¢ jednoczesnego uwalniania lekow
hydrofilowych (glikokoniugatu 8-hydroksychinoliny) i hydrofobowych (doksorubicyny)
z matrycy hydrozelu. W ostatniej cze$ci rozdzialu przedstawiono wyniki badan

komorkowych.

4.2. pH-czule micele z mechanizmem zrzucania powloki PEG

4.2.1. Badania anionowej polimeryzacji z otwarciem pierscienia B-butyrolaktonu
inicjowanej fenolanami sodu. Wplyw zasadowosci/nukleofilowosci inicjatora na
mechanizm reakcji

W literaturze naukowej opisano, ze mechanizm etapu inicjacji anionowej polimeryzacji

z otwarciem pierscienia BL bardzo mocno zalezy od rodzaju uzytego inicjatora anionowego.

Jak wspomniano we wstepie (rozdziat 2.6.1), alkoholany atakuja karbonylowy wegiel C2

pierscienia B-BL, podczas gdy sole kwasu karboksylowego atakuja alkilowy wegiel C4.

W obu rodzajach inicjatoréw istniejg znaczne rdéznice w zasadowosci 1 nukleofilowosci, co

skutuje r6znymi mechanizmami otwarcia pier§cienia B-BL, a w rezultacie obserwowane sa
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rézne grupy koncowe W otrzymanym polimerze. Majac to na uwadze, podjeto proby zbadania
mechanizmu anionowej polimeryzacji z otwarciem pier§cienia 3-BL inicjowanej wybranymi
fenolanami sodu czyli grupg zwigzkow, ktore sg stabymi nukleofilami, ale charakteryzuja si¢
strukturg centrum aktywnego podobng jak alkoholany. Natomiast zasadowos¢/nukleofilowosé
inicjatora mozna tatwo dostosowa¢ poprzez wprowadzenie odpowiedniego podstawnika

w pier$cieniu aromatycznym.

W polimeryzacji anionowej B-BL inicjowanej alkoholanami i karboksylanami metali
alkalicznych zwykle wymagana jest aktywacja inicjatora. W niniejszej pracy zastosowane
fenolany sodu aktywowano stosujgc DMSO jako rozpuszczalnik o wysokiej polarno$ci, ktory
solwatujac przeciwjon aktywuje centra karboksylanowe zwigkszajac reaktywnosci uktadu
inicjujacego. Zasadowos$¢ uzytych inicjatoréow, oparta na pKa w DMSO, zostata przyjeta
z tablic Brodwella [292] i byla nastepujaca (wartoSci pKa w DMSO poszczegdlnych
fenolanéw w nawiasach): p-NO,PhONa (10.8) < p-CIPhONa (16.7) < NapthONa (17.2)
< PhONa (18) < p-CH3OPhONa (19.1).

Wyniki przedstawione w Tabeli 1 pokazujg, ze wszystkie pie¢ wybranych fenolanow
skutecznie inicjowalo polimeryzacje, pozwalajac na syntez¢ poli([R,S]-3-hydroksymaslanu)
0 masie molowej do 10 000 g/mol i dyspersji masy molowej okoto 1.2. Jednak przy
polimeryzacji z otwarciem pierscienia [-BL, bardzo wazne jest dobranie odpowiednich
warunkow reakcji. Jak przedstawiono w Tabeli 1, w pozycjach 6 do 10, analiza masy
molowej za pomocg SEC (M,SEC) wykazatla, ze zbyt niska aktywno$¢ uktadu inicjujgcego
i za dhlugi czas reakcji prowadzi do utraty kontroli masy molowej syntezowanych
homopolimeréw. Najprawdopodobniej jest to spowodowane reakcjg uboczng - przeniesieniem
tancucha na polimer, zachodzaca wedlug mechanizmem E1cB, w wyniku czego nastepuje
degradacja polimeru. Ze wzgledu na niskie poczatkowe st¢zenie monomeru (1,0 mol/L),
propagacja zachodzi wolno i moze z nig konkurowaé¢ uboczna reakcja przeniesienia na
polimer. Jednakze, gdy reakcje prowadzono przy stezeniu monomeru rownym 8 mol/L,

otrzymywano polimery o oczekiwanej masie molowej (pozycje 11 i 12).

64



Tabela 1. Wyniki polimeryzacji B-BL inicjowanej wybranymi fenolanami sodu®

Lp. Inicjator Mn, g Mn,nmr° Mn,sec b
[g mol*] [g mol*] [g mol?]

1 p-nitrofenolan sodu 1100 1350 1300 1.19
2 p-chlorofenolan sodu 1100 1150 1100 1.25
3 naftalan sodu 1100 800 800 1.22
4 fenolan sodu 1100 900 800 1.21
5 p-metoksyfenolan sodu 1100 850 950 1.13
6 p-nitrofenolan sodu 10000 3400 3800 1.62
7 p-chlorofenolan sodu 10000 3050 4400 1.62
8 naftalan sodu 10000 3000 4100 1.76
9 fenolan sodu 10000 2400 4600 1.90
10 p-metoksyfenolan sodu 10000 3100 4100 1.78
11° fenolan sodu 10000 7200 10200 1.27
12° p-nitrofenolan sodu 10000 7000 9100 1.21

# Polimeryzacje prowadzono w DMSO (stezenie B-BL wynosito 1 mol/L) w temperaturze pokojowej do 100%
konwersji monomeru; ® Czas polimeryzacji: pozycje 1-5: 2 dni, pozycje 6-10: 14 dni i pozycje 11-12: 5 dni;
¢ Polimeryzacje prowadzone przy stezeniu monomeru rownym 8 mol/L; ¢ Teoretyczna masa molowa obliczona
z rownania: Mny, = [M]o X 86/[1]o gdzie [M]o i [I]o — stezenie monomeru i inicjatora, 86 — masa molowa (-BL;
¢ Masa molowa polimeru obliczona z *H NMR z réwnania: Mnywg = (Ip0iimCH X 86)/(Iphoct-+ locH + 1=cr)

Wyniki analiz *H NMR i ESI-MS" wykazaty, ze homopolimery poli(3-hydroksymaslanu)
otrzymane na drodze anionowej polimeryzacji B-BL inicjowanej fenolanami sodu posiadaja
karboksylowe grupy koncowe i trzy rézne typy grup poczatkowych: krotonianows,
fenoksylowa i hydroksylowa, wystepujacych w roéznych proporcjach, w zaleznosci od
zasadowosci uzytego fenolanu. Na widmie 'H NMR poli([R,S]-3-hydroksymalanu)
otrzymanego w polimeryzacji zainicjowanej fenolanem sodu (Rys. 26) zaobserwowano obok
sygnatow charakterystycznych dla tancucha polimeru: (CHs przy 6 = 1,28 ppm, CH, = 2,5
ppm, CH = 5,25 ppm) sygnaty odpowiadajace grupom poczatkowym: (HO—CH(CHs)- przy
6 = 4,2 ppm, PhO-CH(CHj3) przy 4,8 ppm i CH;CH=CH- przy 5,8 ppm).
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Rys. 26. Widmo 'H NMR poli([R,S]-3-hydroksymaslanu) otrzymanego w reakcji anionowej polimeryzacji
z otwarciem pier$cienia B-BL inicjowanej fenolanem sodu w DMSO.

Analiza widm ESI-MS" (Rys. 27) oligo[R,S]-3-hydroksymaslanu otrzymanego w reakgcji
inicjowanej fenolanem sodu w DMSO wykazata obecnos¢ trzech réznych populacji sygnatow
w badanym polimerze. Najbardziej intensywna populacja (a,) odpowiada adduktom
tancuchow a-hydroksy-w-karboksylan-PHB z Na*, np. m/z = 1073,2 Da dla n = 11. Druga
populacja sygnatowa (b,) przypisana do adduktéow a-krotonian-eo-karboksylan-PHB z Na*
(np. pik z m/z = 1141,2 Da dla n = 13) i trzecia populacja (c,) przypisana zostata adduktom
taficucha a-fenoksy-o-karboksylan-PHB z Na* (m/z = 1063,2 Da dla n = 11). Wyniki te
potwierdzaja, ze Inicjowanie fenolanem sodu prowadzi do powstania poli([R,S]-3-
hydrksymaslanu) o populacjach tancuchoéw zawierajacych odpowiednio trzy roézne grupy

poczatkowe: krotonianowe, fenoksylowe i hydroksylowe oraz koncowe grupy karboksylowe.
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Rys. 27. a) Widmo masowe w trybie jonow dodatnich poli([R,S]-3-hydroksymaslanu) otrzymanego w reakcji
anionowej polimeryzacji B-BL inicjowanej fenolanem sodu (rozszerzenie widma w zakresie m/z 930-1200 Da
w ramce); b) Widmo ESI-MS? w trybie jonéw dodatnich dla jonu molekularnego m/z 1073 Da polimeru
a-hydroksy-wo-karboksylan-PHB; ¢) Widmo ESI-MS? w trybie jonéw dodatnich dla jonu molekularnego m/z
1055 Da polimeru o-krotonian-m-karboksylan-PHB; d) Widmo ESI-MS? w trybie jonéw dodatnich dla jonu
molekularnego m/z 1063 Da polimeru o-fenoksy-w-karboksylanowe-PHB.
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Obecno$¢ az trzech rodzajow grup poczatkowych w lancuchach otrzymanego aPHB
wskazuje, ze na etapie inicjacji polimeryzacji B-BL z wykorzystaniem fenolanu sodu,
otwarcie pierscienia monomeru zachodzi zaréwno w pozycji acyl-tlen i alkil-tlen.

Zaproponowany schemat reakcji inicjacji przedstawiono na Rysunku 28.
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i N

SO R O,

Kwas Bronsteda

Rys. 28. Mechanizm anionowej polimeryzacji B-BL incjowanej fenolanem sodu (dla uproszczenia w schemacie
nie uwzgledniono przeciwjonu).

Anion fenolanowy reaguje jako nukleofil lub jako zasada w reakcji a-deprotonacji.
Mianowicie, gdy fenolan zachowuje si¢ jak staby nukleofil atak nastepuje na alkilowy wegiel
C4 pierscienia B-BL z rozerwaniem wigzania alkil-tlen monomeru, w rezultacie czego
powstaje 3-fenoksymaslan (1), ktory jest inicjatorem polimeryzacji zachodzacej na
karboksylowych centrach wzrostu, w rezultacie czego obserwujemy tworzenie populacji
tancuchow a-fenoksy-w-karboksylan-PHB. W drugim przypadku, obserwowane fancuchy
z poczatkowymi grupami hydroksylowymi powstajg gdy fenolan zachowuje si¢ jak alkoholan
metalu alkalicznego. Mianowicie, w pierwszym kroku nastepuje atak na wegiel C2 zgodnie
z mechanizmem substytucji nukleofilowej przy weglu karbonylowym, prowadzac do
powstania niestabilnego esteru alkoholanu (2), ktory w wyniku reakcji eliminacji przeksztatca
si¢ w krotonian fenylu (3) i wodorotlenek sodu (aby potwierdzi¢ ten krok badano pentan
w ktérym wytracono polimer za pomoca techniki GC-MS, gdzie potwierdzono obecno$¢

krotonianu fenylu (Rys. 29). Powstaly wodorotlenek reaguje z nastepnag czasteczka [-BL,
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atakujac wegiel karbonylowy C2 i nastgpuje rozerwanie wigzania acyl-tlen, w wyniku ktorego
powstaje niestabilny alkoholan [-hydroksyestru (4), ktéry w reakcji kwas-zasada
przegrupowuje si¢ do soli kwasu 3-hydroksymastowego (5). S6l kwasu ulega czg$ciowe;j
eliminacji wody z wytworzeniem soli kwasu krotonowego, w wyniku czego w uktadzie
reakcyjnym wystepuja sole 3-hydroksykwasu i kwasu krotonowego, ktore inicjuja dalsza
polimeryzacje zgodnie z mechanizmem obowigzujacym dla stabych nukleofili
(karboksylanow), w rezultacie czego obserwuje si¢ powstawanie a-hydroksy-m-karboksylan-

PHB i a-krotonian-m-karboksylan-PHB.
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Rys. 29. a) Chromatogram GC-MS pentanu wykorzystanego do wytracenia polimeru z mieszaniny reakcyjnej
polimeryzacji B-BL inicjowanej fenolanem sodu; b) Widmo masowe drugiego piku, ktorego analiza
fragmentacyjna z wykorzystaniem baz danych widm masowych NIST-EPA-NIH przypisata krotonianowi
fenylu.

Poczatkowe grupy krotonianowe moga réwniez powstawac, gdy fenolan zachowuje sie
jak zasada Brensteda, tj. abstrahuje kwasny proton o przy weglu C3 (nastepuje deprotonacja
na weglu C3) z utworzeniem enolanu laktonu, ktory ulega reakcji eliminacji z utworzeniem
anionu krotonianowego zdolnego do inicjowania polimeryzacji (vide supra). W procesie
powstawania grup krotonianowych, nalezy roéwniez rozwazy¢ reakcje przeniesienia fancucha
polimeru zachodzaca wedtug mechanizmu El1cB. We wszystkich otrzymanych populacjach
tancuchow poli([R,S]-3-hydroksymaslanu) zaobserwowano karboksylowe grupy koncowe,
natomiast stosunek grup poczatkowych (krotonianowej, hydroksylowej, fenoksylowej) zalezat
od uzytego inicjatora. Dlatego tez, kolejnos¢ zasadowosci/nukleofilowosci stosowanych
inicjatorow (p-NO,PhO" < p-CIPhO" <NapthO" <PhO" <p-CH3;OPhO") jest istotna dla

69



oméwienia dalszych wynikow. W oparciu 0 analize '"H NMR stwierdzono, ze stosunek
odpowiednich grup poczatkowych zalezy istotnie od zasadowosci/nukleofilowosci

zastosowanego inicjatora (Rys. 30).
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a0 | a-hydroksy-w-karboksylan-PHB

¥ 70 -

<

E- 60

-

o

2 50

-9

(-9

=

% 40

£ 30 -
20

10 1
4]

NO2PhONa (10.8) CIPhONa [16.7) NapthONa (17.2) PhOMa (18.0) CH30PhONa (19.1)

Rys. 30. Stosunek poczatkowych grup: krotonianowych, fenoksylowych i hydroksylowych w polimerze
w zaleznos$ci od uzytego inicjatora (wartosci pKa podane w nawiasach).

Przedstawione wyniki wskazuja, ze zwigkszenie nukleofilow0s$¢ inicjatora zwiekszylo
liczbe hydroksylowych grup poczatkowych, bedacych wynikiem ataku inicjatora na
karbonylowy wegiel C2, kosztem zmniejszenia ilosci grup fenoksy. W przypadku
polimeryzacji inicjowanej p-metoksyfenolanem sodu (najbardziej nukleofilowym inicjatorem
posréd badanych) otrzymany poli([R,S]-3-hydroksymaslan) posiada 67,2% tanuchow
z poczatkowymi grupami hydroksylowymi 1 tylko 15,9% grup fenoksy. Ponadto, wzrost
zasadowosci inicjatora wyraznie wptywa na reakcje a-deprotonacji kwasnych protonow przy
weglu C3 1 zwigksza ilos¢ grup krotonianowych w poréwnaniu do mniej zasadowych
inicjatorow. Co ciekawe, gdy jako inicjator zastosowano naftalan sodu, wyniki wyraZnie
odbiegaja od trendu obserwowanego dla fenolanow mimo tego, ze jego zasadowos¢ plasuje
go na $rodku wérod badanych inicjatorow. Analiza grup poczatkowych wykazata, ze anion
naftolanowy zachowuje jak najstabszy nukleofil/zasada sposrod uzytych inicjatorow. W tym
przypadku, obserwowano atak glownie na alkilowy wegiel C4 B-BL, a otrzymany polimer
zawierat gldwnie 3-naftoksymaslanowe grupy poczatkowe (89,7%) oraz niewielkie ilo$ci

grup krotonianowych (6%) i hydroksylowych (4,3%). Otrzymane wyniki przypisano

70



zawadzie sterycznej pierscienia naftalenowego podczas ataku na karbonylowy wegiel C2.
Zgodnie z trajektoriami Dunitza-Burgiego [293], nukleofil atakuje wegiel karbonylowy pod
katem wigkszym niz 90° wzgledem orientacji grupy karbonylowej. Dlatego tez, atak ,,duzego”
anionu naftolanowego na wegiel karbonylowy C2 jest utrudniony w matym i napr¢zonym
pierscieniu czasteczki B-Bl, i tym samym atak na alkilowy wegiel C4 jest preferowany,
niezaleznie od zasadowosSci/nukleofilowosci inicjatora. Nalezy roéwniez wspomnieé, ze
zasadowos$¢ 1 nukleofilow0s¢ inicjatora wplywa jedynie na mechanizm 1 kinetyke reakcji
inicjacji. Natomiast kinetyka reakcji propagacji tancucha nie zalezy od uzytego inicjatora,
poniewaz we wszystkich opisanych uktadach centrum wzrostu lancucha jest ciggle anion

karboksylanowy.

Podsumowujgc nalezy podkreslic, ze powyzsze badania anionowej polimeryzacji
B-butyrolaktonu inicjowanej réznymi fenolanami sodu w DMSO wykazaly, Zze sposob
otwarcia pierscienia zalezy od zasadowosci/nuklefilowosci zastosowanego inicjatora. Opisane
badania pozwolily na optymalizacje procesu polimeryzacji B-BL, ktore zostang wykorzystane

w dalszych badaniach.

4.2.2. Synteza i charakterystyka kopolimeru mPEG-hyd-aPHB

Schemat syntezy diblokowego kopolimeru poli(glikolu etylenowego)-hydrazon-b-
poli([R,S]-3-hydroksymaslanu) (MPEG-hyd-aPHB) oraz  mechanizm  dzialania
zaprojektowanego nosnika zostal przedstawiony na Rysunku 31. Zasadniczym problemem
w projektowaniu micel z mechanizmem zrzucania zewnetrznej otoczki PEGu pod wptywem
pH jest umiejscowienie wrazliwego na zmian¢ pH wigzania pomi¢dzy blokiem hydrofilowym
i hydrofobowym w amfifilowym kopolimerze. W pracy jako wigzanie czute na zmiang pH
wykorzystano wigzanie hydrazonowe, poniewaz jest ono stabilne w warunkach
fizjologicznych (pH 7.4), natomiast w srodowisku kwasnym ulega hydrolizie. Co wiecej, dwa
uktady dostarczania doksorubicyny oparte na wigzaniu hydrazonowym, wczes$niej
wspomniany NC-6300 oraz INNO-206, znajduja si¢ w I i II fazie badan klinicznych [294], co
wyraznie podkresla uzyteczno$¢ tego wigzania w systemach kontrolowanego uwalniania
lekow przeciwnowotworowych. Pierwszym krokiem do otrzymania kopolimeru mPEG-hyd-
aPHB byla synteza makroinicjatora polimeryzacji B-BL, zawierajacego w swojej strukturze
wigzanie hydrazonowe, a dopiero kolejnym anionowa polimeryzacja z otwarciem pierscienia

B-BL w celu uzyskania amfifilowego kopolimeru.
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Rys. 31. Schemat syntezy amfifilowego mPEG-hyd-aPHB i ilustracja mechanizmu dziata zaprojektowanego
nosnika.

Synteze makroincjatora rozpoczeto od aktywacji hydroksylowej grupy koncowej
monometoksy-poli(glikolu etylenowego), w prostej reakcji z chloromréwczanem
p-nitrofenylu, tak aby otrzyma¢ mPEG funkcjonalizowany weglanem p-nitrofenylu.
Otrzymany produkt scharakteryzowano za pomocg spektroskopii 'H NMR (Rys. 32a). Na
widmie zaobserwowano sygnaly odpowiadajace mPEG przy 6 = 3,65 1 3,38 ppm, sygnaty
pochodzace od aromatycznych protonow grupy p-nitrofenylowej przy 6 = 7,4 i 8,28 ppm oraz
pik przy & = 4,44 ppm, ktory przypisano ostatniej w tancuchu mPEG grupie metylenowej
podstawionej weglanem p-nitrofenylu. W nastepnym kroku, otrzymany poli(glikol
etylenowy) funkcjonalizowany grupa p-nitrofenylowa, przereagowano z hydrazyna, aby
otrzyma¢ mPEG zakonczony grupg hydrazydowa. Analiza produktu przy uzyciu ‘H NMR
wykazata zanik sygnalow przypisanych do aromatycznych protonow grupy p-nitrofenylowej

oraz przesunigcie sygnatu przypisanego do ostatniej w tancuchu mPEG grupy metylenowej
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z 6 = 4,44 ppm do 4,27 ppm (Rys. 32b), co potwierdzilo funkcjonalizacjc MPEG
ugrupowaniem hydrazydowym. Tak otrzymany funkcjonalizowany mPEG poddano reakcji
z solg potasowa kwasu lewulinowego. W wyniku reakcji sprzegania aminy z ketonem
pochodzagcym z soli kwasu otrzymano makroinicjator mPEG zawierajacy W strukturze
wigzanie hydrazonowe oraz karboksylanowe grupy koncowe. Strukture chemiczng
makroinicjatora zweryfikowano przy uzyciu *H NMR (Fig. 32c), W widmie zaobserwowano
pojawienie si¢ sygnatldow pochodzacych od soli potasowej kwasu lewulinowego, ale co istotne
sygnat grupy metylowej soli kwasu lewulinowego (widmo w ramce) przesunat si¢ z 6 = 2,20
ppm do 1,99 ppm a sygnaly przypisane grupom metylenowym (8 = 2,62 i 2,76 ppm), natozyly
si¢ w jeden multiplet przy 6 = 2,47 ppm, co wskazuje na tworzenie wigzania hydrazonowego.

Analiza NMR potwierdzita ilosciowg funkcjonalizacje.
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Rys. 32. Widma '"H NMR mPEG-u funkcjonalizowanego a) weglanem p-nitrofenylu; b) ugrupowaniem
hydrazydowym; c¢) sola potasowa kwasu lewulinowego poprzez wigzanie hydrazonowe.
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W ostatnim etapie syntezy, otrzymany makroinicjator zostat wykorzystany w anionowej
polimeryzacji z B-BL, majacej na celu uzyskanie amfifilowego kopolimeru - mPEG-hyd-
aPHB. Kopolimery amfifilowe samoorganizuja si¢ w roztworach wodnych, a na rodzaj
otrzymanych struktur wplywaja miedzy innymi ilos¢ hydrofilowej frakcji masowej
kopolimeru, masa molowa oraz oddzialywania hydrofobowego bloku kopolimeru z woda.
Udzial masy bloku hydrofilowego wpltywa na oddzialywania hydrofobowe i wielko$¢
samoorganizujacych si¢ struktur, a jesli udziat frakcji hydrofilowej zawiera si¢ w przedziale
45-75%, zwykle tworza si¢ micele [262]. W zwigzku z tym, wykorzystujac makroinicjator
0 liczbowo $redniej masie molowej ~ 5000 g/mol, zaplanowano mas¢ molowg bloku
poli([R,S]-3-hydroksymaslanu) okoto 3 500 g/mol, aby hydrofilowa frakcja masowa mPEG-u
byla réwna okolo 60%. W reakcji anionowej polimeryzacji B-BL inicjowanej stabymi
nukleofilami, takimi jak sole kwasow karboksylowych, inicjator atakuje wegiel C4 pierscienia
laktonu a pierscien otwiera si¢ w pozycji alkil-tlen. W rezultacie jony karboksylanowe
powstale w tej reakcji sg centrami propagacji tancucha. Aktywnos$¢ inicjatora i szybkos¢
wzrostu tancucha zalezy od wielkos$ci przeciwjonu i polarno$ci rozpuszczalnika [264, 274].
Majac to na uwadze, w latwy sposdb mozna dobra¢ aktywnos$¢ ukladu inicjujacego, aby
zoptymalizowa¢ kinetyke polimeryzacji. W tym wypadku, aby uzyska¢ odpowiednie warunki
polimeryzacji, wybrano uklad reakcyjny zawierajacy przeciwjon potasowy i DMSO jako
rozpuszczalnik aktywujacy centra karboksylanowe poprzez silng solwatacje kationu.
W rezultacie kinetyka reakcji pozwala na kontrolowany proces polimeryzacji, ograniczajac
uboczne reakcje tworzenia grupy krotonianowej (vide infra). Stosujac opisany uktad
inicjujacy 1 wczesniej opisany makroinicjator otrzymano kopolimer diblokowy - poli(glikol
etylenowy)-wiazanie hydrazonowe-b-([R,S]-3hydroksymaslan), ktérego widmo '‘H NMR
przedstawiono na Rysunku 33. Analiza widma 'H NMR wykazala wszystkie
charakterystyczne sygnaty przypisane odpowiednio mPEG (6 = 3,38 i 3,65 ppm) i aPHB przy
0 = 1,28, 2,54, 5,25 ppm oraz co najwazniejsze charakterystyczny singlet przy 6 = 2,02 ppm
przypisany grupie metylowej kwasu lewulinowego funkcjonalizowanego wigzaniem
hydrazonowym. W oparciu 0 widmo *H NMR oraz mase molowa bloku mPEG (5000 g/mol)
wyliczono, ze liczbowo $rednia masa molowa bloku aPHB wynosi 3600 g/mol, a zatem
catkowita masa molowa kopolimeru mPEG-hyd-aPHB wynosita 8600 g/mol. Analiza SEC
(Rys. 34) wykazala, ze otrzymany kopolimer posiadal mas¢ molowa 8200 g/mol oraz
dyspersje masy molowej O = 1,14.
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Rys. 33. Widmo *H NMR kopolimeru blokowego poli(glikol etylenowy-hydrazon-b-[R,S]-3-hydroksymaslan)
(mPEG-hyd-aPHB).
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Rys. 34. Krzywe elucji monometoksy-poli(glikolu etylenowego) o masie 5000 g/mol i kopolimeru blokowego
poli(glikol etylenowy-hydrazon-b-[R,S]-3-hydroksymaslan) (mPEG-hyd-aPHB).

Nalezy roéwniez wspomnie¢, ze na widmie '"H NMR kopolimeru mPEG-hyd-aPHB
zaobserwowano sygnaly o bardzo niskiej intensywnosci przy & = 1,86, 5,8 i 6,95 ppm, ktore
odpowiadajg protonom grupy krotonianowej, powstajacej w wyniku oderwania kwasnego

protonu albo od czasteczki monomeru albo od aPHB (prawdopodobny mechanizm
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przedstawiono na Rysunku 28). W ramach pracy zsyntezowano réwniez diblokowy kopolimer
(bez wigzania hydrazonowego) o podobnej masie molowej, poli(glikol etylenowy-b-[R,S]-3-
hydroksymaslan) (Rys. 35), ktory wykorzystano w prowadzonych badaniach do tworzenia
micel i zastosowano jako nie-pH-czuta kontrole. Wyniki analiz 'H NMR i SEC dla

zsyntezowanych kopolimerow przedstawiono w Tabeli 2.
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Rys. 35. Widmo *H NMR kopolimeru blokowego poli(glikol etylenowy-b-[R,S]-3-hydroksymaslan) (mPEG-b-
aPHB) i krzywe elucji mPEG-b-aPHB i mPEG (5000 g/mol).

Tabela 2. Charakterystyka kopolimerow.

Kopolimer Mn,nmr? Mn,sec D fres CMC
[g mol™] [g mol™] [%0] [ng mL™]
mPEG-hyd-aPHB 8600 8200 1.14 58 3.6
MPEG-b-aPHB 8100 7900 1.08 62 2.2

*MPEG, M, = 5000 and B = 1.01 (SEC); MiNMR = M,PEG + [lsp15CH / lypesCHs-0)/3] X 86.

4.2.3. Badania samoorganizacji i charakterystyka micel

Otrzymane amfifilowe kopolimery samoorganizowaly si¢ w micele, ktorych rdzen sktada
si¢ z hydrofobowych blokéw aPHB, a powloka zewngtrzna z lancuchow poli(glikolu
etylenowego). Tak opisang morfologi¢ micel potwierdzono za pomoca spektroskopii

'"H NMR. Analizujac widmo *H NMR micel w D,O (Rys. 36a-h) zaobserwowano, ze sygnaty
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przypisane blokom aPHB sa ledwo widoczne, co sugeruje, ze znajduja si¢ one w rdzeniu
miceli. Natomiast sygnaty odpowiadajace mPEG sg widoczne po samoorganizacji, poniewaz
tancuchy znajduja si¢ na zewnatrz miceli. Podobne wyniki zaobserwowano zarowno dla pH-
czutych micel mPEG-hyd-aPHB jak i nie-pH-czutych micel mPEG-b-aPHB. Krytyczne
stgzenie micelarne (CMC, ang. critical micelle concentration) jest rowniez istotnym
parametrem charakterystyki micel, okreslajacym stezenie amfifilowego kopolimeru, przy
ktérym zaczyna si¢ proces tworzenia miceli w roztworze, tym samym okre$la stezenie
kopolimeru ponizej ktérego micele rozpadajg sie. CMC wyznaczono stosujac piren jako
sonde fluorescencyjng 1 wyliczono z wykresu stosunku intensywnosci $swiatla emitowanego
pirenu przy dlugosci fali 336 nm do 333 nm (dhugos¢ fali wzbudzajacej 391 nm) od
logarytmu stezenia molowego kopolimeru i wynosito ono 3,6 pg/mL dla mPEG-hyd-aPHB
2.2 ug/mL odpowiednio dla mPEG-b-aPHB (Rys. 36¢-d).
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Rys. 36. Widma '"H NMR w D,0O micel mPEG-hyd-aPHB (a) i mPEG-b-aPHB (b); wyznaczone CMC dla
MPEG-hyd-aPHB (c) i mPEG-b-aPHB (d).

Otrzymane micele zostaly rowniez scharakteryzowane technikami dynamicznego
rozpraszania $§wiatta (DLS) i kriogenicznej transmisyjnej mikroskopii elektronowej (cyro-

TEM). Jak przedstawiono na Rysunku 37, kopolimer mPEG-hyd-aPHB samoorganizowat si¢
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w micele o $rednicy hydrodynamicznej wynoszacej okolo 55 nm i waskim rozkladzie
wielkosci, PDI = 0.14 (Rys. 37a). Natomiast w przypadku micel z mPEG-hyd-aPHB
zatadowanych 8-hydroksychinoling, $rednica hydrodynamiczna wzrosta do okoto 78 nm, przy
jednoczesnym wzroscie wartosci PDI do 0.22 (Rys. 37¢). Nastepnie przeprowadzono badania
cryo-TEM, by zbada¢ morfologi¢ otrzymanych micel i porownaé wyniki z uzyskanymi
technikg DLS. Badania cryo-TEM wykazaty, ze otrzymane micele maja regularne, kuliste
ksztalty i troch¢ mniejsze $rednie hydrodynamiczne $rednice w poroOwnaniu do wynikow
uzyskanych metoda DLS. Wynika to z faktu, ze s$rednice okre$lone technika DLS
przedstawiajg $rednice hydrodynamiczne w roztworze, w stanie uwodnionym, natomiast

$rednice obserwowane metodg cryo-TEM przedstawiajg je dla suchych micel [295].
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Rys. 37. Rozktady rozmiaréw micel mPEG-hyd-aPHB (a) pustych i (¢) zatadowanych 8HQ zmierzone technikg
DLS oraz zdjecia micel mPEG-hyd-aPHB wykonanych technika cryo-TEM (b) puste i (d) zatadowanych 8HQ.

4.2.4. Badania stabilnosci micel nPEG-hyd-aPHB

Celem tego etapu badan bylo otrzymanie stabilnych no$nikow, ktore beda degradowaty
w w $rodowisku o kwasnym pH, czemu bedzie towarzyszyto uwalnianie enkapsulowanego
leku. Stabilno$¢ i zmiany wielkos$ci otrzymanych pH-czutych i nie-pH-czutych micel, badano
technika DLS, inkubujac micele w 37°C w buforach o réznym pH (7,4, 6,4, i 5.5).
Eksperyment opisano w rozdziale 6.7. Jak wykazano na Rysunku 38, przy fizjologicznym pH
(7.4) micele mPEG-hyd-aPHB byly stabilne do 24 godzin, po tym czasie micele zaczgty
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tworzy¢ wicksze agregaty, prawdopodobnie z powodu powolnej hydrolizy wigzania
hydrazonowego nawet w lekko zasadowym pH, ktorej towarzyszyla reorganizacja micel.
W lekko kwasnym s$rodowisku odpowiadajagcemu zewnatrzkomérkowemu pH komoérek
nowotworowych (pH 6,4) zaobserwowano, ze micele zaczgly reorganizowaé si¢ w wigksze
struktury po okolo 2 godzinach inkubacji, natomiast po 48 godzinach eksperymentu
obserwowano agregaty o $rednicach hydrodynamicznych wynoszacych okoto 150 nm. Co
ciekawe, micele mPEG-hyd-aPHB natychmiast po zdyspergowaniu w buforze o pH 5.5 staja
si¢ niestabilne i tworzg agregaty o $rednicy hydrodynamicznej > 200 nm (w badaniach uzyto
liofilizowane micele, ktore dyspergowano w odpowiednim buforze, co trwato okoto 15 minut
1 w rzeczywistosci to odpowiada pomiarowi ,,0” na wykresach). Nastepnie po 24 godzinach
zaobserwowano populacje nanoczastek o rozmiarach od 100 do 800 nm, co sugeruje rozpad
micel. Zaobserwowane zjawisko przypisano hydrolizie wigzania hydrazonowego, co skutkuje
zrzucaniem hydrofilowych tancuchow PEG z miceli, a w konsekwencji agregacja

hydrofobowych tancuchéw aPHB w wigksze aglomeraty.
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Rys. 38. Zmiany rozmiaréw micel mPEG-b-aPHB (a-c) i miceli mPEG-hyd-aPHB (d-f) podczas inkubacji
w buforach PBS przy roznych wartosciach pH oraz zdjgcia roztworéw micel mPEG-hyd-aPHB odpowiednio po
1, 2, 8i 24 godzinach eksperymentu.
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Otrzymane wyniki wskazuja, ze micele mPEG-hyd-aPHB sg stabilne w $rodowisku
fizjologicznym, ale jednocze$nie wykazuja pH-czulos¢. Wyniki te potwierdzaja stuszno$é
zalozonej tezy, ale roOwniez sugeruja, ze nos$nik moze stabilnie krazy¢é w krwioobiegu
i uwalnia¢ powoli leki w zewnatrzkomérkowym s$rodowisku tkanek nowotworowych,
a bardzo szybko w endosomach, z jednoczesnym przezwyci¢zeniem problemu putapkowania
endosomalnego. W przypadku badan kontrolnych z uzyciem niewrazliwych na zmiang pH
micel, nie zaobserwowano istotnych zmian w $rednicach hydrodynamicznych wskazujac, ze

micele mPEG-b-aPHB sg stabilne we wszystkich badanych buforach.

4.2.5. Badania enkapsulacji i uwalniania lekéw in vitro

Kolejnym etapem badan bylo wyznaczenie parametrow enkapsulacji lekow w micelach tj.
efektywnos¢ zatadowania leku (DLC, ang. drug loading content) oraz efektywno$é
enkapsulacji (DLE, ang. drug loading efficiency). W pracy wykorzystano:
8-hydroksychinoling (8HQ), koniugat 8-hydroksychinoliny z glukoza (8HQ-Glu), koniugat
8-hydroksychinoliny z galaktozg (8HQ-Gal) i doksorubicyne (DOX) jako modelowe leki do
badan parametrow enkapsulacji oraz badan kinetyki uwalniania w warunkach in vitro (Rys.

39).

Cry e
C) N=
OAc _OAc f(i

M- N‘
AcO (o]
OAc

Rys. 39. Struktury chemiczne wykorzystanych w badaniach zwiazkow: a) 8-hydroksychinolina (8HQ); b) 8-((1-
(2,3,4,6-tetra-O-acetylo-p-D-glukopiranozylo)-1H-1,2,3-triazol-4-ilo)metoksy)chinolina  (8HQ-Glu); ¢) 8-((1-
(2,3,4,6-tetra-O-acetylo-p-D-galaktopiranozylo)-1H-1,2,3-triazol-4-ilo)metoksy)chinolina (8HQ-Gal);
d) doksorubicyna (DOX).

Wykorzystujac metode odparowania rozpuszczalnika, w uktadzie lek — kopolimer (1:10
w/w) otrzymano micele z zatadowanym lekiem, w ktorych parametry DLC i DLE wyliczone

za pomoca réwnan przedstawionych w czes$ci doswiadczalnej (rozdziatl 6.8) przedstawiono

80



w tabeli 3. W przypadku micel z enkapsulowang doksorubicyng jak i glikokoniugatami nie
zaobserwowano znaczacych roznic w wartosci DLC i DLE. Natomiast zaobserwowano, ze
w przypadku parametrow enkapsulacji 8HQ wartosci te sg nieco wyzsze, €O wynika
prawdopodobnie z faktu, ze silnie hydrofobowe zwiazki o niskiej masie molowej ogdlnie sa

lepiej enkapsulowane w micelach [48].

Tabela 3. Rozmiary micel zmierzone metoda DLS i paramtery enkapsulacji.

mPEG-hyd-aPHB mPEG-b-aPHB
Micele rozmiar PDI DLC DLE rozmiar PDI DLC DLE
[nm] [%0] [%0] [nm] [%0] [%0]
Puste 55.3 0.14 _ _ 49.5 0.18 _
+2.8 +0.01 +4.1 +0.02
Zatadowane DOX 85.7 0.22 5.3 48.6 82.8 0.2 5.7 54.1

+5.1 +0.03 +04 +3.1 +6.2 +0.01 +0.2 +3.8

Zatadowane 8HQ 7.7 0.19 6.0 55.1 87.9 0.15 5.8 55.3
+3.8 +0.02 +£0.1 +19 +29 +0.02 +£04 +23

Zatadowane 8HQ-Glu 104.9 0.25 52 45.6 100.8 0.28 51 47.1
+4.5 +0.03 £02 +22 +3.1 +0.04 +£03 +2.6

Zatadowane 8HQ-Gal 925 0.22 5.3 46.4 99.9 0.19 53 48.1
+4.2 +0.02 £03 +25 +54 +0.02 £03 +32

Nastepnym etapem bylo ustalenie wptywu pH s$rodowiska na profil uwalniania in vitro
enkapsulowanych lekow z pH-czulych i nie-pH-czulych micel. Badania prowadzono
w temperaturze 37°C, w trzech roznych buforach o pH rownym 7.4, 6.4 1 5.5, wykorzystujac
doksorubicyne jako modelowy zwigzek, stosujac do iloSciowego oznaczenia uwolnionego
leku spektroskopie UV-Vis (eksperyment opisano w rozdziale 6.8). Na Rysunku 40
przedstawiono profile uwalniania doksorubicyny z mPEG-hyd-aPHB i mPEG-b-aPHB.
Badania wykazaty, ze dla pH-czutych micel (mPEG-hyd-aPHB) kinetyka uwalniania leku
wyraznie zalezata od pH. W warunkach fizjologicznych (pH 7.4), poczatkowo lek uwalniany
byt stosunkowo wolno i dopiero po 24 godzinach zobserwowano wzrost szybkosci
uwalniania, co spowodowane bylo wolng hydroliza wigzania hydrazonowego i zwigzang
z tym reorganizacja micel w wigksze agregaty. Przy nizszym pH 6.4 (odpowiadajagcemu
zewnatrzkomoérkowemu pH komodrek nowotworowych) zaobserwowano szybsze uwalnianie
lekéw niz w warunkach fizjologicznych, spowodowane szybsza kinetyka hydrolizy wigzania
hydrazonowego. Natomiast w warunkach odpowiadajacych endosomalnemu pH (5.5)
zaobserwowano szybki wyrzut duzej ilosci DOX, tj. okoto potowa (47%) enkapsulowanego

leku zostalo uwolnione po 8 godzinach. W tych warunkach nastgpuje gwattowna hydroliza
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wigzania hydrazonowego i zwigzana z nig reorganizacja micel w wicksze agregaty, tak jak
wykazano w badaniach degradacji micel. Kontrolne micele z nie-pH-czutego mPEG-b-aPHB
wykazaly zdecydowanie wolniejszg kinetyka uwalniani lekow niezaleznie od zastosowanego
pH. Niewielkie roznice w uwolnionej DOX z micel mPEG-b-aPHB w buforach o réznym pH
sa najprawdopodobniej zwigzane ze wzrostem rozpuszczalnosci DOX wraz ze spadkiem pH
[296]. Dla porownania przeprowadzono réwniez badania matrycy (membrany dializacyjnej,
MWCO 7000 Da), w ktorych zaobserwowano catkowite uwalnianiec DOX (94%) po
8 godzinach. Powyzsze wyniki wskazuja, ze uwalnianie enkapsulowanego leku z micel
MPEG-hyd-aPHB zalezy od pH s$rodowiska i jest szybsze w s$rodowisku kwasnym, ze

wzgledu na przyspieszong hydrolize wigzania hydrazonowego.

100 —e-PEG-hyd-aPHB pH 5.5 ——~PEG-b-aPHB pH 5.5 Free DOX pH 5.5

? —8-PEG-hyd-aPHB pH 6.4 PEG-b-aPHB pH 6.4 & Free DOX pH 6.4
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Rys. 40. Profile uwalniania doksorubicyny z micel w buforach o réznym pH w 37°C. Dane przedstawiono jako
srednig arytmetyczna z trzech niezaleznych eksperymentow (n = 3) + odchylenia standardowe.

4.2.6. Badania komérkowe

Podczas projektowania nowych nanolekow do terapii przeciwnowotworowej istotne jest,
aby rozroznia¢ i wykorzystywaé roznice miedzy komorkami zdrowymi i nowotworowymi.
Poza nadekspresja pewnych unikalnych markerow patofizjologinczych (zewnatrz-
i wewnatrzkomorkowe kwasne pH, podwyzszony poziom glutationu i reaktywnych form

tlenu lub nadekspresja specyficznych enzymow), komorki nowotworowe charakteryzuja si¢
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réwniez zwickszonym zapotrzebowaniem na jony metali takich jak miedz, cynk czy zelazo,
poniewaz mikroelementy te biorg udziat w wielu procesach komoérkowych. Podwyzszona
ilo$¢ miedzi w komorkach nowotworowych w potaczeniu z faktem, iz obecno$¢ jonow miedzi
sprzyja angiogenezie, rozwojowi raka i przerzutom, doprowadzita do podj¢cia prob uzyskania
zwigzkow posiadajacych zdolno$¢ do chelatowania metali i wykorzystania ich w terapii
przeciwnowotworowej. Przyktadem takiego zwigzku jest 8-hydroksychinolina (8HQ), ktorej
pochodne stanowig jedng z szerzej opisanych grup zwigzkow chelatujacych jony metali
niezbgdnych do wzrostu 1 angiogenezy komoérek nowotworowych. Wolna 8HQ
charakteryzuje si¢ slabg biodostepnoscig, rozpuszczalnoscia Oraz  parametrami
farmakokinetycznymi. Dlatego tez, majac na uwadze efekt Warburga, zaproponowano
sprz¢ganie z jednostkami cukrowymi (glikokoniugacja) pochodnych 8HQ, aby poprawic¢
wilasciwosci farmakokinetyczne oraz zwigkszy¢ selektywnos¢ w celowaniu w komorki
nowotworowe [297, 298]. W literaturze naukowej potwierdzono, ze niezaleznie od siebie,
zarowno glikokoniugacja lekéw przeciwnowotworowych, jak i stosowanie pH-czutych
nosnikow wykazaty spory potencjal w kierunku zwigkszenia selektywnosci i skutecznos$ci
dostarczania lekow do komorek nowotworowych [135, 143]. Majac to na uwadze, w ramach
prowadzonych w niniejszej pracy badan zaproponowano enkapsulacje glikokoniugatow 8-HQ
do pH-czulego nosnika mPEG-hyd-aPHB, w celu zwickszenia selektywnosci terapii
przeciwnowotoworowej, w zwigzku z tym, ze zaréwno glikokoniugacja jak i pH-czulosé

nosnika celujg w specyficzny dla komoérek nowotworowych efekt Warburga.

Cytotoksyczno$¢ badanych micel mPEG-hyd-aPHB, niezaladowanych lekiem oraz
zatadowanych 8HQ, 8HQ-Glu, 8HQ-Gal i DOX zbadano za pomocg testu MTT z uzyciem
komorek linii zdrowych (NHDF-Neo) i nowotworowych (HCT-116 i MCF-7). Eksperyment
opisano w punkcie 6.11. W pierwszej czesci badan komorkowych oceniono wptyw pH-
czutych micel na zywotwno$¢ komorek badanych linii komorkowych. Na Rysunku 41
przedstawiono wyniki testu MTT dla micel mPEG-hyd-aPHB bez zatadowanego leku.
Badanie te wykazaly, ze micele mPEG-hyd-aPHB w badanym zakresie stezen byly
nietoksyczne dla testowanych linii komoérkowych, a przezywalno§¢ zdrowych komorek
NHDF utrzymywata si¢ w zakresie od 92 do 103% we wszystkich badanych stezeniach,
nawet po 72 godzinach eksperymentu. W zwigzku z tym, mozna bylo je uznaé za

nietoksyczne i moga by¢ wykorzystane w dalszych badaniach.
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Rys. 41. Cytotoksyczno$¢ pustych micel mPEG-hyd-aPHB. Dane przedstawiono jako $rednig arytmetyczna
z trzech niezaleznych do§wiadczen (n = 3) £ odchylenia standardowe.

Kolejnym etapem badan byla ocena wplywu nos$nika na aktywno$¢ cytotoksyczng
enkapsulowanych lekow, ktorg sprawdzono porownujgc efekt cytotoksycznosci wolnych
lekoéw 1 micel natadowanych lekami. Na Rysunkach 42-45 przedstawiono wyniki testow MTT
dla wolnych i zaladowanych do micel lekéw po 24, 48 1 72 godzinach inkubacji w srodowisku
komorek zarowno nowotworowych jak i zdrowych. Wyniki badan przesiewowych
wykorzystano do obliczenia wartosci ICsg, ktore zestawiono w Tabeli 4. Badania te wykazaty,
ze oba glikokoniugaty (8HQ-Glu i 8HQ-Gal) wykazujg stalg aktywno$¢ w badanych okresach
czasu dla wszystkich testowanych linii komoérkowych. Wartosci ICso uzyskane dla wolnych
glikokoniugatow sa w wigkszosci wyzsze niz dla micel enkapsulowanych prolekami.
Mniejsza aktywnos$¢ cytotoksyczna wolnych glikokoniugatow jest prawdopodobnie
spowodowana utrudniong penetracjg przez blony komérkowe. Natomiast w przypadku micel
z enkapsulowanym lekiem zauwazono, ze przezywalno$¢ komorek zmniejsza si¢ wraz
z czasem inkubacji, czego nie zauwazono dla inkubacji komorek z wolnymi
glikokoniugatami. Wynika to ze stopniowego uwalniania enkapsulowanych prolekéw z micel,
co sprawia, ze aktywnos$¢ cytotoktyczna glikokoniugatow wzrasta w czasie wraz ze stopniem
uwolnienia z no$nika, poprawiajac tym samym ogolny efekt cytotoksyczny enkapsulowanych

zwigzkow.
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Rys. 42. Cytotoksycznos¢ wolnej i enkapsulowanej 8HQ-Glu dla komoérek MCF-7, HCT-116 i NHDF-Neo po
24, 48 i 72 godzinach inkubacji. Dane przedstawiono jako $rednig arytmetyczng z trzech niezaleznych

doswiadczen (n = 3) + odchylenia standardowe.
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Rys. 43. Cytotoksyczno$é wolnej i enkapsulowanej 8HQ-Gal dla komoérek MCF-7, HCT-116 i NHDF-Neo po
24, 48 1 72 godzinach inkubacji. Dane przedstawiono jako S$rednia arytmetyczna z trzech niezaleznych

doswiadczen (n = 3) + odchylenia standardowe.
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Rys. 44. Cytotoksycznos¢ wolnej i enkapsulowanej 8HQ dla komérek MCF-7, HCT-116 i NHDF-Neo po 24, 48
i 72 godzinach inkubacji. Dane przedstawiono jako $rednia arytmetyczna z trzech niezaleznych do$wiadczen
(n =3) £ odchylenia standardowe.
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Rys. 45. Cytotoksyczno$¢ wolnej i enkapsulowanej DOX dla komérek MCF-7, HCT-116 i NHDF-Neo po 24,
48 i 72 godzinach inkubacji. Dane przedstawiono jako $rednia arytmetyczna z trzech niezaleznych do§wiadczen
(n = 3) = odchylenia standardowe.
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Tabela 4. Wartosci 1Csp badanych zwigzkow wolnych i enkapsulowanych w micelach mPEG-hyd-aPHB.

Aktywnos¢ 1Cs, [uM]

MCF-7

24 h 48 h 72 h
DOX 3.42+0.03 0.58 +£0.02 0.57+0.02
DOX/micele 1.96+0.01 0.52+0.02 0.13+0.01
8HQ 7.17+0.21 2.86+0.09 3.01 £0.05
8HQ/micele 4.82+0.17 2.11+£0.11 0.75+0.04
8HQ-Glu 65.86 +2.22 62.07+1.84 63.57£2.01
8HQ-Glu/micele 37.57+0.92 3.85+£0.19 0.59+0.02
8HQ-Gal 26.39 £1.28 23.15+0.99 24.60 £0.52
8HQ-Gal/micele 5.59+0.14 0.21£0.01 0.19+0.01

Aktywnos$¢ 1Cso [uM]
HCT-116

24 h 48 h 72 h
DOX 6.94 £ 0.33 0.095 +0.01 0.105+£0.01
DOX/micele 2.36 £ 0.08 0.45+0.01 0.078 £0.01
8HQ 9.33+0.22 4.12+0.12 4,40+ 0.08
8HQ/micele 4.95+0.16 1.80+0.05 0.91£0.04
8HQ-Glu 49.67+1.32 4720+ 1.14 45.73 +£1.81
8HQ-Glu/micele 49.60 £2.11 8.46+£0.12 0.38+0.02
8HQ-Gal 22.10+£0.84 23.09 £0.92 22.52+1.02
8HQ-Gal/micele 10.83 +0.33 2.64+0.12 0.017 £0.01

Aktywnos¢ 1Cs [uM]
NHDF-Neo

24 h 48 h 72 h
DOX > 20 >20 2.71£0.08
DOX/micele > 20 3.93+0.12 2.50£0.06
8HQ 9.34+£0.25 8.97+0.19 9.64£0.32
8HQ/micele 5.18+0.26 3.96+0.12 3.97+0.09
8HQ-Glu 41.00£2.01 41.11+1.73 30.02 £ 0.94
8HQ-Glu/micele 4170+ 1.42 22.53 £0.65 13.38 £0.39
8HQ-Gal 20.14 £0.75 21.77+£0.89 18.30 £ 0.74
8HQ-Gal/micele 7.47+0.17 5.55+0.17 2.79+0.13

Nastgpnym krokiem w badaniach biologicznych bylo wyznaczenie wspotczynnika
selektywnosci (SI). Wspotezynnik selektywnosci obliczono jako stosunek wartosci ICso dla
komorek zdrowych do wartosci ICsp komorek nowotworowych, w zwiazku z tym, im wyzszy
jest SI, tym bezpieczniejszy i bardziej selektywny dla komérek nowotworowych jest badany
uktad. W Tabeli 5 zestawiono wyliczone warto$ci SI dla badanych uktadéw po 72 godzinach
inkubacji. Niespodziewanie okazalo si¢, Zze badane glikokoniugaty okazaly si¢ rowniez
toksyczne dla zdrowych komorek, brak selektywnosci wynika prawdopodobnie
z utrudnionego transportu przez blon¢ komodrkowa. Natomiast micele zaladowane
glikokonigatami wykazaty bardzo wysoka selektywnos¢ wzgledem linii komorkowej

HCT-116 i nieco nizszg selektywnos¢ w stosunku do linii komérkowej MCF-7.

87



Tabela 5. Wspotczynniki selektywnoséci badanych zwiazkéw wolnych i enkapsulowanych w micelach mPEG-
hyd-aPHB po 72 godzinach inkubacji.

Wspolezynnik selektywnos$ei®

MCF-7 HCT-116

DOX 4.75 25.81
DOX/micele 19.23 32.05
8HQ 3.20 2.19
8HQ/micele 5.29 4.36
8HQ-Glu 0.47 1.39
8HQ-Glu/micele 22.68 35.21
8HQ-Gal 0.74 0.81

8HQ-Gal/micele 14.68 164.12

® Wspolczynnik selektywno$ci obliczono jako stosunek wartosci ICsy zdrowych komoérek (NHDF-Neo)
i warto$ci ICsp komoérek nowotworowych (MCF-7 lub HCT-116).

Analizujac powyzsze wyniki, mozna zauwazy¢ réznice w aktywnosci cytotoksycznej
zatadowanych lekami micel w stosunku do komorek zdrowych i nowotworowych.
Najprawdopodobniej jest to spowodowane roznicami mikrosrodowiska poszczegdlnych
rodzajow komorek. Wykorzystanie wigzania hydrazonowego sprawia, ze W przypadku badan
prowadzonych dla zdrowych komorek lek jest uwalniany wolniej lub wcale, ze wzgledu na
fizjologiczne/sprzyjajace srodowisko, w ktorym nie nastepuje degradacja nosnika. Natomiast
jak wykazano w badaniach stabilnosci i uwalniania lekow in vitro, nawet w lekko kwasnym
srodowisku (pH 6.4) nastepuje stosunkowo szybka hydroliza wigzania hydrazonowego,
w efekcie ktorej uwalniany jest lek. W zwigzku z tym, nie mozna wykluczy¢ uwalniania
lekéw w srodowisku zewngtrzkomorkowym i1 wnikania glikokonigatow do komorki na drodze
pasywnej dyfuzji (ze wzgledu na natur¢ micel, mozliwa jest tylko enkapsulacja
hydrofobowych zwigzkéw, tj. glikokoniugatow z acetalowymi grupami ochronnymi (Rys.
39), nie wykazujagcych powinowactwa do transporterow GLUT). Druga zdecydowanie
bardziej prawdopodobna mozliwos$cia jest wnikanie micel do komorki na drodze endocytozy
i wewnatrzkomorkowe uwolnienie lekow. Aby doktadniej zbada¢ mechanizm dziatania
zaproponowanego ukfadu glikokoniugat 8HQ — pH czuly nosnik, przeprowadzono réwniez
eksperymenty z wolng 8-HQ. Zwigzek ten charakteryzuje si¢ stabg biodostepnoscia, wigc gdy
zostanie uwolniony z micel w zewnatrzkomorkowym $rodowisku komorki powinien
wykazywa¢ podobny efekt do wolnej 8HQ, ze wzgledu na ograniczong zdoIlno$¢ przenikania
do komorki. Eksperymenty te wykazaly, ze micele z enkapsulowanag 8HQ wykazywaly
wyzsza cytotoksyczno$¢ dla komorek nowotworowych, w poréwnaniu do wolnej 8HQ.
Ponadto, maksymalny efekt cytotoksycznosci dla wolnej 8HQ zaobserwowano po
48 godzinach inkubacji, natomiast w przypadku micel z zaladowang 8HQ lek byt uwalniany

w czasie powodujac stopniowa $mier¢ komérek nowotworowych do 72 godzin. Wyniki te

88



sugerujg, ze w wickszosci micele wnikaja do komorki poprzez endocytoze i uwalniaja
enkapsulowang 8HQ wewnatrz komorki. Natomiast nie mozna wykluczyé rowniez
zewnatrzkomérkowego uwalniania. Nalezy rowniez zauwazy¢, ze w przypadku wolnej 8HQ
i micel z zatadowana 8HQ zaobserwowano niewielki wzrost wspotczynnika selektywnosci,
sugerujagc tym samym, ze do poprawy aktywnosci wolnej 8HQ potrzebna jest zaréwno
glikokoniugacja jak i pH-czuly nosnik. Dodatkowo prowadzono rowniez eksperymenty ze
standardowym lekiem przeciwnowotworowym — doksorubicyng. Podobnie jak w przypadku
badan nad glikokoniugatami stwierdzono, ze lek jest uwalniany z micel stopniowo.
Zaobserwowano, ze dopiero po 72 godzinach eksperymentu w przypadku komorek
nowotworowych, micele z enkapsulowang DOX wykazaty wigksza aktywno$¢ cytotoksyczng
w porownaniu z wolng DOX, ale enkapsulacja réwniez skutkowala wzrostem wspoiczynnika
selektywnosci (Tabela 5). Powyzsze badania pozwalajg stwierdzi¢, ze synergistyczne
dziatanie pH-czutego nos$nika oraz glikokoniugacji moze poprawi¢ zaréwno efekt

terapeutyczny jak i selektywnos¢ lekow przeciwnowotworowych.

Nastepnie przeprowadzono testy z wykorzystaniem aneksyny V-FITC i jodku propidyny
(PI), majace na celu okreslenie jaki rodzaj $mierci komoérkowej powodujg badane systemy
kontrolowanego uwalniania lekow. Badania te pozwalaja na odréznienie zywych komoérek od
populacji komorek apoptotycznych i nekrotycznych, co jest zrédlem waznych informacji na
temat cytotoksycznoéci badanych zwigzkoéw wolnych i enkapsulowanych w micelach mPEG-
hyd-aPHB. Aneksyna V jest biatkiem 2z chemicznie przylagczonym barwnikiem -
izotiocyjanianem fluoresceiny (FITC), ktore specyficznie wigze si¢ z fosfatydyloseryng, ktora
po rozpoczgciu procesu apoptozy znajduje si¢ na zewnetrznej stronie blony komorkowej,
umozliwiajgc tym samym wykrycie wczesnego stadium apoptozy. Natomiast jodek propidyny
wigze si¢ stechiometrycznie z DNA, w komorkach bedacych w pdznej apoptozie lub
nekrozie, gdy btona komorkowa jest naruszona (PI nie przenika przez nieuszkodzong blong
komoérkowa). Ta kombinacja pozwala na wyrdznienie 4 populacji komorek: zywych (A-/P-),
we wczesnym stadium apoptozy (A+/P-), w stadium po6znej apoptozy (A+/P+)
i nekrotycznych (A-/P+), ktore mozna scharakteryzowaé ilosciowo z wykorzystaniem
cytometrii przeptywowej. Na Rysunku 46 przedstawiono sumaryczne wyniki badan rodzaju
$mierci komérkowej po 24 godzinach inkubacji z lekami wolnymi i enkapsulowanymi

w micelach.
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Rys. 46. Badania apoptozy komoérek HCT-116, MCF-7 i NHDF-Neo po 24 godzinnej inkubacji z badanymi
zwigzkami wolnymi lub enkapsulowanymi w micelach mPEG-hyd-aPHB. Dane przedstawiono jako $rednia
arytmetyczna z trzech niezaleznych doswiadczen (n = 3) + odchylenia standardowe.

Analizujac powyzsze wyniki mozna zaobserwowal, ze wszystkie testowane linie
komoérkowe inkubowane z pustymi micelami, nie wykazuja cech apoptozy, potwierdzajac tym
samym biokompatybilno$¢ nosnika. Natomiast prawie we wszystkich badanych uktadach
enkapsulacja lekow w micelach zwigkszala tempo apoptozy komorek nowotworowych

w poroOwnaniu do stosowania wolnych lekow. Najwyzszy wskaznik komoérek apoptotycznych
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dla obu linii komorek nowotworowych zaobserwowano dla micel zatadowanych 8HQ (79%
dla HCT-116 i 52% dla MCF-7), ktory byt wyraznie wyzszy w porownaniu do wolnej 8HQ
(33% dla HCT-116 i 40% dla MCF-7). Jednoczesnie zwiazek ten wykazywal wysoka
toksyczno$¢ takze dla zdrowych komorek (76%), wartosci te zgadzaja sic w wynikami testow
cytotoksycznosci. Wysoki udzial komorek apoptotycznych zaobserwowano rowniez dla
uktadu 8HQ-Glu-mic (69% dla HCT-116 i 42% dla MCF-7) i DOX-mic (78% dla HCT-116
i 42% dla MCF-7). Co wiecej, 8HQ-Glu-mic i DOX-mic indukujg zarowno wczesng, jak
i p6zng apoptoze znacznie skuteczniej niz wolny 8HQ-Glu (20% dla HCT-116 i 41% dla
MCF-7) i wolny DOX (45% dla HCT-116 i 34% dla MCF-7). Odwrotnie jest w przypadku
badan prowadzonych na zdrowej linii komérkowej NHDF-Neo, gdzie enkapsulacja lekow
w micelach skutkowala nizsza toksycznoscig dla tych komoérek. W tym przypadku
zaobserwowano, ze odsetek komorek apoptotycznych jest wyzszy po potraktowaniu
zdrowych komoérek wolnymi lekami niz w przypadku micel zatadowanych lekami, co
potwierdza warto$¢ wyznaczonych wspolczynnikow selektywnosci. Warto roéwniez
zauwazyC, ze ogolnie wyzszy procent komorek apoptotycznych zaobserwowano dla linii
komorkowej HCT-116 niz dla komorek MCF-7, co jest zgodne z wynikami testow
cytotoksycznosci MTT. Sugeruje to, ze komorki linii raka jelita grubego sa szczegolnie

wrazliwe na badane zwigzki.

W kolejnym etapie badan okre$lono wptyw inkubacji komorek z badanymi prolekami
i micelami z enkapsulowanymi prolekami na przebieg cyklu komorkowego. Do badan analizy
cyklu komoérkowego wykorzystano jodek propidyny. Jak wspomniano powyzej PI wnika
przez blon¢ komoérkowa, a nastepnie wigze sie z DNA na zasadzie interkalacji. Jest to
wigzanie stechiometryczne dzigki czemu mozna okresli¢ jego zawarto§¢ w poszczegdlne]
komorcee, a tym samym oznaczy¢ wielko$¢ populacji komorek w danej fazie cyklu zyciowego
(ilos¢ PI zwigzanego z komorka jest proporcjonalna do ilo§ci DNA). Na podstawie zawartosci
DNA mozna okresli¢ w ktorej fazie cyklu zyciowego znajduja si¢ poszczegdlne komorki tj.
sub-G1, GO/G1, S lub G2/M. Wyniki badan zmian cyklu komorkowego wywotanego przez
badane proleki lub micele enkapsulowane lekami dla dawki ICsy po inkubacji przez

24 godziny przedstawiono na Rysunku 47.
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Rys. 47. Badania cyklu komérkowego HCT-116, MCF-7 i NHDF-Neo po 24 godzinnej inkubacji z badanymi
zwigzkami wolnymi lub enkapsulowanymi w micelach mPEG-hyd-aPHB. Dane przedstawiono jako $rednia
arytmetyczna z trzech niezaleznych do§wiadczen (n = 3) + odchylenia standardowe.

W przypadku linii komérkowej HCT-116 po inkubacji z 8HQ-mic oraz DOX i DOX-mic
zaobserwowano zwiekszong frakcj¢ komorkowa sub-Gl, co potwierdza wczesniej
zauwazong, zwigkszong wrazliwo$¢ komorek tej linii komorkowej na testowane uktady.

Komorki w fazie sub-G1 odpowiadaja komérkom apoptotycznym, wiec wyniki sg zgodne
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Z wcezesniejszymi badaniami. Pozostate badane zwiazki nie wptyngtly istotnie na zmiang faz
cyklu komérkowego. Badania prowadzone na linii komorkowej MCF-7 wykazalty, ze po
24 godzinach inkubacji badane uktady nie zmienily znaczaco rozkladu faz cyklu
komoérkowego w poréwnaniu do kontroli. Wyniki te réwniez sa zgodne z wczesniej
przeprowadzonymi badaniami apoptozy i cytotoksycznosci, by¢ moze jest to spowodowane
niewystarczajagcym czasem inkubacji komorek MCF-7 z testowanymi ukladami. Wyniki
testow przeprowadzonych na zdrowej linii komorkowej NHDF-Neo wykazaty zatrzymanie
cyklu komoérkowego w fazie sub-G1 dla zwigzkow 8HQ i 8HQ-mic oraz DOX i DOX-mic.
Jednocze$nie analizy potwierdzily, ze ani glikokoniugaty, ani micele z enkapsulowanymi
glikokoniugatami nie powoduja Zzadnych wykrywalnych efektow cytotoksycznych. Warto
podkresli¢, ze rozklad cyklu komorkowego dla stosowanych pustych nosnikéw nie odbiegat
od danych kontrolnych, dla wszystkich badanych linii komodrkowych, co potwierdza
biokompatybilnos¢ badanych micel.

Przeprowadzono rowniez badania z wykorzystaniem mikroskopii fluorescencyjnej w celu
okreslenia wewnatrzkomorkowej lokalizacji micel zaladowanych lekiem (DOX) zar6wno
w komorkach zdrowych jak i nowotworowych. W badaniu komoérki inkubowano z micelami
enkapsulowanymi doksorubicyng przez 24 godziny przy dawce odpowiadajgcej wartosci ICsp.
Po inkubacji, jadra komorkowe wybarwiono barwnikiem Hoechst 33342, ktory przechodzi
przez blony komorkowe i interkaluje DNA (wzbudzony $wiattem UV emituje niebieskie
$wiatlo fluorescencyjne), natomiast DOX jest zwigzkiem fluorescencyjnym emitujacym
czerwone $wiatlo fluorescencyjne. Jak przedstawiono na Rysunku 48, wolna DOX byta
obecna w jadrach komoérkowych wszystkich badanych linii komérkowych, o czym $wiadczy
kolokalizacja z niebieska fluorescencja Hoechst 33342. Natomiast gdy inkubowano komorki
Z micelami zaladownymi DOX zaobserwowano je zarowno w cytoplazmie jak i w jadrach
komorkowych. Wynika to z r6znych mechanizméw wnikania wolnej DOX i micel. Wolna
DOX wnika do komorki na zasadzie biernej dyfuzji i szybko dyfunduje do DNA, podczas gdy
nanometryczne micele sg internalizowane w procesie endocytozy, a stopniowe uwalnianie
leku z micel a pdzniej z endosomoéw op6znia dostarczenie DOX do jadra. Poniewaz DOX jest
zwigzkiem fluorescencyjnym, a intensywno$¢ fluorescencji jest proporcjonalna do stezenia
substancji emitujacej, przeprowadzono badania ilosciowego wychwytu DOX przez komorki.
Analizy te wykazaty, ze podczas inkubacji komorek z micelami z enkapsulowang DOX,
komoérki nowotworowe wykazuja wyzsza intensywno$¢ czerwonej fluorescencji w jadrach

komorkowych w pordwnaniu do komodrek zdrowych, gdzie obserwowano wigkszos¢ DOX
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w cytoplazmie. Wynika to prawdopodobnie z szybszego uwalniania DOX z miceli

w kwasnym endosomalnym pH komoérek nowotworowych.

Hoechst
33342

DOX Natozone

NHDF
DOX-MIC

HCT116
DOX

HCT116
DOX-MIC

MCF-7
DOX

MCF-7
DOX-loaded MIC

Rys. 48. Zdjecia mikroskopowe komorek MCF-7, HCT-116 i NHDF-Neo po 24 godzinnej inkubacji z micelami
MPEG-hyd-aPHB zatadowanymi DOX lub wolng DOX. Skala: 50 pm.
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4.2.7. Podsumowanie

Reasumujac powyzsze wyniki badan mozna stwierdzi¢, ze opracowany zostat unikalny
typ micelarnego systemu dostarczania lekow przeciwnowotworowych oparty na amfifilowym
kopolimerze mPEG-hyd-aPHB, otrzymanym w wieloetapowym procesie. W rozdziale
opisano synteze mMmakroinicjatora monometoksy-poli(glikolu etylenowego) zawierajacego
w strukturze wigzanie hydrazonowe oraz karboksylanowe grupy koncowe. Nastepnie
otrzymany makroinicjator zostal wykorzystany w anionowej polimeryzacji z otwarciem
pierscienia B-BL, majacej na celu uzyskanie amfifilowego kopolimeru zdolnego do
samoorganizacji w micele. Wcze$niejsze badania nad mechanizmem reakcji polimeryzacji
B-BL inicjowanej fenolanami sodu, pozwolily na zoptymalizowanie reakcji, tak aby
ograniczajac reakcje uboczne (przeniesienie tancucha na polimer), mozna bylo uzyskac ,,szyty
na miar¢” kopolimer mPEG-hyd-aPHB. Wprowadzenie wigzania hydrazonowego pomiedzy
blok hydrofilowy i hydrofobowy amfifilowego kopolimeru pozwolita na otrzymanie micel
z mechanizmem zrzucania otoczki hydrofilowego PEG w kwasnym Srodowisku.
Przeprowadzone badania fizykochemiczne otrzymanych micel z wykorzystaniem metody
dynamicznego rozpraszania $wiatla potwierdzily, ze no$niki wykazujg stabilnos¢
w warunkach fizjologicznych, natomiast hydroliza wigzania hydrazonowego w $rodowisku
kwasnym (pH 6,4 i 5,5) sprawia, ze zrzucana jest zewngetrzna warstwa PEGu w efekcie czego
micele reorganizuja si¢ w wigksze struktury. Badania parametrow enkapsulacji potwierdzity
uzyteczno$¢ otrzymanych micel jako nos$nikow do kontrolowanego uwalniania badanych
substancji biologicznie aktywnych. Jednocze$nie badania uwalniania leku in vitro wykazaty
zalezne od pH $rodowiska uwalnianie leku. Badania cytotoksycznosci in vitro potwierdzity,
ze puste micele mPEG-hyd-aPHB sg nietoksyczne wobec komorek nowotworowych, a takze,
co najwazniejsze, wobec komorek zdrowych. Wyniki testow MTT wykazaly, ze micele
natadowane lekiem skutecznie hamujg proliferacje komoérek nowotworowych ale tez,
enkapsulacja lekow w otrzymanych micelach znacznie zwigksza ich wspotczynnik
selektywnos$ci. Jest to szczegdlnie widoczne w przypadku 8-HQ-glikokoniugatow, dla
ktorych wspotczynnik selektywnosci w poréwnaniu z wolnymi lekami wzrdst znaczaco.
Wyniki analiz apoptozy i cyklu komorkowego z wykorzystaniem cytometrii przeptywowe;j
potwierdzity dziatanie przeciwnowotworowe badanych prolekow i micel z zaladowanymi
prolekami i wykazaly, ze wykazuja one wlasciwosci proapoptotyczne, a jednoczes$nie nie
wywoluja nekrozy, ale tez nie wplywaja na zmiany rozkladu cyklu komorkowego.

Przeprowadzone badania obrazowania z wykorzystaniem mikroskopii fluorescencyjnej
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potwierdzity, ze nanonosniki mPEG-hyd-aPHB moga skutecznie dostarcza¢ leki do komorek
nowotworowych i uwalniaé¢ je wewnatrzkomoérkowo. Powyzsze wyniki badan potwierdzaja,
ze wykorzystanie pH-czulych micel mMPEG-hyd-aPHB jako no$nikéow lekow
przeciwnowotworowych, zwicksza selektywno$¢ terapii i jednoczesnie pozwala na
zastosowanie znacznie mniejszej dawki leku, aby osiggna¢ ten sam efekt terapeutyczny jak

przypadku wolnego leku, co powinno prowadzi¢ do zmniejszenia skutkow ubocznych terapii.

4.3. pH-czule micele Z mechanizmem pecznienia

W ramach prowadzonych przeze mnie badan nad pH-czulymi no$nikami lekow
przeciwnowotworowych zaprojektowano rowniez micele utworzone z amfifilowego
kopolimeru triblokowego zawierajacego bloki: monometoksy-poli(glikol etylenowy) (mPEG)
tworzacy zewnetrzng otoczke oraz poliweglan alifatyczny sfunkcjonalizowany ugrupowaniem
ketalowym (PKPC) i niskoczasteczkowy poli([R]-3-hydroksymaslan) (o0HB) tworzace
hydrofobowy rdzen (MPEG-b-PKPC-0HB). pH-czulo$¢ zaprojektowanego nosnika powinna
wynika¢ z obecnos$ci w hydrofobowym rdzeniu no$nika ugrupowan ketalowych, ktorych
przyspieszona w S$rodowisku kwasnym hydroliza skutkuje powstaniem dwoch grup
hydroksylowych. Pojawienie si¢ tych grup powinno zaburza¢ rownowage hydrofilowo-
hydrofobowg w rdzeniu miceli, w wyniku czego micele beda pecznialy i uwalniaty
enkapsulowany lek (Rys. 49). Wprowadzenie do rdzenia micel bloku naturalnego oligo([R]-3-
hydroksymaslanu ma za zadanie zwigkszenie stabilnosci micel i zapobiezenie zbyt szybkiej

degradacji micel w kwasnym srodowisku i przedwczesnemu uwalnianiu leku.

Zdrowe komorki Komorki nowotworowe

é
. Uwolnienie

leku

o

0 o
e of\/\o%\o?ﬁ\o%l\/kouyob\ /°1‘\/\°)(Jko QMOM,Qi/\
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Rys 49. Schemat ilustrujacy mechanizm dziatania micel mPEG-b-PKPC-b-oHB.
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4.3.1. Synteza i charakterystyka kopolimeréw mPEG-b-PKPC i mPEG-b-PKPC-b-
oHB

Triblokowy kompolimer mPEG-b-PKPC-oHB zsyntezowano w dwodch etapach:
(1) otrzymanie diblokowego kopolimeru mPEG-b-PKPC w wyniku anionowej polimeryzacji
sze$cioczlonowego cyklicznego weglanu funkcjonalizowanego ugrupowaniem ketalowym,
inicjowanej monometoksy-poli(glikolem etylenowym) i (ii) synteza kopolimeru triblokowego
MPEG-b-PKPC-b-oHB w reakcji sprzegania diblokowego kopolimeru mPEG-b-PKPC
z otrzymanym na drodze kontrolowanej degradacji naturalnego PHB - oligo[R]-3-
hydroksymaslanu, w wyniku estryfikacji hydroksylowej grupy koncowej mPEG-b-PKPC
i koncowej grupy karboksylowej oligo([R]-3-hydroksymaslanu).

W pierwszym kroku zsyntezowano cykliczny monomer weglanowy sfunkcjonalizowany
ugrupowaniem ketalowym (9,9-dimetylo-2,4,8,10-tetraoksaspiro[5.5]undekan-3-on, KPC)
(p. 6.4.1), ktory nastepnie poddano reakcji polimeryzacji z wykorzystaniem superzasady -
TBD jako katalizatora i mPEG jako inicjatora. Jak wspomniano wczesniej, amfifilowe
kopolimery somoorganizujg si¢ w roztworze wodnym w micele, jesli hydrofilowa frakcja
masowa kopolimeru wynosi migdzy 45 a 75%, dlatego tez, aby frakcja masowa mPEG-u
w kopolimerze mPEG-b-PKPC (M, mPEG = 5200 g/mol, wyznaczong metodg SEC)
wynosita okoto 65%, poprowadzono syntez¢ w takich warunkach by masa molowa bloku
poliweglanu wynosita okolo 3000 g/mol. Widmo *H NMR otrzymanego mPEG-b-PKPC
(Rys. 50a) wykazalo charakterystyczne sygnaly dla bloku mPEG (& = 3,38 i 3,64 ppm)
i PKPC (6 = 1,42, 3,77 i 4,2 ppm), piki przypisano odpowiednim grupom jak przedstawiono
na Rys. 50a. Liczbowo $rednia masa molowa obliczona w oparciu o widmo *H NMR bloku
poliwgglanowego wynosita 2400 g/mol, w zwigzku z tym masa kopolimeru wynosita 7600
g/mol, a masowy udziat frakcji hydrofilowej wynosit 68%. Nastgpny etap syntezy
triblokowego kopolimeru mPEG-b-PKPC-b-oHB rozpoczgto od syntezy oligomerow nPHB
poprzez kontrolowang degradacje termiczng wysokoczasteczkowego naturalnego poli([R]-3-
hydroksymaslanu) (Mn ~ 420 000 g/mol). W tym celu, handlowy poli([R]-3-hydroksymaslan)
zmieszano z NaHCO3 (10:1 w/w) i poddano obrobce termicznej w laboratoryjnej wyttaczarce
jednoslimakowej (badania optymalizacji procesu kontrolowanej degradacji wysoko
czasteczkowego NPHB zostaly opisane przez Kawalca et al. [299]). Analiza widma 'H NMR
otrzymanego oHB (Rys. 50b) wykazata wszystkie sygnaly charakterystyczne dla tancucha
PHB (6 = 1,28 (CHs), 2,5 (CHy) i 5,25 (CH)) oraz sygnaty odpowiadajace krotonianowe;j
grupie koncowej (6 = 1,86 (CH3CH=), 5,8 (CH3-CH= i 6,95 (CH-C(O)-). W oparciu
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o sygnaly grupy koncowej wyliczono, ze liczbowo $rednia masa molowa PHB wynosita 1000
g/mol, co korelowalo z wynikami otrzymanymi technika SEC (M, = 1000 g/mol, & = 1,8)
(Rys. 51). W ostatnim etapie syntezy triblokowego kopolimeru mPEG-b-PKPC-0HB,
koncowe grupy karboksylowe otrzymanego oHB poddano reakcji estryfikacji z koncowymi
grupami hydroksylowymi mPEG-b-PKPC. W tym celu przeprowadzono estryfikacje
Steglicha z wykorzystaniem uktadu katalitycznego DCC/DMAP
(dicykloheksylokarbodiimid/4-dimetyloaminopirydyna),  jednakze  wydajno$¢  reakcji
wynosita zaledwie 70% po 5 dniach prowadzenia reakcji, przy czym zaobserwowano, ze
dlugi czas reakcji prowadzi do czesciowe] deketalizacji. W zwigzku z tym, zastosowano
bardziej reaktywny uklad reakcyjny tj. wykorzystano w reakcji oHB w postaci chlorku
kwasowego (a-krotonian-m-chlorek acylu-oHB), ktory estryfikowano z hydroksylowa grupa
MPEG-b-PKPC w obecnosci nadmiaru trietyloaminy. Struktur¢ chemiczng otrzymanego
triblokowego kopolimeru zweryfikowano przy uzyciu spektroskopii protonowego rezonansu
jadrowego (Rys. 50c) i chromatografii zelowej (Rys. 51). Na widmie 'H NMR
zaobserwowano wszystkie sygnaty charakterystyczne dla bloku mPEG (6 = 3,64 i 3,38 ppm),
PKPC (6 = 1,42, 3,77, 4,2) ppm) i oHB (6 = 1,28, 2,5, 5,25 ppm), natomiast stosunek
intensywnosci sygnatow dwoch grup koncowych (krotonianowej i metoksylowej) wynosit
1:0.98, co wskazuje na praktycznie iloSciowe sprzeganie blokow polimerowych. Nalezy
roéwniez wspomnieé, ze sygnal o niskiej intensywno$ci przy 6 = 2,18 ppm, odpowiada
protonom acetonu powstajacego w wyniki deketalizacji, ktora zaszia podczas reakcji
sprz¢gania blokow. Niemniej jednak, analiza ilo$ciowa wykazata, ze hydrolizie uleglo mniej
niz 5% grup ketalowych. Charakterystyke otrzymanych mPEG-b-PKPC i mPEG-b-PKPC-
oHB w oparciu o analizy *H NMR i SEC przedstawiono w Tabeli 6. W dalszych badaniach,
aby okresli¢ wptyw bloku oligo([R]-3-hydroksymaslanu) w rdzeniu miceli na ich stabilno$¢
oraz kinetyk¢ uwalniania enkapsulowanych lekéw, wykorzystano zarowno mPEG-b-PKPC
jak i mMPEG-b-PKPC-0HB.
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Rys. 51. Krzywe elucji mPEG, mPEG-b-PKPC, oHB i mPEG-b-PKPC-oHB.

99



Tabela 6. Charakterystyka kopolimerdw.

KOpOlimera Mn,NMRb'C Mn,sec D freg CMC

[g mol™] [g mol™] [%0] [mg mL"]
MPEG-b-PKCP 7600 7300 142 68 0.0056
MPEG-b-PKCP-b-oHB 8500 8300 157 61 0.0027

@ mPEG, Mn =5200 and P = 124, (SEC), b Mn NMR PEG-PKPC — Mn peg T [I(PKPC) CH2 / (IpEGCHg'O / 3)] /4 - 202,
gdZie 202 to masa molowa pOW‘[arzajacej SIQ jednostki KPC, ¢ Mn NMR PEG-PKPC-0HB — Mn NMR PEG-PKPC T Mn NMR oHB
= Mn pEGg T [l(prc) CH, / (lpEGCHg-O / 3)] /4202 + [I(OHB) CH/ (lpEGCH3'O / 3)] - 86, gdZie 86 to masa
molowa powtarzajacej si¢ jednostki 3-hydroksymaslanu.

4.3.2. Badania samoorganizacji i charakterystyka otrzymanych micel

Wykorzystujac metode odparowania rozpuszczalnika (eksperyment opisano w punkcie
6.7) z syntezowanych kopolimerow mPEG-b-PKPC i mPEG-PKPC-0HB otrzymano micele,
ktore scharakteryzowano technikami DLS i cryo-TEM. Zsyntezowane amfifilowe kopolimery
samoorganizujg si¢ W roztworach wodnych w micele, w ktorych hydrofobowe bloki
poliweglanu i oligo([R]-3-hydroksymaslanu) tworzg rdzen, a hydrofilowe fancuchy
poli(glikolu etylenowego) tworza zewnegtrzng powloke. Wyniki DLS dla pustych micel
MPEG-b-PKPC wykazaty, ze srednica hydrodynamiczna micel wynosita okoto 19 nm (PDI =
0,14), natomiast w przypadku micel mPEG-b-PKPC-b-oHB wynosita ona okoto 26 nm (PDI
= 0,16). Waski rozklad rozmiarow micel (PDI) w obu przypadkach wskazywat na
jednorodno$¢ otrzymanych nanoczastek, co potwierdzity analizy cryo-TEM (Rys. 52b,d).
Wyniki wskazuja, ze wigczenie krotkiego hydrofobowego bloku oHB tworzacego rdzen
miceli nie wplywa znaczgco na rozmiar i rozklad rozmiaréw otrzymanych micel.
Wykorzystujac technike DLS badano rowniez micele z enkapsulowanym lekiem. Otrzymane
wyniki wykazaty, ze S$rednica hydrodynamiczna micel mPEG-b-PKPC zatadowanych
8HQ-Glu wzrosta do okoto 28 nm (PDI = 0,23), a dla micel mPEG-b-PKPC-b-0HB do okoto
30 nm (PDI = 0,22) wskazujac, ze enkapsulacja lekiem wplywa w niewielkim stopniu na

rozmiar micel, natomiast wyraznie wptywa na rozklad rozmiaréw (Rys. 52e-h).
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Rys. 52. Rozktady rozmiaréw micel: a) pustych mPEG-b-PKPC (b — zdjecie pustych micel mPEG-b-PKPC
wykonaych technikg cryo-TEM), ¢) pustych mPEG-b-PKPC-oHB (d - zdjecie pustych micel mPEG-b-PKPC-
OHB wykonanych technikg cryo-TEM), €) mPEG-b-PKPC enkapsulowanych 8HQ-Glu, f) mPEG-b-PKPC-0HB
enkapsulowanych 8HQ-Glu, g) mMPEG-b-PKPC enkapsulowanych DOX, h) mPEG-b-PKPC-0HB
enkapsulowanych DOX.

Obliczono réwniez wartosci krytycznego stezenia micelarnego, aby oceni¢ wptyw bloku
OHB na stabilno$¢ micel. Obliczona warto$¢ CMC dla micel mPEG-b-PKPC wynosita 0,0056
mg/mL i byla prawie dwukrotnie wyzsza niz dla micel mPEG-b-PKPC-b-oHB, ktora
wynosita 0,0027 mg/mL (Rys. 53). Obnizenie wartosci CMC dla mPEG-b-PKPC-b-oHB
wynika z obecnosci silnie hydrofobowego oHB, ktory zwigksza oddziatywania hydrofobowe

w rdzeniu miceli.
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Rys. 53. Wyznaczone CMC: a) mPEG-b-PKPC i b) mPEG-b-PKPC-0HB.
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4.3.3. Badania stabilnosci micel MPEG-b-PKPC i mPEG-b-PKPC-oHB

Badania stabilnosci micel mMPEG-b-PKPC i mPEG-b-PKPC-oHB prowadzono
z wykorzystaniem techniki DLS, inkubujac micele w buforach PBS o r6znym pH (7,4, 6,4
i 5,5) w temperaturze 37°C. Jak wykazano na Rysunku 54, podczas inkubacji micel mPEG-b-
PKPC w buforze o pH 7.4 ich rozmiar nie zmienia si¢ i wynosi okoto 25 nm do 8 godzin, co
$wiadczy o ich stabilnos$ci w tym czasie. Natomiast po 24 godzinach inkubacji micele mPEG-
b-PKPC majg tendencje do zwigkszenia $rednicy hydrodynamicznej (pg¢cznienia), a po
72 godzinach eksperymentu zaobserwowano rozpad micel. Wyniki te sg rezultatem hydrolizy
grup ketalowych zlokalizowanych w rdzeniu miceli. Hydroliza ugrupowan ketalowych
skutkuje powstaniem dwoch grup hydroksylowych ostabiajacych oddziatywania hydrofobowe
w rdzeniu miceli, co powoduje pecznienie, a W konsekwencji rozpad micel. W przypadku
micel MPEG-b-PKPC-0HB inkubowanych w pH 7.4, zaobserwowano wzrost stabilnosci do
24 godzin, w porownaniu do micel mPEG-b-PKPC, co $wiadczy, ze dodatek hydrofobowego
bloku oHB zwigkszyt stabilnos¢ micel. W lekko kwasnym s$rodowisku o pH 6,4
(odpowiadajacemu zewnatrzkomérkowemu pH komoérek nowotworowych) zaobserwowano,
ze micele mPEG-b-PKPC pe¢czniejg natychmiast po zdyspergowaniu w buforze, a po
4 godzinach zaczynajg tworzy¢ agregaty o s$rednicy hydrodynamicznej okoto 50 nm.
Powstawanie tancucha poliweglanu z duzg iloscig grup hydroksylowych sprawia, ze tancuch
ten staje si¢ wysoce hydrofilowy, ale ciggle nierozpuszczalny w wodzie [300] dlatego tez,
w pewnym etapie deketalizacji, micele stajg si¢ niestabilne i obserwuje si¢ proces
reorganizacji z powstaniem duzych agregatow. Podczas inkubacji micel mPEG-b-PKPC
w buforze o pH 5,5 zaobserwowano, ze micele stajg si¢ znacznie szybciej niestabilne niz
w przypadku eksperymentow prowadzonych w buforach o pH 6,4 i 7,4, a ich rozpad
zaobserwowano po 8 godzinach, co wynika z przyspieszonej w $rodowisku kwasnym
hydrolizy grup ketalowych. Jednakze, micele zawierajace blok oHB wykazaly wicksza
stabilno$¢ we wszystkich badanych buforach. W lekko kwasnym srodowisku o pH 6,4, micele
poczatkowo peczniaty, ale dopiero po 24 godzinach staly si¢ niestabilne i zaczely
reorganizowac¢ si¢ w wigksze agregaty. Podobnie wyniki zobserwowano w pH 5,5, gdzie
micele mMPEG-b-PKPC-0HB pegcznieja natychmiast po zdyspergowaniu w buforze, ale staja
si¢ niestabilne po 8 godzinach inkubacji. Wyniki te potwierdzaja, ze dodatek hydrofobowego
bloku oligo[R]-3-hydroksymaslanu jako jednostki tworzacej rdzen, zwigksza stabilnosc¢

otrzymanych no$nikow w buforach o wszystkich badanych wartos$ciach pH.
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Rys. 54. Zmiany rozmiaréw micel mPEG-b-PKPC (a-c) i micel mPEG-b-PKPC-0HB (d-f) podczas inkubacji

w temperaturze 37°C w buforach PBS o réznych wartosciach pH.

4.3.4. Badania enkapsulacji i uwalniania lekow in vitro

Wykorzystujagc metode odparowania rozpuszczalnika w uktadzie lek — kopolimer (1:10

w/w) otrzymano micele z zaladowanym lekiem, w ktorych parametry enkapsulacji (DLC

i DLE), wyliczone za pomocg réwnan przedstawionych w czesci doswiadczalnej (p. 6.8)

przedstawiono w Tabeli 7, razem z rozmiarami micel zmierzonymi technikg DLS. W pracy

jako modelowe leki do badan parametrow enkapsulacji oraz badan kinetyki uwalniania

w warunkach in vitro wykorzystano: koniugat 8-hydroksychinoliny z glukoza (8HQ-GIlu) oraz

galaktoza (8HQ-Gal) i doksorubicyne (DOX) (strukrury chemiczne przedstawiono na Rys.

39).

Tabela 7. Rozmiary micel zmierzone technika DLS i parametry enkapsulacji.

Puste 8HQ-Glu-/8HQ-Gal DOX
micele rozmiar  PDI rozmiar®  PDI? DLE DLC  rozmiar PDI DLE DLC
[nm] [nm] [%0] [%0] [hm] [%]  [%]
PEG-PKPC 19.3 0.14 27.7 0.22 45.1/43.9 4.7/4.6 36.4 0.17 48.2 5.4
PEG-PKPC-0HB 255 0.16 30.0 0.22 49.0/48.4 5.2/5.2 37.6 0.20 53.8 6.0

#Rozmiar i PDI okre$lono dla micel enkapsulowanych 8HQ-Glu.
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Wartosci DLE i DLC dla micel mPEG-b-PKPC enkapsulowanych 8HQ-Glu wynosity
odpowiednio 45,1% 1 4,7%, podczas gdy wartosci DLE i DLC dla enkapsulacji
doksorubicyng wynosily 48,2 1 5,4. Natomiast nieco wyzsze wartosci parametrow
enkapsulacji zaobserwowano dla micel otrzymanych z mPEG-b-PKPC-0HB, gdzie warto$ci
DLE i DLC wynosily odpowiednio 49% 1 5,2% dla 8HQ-Glu i 53,8% i 6% dla DOX. Micele
MPEG-b-PKPC-oHB wykazywaly wzrost wartosci enkapsulacji w poréwnaniu do micel
MPEG-b-PKPC, ze wzglgdu na silniejsze oddziatywania hydrofobowe migdzy lekiem
a dluzszymi segmentami hydrofobowymi miceli. Zgodnie z literaturg, wzrost dtugosci bloku
hydrofobowego kopolimeru budujacego micele prowadzi do wzrostu warto$ci parametrow
enkapsulacji [48]. W przypadku enkapsulacji obu rodzajéw micel 8HQ-Glu i 8HQ-Gal nie
zaobserwowano istotnych roznic w wartosciach parametréw enkapsulacji, co prawdopodobnie

wynika z niewielkiej roznicy w budowie chemicznej zwigzkow.

Nastepnym etapem badan bylo ustalenie wptywu pH $rodowiska na profil uwalniania
in vitro enkapsulowanych lekow z badanych micel. Badania prowadzono w trzech r6znych
buforach PBS o pH réwnym 7,4, 6,4 i 5,5, w temperaturze 37°C, wykorzystujagc 8HQ-Glu
jako modelowy zwigzek 1 stosujgc spektroskopie UV-Vis do iloSciowego oznaczenia
uwolnionego leku (p. 6.8). Na Rysunku 55 przedstawiono profile uwalniania 8HQ-Glu
z micel mPEG-b-PKPC i mPEG-b-PKPC-oHB. Badania te wykazaly, ze w przypadku
inkubacji micel w buforze o pH 7,4, oba rodzaje micel mMPEG-b-PKPC i mPEG-b-PKPC-0HB
wykazaty podobny, przedtuzony profil uwalniania leku, gdzie po 72 godziach zostalo
uwolnione okoto 41% leku z micel mPEG-b-PKPC i 46% z micel mPEG-b-PKPC-0HB.
W tagodnie kwasnym s$rodowisku (pH 6,4) zaobserwowano znacznie szybsze uwalnianie
leku, i w ciggu 24 godzin z micel mPEG-b-PKPC zostalo uwolnione 67% leku, a z micel
MPEG-b-PKPC-oHB uwolnito si¢ okoto 60% enkapsulowanego 8HQ-Glu. W kwasnym
srodowisku odpowiadajagcemu endosomalnemu pH (5,5) zaobserwowano szybki wyrzut
enkapsulowanych lekéw i w ciggu 8 godzin uwolnione zostalo okoto 66% leku z micel
MPEG-b-PKPC i 53% z micel mPEG-b-PKPC-0HB, a po 24 godzinach eksperymentu
uwolnione zostalo, az 85% leku z micel mPEG-b-PKPC i 77% z micel mPEG-b-PKPC-oHB.
Dla poréwnania rowniez po 24 godzinach eksperymentu przy pH 7,4, z micel mPEG-b-PKPC
uwolnito si¢ tylko 33% enkapsulowanego leku, a z micel mPEG-b-PKPC-oHB zostalo
uwolnione okolo 32% leku. Okreslono roéwniez wplyw samej matrycy (membrany
dializacyjnej, MWCO 7000 Da) i stwierdzono, ze niezaleznie od stosowanego buforu po

okoto 8 godzinach eksperymentu uwolnito si¢ okoto 82% wolnego leku. Powyzsze wyniki
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wskazuja, ze uwalnianie enkapsulowanego leku z micel zarowno mPEG-b-PKPC i mPEG-b-
PKPC-0HB zalezy od pH srodowiska i jest zdecydowanie szybsze w srodowisku kwasnym,
ze wzgledu na przyspieszong hydroliz¢ ugrupowania ketalowego. Natomiast dodanie
oligo([R]-3-hydroksymaslanu) jako segmentu tworzacego rdzen zwigkszylo stabilno$¢ micel,

powodujac przedtuzone uwalnianie leku, co koreluje z wczesniejszymi badaniami stabilno$ci

micel.

=#—PEG-PKPC pH 5.5 =dr—PEG-PKPC-0PHB pH 5.5 ® Free BHO-GlupH5.5
=—4#—PEG-PKPC pH 6.4 PEG-PKPC-oPHB pH 6.4 ® Free BHQ-GlupH 6.4

PEG-PKPCpH 7.4 =tr—PEG-PKPC-0PHB pH 7.4 ® Free BHQ-GlupH7.4

Sumarycznailosé uwolnionego leku [%]

T T T T T T
o 10 20 30 40 50 60 70

Czas [h]

Rys. 55. Profile uwalniania 8HQ-Glu z micel w buforach o réznym pH w 37°C. Dane przedstawiono jako
srednia arytmetyczna z trzech niezaleznych eksperymentoéw (n = 3) = odchylenia standardowe.

4.3.5. Badania komoérkowe

Cytotoksycznos¢ badanych micel mPEG-b-PKPC-0HB, niezatadowanych lekiem oraz
zatadowanych glikokoniugatami 8-hydroksychinoliny (8HQ-Glu i 8HQ-Gal) i doksorubicyna
(DOX) okreslono za pomocg testu MTT z uzyciem komorek linii zdrowych (NHDF-Neo)
i nowotworowych (HCT-116 i MCF-7). Komoérki inkubowano odpowiednio ze zwigzkami
wolnymi lub enkapsulowanymi w micelach przez 24, 48 i 72 godziny w zakresie stezen
oscylujacym w granicach ich aktywnosci ICso. W pierwszej czgéci badan oceniono
cytotoksyczno$¢ pustych micel. Badania te wykazaly, Ze nawet najwyzsza zastosowana
dawka nie byla toksyczna dla badanych linii komdérkowych, a przezywalnos¢ komorek
utrzymywata si¢ powyzej 90% przez 72 godziny eksperymentu, co wskazuje, ze micele

MPEG-b-PKPC-0oHB s3a nietoksyczne dla stosowanych linii komérkowych (Rys. 56).
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Rys. 56. Cytotoksyczno$¢ pustych micel mMPEG-b-PKPC-0oHB. Dane przedstawiono jako $rednia arytmetyczna
z trzech niezaleznych do§wiadczen (n = 3) + odchylenia standardowe.

W nastgpnym etapie badan oceniono wptyw micel mPEG-b-PKPC-0HB na aktywno$¢
cytotoksyczng  enkapsulowanych  lekéw, ktorg  sprawdzono  poréwnujac  efekt
cytotoksycznosci wolnych lekéw i1 micel natadowanych lekami. Na Rysunkach 57-59
przedstawiono wyniki testow MTT dla wolnych i1 zatadowanych do micel lekow po 24, 48
I 72 godzinach inkubacji z badanymi liniami komoérkowymi. Wyniki badan wykorzystano do
obliczenia wartosci ICsg ktore zestawiono w Tabeli 8. Badania te wykazaty wyzsza aktywno$é
cytotoksyczng dla glikokoniugatow 8HQ enkapsulowanych w micelach, w porownaniu do
wolnych lekow. Jest to prawdopodobnie spowodowane ufatwionym transportem micel do
wnetrza komorki, zwigkszajacym tym samym akumulacje leku w komoérkach i jego
skuteczno$¢. Co ciekawe, w badaniach cytotoksyczno$ci z wykorzystaniem DOX, efekt ten
zaobserwowano dopiero przy wigkszych dawkach leku (powyzej 5 puM); w przypadku
zastosowania niskich stezen, aktywno$¢ cytotoksyczna wolnej i enkapsulowanej w micelach
DOX byla porownywalna. Analizujac ponizsze wykresy zaobserwowano rdéwniez, ze
w przypadku micel z enkapsulowanym glikokoniugatami 8HQ, przezywalno$¢ komorek
zmniejsza si¢ wraz z czasem inkubacji, czego nie zauwazono dla inkubacji komorek
z wolnymi glikokoniugatami 8HQ. Wynika to z przedluzonego uwalniania enkapsulowanych
glikokoniugatow z nosnika, co sprawia, ze aktywnos$¢ cytotoksyczna glikokoniugatow
wzrasta w czasie wraz ze stopniem uwolnienia z no$nika, poprawiajac tym samym ogdlny

efekt cytotoksyczny enkapsulowanych zwigzkow.
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Rys. 57. Cytotoksyczno$¢ wolnej i enkapsulowanej DOX dla komérek MCF-7, HCT-116 i NHDF-Neo po 24,

48 i 72 godzinach inkubacji. Dane przedstawiono jako $rednia arytmetyczna z trzech niezaleznych do§wiadczen
(n =3) £ odchylenia standardowe.
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Rys. 58. Cytotoksycznos¢ wolnej i enkapsulowanego koniugatu 8HQ-Glu dla komoérek MCF-7, HCT-116
i NHDF-Neo po 24, 48 i 72 godzinach inkubacji. Dane przedstawiono jako $rednia arytmetyczna z trzech
niezaleznych do$wiadczen (n = 3) + odchylenia standardowe.
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Rys. 59. Cytotoksyczno$¢ wolnej i enkapsulowanego koniugatu 8HQ-Gal dla komoérek MCF-7, HCT-116
i NHDF-Neo po 24, 48 i 72 godzinach inkubacji. Dane przedstawiono jako $rednia arytmetyczna z trzech
niezaleznych doswiadczen (n = 3) £+ odchylenia standardowe.

Jak przedstawiono w Tabeli 8, wartosci ICso po 72 godzinach inkubacji z komoérkami
nowotworowym wolnej 8HQ-Gal wynosity odpowiednio 24.86 + 1.09 uM dla linii MCF-7
120.03 £0.20 uM dla linii HCT-116, podczas gdy enkapsulacja 8HQ-Gal do micel, pozwolita
na prawie 10-krotne zmniejszenie wartosci ICsp do 2.50 = 0.01 uM dla linii MCF-7 i prawie
8-krotne zmniejszenie wartosci IC50 do 2.60 = 0.09 uM dla linii HCT-116. Warto rowniez
zauwazy¢, ze tak duzego wzrostu aktywnosci cytotoksycznosci 8HQ-Gal po enkapsulacji nie
zaobserwano podczas prowadzenia badan z wykorzystaniem zdrowych komérek NHDF-Neo
(wartosci ICsp po 72 godzinach inkubacji dla wolnej 8HQ-Gal wynosita 18.29 + 0.85 uM
a dla micel enkapsulowanych 8HQ-Gal 12.90 + 0.55 uM). Powyzsze wyniki sugeruja, ze
wykorzystanie pH-czutych micel mPEG-b-PKPC-oHB jako nos$nikow lekéw, pozwala na

zastosowanie znacznie mniejszej dawki leku, aby osiagna¢ podobny efekt terapeutyczny jak
w przypadku uzycia wolnego leku.

108



Tabela 8. Wartosci ICsg badanych zwigzkéw wolnych i enkapsulowanych w micelach mPEG-b-PKPC-b-oHB.

Aktywnos¢ 1Csp [uM]

MCF-7
24 h 48 h 72 h
DOX 5.19+0.09 1.65+0.04 0.52+0.01
DOX/micele 5.86+0.12 1.07£0.05 0.68+0.01
8HQ-Glu 58.73 +£2.53 56.93 £2.68 56.17+£3.10
8HQ-Glu/micele 45.09 £2.32 23.09 +0.95 13.48 +0.52
8HQ-Gal 2528+1.08 24.58+1.23 24.86=+1.09
8HQ-Gal/micele 5.38+0.03 2.69+0.01 2.50+0.01
Aktywnos¢ 1Csp [uM]
HCT-116
24 h 48 h 72 h
DOX 1.85+0.04 0.098+0.01  0.102=+0.01
DOX/micele 1.124+0.02 0.072 £0.01 0.089 £+ 0.01
8HQ-Glu 61.70+£2.84 5394+337 43.77+2.51
8HQ-Glu/micele 46.24 £1.38 33.05+0.89 25.62+1.02
8HQ-Gal 20.07 +£0.52 19.86+0.65  20.03+0.20
8HQ-Gal/micele 10.10+0.11 5.62+0.25 2.60£0.09
Aktywnos¢ 1Cso [uM]
NHDF-Neo
24 h 48 h 72 h
DOX >20 >20 0.49+0.01
DOX/micele >20 >20 0.62+0.01
8HQ-Glu 4727+138 48.40+1.09 48.98+0.96
8HQ-Glu/micele 32.45+0.55 30.55+0.98 29.82+1.12
8HQ-Gal 19.26 £0.21 16.58 £0.25 18.29£0.85
8HQ-Gal/micele 1424+1.02 11.96+0.62 12.90 £ 0.55

Wyznaczone wspolczynniki selektywnosci (Tabela 9), wykazuja wzrost selektywnos$ci po
enkapsulacji glikokoniugatow, szczegolnie zauwazalny dla 8HQ-Gal oraz niewielki wzrost
lub brak selektywnosci dla enkapsulacji DOX.

Tabela 9. Wspotezynniki selektywno$ci badanych zwigzkow wolnych i enkapsulowanych w micelach mPEG-b-
PKPC-oHB po 72 godzinach inkubacji.

Wspolczynnik selektywnos$ci®

MCF-7 HCT-116
DOX 0.94 4.8
DOX/micele 0.91 6.97
8HQ-Glu 0.87 1.12
8HQ-Glu/micele 2.21 1.16
8HQ-Gal 0.74 0.91
8HQ-Gal/micele 5.16 4,96

8 Wspotczynnik selektywnosci obliczono jako stosunek wartosci ICsq dla zdrowych komérek (NHDF-Neo)
i wartosci ICs dla komorek nowotworowych (MCF-7 lub HCT-116).
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4.3.6. Podsumowanie

Kopolimer mPEG-b-PKPC-oHB zostat otrzymany w dwuetapowej syntezie: (i) anionowej
polimeryzacji z otwarciem pierscienia 9,9-dimetylo-2,4,8,10-tetraoksaspiro[5.5]undekan-3-
onu inicjowanej monometoksy-poli(glikolem etylenowym) z uzyciem TBD jako katalizatora
oraz (ii) estryfikacji otrzymanego diblokowego kopolimeru mPEG-b-PKPC z oligo([R]-3-
hydroksymaslanem). Wprowadzenie ugrupowania ketalowego do struktury kopolimeru
pozwolilo na otrzymanie pH-czulych micel, poniewaz zalezna od kwasowosci srodowiska
hydroliza tego ugrupowania prowadzita do powstania dwoch grup hydroksylowych
ostabiajgcych oddzialywania hydrofobowe w rdzeniu miceli, w efekcie czego, micele
pecznialy uwalniajagc enkapsulowany lek. Badania fizykochemiczne otrzymanych micel
metodg DLS wykazaty, ze micele wykazuja wrazliwo$¢ na obnizenie pH s$rodowiska,
natomiast obecno$¢ hydrofobowego bloku oligo[R]-3-hydroksymaslanu jako jednostki
tworzacej rdzen miceli, spowodowalo wzrost stabilnosci badanego nosnika. Badania
uwalniania lekéw in vitro, potwierdzily wyniki badan stabilnosci i degradacji micel
z wykorzystaniem techniki DLS i wykazaty zalezny od pH $rodowiska profil uwalniania
enkapsulacji lekow oraz fakt, ze dodatek oHB zwigksza stabilno$¢ micel co przeklada si¢ na
spowolniong kinetyke uwalniania. Badania cytotoksycznosci potwierdzity, ze niezaladowane
lekiem micele sg nictoksyczne wobec badanych linii komorkowych. Przedstawione powyzej
wyniki badan pozwalajg stwierdzi¢, ze zaprojektowano 1 otrzymano nowy typ micelarnego
nosnika lekow przeciwnowotworowych oparty na triblokowym kopolimerze mPEG-b-PKPC-
OoHB, w ktorym kazdy z blokéw spetniat swojg unikatowg role. Hydrofilowy blok poli(glikolu
etylenowego) jest odpowiedzialny za nadanie charakteru amfifilowego zaprojektowanemu
kopolimerowi, hydrofobowy blok poliweglanu nadawat nosnikowi pH-czulo$é, natomiast
hydrofobowy blok oligo([R]-3-hydroksymaslanu) zwigkszat stabilnos¢ i wydtuzat czas

uwalniania.

4.4. Supramolekularny  hydrozel do  wspéldostarczania leku  hydrofilowego
i hydrofobowego

W ostatnich latach doniesiono w literaturze naukowej o bardzo dobrych wynikach terapii
skojarzonej skladajacej si¢ z 8HQ 1 konwencjolanych lekéw przeciwnowotworowych
(doksorubicyny lub paklitakselu) w leczeniu nowotworow piersi [301-303]. W zwigzku
z tym, zaprojektowano pH-czuly supramolekularny hydrozel oparty na oddziatywaniach gos¢-
gospodarz pomigdzy a-CD i tancuchami PEG-u pochodzacymi od pH czulych micel, do
przedtuzonego wspoétdostarczania hydrofilowych 1 hydrofobowych lekéw. Jako lek
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hydrofilowy wybrano glikokoniugat 8-hydroksychinoliny, a hydrofobowy DOX.
Supramolekularny hydrozel utworzono poprzez zmieszanie roztworu zawierajacego
a-cyklodekstryne i hydrofilowy glikokoniugat 8HQ z jednostka cukrowa posiadajaca wolne
grupy hydroksylowe, z wczesniej opisanymi micelami mPEG-b-PKPC zawierajacymi
enkapsulowang doksorubicyne, aby w wyniku oddziatywan typu go$¢-gospodarz, pochodzace
od micel tancuchy poli(glikolu etylenowego) mogly penetrowaé wneke o-CD tworzac
poli(pseudo)rotaksany. Takie poli(pseudo)rotaksany nastgpnie agreguja tworzac Krystaliczne
kompleksy typu kanalowego, bedace ostatecznie weztami  sieci  polimerowej
w supramolekularnym hydrozelu. W ten sposéb zaréwno doksorubicyna jak i hydrofilowy
glikokoniugat 8HQ moga by¢ jednocze$nie zaladowane do tworzacego sie in Situ

supramolekularnego hydrozelu i uwalniane w kontrolowany sposob (Rys. 60).

1 .
' a-cyclodekstryna
@ doksorubicyna

@ Glikokoniugat 8HQ

Rys. 60. Schemat tworzenia, tadowania lekami oraz uwalniania lekéw z supramolekularnego hydrozelu.

4.4.1. Synteza i charakterystyka kopolimerow

Do konstrukcji pH-czutego supramolekularnego hydrozelu wykorzystano kopoli(etero-
weglan) — mMPEG-b-PKPC otrzymany w anionowej polimeryzacji cyklicznego weglanu - 9,9-
dimetylo-2,4,8,10-tetraoksaspiro[5.5]undekan-3-onu  (KPC) inicjowanej monometoksy-
poli(glikolem etylenowym) o masie molowej 5000 g/mol z wykorzystaniem ukladu
katalitycznego DBU/tiomocznik (N-3,5-bis(trifluorometylo)fenylo-N'-
cykloheksyloaminotiomocznik). We wcze$niejszych badaniach (p. 4.3) jako katalizator
w polimeryzacji KPC wykorzystano TBD, natomiast pozniejsze badania wykazaty, ze ukiad
katalityczny DBU/TU pozwala nie tylko na znaczne obnizenie czasu reakcji z 24 godzin dla
TBD do 2 godzin dla DBU/TU, ale rowniez umozliwit otrzymanie kopolimeréw o niskiej

dyspersji mas molowych. Teoretyczng mas¢ molowa bloku PKPC zaplanowano na okoto
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4000 g/mol, aby otrzyma¢ hydrofilowa frakcje wagowa kopolimeru na poziomie okoto 60%,
majac na uwadze, ze takie amfifilowe kopolimery w roztworach wodnych zwykle
samoorganizuja si¢ w micele. Analiza widma *H NMR otrzymanego kopolimeru mPEG-b-
PKPC wykazata wszystkie -charakterystyczne sygnaly przypisane odpowiednio dla
poli(glikolu etylenowego (6 = 3,38 i 3,65 ppm) i poliweglanu funkcjonalizowanego
ugrupowaniem ketalowym (1,28, 2,54, 5,25 ppm) (Rys. 61), natomiast wyznaczona w oparciu
o intesywnosci sygnatow grup metylenowych mPEG-u i poliweglanu liczbowo $rednia masa
molowa kopolimeru, wynosita 8600 g/mol. Analiza SEC (Rys. 62) wykazata, ze
zsyntezowany kopolimer posiadal liczbowo S$rednig mas¢ molowag rowng 8300 g/mol
i dyspersje mas molowych P = 1,09. W identycznych warunkach otrzymano metoda
anionowej polimeryzacji weglanu trimetylenu (TMC), diblokowy kopolimer poli(glikol
etylenowy)-b-(weglan trimetylenu) (mPEG-b-PTMC) (Rys. 61b), o podobnej masie molowe;j.
Otrzymany kopolimer byl stosowany w dalszych badaniach jako nie-pH-czula kontrola.

Whyniki analiz *H NMR i SEC dla otrzymanych kopolimeréw zestawiono w Tabeli 10.
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Rys. 61. Widma *H NMR: a) mPEG-b-PKPC i b) MPEG-b-PTMC.
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Rys. 62. Krzywe elucji mPEG5000, mPEG-b-PKPC i mPEG-b-PTMC.

Tabela 10. Charakterystyka kopolimerow.

Kopolimer Mn,nvr® Mn,sec”® D foeg

[g mol™] [g mol™] [%0]

MPEG-b-PKPC 8600 8300 1.09 60
MPEG-b-PTMC 9500 9400 1.05 53

*mPEG Mn =5000i P =1.01 (GPC) ¢ Mn,nvr PEG-PKPC = Mn PEG + [l(prc) CH, / (lpEGCHg'O / 3)] /4 -
202, gdzie 202 to masa molowa powtarzajacej si¢ jednostki KPC, © Mn,ymr PEG-PTMC = Mn PEG + [lprmc)
CH,; / (IpecCH3-0/ 3)] / 4 - 102, gdzie 102 to masa molowa powtarzajacej si¢ jednostki TMC.

4.4.2. Charakterystyka micel

Otrzymane amfifilowe diblokowe kopolimery w roztworach wodnych samoorganizowaty
si¢ w micele, ktorych wielkos¢ 1 morfologi¢ scharakteryzowano technikami DLS i cryo-TEM.
Badania DLS wykazaty, ze w tym przypadku kopolimer mPEG-b-PKPC samoorganizuje si¢
w micele o $rednicy hydrodynamicznej wynoszacej okoto 27 nm (Rys. 63a). Natomiast
analizy cryo-TEM wykazaly, ze otrzymane micele maja regularne kuliste ksztalty i mniejsze
$rednice hydrodynamiczne wynoszace okoto 20 nm (Rys. 63b). Roznica jak juz wspominano
w przypadku omawiania micel mPEG-b-hyd-aPHB wynika z faktu, ze wyniki otrzymane
metoda DLS przedstawiajg $rednice micel w roztworze, natomiast analizy cryo-TEM
przedstawiajg $rednice hydrodynamiczne suchych micel. mPEG-b-PTMC samoorganizowat
si¢ w kuliste micele o srednicy hydrodynamicznej okoto 31 nm (Rys. 63c-d), dlatego tez
mogg stuzy¢ jako nie-pH-czuta kontrola w dalszych badaniach. Krytyczne stg¢zenie miceli

okreslono jako parametr odzwierciedlajacy stabilno$¢ miceli w §rodowisku wodnym. CMC
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wyznaczono stosujac piren jako sond¢ fluorescencyjna i wyliczono z wykresu stosunku
intensywnosci $§wiatla emitowanego pirenu przy dtugosci fali 336 nm do 333 nm (dtugosci
fali wzbudzajacej 391 nm) od logarytmu stezenia molowego kopolimeru i wynosito ono 0,038
mg/mL dla mPEG-b-PKPC i 0,012 mg/mL dla mPEG-b-PTMC (Rys. 64).

a) 30

25

20
=

3 15
-]
H
“n

2 1
]
]
£

5

0

20 40 60 80 100 120
Dy, [nm]
30
<)

2

20
)
)

3 15
I}
g
2

2 10
]
3
£

5

o

0 20 40 60 80 100 120
Dy, [nm]

Rys. 63. Rozktady rozmiaréw pustych micel zmierzone technika DLS oraz zdjgcia micel wykonanych technika
cryo-TEM: mPEG-b-PKPC (a i b) oraz mPEG-b-PTMC (c i d).
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Rys. 64. Wyznaczone CMC dla mPEG-b-PKPC (a) i mPEG-b-PTMC (b).
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4.4.3. Synteza i charakterystyka supramolekularnych hydrozeli

W zaprojektowanym uktadzie, opartym na pH-czutych micelach i a-CD, mozna wyr6znic¢
dwa typy weztoéw sieci: (i) samoorganizacj¢ kopolimerow do micel bedacych swego rodzaju
wezlami sieci oraz (ii) tworzenie poli(pseudo)rotaksanow przez o-CD i tancuchy PEG
pochodzace od micel, ktéore po reorganizacji w krystaliczne kompleksy stanowig kolejne

wezly sieci, prowadzace do powstania supramolekularnego hydrozelu.

Wptyw stezen o-CD i PEG okreslajagcy mozliwo$¢ tworzenia si¢ tego rodzaju
supramolekularnych hydrozeli zostat omoéwiony w literaturze [242, 304, 305] (przy niskich
stezeniach micel lub a-CD hydrozele nie powstaja). W przypadku systemow kontrolowanego
dostarczania lekow, najkorzystniejsze uktady uzyskano przy stezeniach micel od 10 do 15
mg/mL i stezeniach o-CD nieprzekraczajagcych 9% [242, 244]. Majac to na uwadze,
w niniejsze] pracy supramolekularne hydrozele otrzymano przez zmieszanie rdéwnych
objetosci roztworéw micel o stezeniu 15 mg/mL i a-CD o stezeniu 14, 12 i 10% (14,5% to
maksymalne st¢zenie a-CD w wodzie w 25°C) [306]. Zatem stezenie micel w koncowych
hydrozelach bylo state 1 wynosito 7,5 mg/mL, a st¢zenie o-CD zmienialo si¢
w poszczegdlnych hydrozelach odpowiednio od 7% przez 6% do 5%. Poniewaz we
wszystkich trzech przypadkach zaobserwowano tworzenie si¢ hydrozelu, w oparciu o studia
literaturowe dokumentujgce wptyw steznia o-CD na stabilno$¢, kinetyke uwalniania
i cytotoksycznos¢ takich hydrozeli, ale rowniez ze wzgledu na odpowiednie zbadane
wilasciwos$ci reologiczne (vide infra), do dalszych badan wybrano uktad w ktérym stezenie
micel wynosito 7,5 mg/mL i a-CD 6%. W literaturze pierwszym krokiem w badaniach
potwierdzajacych tworzenie si¢ supramolekularnego hydrozelu, jest metoda organoleptyczna
z wykorzystaniem tzw. metody odwrécenia fiolki (ang. vial inversion method), w ktorej fiolke
po okreslonym czasie zelowania odwraca si¢ o 180° i jezeli hydrozel nie ptynie to przyjmuje
si¢, ze supramolekularny hydrozel powstal. W pierwszym etapie badan okreslono szybko$é¢
tworzenia si¢ supramolekularnego hydrozelu, wykorzystujac zmian¢ zmetnienia w czasie,
wyrazong jako transmitancja. Wyniki badan wykazaty, Ze transmitancja poczatkowej
przezroczystej mieszaniny a-CD i micel mMPEG-b-PKPC spadta z 95% do 3% w ciggu 3 minut
prowadzenia eksperymentu (Rys. 65), po tym czasie stosujagc metode odwrocenia fiolki,

potwierdzono tworzenie si¢ supramolekularnego hydrozelu (mPEG-b-PKPC3M™).
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Rys. 65. Badania szybkosci zelowania przedstawione jako zmiany transmitancji mieszaniny roztworéw micel
MPEG-b-PKPC (7,5 mg/mL) i a-CD (6%) w funkcji czasu.

Jednakze, aby potwierdzi¢ tworzenie si¢ kompleksow inkulzyjnych typu gosc¢-gospodarz
pomiedzy o-CD i fancuchami PEG wykorzystano technike szerokokatowej dyfrakcji
promieniowania rentgenowskiego (WAXS, ang. wide-angle X-ray diffraction). Pomiary
dyfrakcji promieniowania rentgenowskiego przeprowadzono dla wszystkich sktadowych
hydrozelu, tj. a-CD, mPEG, liofilizowanych micel, fizycznej mieszaniny micel z o-CD oraz
liofilizowanych otrzymanych supramolekularnych hydrozeli, aby potwierdzi¢ obecnos¢
krystalicznych komplekséw poli(pseudo)rotaksanowych. Jak przedstawiono na Rysunku 66,
dyfraktogramom odpowiadajacym kopolimerowi mPEG-b-PKPC i zliofilizowanym micelom
MPEG-b-PKPC przypisano dwa charakterystyczne refleksy dla katow 26 = 19,1° i 23,2°,
odpowiadajgce fazie krystalicznej mPEG. W przypadku fizycznej mieszaniny micel mPEG-b-
PKPC i a-CD otrzymany dyfraktogram wykazat proste nalozenie si¢ dyfraktogramow wolnej
a-CD i zliofilizowanych micel mPEG-b-PKPC, co wyraznie $wiadczy 0 braku interakcji
miedzy nimi. Natomiast co wazne, na dyfraktogramie zliofilizowanego supramolekularnego
hydrozelu zaobserwowano jeden szczegolnie intensywny refleks dla kata 26 = 19,7°, ktory na
podstawie danych literaturowych przypisano powstatemu w wyniku agregacji
poli(pseudo)rotaksanow krystalicznemu kompleksowi [305]. Tym samym potwierdzono
utworzenie poli(pseudo)rotaksandéw powstajacych w wyniku penetracji wneki a-CD przez
tancuchy poli(glikolu etylenowego) i ich p6zniejsza agregacje w krystaliczne kompleksy typu
kanatowego. Takie same wyniki zaobserwowano rowniez dla badan prowadzonych z mPEG-
b-PTMC (Rys. 66b).
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Rys. 66. Dyfraktogramy rentgenowskie dla serii probek: a) mPEG-b-PKPC i b) mPEG-b-PTMC.

Dodatkowo, w celu potwierdzenia tworzenia si¢ kompleksow gos¢-gospodarz a-CD/PEG,
przeprowadzono rowniez analizy technikg roznicowej kalorymetrii skaningowej (DSC, ang.
differential scanning calorimetry). Na Rysunku 67 przedstawiono termogramy dla a-CD,
mMPEG, zliofilizowanych micel, fizycznej mieszaniny micel z o-CD oraz zliofilizowanych
supramolekularnych hydrozeli. W termogramie fizycznej mieszaniny a-CD i micel mPEG-b-
PKPC widoczne sg wszystkie piki odpowiadajgce nalozeniu si¢ termogramow czystej a-CD
i zliofilizowanych micel, co wskazuje na brak obecnosci krystalicznego kompleksu
inkuzyjnego. Natomiast w przypadku termogramu zliofilizowanego mPEG-b-PKPC*M" brak
endotermy przypisanej topnieniu mPEG-u, wskazuje na obecnos¢ poli(pseudo)rotaksandow.
W supramolekularnym hydrozelu fancuchy mPEG-u sg ,,zamknigte” we wnece a-CD tworzac

poli(pseudo)rotaksany, co uniemozliwia powstawanie krystalicznych struktur pochodzacych
od mPEG-u.

117



a-CD ~ o-CD
— N P — P
— ~
mPEG,
— o MPEG[ — ~ - sk
[ — 0 \ /
: \ / z \
E \ m '| |
= \ / = \/ PEG-b-PTMC™
= \/ MPEG-b-PKPC™<| T v mAEG-h-
= =
= £ fizycznamieszanina
by fizyczna mieszanina _ 3 — a-CD i mPEG-b-BPTMC™e
S o-CD i mPEG-b-PKPC™e| & ~
et ~ MPEG-b-PKPCSWH S/ MPEG-b-PTMCEM*
_— M
o 20 8 i 140 2 o o 1o
Temperatura [*C] Temperatura [*C]

Rys. 67. Termogramy DSC dla serii: a) mPEG-b-PKPC i b) mPEG-b-PTMC.

W nastepnym etapie badan oceniono wlasciwosci reologiczne otrzymanych
supramolekularnych hydrozeli. Wedlug zalozen, zaprojektowany supramolekularny hydrozel
na bazie pH-czutych micel mPEG-b-PKPC i a-CD (MPEG-b-PKPC*M") powinien by¢
tiksotropowy, aby mogl by¢ wstrzykiwany w okreSlone miejsce pod dziataniem sit
$cinajacych, a nastgpnie po usuni¢ciu sit  $cinajagcych odtwarzaé sie¢ in  situ
w supramolekularny hydrozel. Taka metoda aplikacji pozwala na zaprojektowanie
supramolekularnego hydrozelu o kontrolowanych wlasciwosciach uwalniania leku. Jak
wiadomo s$rodowisko zewnatrzkomodrkowe tkanek nowotworowych jest stabo kwasne, co
moze by¢ bodzcem do uwalniania lekéw. Dlatego tez, zakladano, ze obecno$¢ grup
ketalowych w rdzeniu micel przys$pieszy ich zalezng od pH $rodowiska degradacje czego
efektem bedzie zalezna od kwasowosci srodowiska erozja matrycy hydrozelu, ze wzgledu na
zmniejszenie si¢ iloSci punktow sieciowania, co wplynie na uwalnianie lekow. Aby oceni¢
tiksotropowy charakter otrzymanego supramolekularnego hydrozelu, przeprowadzono
badania lepkosci z wykorzystaniem reometru rotacyjnego. Jak przedstawiono na Rysunku
68a, lepkos¢ supramolekularnego hydrozelu mPEG-b-PKPC gwaltownie spadata wraz ze
wzrostem szybkosci $ciniania, co potwierdza tiksotropowy charakter hydrozelu. Wiasciwosci
tiksotropowe  poli(pseudo)rotaksanowych  supramolekularnych  hydrozeli  wynikaja
z dynamicznej natury fizycznych oddziatywan typu gosc¢-gospodarz. Hydrozel rozpada si¢
pod wplywem sil $cinajacych, w wyniku rozpadu kompleksow inkluzyjnych pomigdzy a-CD

i PEG, co znacznie zmniejsza ilo$¢ punktow usieciowania matrycy hydrozelu.
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Rys. 68. a) Wplyw szybkosci $cinania na lepkos¢ dynamiczng hydrozeli: a) mPEG-b-PKPC™™" otrzymanych
przy réznej zawartosci a-CD oraz b) mPEG-b-PKPC*™™ i ¢) mPEG-b-PTMC®™M" (zawierajacych 7,5 mg/mL
micel i 6% a-CD) inkubowanych w buforach o réznych pH, w temperaturze 37 °C przez 24 i 48 godziny.

Na Rysunku 68a, przedstawiono rowniez wplyw stezenia a-CD (stezenie micel bylo state
1 wynosito 7,5 mg/mL) na lepko$¢ otrzymanych supramolekularnych hydrozeli. Wraz ze
wzrostem st¢zenia a-CD obserowano wzrost lepkosci supramolekularnego hydrozelu, co bylto
spowodowane zwigkszeniem ilosci poli(pseudo)rotaksanowych krystalicznych kompleksow,
a w efekcie wigkszej ilosci punktow usieciowania. Kolejnym etapem badan bylo okreslenie
wplywu inkubacji otrzymanych supramolekularnych hydrozeli w roéznych pH na ich
wiasciwos$ci reologiczne. Nalezy rowniez wspomnie¢, ze supramolekularne hydrozele na
bazie kompleksow gos¢-gospodarz wykazuja czuto$¢ na bodzce takie jak temperatura czy pH,
poniewaz miedzy innymi to od nich zalezy stata kompleksowania a-CD/PEG. Na Rysunkach
68b i 68c przedstawiono zmiany lepkosci dynamicznej od szybkosci $cinania dla
supramolekularnych hydrozeli mPEG-b-PKPC*™™ i mPEG-b-PTMC®™* po 24 i 48 godzinnej
inkubacji w temperaturze 37°C, w buforach o rozym pH (7,4, 6,4 1 5,5). Zaobserwowano, ze

poczatkowa lepkos¢ supramoleklarnych hydrozeli drastycznie spadta po inkubacji (z Pa-s do
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mPa-s). Spadek lepkosci po inkubacji jest spowodowany erozja matrycy hydrozelu,
wynikajacg glownie z rozpuszczania si¢ a-CD, spowodowanego rozcienczeniem uktadu
podczas inkubacji, co powoduje rozpad komplekséw typu gosé-gospodarz, a nastgpnie rozpad
hydrozelu [246]. Na rysunku 68b, przedstawiajgcym wyniki badan reologicznych dla mPEG-
b-PKPC™" zaobserwowano rowniez niewielki, zalezny od pH efekt zmniejszenia lepkosci
po inkubacji. Wynika to z obecnosci grup ketalowych w strukturze micel, ktorych
przyspieszona hydroliza w obnizonym $rodowisku powoduje pgcznienie i poézniejszy rozpad
micel, zmniejszajac tym samym ilo$¢ wezlow sieci hydrozelu, a tym samym przyspieszajac
jego degradacj¢. Co cieckawe, w przypadku badan prowadzonych na kontrolnym nie-pH-
czutym mPEG-b-PTMC*™* nie zaobserwowano zadnego wptywu pH na lepkos¢ po
inkubacji, pomimo iz stata kompleksowania a-CD/EPG jest zalezna miedzy innymi od pH
[307]. Przy obnizonym pH stala kompleksowania go$¢-gospodarz (a-CD/PEG) jest nizsza,
dlatego tez spodziewano si¢, ze podczas inkubacji w kwasnym $rodowisku bedzie
nastepowata szybsza degradacja hydrozelu. Natomiast w tym przypadku najprawdopodobniej
efekt degradacji supramolekularnego hydrozelu wynikajacy z rozpuszczania si¢ a-CD
podczas inkubacji jest znacznie wigkszy, niz ten wywolany spadkiem statej kompleksowania
a-CD/PEG. Morfologiec MPEG-b-PKPC™" zbadano przy uzyciu mikroskopu elektronowego.
Na Rysunkach 69a-c przedstawiono kolejno zdjecia SEM liofilizowanego hydrozelu
w roéznych powiekszeniach, gdzie zaobserwowano, ze otrzymany supramolekularny hydrozel

charakteryzuje si¢ jednorodng i mocno porowatg struktura.

Rys. 69. Zdjecia wykonane technika SEM liofilizowanych mPEG-b-PKPCSM*,

4.4.4. Badania enkapsulacji i uwalniania lekéw in vitro

Aby oceni¢ przydatno$¢ otrzymanych supramolekularnych hydrozeli mPEG-b-PKPC,
jako potencjalnego nosnika do wspodltdostarczania lekéw hydrofilowych 1 hydrofobowych,

przeprowadzono badania uwalniania lekéw in vitro. Do matrycy supramolekularnego
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hydrozelu wprowadzono dwa rézne rodzaje farmaceutykow tj. zdyspergowany bezposrednio
w hydrozelu hydrofilowy glikokoniugat 8-hydroksychinoliny i enkapsulowana w micelach
doksorubicyng. W pierwszym etapie badan, sprawdzono mozliwo$¢ tworzenia si¢
kompleksow inkluzyjnych typu gosé-gospodarz pomiedzy o-CD a glikokoniugatem
8-hydroksychinoliny, aby wykluczy¢ ten rodzaj interakcji w badanym ukfadzie.
Wykorzystano do tego miareczkowanie NMR, gdzie stezenie a-CD bylo stale, a zmienialo si¢
stezenie glikokoniugatu. Analiza polegala na obserwacji zmian przesunie¢ chemicznych
pronotow cyklodekstryny wraz ze wzrostem stezenia glikokoniugatu (glownie pronotow H3
i HS5 zlokalizowanych wewnatrz czasteczki o-CD), poniewaz zgodnie z danymi
literaturowymi, zmiana w przesuni¢ciu chemicznym tych protonéw jest dowodem na
tworzenie si¢ kompeksu inkluzyjnego typu gos$c-gospodarz [308]. Jak przedstawiono na
Rysunku 70, podczas miareczkowania o-CD roztworem 8HQ-Glu nie zaobserwowano
przesuni¢cia sygnaldow przypisanych a-CD, co wskazuje na brak tworzenia si¢ kompleksu
inkluzyjnego pomiedzy a-CD i 8HQ-Glu. Dlatego tez, badany glikokoniugat mogt by¢
dyspergowany w matrycy supramolekularnego hydrozelu. Hydrofowa doksorubicyna zostata
enkapsulowana do micel mMEPG-b-PKPC, a obliczone parametry enkapsulacji wynosity
odpowiednio DLE =49,1 £2,9% i DLC = 5,5 + 0,4%.
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Rys. 70. Widma *H NMR a-CD i 8HQ-Glu oraz ich mieszaniny w réznych stosunkach molowych.

Badania uwalniania lekéw in vitro z supramolekularnego hydrozelu prowadzono w 37°C,

inkubujac go w trzech réznych buforach PBS o pH rownym 7.4, 6.4 i 5.5 (eksperyment
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opisano w p. 6.10). Na Rysunkach 71a i 71b przedstawiono profile uwalniania doksorubicyny
i glikokoniugatu 8-hydroksychinoliny z supramolekularnych hydrozeli mPEG-b-PKPC
i MPEG-b-PTMC. Badania te wykazaty, ze DOX byla uwalniania szybciej w kwasnym
srodowisku dla obu badanych hydrozeli oraz byta szybciej uwalniania z pH-czulego
supramolekularnego hydrozelu mPEG-b-PKPC w poroéwnaniu do nie-pH-czulej kontroli
MPEG-b-PTMC we wszystkich badanych pH. Jak przedstawiono na Rysunku 71a, okoto 38%
DOX zostalo uwolnione po 24 godzinach inkubacji w buforze o pH 5,5, natomiast po tym
samym czasie inkubacji w pH 6,4 uwolnito si¢ 30% DOX. Dla poréwnania po 24 godzinach
inkubacji pH-czutego hydrozelu w buforze o pH 7,4 uwolnito si¢ 23% DOX. Wynika to
z obecnosci grup ketalowych w strukturze micel mMPEG-b-PKPC, ktorych przyspieszona
hydroliza w kwasnym $rodowisku powoduje rozpad micel zmniejszajagc tym samym ilos¢
wezlow sieci hydrozelu, co przyspiesza jego degradacje i uwalnianie DOX. W przypadku
badan uwalniania DOX prowadzonych dla nie-pH-czulego hydrozelu mPEG-b-PTMC
zaobserowano wolniejsze uwalnianie si¢ leku we wszystkich badanych pH w poro6wnaniu do
hydrozelu mPEG-b-PKPC, natomiast nieznacznie zwigkszone szybko$ci uwalniania DOX
w  kwasnym  $rodowisku sg  najprawdobpodobniej spowodawane  zwigkszong

rozpuszczalno$cig DOX wraz z obnizaniem pH [296].

Na Rysunku 71b przedstawiono profile uwalniania rozpuszczonego w matrycy hydrozeli
hydrofilowego glikokniugatu 8HQ. Analizujgc ponizsze profile uwalniania mozna zauwazy¢,
ze glikokoniugat 8HQ uwalniat si¢ szybciej, ale takze zaobserwowano wigkszy wplyw pH
srodowiska na kinetyke uwalniania w porownaniu z uwalnianiem doksorubicyny. Podczas
inkubacji zatadowanych lekami mPEG-b-PKPC*™* i mPEG-b-PTMC™" w buforze o pH 7,4
nie zaobserwowano znaczacych roznic w uwolnianu 8HQ-Glu, gdzie po 24 godzinach
eksperymentu uwolnito si¢ okoto 34% z hydrozelu mPEG-b-PKPC i 30% z hydrozelu mPEG-
b-PTMC. Natomiast wyrazne rdéznice uwalniania 8HQ-Glu migdzy hydrozelami
zaobserwowano podczas inkubacji w kwasnym $rodowisku. W przypadku mPEG-b-PKPCM"
inkubowanego w pH 5,5, po 24 godzinach uwolnito si¢ 60% 8HQ-Glu, natomiast dla
poréwnania w tych samych warunkach z hydrozelu mPEG-b-PTMC uwolnito si¢ 50%

8HQ-Glu.
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Rys. 71. Profile uwalniania a) DOX i b) 8HQ-Glu, z mPEG-b-PKPC*™M" i mPEG-b-PTMC*" w buforach

o roznym pH w 37°C. Dane przedstawiono jako $rednia arytmetyczna z trzech niezaleznych eksperymentow
(n =3) £ odchylenia standardowe.

Przy$pieszone uwalnianie obu lekéw z supramolekularnych hydrozeli w kwasnym
srodowisku, wynika z ,1luzniejszej” struktury hydrozelu spowodowanej spadkiem stalej
kompleksowania o-CD/PEG. Z drugiej strony, przyspieszone uwalnianie leku, szczegdlnie
zaobserwowane dla DOX z pH-czulego mPEG-b-PKPCSMH jest spowodowane drugim
efektem, tj. przys$pieszonym w kwasnym srodowisku rozktadem micel, ktory zmniejsza ilo$¢
punktow usieciowania w supramolekularnej matrycy hydrozelowej. Natomiast wolniejsze
uwalnienie doksorubicyny w poréwnaniu do hydrofilowego 8HQ, najprawdopodobniej
wynika z ,podwdjnego uwalniania” DOX, tj. degradacja matrycy hydrozelu prowadzi do
uwolnienia 8HQ-GIlu i micel z enkapsulowang DOX, a nastgpnie z micel uwalniania jest
DOX. Powyzsze wyniki wskazuja, ze zarowno leki hydrofilowe, jak i hydrofobowe mogg by¢
wprowadzane do otrzymanego supramolekularnego hyrozelu mPEG-b-PKPC i uwalniane

w sposob kontrolowany w lekko kwasnym mikrosrodowisku komoérek nowotworowych.
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4.4.5. Badania komérkowe

Woczesniejsze badania przedstawione w niniejszej pracy potwierdzily, ze zastosowanie
pH-czutych micel jako no$nikoéw lekéw przeciwnowotworowych zwicksza selektywno$é
terapii i1 jednocze$niec pozwala na obnizenie dawki stosowanego leku, aby o0siggnac
poréwnywalny z wolnym lekiem efekt terapeutyczny. Niemniej jednak, ze wzgledu na nature
micel, mozliwa jest enkapsulacja W nich wylgcznie substancjami hydrofobowymi. Dlatego
tez, w poprzednich badaniach stosowano glikokoniugat 8HQ — z jednostka cukrowa
z acetylowymi zabezpieczeniami grup hydroksylowych (Rys. 39), tak aby prolek byt
hydrofobowy 1 mogt by¢ enkapsulowany do micel (koniugat 8HQ z jednostka cukrowsg
posiadajaca wolne grupy hydroksylowe jest rozpuszczalny w wodzie). Dodatek jednostki
cukrowej z acetylowanymi grupami hydroksylowymi do 8HQ, zwigksza jej biodostepnosé
I poprawia aktywno$¢ cytotoksyczng [309], natomiast w tym przypadku nie jest ona aktywnie
transportowana do wnetrza komorki przez transportery GLUT, ze wzgledu na zablokowane
grupy hydroksylowe. W niniejszych badaniach, aby nada¢ glikokoniugatowi
8-hydroksychinoliny hydrofilowy charakter, wykorzystano glikokoniugaty 8HQ z wolnymi
grupami hydroksylowymi w czasteczce cukru. Nalezy rowniez wspomnieé, ze we
wcezesniejsze] czesci pracy stosowano glikokoniugaty 8HQ, w ktorych skoniugowano 8HQ
poprzez anomeryczny atom wegla glukozy lub galaktozy, natomiast w prezentowanych teraz
badaniach zastosowano glikokoniugaty 8HQ otrzymane z wykorzystaniem wegla C6
w czgsteczce cukru (Rys. 72). Bylo to podyktowane tym, ze koniugacja przez atom wegla C6
prowadzila do poprawy selektywnosci i aktywnosci cytotoksycznej glikokoniugatoéw 8HQ, ze

wzgledu na ich zwigkszone powinowactwo do transporteréw GLUT [310].

Rys. 72. Struktura chemiczna wykorzystanego w badaniach hydrofilowego glikokoniugatu 8HQ-Glu
(6-(4-(8-chinolinyloksymetylo)-1H-1,2,3-triazol-1-il0)-6-deoksy-D-glukopiranoza).
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Cytotoksyczno$é badanych supramolekularnych hydrozeli mPEG-b-PKPC™", pustych
oraz zatadownych DOX, 8HQ-GIlu Iub jednocze$nie DOX/8HQ-GIlu (1:10 mol/mol) zbadano
za pomocg testu MTT z uzyciem komorek zdrowych (NHDF-Neo) i nowotworowych (MCF-
7). W pierwszym etapiec badan komodrkowych oceniono cytotoksyczno$¢ pustych
supramolekularnych hydrozeli mPEG-b-PKPC. Na Rysunku 73 przedstawiono wyniki testu
MTT dla niezaladowanych lekami mPEG-b-PKPC®™". Badania te wykazaly, ze hydrozel byt
nietoksyczny wobec testowanych linii komorkowych, a przezywalno$¢ komorek utrzymywata

si¢ powyzej 85%, przy najwyzszym badanym stezeniu nawet po 72 godzinach eksperymentu.
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Rys. 73. Cytotoksycznos¢ pustych mPEG-b-PKPC®M*. Dane przedstawiono jako $rednia arytmetyczna z trzech
niezaleznych do$wiadczen (n = 3) £+ odchylenia standardowe.

Kolejnym etapem badan byta ocena wptywu nos$nika hydrozelowego na aktywno$¢
cytotoksyczng enkapsulowanych lekow, ktérg okreslono porownujac efekt cytotoksycznosci
wolnych lekow i hydrozeli z zaltadowanymi lekami. Na Rysunkach 74 i 75 przedstawiono
wyniki testow MTT dla wolnych lekow lub ich mieszaniny oraz zaladowanych lekami lub ich
mieszaning supramolekularnego hydrozelu MPEG-b-PKPC po 24, 48 i 72 godzinach
inkubacji w $rodowisku komorek zdrowych (NHDF-Neo) lub nowotworowych (MCF-7).
Wyniki badan wykorzystano do obliczenia wartosci ICsg ktore zestawiono w Tabeli 11. Jak
przedstawiono na Rysunkach 74 i 75, zar6wno wolne leki jak i supramolekularne hydrozele
MPEG-b-PKPC z zatadowanymi lekami wykazuja zalezne od dawki hamowanie proliferacji
komorek zdrowych i nowotworowych, natomiast pofagczenie DOX 1 8HQ-Glu spowodowato
wzmocniony efekt cytotoksycznosci. Wartosci ICsq dla wolnej DOX i 8HQ-Glu wynosity
odpowiednio 8,73 uM i 167,9 uM po 24 godzinach inkubacji komorek nowotworowych.
Jednakze, w przypadku wykorzystania mieszaniny DOX i 8HQ-Glu 1:10 (mol/mol), wartosci
ICso spadly do 4,95 uM dla DOX i 49,51 uM dla 8HQ-Glu, zatem dawke stosowanych lekow
mozna bylo zmniejszy¢, az o 43,3% dla DOX i 70,5% dla 8HQ-Glu. Otrzymane wyniki
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wskazuja, ze wspotdostarczajgc DOX 1 8HQ-Glu mozna osiggna¢ taki sam efekt

terapeutyczny, przy zastosowaniu mniejszej dawki lekow.

Analizujac wykresy przedstawione na Rysunkach 74 i 75 zaobserwowano, ze po
24 godzinach eksperymentow, cytotoksycznos¢ wolnych lekow byla wyzsza w poréwnaniu
do lekow zatadowanych do supramolekularnego hydrozelu mPEG-b-PKPC. Natomiast
w miar¢ wydluzania czasu inkubacji cytotoksyczno$¢ lekéw w hydrozelu wzrastatla,
szczegodlnie efekt ten byt zauwazalny w przypadku hydrozelu mPEG-b-PKPC zatadowanego
8HQ-Glu lub mieszaning DOX/8HQ-Glu. Jest to prawdopodobnie spowodowane tym, ze
dysocjacja matrycy hydrozelu mPEG-b-PKPC skutkuje uwolnieniem wolnej 8HQ-Glu i micel
enkapsulowanych DOX. 8HQ-Glu moze tatwo przenika¢ do komoérek rakowych poprzez
aktywny transport przez transportery GLUT, natomiast micele sg endocytowane przez

komorki, co przedtuza w czasie jego aktywnos$¢ cytotoksyczna.
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Rys. 74. Cytotoksycznos¢ wolnych i zatadowanych do mPEG-b-PKPCSM: DOX, 8HQ-Glu, DOX/8HQ-Glu
(1:10 mol/mol) dla komérek MCF-7 po 24, 48 i 72 godzinach inkubacji. Dane przedstawiono jako $rednia
arytmetyczna z trzech niezaleznych do§wiadczen (n = 3) + odchylenia standardowe.
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Rys. 75. Cytotoksycznos¢ wolnych i zatadowanych do mPEG-b-PKPC®M: DOX, 8HQ-Glu, DOX/8HQ-Glu
(1:10 mol/mol) dla komorek NHDF-Neo po 24, 48 i 72 godzinach inkubacji. Dane przedstawiono jako $rednia
arytmetyczna z trzech niezaleznych do§wiadczen (n = 3) + odchylenia standardowe.

Warto rowniez zauwazy¢, ze wartosci ICso uzyskane dla badan prowadzonych
z wykorzystaniem mPEG-b-PKPC™™M" s3 nizsze wobec komoérek nowotworowych MCF-7
w porownaniu ze zdrowa linia NHDF-Neo. Wyzszy efekt cytotoksyczno$¢ w badanych
uktadach z wykorzystaniem hydrozelu wobec komoérek nowotworowych, moze by¢ zwigzany
z efektem Warbuga. Lekko kwasne srodowisko w poblizu komérek nowotworowych moze
powodowaé szybsze uwalnianie obu lekéw z mPEG-b-PKPC®™", Natomiast przedtuzone
uwalnianie zaladowanych obu lekow z hydrozelu sprawia, ze ich aktywnos$¢ cytotoksyczna

wzrasta w czasie wraz ze stopniem uwolnienia, poprawiajac tym samym ich efekt

cytotoksycznosci.
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Tabela 11. Wartosci ICs badanych zwigzkow wolnych i zatadowanych w mPEG-b-PKPCSMH,

Aktywnos¢ 1Csp [uM]

MCF-7
24h 48 h 72h
DOX 8HQ-Glu DOX 8HQ-Glu DOX 8HQ-Glu
DOX 8.73 ) 0.81 ) 0.15
MPEG-b-PKPC*M/DOX >20 ) >20 ) 0.46 )
8HQ-Glu ) 167.9 ) 127.63 ) 55.32
MPEG-b-PKPC*™"/8HQ-Glu ) >200 ) 188.33 ) 125.73
DOX/8HQ-Glu 4.95 49.51 0.61 6.14 0.23 2.3
MPEG-b-PKPC*M"/DOX/8HQ-Glu >20 >200 1.38 13.81 0.15 1.54
Aktywnos¢ 1Cs [uM]
NHDF
24 h 48 h 72h
DOX 8HQ-Glu DOX 8HQ-Glu DOX 8HQ-Glu
DOX >20 ) 9.8 ) 0.39
MPEG-b-PKPC*M"/DOX >20 ] >20 ) 11.77
8HQ-Glu ) >200 i >200 i >200
MPEG-b-PKPC*"/8HQ-Glu ) >200 ) >200 ) >200
DOX/8HQ-Glu 1222 12227 4.39 43.99 0.28 2.82
mMPEG-b-PKPC*M*/DOX/8HQ-Glu >20 >200 >20 >200 0.36 3.68

W kolejnym etapie badan oceniono efekt synergistyczny migdzy DOX 1 8HQ-Glu stosujac
analiz¢ indeksu kombinacji. Indeks kombinacji obliczono za pomoca metody efektu mediany
Chou-Talalaya (p. 6.11), w ktorej wyznaczony wspotczynnik (CI, ang. combination index)
pozwala na okreslenie rodzaju interakcji pomigdzy badanymi zwigzkami [311]. W tabeli 12
zestawiono wyliczone wartosci CI, gdzie interakcje pomiedzy lekami okresla sig
w nastepujacy sposob: CI < 1 synergistyczne dziatanie; CI > antagonistyczne dziatanie;
CI = 1 dziatanie addytywne (brak interakcji) [311]. Dla mieszaniny wolnych DOX/8HQ-Glu
wskaznik CI wynosit < 1 dla komérek MCF-7 i NHDF-Neo, wskazujac synergistyczne
dziatanie. Jednakze, po dluzszym czasie inkubacji zaobserwowano efekt antagonistyczny,
ktory prawdopodobnie wynikat ze zbyt duzej dawki lekow w komorkach. W przypadku badan
z wykorzystaniem mPEG-b-PKPC®™" zaobserwowano wzrost synergizmu DOX/8HQ-Glu
w czasie, co wynikato z przedluzonego uwalniania. Warto rowniez zauwazy¢, ze w przypadku

inkubacji z hydrozelem MPEG-b-PKPC*/DOX-8HQ-Glu szybciej zaobserwowano
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synergizm mieszaniny DOX/8HQ-Glu dla komorek nowotworowych niz zdrowych, co
sugeruje szybsze uwalnianie obu lekéw w mikrosrodowisku komorek rakowych.
Tabela 12. Wartosci indeksu kombinacji dla interakcji doksorubicyna-glikokoniugat 8-hydroksychinoliny

wolnych i zaladowanych w supramolekularnym hydrozelu przy efekcie 1Csp wyznaczone dla komorek
nowotworowych linii MCF-7 i komorek linii zdrowych NHDF-Neo.

Indeks kombinacji (ClI)

MCF-7 NHDF-Neo
24 h 48 h 72 h 24 h 48 h 72 h

DOX/8HQ-Glu 0.86 0.8 1.58 >1 <1 0,74
MPEG-b-PKPC*M*/DOX/8HQ-Glu >1 <1 0.36 >1 >1 <1

4.4.6. Podsumowanie

Reasumujgc powyzsze wyniki badan, zaprojektowano i otrzymano supramolekularny
hydrozel oparty na interakcjach gos$c¢-gospodarz pomig¢dzy a-cyklodekstryng i fancuchami
poli(glikolu etylenowego) podchodzacymi od pH-czutych micel, do wspotdostarczania dwoch
rodzajow srodkow przeciwnowotworowych, hydrofilowego glikokoniugatu
8-hydroksychinoliny i hydrofobowej doksorubicyny. W wyniku oddziatywan typu go$c¢-
gospodarz pochodzace od micel tancuchy poli(glikolu etylenowego) mogly penetrowaé
wneke a-CD tworzae poli(pseudo)rotaksany, ktore nastepnie agregujac w Krystaliczne
kompleksy  typu  kanalowego  tworza  wezly  sieci  hydrozelu.  Tworzenie
poli(pseudo)rotaksanow zostato potwierdzone badaniami dyfrakcji promieni rentgenowskich
oraz skaningowej kalorymetrii r6znicowej. Zatadowany substancjami aktywnyami mPEG-b-
PKpPCSMH wykazywat profile przyspieszonego uwalniania lekow w kwasnym srodowisku ze
wzgledu na wywotang kwasem hydrolize wigzan ketalowych 1 zmniejszenie stalej
kompleksowania go$é-gospodarz a-CD/PEG. Stwierdzono, ze pofaczenie DOX i 8HQ-Glu
skuteczniej hamowato proliferacje komorek nowotworowych niz dwa pojedyncze leki, co
przypisano synergistycznemu dziataniu. Badania in vitro wykazaty, ze mPEG-b-PKCPM"
jest nietoksyczny wobec komorek nowotworowych MCF-7, i co réwnie wazne, wobec
zdrowych komorek NHDF-Neo.

5. Whnioski koncowe

Podjete w ramach niniejszej pracy doktorskiej badania ukierunkowane byly na
opracowanie Dbiodegradowalnych pH-czutych systeméw kontrolowanego uwalniania

substancji biologicznie aktywnych. Zaprojektowano i opisano metody syntezy kopoli(etero-
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estrow), kopoli(etero-weglanow) i kopoli(etero-weglano-estrow) zawierajacych w strukturze
wigzania hydrazonowe lub ketalowe, stabilne w warunkach fizjologicznych, natomiast
ulegajace hydrolizie w kwasnym srodowisku, co pozwala uzyska¢ pH-czulo$¢ otrzymanych
nos$nikow. Zbadano wiasciwosci fizykochemiczne otrzymanych polimerowych nos$nikéw oraz
oceniono ich uzyteczno$¢ w zastosowaniach biomedycznych w warunkach in vitro. Nalezy
wspomnie¢, ze w ramach niniejszej pracy, opisano po raz pierwszy w literaturze naukowej
uktad glikokoniugat - pH-czuly no$nik w celu zwigkszenia selektywnos$ci terapii
przeciwnowotworowej majac na uwadze, ze oba wektory wykorzystuja unikalny dla komorek

nowotworowych efekt Warburga.

Zawierajace elementy nowos$ci naukowej wyniki badan opisane w niniejszej dysertacji

pozwalaja na sformutowanie nastepujacych wnioskéw szczegdtowych:

- Zbadano 1 przedyskutowano wplyw stezenia monomeru oraz nukleofilowosci/zasadowosci
anionowego inicjatora w polimeryzacji p-butyrolaktonu oraz zaproponowano stosowny

mechanizm reakcji uwzgledniajagcy mozliwe reakcje uboczne;

- otrzymano kopoli(etero-ester) zawierajacy bloki poli(glikolu etylenowego) i poli([R,S]-3-
hydroksymaslanu) potagczone pH-czutym wigzaniem hydrazonowym, ktory w wyniku
samoorganizacji tworzy micele zdolne do enkapsulacji wybranych zwigzkoéw biologicznie

aktywnych;

- wprowadzenie wigzania hydrazonowego do blokowego kopolimeru poli(glikol etylenowy-
hydrazon-b-[R,S]-3-hydroksymaslan) istotnie wplyn¢to na stabilno$¢ wytworzonych micel,
a tym samym rowniez na szybko$¢ uwalniania enkapsulowanych w nich substancji

aktywnych;

- badania cytotoksycznosci wykazaty, ze otrzymane niezaltadowane micele z diblokowego
kopolimeru poli(glikol etylenowy-hydrazon-b-[R,S]-3-hydroksymaslan) sa nietoksyczne
wobec badanych linii komérkowych nowotworowych (MCF-7 i HCT-116) oraz, co istotne,
linii komoérek zdrowych (NHDF-Neo);

- testy MTT wykazaty zalezne od dawki enkapsulowanej substancji aktywnej hamowanie
proliferacji komorek badanych linii w czasie, co wynika z przedluzonego uwalniania

enkapsulowanych substancji bioaktywnych;
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- wykazano, ze polaczenie dwoch wektoroéw, glikokoniugacji i pH-czutego no$nika, znaczaco

zwigksza selektywnos$¢ hamowania proliferacji komérek nowotworowych;

- otrzymano zdolne do samoorganizacji w roztworach wodnych w micele amfifilowe
kopolimery blokowe: poli(etero-b-weglan) i poli(etero-b-weglan-b-ester) zawierajagce w bloku

weglanowym ulegajace szybkiej hydrolizie w srodowisku kwa$nym ugrupowanie ketalowe;

- wprowadzenie ugrupowania ketalowego do struktury kopolimeru pozwolitlo na otrzymanie
pH-czutych micel, w ktorych przyspieszona w kwasnym srodowisku hydroliza ugrupowania
prowadzita do powstania dwoch grup hydroksylowych ostabiajagcych oddziatywania
hydrofobowe w rdzeniu miceli, w efekcie czego micele pecznialy uwalniajgc enkapsulowang

substancje aktywna,;

- wykazano, ze wprowadzenie dodatkowego bloku oligo[R]-3-hydroksymaslanu do struktury
poli(glikol etylenowy-b-9,9-dimetylo-2,4,8,10-tetraoksaspiro[5.5]undekan-3-on) zwiekszyto
stabilno§¢ otrzymanych micel, co spowodowalo wydluzenie procesu uwalniania

enkapsulowanej substancji aktywnej;

- stwierdzono, ze otrzymane micele z triblokowego kopolimeru poli(etero-b-weglano-b-estru)
sg nietoksyczne wobec badanych linii komoérek nowotworowych (MCF-7 i HCT-166) oraz
zdrowych (NHDF-Neo);

- badania komoérkowe wykazaty, ze w przypadku micel utworzonych z triblokowego
kopolimeru kopoli(glikol etylenowy-b-9,9-dimetylo-2,4,8,10-tetraoksaspiro[5.5]undekan-3-
on-b-[R]-3-hydroksymaslan) enkapsulowanych substancjami aktywnymi, przezywalnos¢
komoérek zmniejsza si¢ wraz z czasem inkubacji, czego nie zauwazono dla inkubacji komorek
z wolnymi substancjami aktywnymi, a co jest efektem przedtuzonego uwalniania

enkapsulowanych farmaceutykow z nosnika;

- zastosowanie pH-czutych micel z triblokowego kopolimeru poli(etero-b-weglano-b-estru)
do enkapsulacji glikokoniugatow 8-hydroksychinolny, zwigkszylo selektywno$é uzytych

prolekow wobec komérek nowotworowych;

- wytworzono nietoksyczne supramolekularne hydrozele z a-cyklodekstryny i pH-czutych
micel z kopoli(etero-b-weglanu) zawierajacego ugrupowanie ketalowe, przeznaczone do

wspoldostarczania hydrofilowych i hydrofobowych substancji biologicznie aktywnych;
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- metodami dyfrakcji promieni rentgenowskich i réznicowej kalorymetrii skaningowej
potwierdzono tworzenie si¢ poli(pseudo)rotaksanéw i Krystalicznych kompleksow typu
kanatowego stanowigcych obok rdzeni micel dodatkowe wezly sieci w otrzymanym

supramolekularnym hydrozelu;

- wykazano wpltyw pH $rodowiska na wlasciwosci reologiczne hydrozelu i szybkosé
uwalniania obu lekéw: hydrofobowej doksorubicyny enkapsulowanej w micelach
i hydrofilowego glikokoniugatu 8-hydroksychinoliny rozpuszczonego w matrycy hydrozelu,
stwierdzajac, ze polaczenie doksorubicyny i glikokoniugatu skuteczniej hamowato
proliferacje komoérek nowotworowych, niz leki te stosowane osobno, co przypisano

synergistycznemu dziataniu lekow;

- wykazano, ze uzycie opracowanych w ramach niniejszej rozprawy uktadow dostarczania
substancji biologicznie aktywnych pozwala osiggng¢ podobny efekt terapeutyczny jak
w przypadku wolnego leku, stosujgc mniejsze dawki leku, co moze ograniczy¢ skutki

uboczne terapii.

6. Czes¢ dosSwiadczalna

6.1. Materialy

- [R,S]-B-butyrolakton ([R,S]-4-metylo-2-oksetanon) (98%, Sigma-Aldrich) suszono przez
24 h nad wodorkiem wapnia, a nastepnie destylowano pod zmniejszonym ci$nieniem
zbierajac frakcje wrzaca w 40 °C przy ci$nieniu 5 mmHg. Tak otrzymany B-BL nastepnie
destylowano znad nadmanganianiu potasu (100 mg KMnO,/100 mL B-BL) zbierajac frakcje
wrzacg w 40 °C przy cisnieniu 5 mmHg. Po destylacji B-BL przeniesiono i trzymano

w lodowce w komorze rekawicowe;.

- Fenol (98%, POCH Gliwice) i 1-naftol (98%, POCH Gliwice) oczyszczono przez
sublimacj¢. p-Nitrofenol, p-chlorofenol i p-metoksyfenol (wszystkie 99%, Sigma-Aldrich)
stosowano bez oczyszczania. Wszystkie fenolany sodu otrzymano identycznie, np. fenol
rozpuszczono w suchym etanolu i miareczkowano potencjometrycznie roztworem NaOH
w suchym etanolu. Nastepnie etanol oddestylowano, a uzyskang sol suszono pod proznig

w 60 °C przez 48 h, ktorg przechowywano w komorze rekawicowe;.
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- Dimetylosulfotlenek - cz. d. a. (POCH Gliwice) suszono nad wodorkiem wapnia przez 24 h
a nastepnie destylowano pod zmniejszonym ci$nieniem zbierajac frakcje wrzaca w 80 °C przy
ci$nieniu § mmHg, nast¢pnie suszono nad tlenkiem baru i destylowano pod zmniejszonym
ci$nieniem zbierajac frakcje wrzaca w temperaturze 80 °C przy ci$nieniu 8§ mmHg. Tak

otrzymany rozpuszczalnik przechowywano w atmosferze suchego gazu obojetnego.

- Tetrahydrofuran - cz. d. a. (POCH Gliwice) destylowano znad stopu sodowo-potasowego

1 przechowywano w atmosferze suchego gazu obojetnego albo w komorze rekawicowe;.

- Eter 18-korona-6 (18-C-6) (98%, Sigma-Aldrich) suszono pod proznig w 55 °C przez 24 h

przed uzyciem.

- Zywice jonowymienne Dowex 50WX8 lub DOWEX MARATHON (Sigma-Aldrich)

przemyto suchym THF przed uzyciem.

- Monometoksy poli(glikol etylenowy) (mPEG) (99%, Sigma-Aldrich, Mn = 5000 g/mol)
rozpuszczono w suchym toluenie i suszono azeotropowo (przechowywano w komorze

rekawicowej).

- 1,5,7-Triazabicyklo[4.4.0]dek-5-en (TBD, 98%, Sigma-Aldrich) wysuszono pod prdznig

w 60°C przez 24 h, przeniesiono 1 przechowywano w komorze rekawicowe;].

- 1,8-Diazabicyklo(5.4.0)undek-7-en (DBU, 98%, Sigma-Aldrich) oddestylowano pod

zmniejszonym cisnieniem nad BaO, przeniesiono i przechowywano w komorze rekawicowe;].

- (N-3,5-bis(trifluorometylo)fenylo-N'-cykloheksyloaminotiomocznik) (TU) - otrzymano
zgodnie z procedurg opisang przez Hedricka et al. [312]. Cykloheksyloaming (1,8 g, 18,2
mmol) wkoplono do roztworu izotiocyjanianu 3,5-bis(trifluorometylo)fenylu (5 g, 18,5 mmol)
w THF (50 mL), roztwor mieszano przez 12 h, nast¢pnie odparowano rozpuszczalnik.
Otrzymany produkt rekrystalizowano z chloroformu, wysuszono pod prdoznig

(przechowywano w komorze rekawicowe;j).

- monometoksy poli(glikol etylenowy) o masie molowej 5000 g/mol funkcjonalizowany
karboksylanem sodu (a-metoksy-w-karboksylan sodu-PEG, mMPEG-COONa) zostat

zsyntezowany zgodnie z procedurg opisang przez Piel et al. [313].

- Weglan trimetylenu (TMC, 1,3-dioksan-2-on) (Foryou Medical) rekrystalizowano z octanu
etylu 1 suszono pod prdéznig w temperaturze pokojowej przez 24 h, nastgpnie przeniesiono

I przechowywano w komorze rekawicowe;.
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- Chlorowodorek doksorubicyny (DOX-HCI) zakupiono z LC Laboratories. DOX otrzymano
zgodnie z procedurg opisang przez Exner et al. [314]. DOX-HCI rozpuszczono w mieszaninie
chloroform/metanol (3:2 v/v), dodano trietyloaming w stosunku molowym DOX do TEA 1:3
1 mieszano przez noc. Nastgpnie otrzymany produkt rozpuszczono w chloroformie
i ekstrahowano trzykrotnie woda dejonizowana, aby usung¢ chlorowodorek trietyloaminy,
zebrano frakcje¢ organiczng, wysuszono pod préznig i przechowywano w lodowce w komorze

rekawicowe;.

- Glikokoniugaty 8-hydroksychinoliny zostaty zsyntezowane w Katedrze Chemii Organicznej,
Bioorganicznej i Biotechnologii Politechniki Slaskiej jak opisano w [309, 310] i dostarczone

do badan dzigki uprzejmosci Pani Profesor Gabrieli Pastuch-Gawotek.

- a-Cyklodekstryne (99%, TCI Chemicals) suszono pod proéznig w 50 °C przez 48 h przed

uzyciem.

- Bufor fosforanowy (PBS) pH 7,4 (Sigma-Aldrich) szaszetki rozp. w 1L dejonizowanej wody

(doktadna wartos¢ pH zostala zmierzona pH-metrem)

- Bufor fosforanowy (PBS) pH 6.4: w 4 litrach dejonizowanej wody rozpuszczono 10 g
Na;HPO,, 10,3 g NaH,PO, i 32,8 g NaCl. Nast¢pnie dodano 18 mL IM roztworu HCI

(doktadna warto$¢ pH zostala zmierzona pH-metrem).

- Bufor fosforanowy (PBS) pH 6.4: w 5 litrach dejonizowanej wody rozpuszczono: 80,7 g
Na;HPO, 1 45,3 g kwasu cytrynowego. Nastgpnie dodano 30 mL 1M roztworu NaOH

(doktadna warto$¢ pH zostala zmierzona pH-metrem).

- Dichlorometan - cz. d. a. (POCH Gliwice) suszono przy pomocy CaH, i przechowywano

w komorze rekawicowej lub stosowano bez oczyszczania.

- Wodorek wapnia (95%, Sigma-Aldrich), Nadmanganian potasu (99%, Sigma-Aldrich),
Wodorotlenek sodu cz. d. a. (POCH Gliwice), Wodoroweglan sodu cz. d. a. (POCH Gliwice),
Kwas solny stez. (POCH Gliwice), Chlorek sodu (POCH Gliwice), Bromek sodu (Sigma-
Aldrich), Piren (98%, Arcos Organics), Tlenek baru (90%, Arcos Organics), 2,2,6,6-
Tetrametylopiperydyn-1-ylo)oksyl (TEMPO, 98% Sigma-Aldrich), Pentaerytrytol (99%,
Sigma-Aldrich), 2,2-Dimetoksypropan (99%, Sigma-Aldrich), Monohydrat kwasu
p-toluenosulfonowego (99%, Sigma-Aldrich), Cykloheksyloamina (98%, Sigma-Aldrich),
Izotiocyjanian  3,5-bis(trifluorometylo)fenylu ~ (98%,  Sigma-Aldrich),  Poli([R]-3-
hydroksymaslan) (nPHB) (ICI — PHB G08) My, 430 000 D = 2,99, Chloromréwczan etylu
(97%, Sigma-Aldrich), Chlorek oksalilu (98%, Sigma-Aldrich), Trietyloamina (98%, Sigma-
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Aldrich), Chloromrowczan p-nitrofenylu (99%, TCI Chemicals), Monohydrat hydrazyny
(98%, Sigma-Aldrich), Kwas lewulinowy (98%, Alfa Aesar), Kwas trifluorooctowy (99%,
Sigma-Aldrich), Membrany dializacyjne Spectra/Por 1, molekularna granica rozdzielania
1000 Da i 7000 Da (Spectrum Labs), Chloroform cz. d. a. (POCH Gliwice), Heksan cz. d. a.
(POCH Gliwice), Pentan cz. d. a. (POCH Gliwice), Etanol (99,8%, POCH Gliwice), Metanol
cz. d. a. (POCH Gliwice), Toluen (99,5%, Sigma-Aldrich), Dimetylformamid (bezwodny
99,8%, Sigma-Aldrich) lub cz.d.a. (POCH Gliwice), Eter dietylowy — (99%, VWR
Chemicals), Eter naftowy - (99%, VWR Chemicals), Octan etylu cz. d. a. (POCH Gliwice)

stosowano bez oczyszczania.
Odczynniki stosowane w badaniach biologicznych:

- Medium do hodowli komoérek RPMI 1640 (HyClone laboratories) zawierajace 10%
surowicy bydlecej (FBS) (Eurx) oraz 5% roztworu antybiotykoéw (penicylina 100 pL/mL
(Sigma-Aldrich) i streptomycyna 10 mg/mL (Sigma-Aldrich)), medium do hodowli komorek
DMEM+F12 (HyClone laboratories) zawierajace 10% surowicy bydlecej (FBS) (Eury) oraz
5% roztworu antybiotykow (penicylina 100 pL/mL (Sigma-Aldrich) i streptomycyna 10
mg/mL (Sigma-Aldrich)), (bromek 3-[4,5-dimetylotioazolo-2-ilo]-2,5-difenylotetrazoliowy)
(Sigma-Aldrich), aneksyna V (BioLegend), jodek piperydyny (Sigma-Aldrich), barwnik
Hoechst 33342 (Sigma-Aldrich).

6.2. Polimeryzacja p-butyrolaktonu inicjowana fenolanami sodu

Wszystkie reakcje polimeryzacji byty prowadzone w atmosferze bezwodnej w komorze
rekawicowej (H,O < 1 ppm, O, < 1 ppm). Wszystkie reakcje z wykorzystaniem fenolanow
sodu jako inicjatorow byly przeprowadzone jednakowo, uzyskane wyniki przedstawiono
w Tabeli 1. Tlo§¢ monomeru potrzebnego do reakcji polimeryzacji, w zaleznosci od zatozonej
liczbowo $redniej masy molowej poli([R,S]-3-hydroksymaslanu) oraz zastosowanej ilosci

inicjatora, wyliczono ze wzoru:

_ myy; - My ub V _ myy; My
Mpon = T Mo uo Vyon = M po P
INI INI * PMON

gdzie: mpyon — masa monomeru [g]; Vmon — objetos¢ monomeru [mL]; pmon — ggstosée
monomeru (1,056 g/mL); My — masa molowa inicjatora [g/mol]; m;y; — masa inicjatora [q];

M+ — teoretyczna masa molowa polimeru.
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6.2.1. Polimeryzacja p-butyrolaktonu inicjowana fenolanem sodu w DMSO

Do wysuszonego reaktora zaopatrzonego w mieszadlo magnetyczne wprowadzono
fenolan sodu (30 mg, 0,26 mmol) i 2,84 mL DMSO, po catkowitym rozpuszczeniu inicjatora
wprowadzono B-BL (231,7 uL, 2,84 mmol) ([B-BL]o = 1 mol/L). Konwersj¢ monomeru
okreslono metoda spektroskopii w podczerwieni w oparciu o zanik pasma
charakterystycznego dla grupy karbonylowej B-BL przy 1815 cm™ i pojawienie si¢ pasma
przy 1735 cm® charakterystycznego dla grup karbonylowych w poli([R,S]-3-
hydroksymaslanie. Po calkowitym przereagowaniu monomeru, reakcje zakonczono przez
zakwaszenie zywica jonowymienng Dowex 50WX8, liofilizowano w celu usunigcia DMSO,
rozpuszczono w chloroformie, po czym otrzymany polimer wytragcono w zimnym heksanie,
wysuszono pod préznia do stalej masy i scharakteryzowano technikami *H NMR, ESI-MS
i SEC.

'H NMR (600 MHz, CDCls, & ppm): 1,28 (-CH(CHs)-CH,-), 1,86 (CH3-CH=), 2,52
(-CH(CHg3)-CHy-), 4,2 (HO-CH-), 4,8 (PhO-CH-), 5,25 (-CH(CH3;)-CH>-), 5,81 (=CH-C(O)-,
6,95 (CH3=CH-). SEC: (CHCls, standardy polistyrenowe): M, = 1300 g mol™, » = 1.19.

6.2.2. Polimeryzacja p-butyrolaktonu inicjowana ukladem fenolan sodu/eter koronowy

Suchy fenolan sodu (30 g, 0,26 mmol) i eter koronowy 18-korona-6 (60,6 uL, 0,28 mmol)
rozpuszczono w 3 mL THF i mieszano do catkowitego rozpuszczenia si¢ inicjatora. Nastepnie
dodano B-BL (231,7 plL, 2,84 mmol) i mieszano przez 2 godziny. Otrzymane oligomery
wytrgcono w zimnym pentanie. Sklad przesgczu pentanowego charakteryzowano za pomocg

GC-MS, aby potwierdzi¢ obecnos¢ krotonian fenylu.

6.3. Synteza diblokowego kopolimeru poli(glikol etylenowy-hydrazon-b-[R,S]-3-
hydroksymaslan)

6.3.1. Synteza makroinicjatora zawierajacego ugrupowanie hydrazonowe

Do reaktora wyposazonego w mieszadlo magnetyczne wprowadzono w atmosferze argonu
5 g (1 mmol, 1 eq) monometoksy-poli(glikolu etylenowego) o masie molowej 5000 g/mol
10,21 mL (1,5 mmol, 1,5 eq) trietyloaminy w 50 mL suchego dichlorometanu po catkowitym
rozpuszczeniu si¢ substratow. Do mieszaniny schtodzonej do okoto 0 °C wkroplono roztwor
chloromréwczanu p-nitrofenolu (2,02 g, 10 mmol, 10 eq) w 25 mL suchego dichlorometanu.
Mieszaning reakcyjng mieszano w 0 °C przez 30 minut, po czym reaktor umieszczono w tazni

o temperaturze 25 °C i reakcje¢ prowadzono przez 48 h. Nastepnie odparowano dichlorometan,
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dodano nadmiar metanolu i mieszano przez 1 h w celu usunigcia nieprzereagowanego
p-nitrofenolu.  Substancje lotne odparowano, a produkt ponownie rozpuszczono
w dichlorometanie i trzykrotnie przemyto solanka, po czym wytracono w zimnym eterze

dietylowym i suszono pod préznig do statej masy.

'H NMR (600 MHz, CDCls, § ppm): 3,38 (s, 3H, CH3-0), 3,65 (s, 4mH, CH,-CH,-0),
4,44 (m, 2H, CH,-0-C(0)), 7,4 (d, 2H, ArH), 8,28 (d, 2H, ArH).

Otrzymany  monometoksy-poli(glikol  etylenowy) funkcjonalizowany  weglanem
p-nitrofenylu (3 g, 0,58 mmol, 1 eq) rozpuszczono w 50 mL dichrolometanu i powoli
wkroplono do termostatowanego w 0 °C, roztworu monohydratu hydrazyny (1,13 mL, 23,23
mmol, ~40 eq) w 50 mL dichlorometanu. Mieszaning reakcyjng mieszano przez 30 min
w 0 °C, a nastepnie w temperaturze pokojowej przez 24 h. Nastepnie dichlorometan
odparowano pod préznig, a otrzymany produkt rozpuszczono w wodzie dejonizowanej
1 przeniesiono ilosciowo do membrany dializacyjnej (MWCO 1000 Da). Membrane
umieszczono w zlewce zawierajacej 2 litry wody dejonizowanej i1 dializowano przez 48 h,
wymieniajagc co jaki§ czas wode w zlewce. Nastepnie roztwdr z membrany dializacyjnej
liofilizowano w celu wyizolowania produktu — monometoksy-poli(glikolu etylenowego)

funkcjonalizowanego ugrupowaniem hydrazydowym.

'H NMR (600 MHz, CDCls, § ppm): 3,38 (s, 3H, CHs-0), 3,65 (s, 4mH, CH,-CH,-0),
4,27 (m, 2H, CH,-0-C(0)).

a-Metoksy-w-hydrazyd-PEG (1 g, 0,2 mmol, 1 eq) i sol potasowg kwasu lewulinowego
(0,03g, 0,26 mmol, 1,3 eq) rozpuszczono w 20 mL suchego metanolu i mieszano przez 48 h
w temperaturze 50 °C. Nastgpnie mieszaning reakcyjng przeniesiono do membrany
dializacyjnej (MWCO 100 Da), ktoéra umieszczono w zlewce zawierajacej 1 litr etanolu
z wodorotlenkiem potasu i dializowano przez 24 godziny wymieniajac co jaki$§ czas roztwor
etanolu. Nastgpnie membrane dializacyjng przeniesiono do zlewki zawierajacej czysty etanol
i dializowano przez kolejne 24 godziny, po czym zawarto$¢ membrany wysuszono pod
proznig do stalej masy. Otrzymany makroinicjator, monometoksy-poli(glikol etylenowy)
funkcjonalizowany poprzez wigzanie hydrazonowe solg potasowa kwasu lewulinowego

(mPEG-hyd-LEV) przechowywano w komorze rekawicowe;.

'H NMR (600 MHz, CDCls, 5 ppm): 1,99 (s, 3H, CH3-C=N), 2,47 (m, 4H, CCH,- CHo-
C(0), 3,38 (s, 3H, CH3-0), 3,65 (s, 4mH, CH,-CH,-0), 4,33 (m, 2H, CH,-0-C(O)).
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6.3.2. Polimeryzacja B-butyrolaktonu inicjowana makronicjatorem zawierajacym
ugrupowanie hydrazonowe

Polimeryzacj¢ prowadzono w komorze rekawicowej (H,O < 1 ppm, O, < 5 ppm). Do
suchego reaktora zaopatrzonego w mieszadlo magnetyczne wprowadzono mPEG-hyd-LEV
(0,3 g, 0,05 mmol, 1 eq) i 2,3 mL DMSO; po catkowitym rozpuszczeniu makroinicjatora
dodano B-butyrolakton (187,9 uL, 2,31 mmol, 40 eq). Postep reakcji Sledzono technika
'H NMR bazujac na intensywnosci sygnalow odpowiadajgcych protonom grup metinowych
monomeru & = 4,7 ppm 1 polimeru & = 5,25 ppm. Po catkowitym przereagowaniu monomeru,
mieszaning reakcyjng liofilizowano w celu usunigcia DMSO, a otrzymany kopolimer
blokowy poli(glikol  etylenowy-hydrazon-b-[R,S]-3-hydroksymaslan)  przechowywano

W komorze r¢kawicowe;.

'H NMR (600 MHz, CDCls, & ppm): 1,28 (t, 3nH, -CH(CHs)-CH,-), 2,02 (s, 3H, CHs-
C=N), 2,54 (m, 2nH, CH(CH3)-CH,-), 3,38 (s, 3H, CH3-0), 3,65 (s, 4mH, CH,-CH,-0), 4,2
(m, 2H, CH,-0-C(0)), 5,25 (m, 1nH, -CH(CH3)-CH,-). SEC: (DMF, standardy PEG): M, =
8200 g mol ™, b =1.14.

Diblokowy  kopolimer  poli(glikol  etylenowy-b-[R,S]-3-hydroksymaslan)  zostat
zsyntezowany w takich samych warunkach stosujagc makroinicjator a-metoksy-m-
karboksylan sodu-PEG.

'H NMR (600 MHz, CDCls, & ppm): 1.28 (t, 3nH, -CH(CH3)-CH,-), 2.54 (m, 2nH,
CH(CHa3)-CH,-), 3.38 ppm (s, 3H, CH3-0), 3.65 (s, 4mH, CH,-CH,-0), 4.2 (m, 2H, CH,-O-
C(0)), 5.25 (m, 1nH, -CH(CHs)-CH,-). SEC: (DMF, standardy PEG): M, = 7900 g mol %,
P =1.08.

6.4. Synteza diblokowego kopolimeru poli(glikol etylenowy-b-9,9-dimetylo-2,4,8,10-
tetraoksaspiro[5.5]undekan-3-on)

6.4.1. Synteza 9,9-dimetylo-2,4,8,10-tetraoksaspiro[5.5]undekan-3-onu

Szesciocztonowy cykliczny weglan funkcjonalizowany ugrupowaniem ketalowym (KPC,
9,9-dimetylo-2,4,8,10-tetraoksaspiro[5.5]undekan-3-on) zsyntezowano zgodnie z protokotem
opisanym przez Vandenberga et al. [315]. W kolbie okraglodennej zaopatrzonej w mieszadto
magnetyczne i termometr wprowadzono pentaerytrytol (25 g, 0,184 mol, 1 eq), monohydrat
kwasu p-toluenosulfonowego (0,3 g, 1,57 mmol) i 300 mL DMF, mieszaning reakcyjng

podgrzano do 80 °C i mieszano do catkowitego rozpuszczenia. Nastgpnie mieszaning
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reakcyjng ochtodzono do 40 °C i dodano 2,2-dimetoksypropanu (22,6 ml, 0,184 mol, 1 eq)
1 mieszano przez 24 h. Nastepnie dodano 5 g zywicy jonowymiennej Dowex-MARATHON
I mieszano przez 1 h, po czym mieszaning reakcyjng przesaczono. Rozpuszczalnik
odparowano pod zmniejszonym ci$nieniem, a suchy produkt ekstrahowano przy uzyciu
aparatu Soxhleta w pierwszej kolejnosci eterem naftowym przez 6 godzin, a nastgpnie dwa
razy po 6 godzin eterem dietylowym. Pozostale po ekstracji krysztaly 2,2-dimetylo-5,5
bis(hydroksymetylo)-1,3-dioksanu wysuszono pod pr6znig do stalej masy.

'H NMR (600 MHz, CDCls, & ppm): 1,42 (s, 6H, -CHs), 3,73 ppm (s, 4H, -CH,-OH),
3,77 (s, 4H, -CH,-0).

Nastepnie w atmosferze argonu, 2,2-dimetylo-5,5 bis(hydroksymetylo)-1,3-dioksan (10 g,
0,057 mol, 1 eq) i chloromréwczanu etylu (13,51 ml, 15,40 g, 0,142 mol, 2,5 eq)
rozpuszczono w 500 mL suchego THFu. Mieszaning reakcyjng ostudzono do 0 °C i powoli
wkroplono roztwor trietyloaminy (19,75 mL, 0,142 mol, 2,5 eq) w 50 mL suchego THFu.
Mieszaning reakcyjng mieszano przez 2 h w temperaturze 0 °C, a nastgpnie ogrzano do
temperatury pokojowej i mieszano przez kolejng godzing. Nastepnie mieszaning reakcyjng
przesagczono, THF odparowano pod proznig, a pozostato$¢ rekrystalizowano dwukrotnie
z THFu i wysuszono pod prdznig, aby otrzyma¢ monomer (KPC, 9,9-dimetylo-2,4,8,10-

tetraoksaspiro[5.5]undekan-3-onu).

'H NMR (600 MHz, CDCls, & ppm) : 1,44 (s, 6H, -CHs), 3,80 (s, 4H, -CH,-0), 4,30
(s, 4H, -CH,-0-C(0)-0-).

6.4.2. Polimeryzacja 9,9-dimetylo-2,4,8,10-tetraoksaspiro[5.5]Jundekan-3-onu (KPC)
katalizowana 1,5,7-triazabicyklo[4.4.0]dek-5-enem (TBD)

Polimeryzacj¢ prowadzono w komorze rekawicowej (H.O < 1 ppm, O, < 1 ppm). Do
wysuszonej fiolki o pojemnosci 10 mL zaopatrzonej w mieszadlo magnetyczne wprowadzono
KPC (0,0607 g, 0,3 mmol, 15 eq) i rozpuszczono w 1,5 mL suchego THFu. W drugiej fiolce
przygotowano roztwor mPEG (Mn = 5000 g/mol, 0,1 g, 0,02 mmol, 1 eq) i TBD (0,0014 g,
0,01 mmol, 0,5 eq) w 1,5 mL suchego THFu. Po rozpuszczeniu si¢ uktadu inicjujacego,
dodano go w jednej porcji do roztworu monomeru. Konwersje monomeru okreslono technikg
'H NMR w oparciu o catki sygnalow odpowiadajacych protonom grup metylenowych
monomeru & = 4,3 ppm i polimeru & = 4,2 ppm. Po zakonczeniu reakcji polimeryzacji,

mieszaning reakcyjng zakwaszono przy uzyciu zywicy jonowymiennej Dowex 50WX8
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Produkt - kopolimer, wytracono w zimnym eterze dietylowym i wysuszono pod proznig do

statej masy (przechowywano w komorze rekawicowej).

'H NMR (600 MHz, CDCls, & ppm): 1,42 (s, 6nH, -CH3), 3,37 (s, 3H, CH3-0), 3,66 (s,
4mH, -CH-CH,-0), 3,76 (s, 4nH, -CH-0), 4,2 (s, 4nH, -CH,-0O-C(0)-0-). SEC: (CHCls,
standardy polistyrenowe): M, = 7300 g mol™, = 1,42.

6.4.3. Polimeryzacja 9,9-dimetylo-2,4,8,10-tetraoksaspiro[5.5]undekan-3-onu (KPC)
katalizowana ukladem 1,8-diazabicyklo[5.4.0Jundek-7-enem/tiomocznik
(DBU/TU)

Polimeryzacj¢ prowadzono w komorze rekawicowej (H,O < 1 ppm, O, < 1 ppm). Do
suchej fiolki o pojemnosci 60 mL zaopatrzonej w mieszadlo magnetyczne wprowadzono KPC
(2 g, 9.88 mmol, 20 eq) i TU (0.37 g, 0.98 mmol, 2 eq) i rozpuszczono w 15 mL suchego
dichlorometanu. W drugiej fiolce przygotowano roztwéor mPEG (Mn = 5000 g/mol, 2.47 g,
0.49 mmol, 1 eq) i DBU (0.02 g, 0.09 mmol, 0.2 eq) w 10 mL suchego dichlorometanu.
Nastepni¢ po rozpuszczeniu si¢ ukladu inicjujacego, dodano go do roztworu monomeru
i kokatalizatora. Konwersje monomeru okreslono technika 'H NMR bazujac na catkach
sygnatéw odpowiadajacych protonom grup metylenowych monomeru 6 = 4,3 ppm i polimeru
& = 4,2 ppm. Po zakonczeniu reakcji polimeryzacji mieszaning reakcyjng zakwaszono
Dowexem 50WX8. Otrzymany kopolimer wytracono w zimnym eterze dietylowym

i wysuszono pod proznig do stalej masy (przechowywano w komorze rekawicowej).

'H NMR (600 MHz, CDCls, & ppm): 1,42 (s, 6nH, -CHs), 3,38 (s, 3H, CH3-0), 3,64 (s,
4mH, -CH2-CH3-0-), 3,77 (s, 4nH, C-CH3-0), 4,2 (s, 4nH, -CH,-0O-C(0)-0-). SEC: (DMF,
standardy PEG): M, = 8300 g mol ™}, © = 1.09.

Diblokowy kopolimer poli(glikol etylenowy-b-weglan trimetylu) (mPEG-b-PTMC) zostat

zsyntezowano w takich samych warunkach stosujac weglan trimetylu jako monomer.

'H NMR (600 MHz, CDCls, & ppm): 2.05 (m, 2nH, -CH,-CH,-O-C(0)), 3.38 (s, 3H,
CH3-0), 3.64 (s, 4mH, -CH2-CH,-0-), 4.24 (t, 4nH, -CH-O-C(O)). SEC: (DMF, standardy
PEG): M, = 9000 g mol ™, b = 1.05.

6.5. Synteza oligo[R]-3-hydroksymaslanu

Oligomery poli([R]-3-hydroksymaslanu otrzymano przez kontrolowane zmydlanie
naturalnego wysokoczasteczkowego nPHB wobec wodoroweglanu sodu.

Wysokoczasteczkowy nPHB 100 g zmieszano z 12 g NaHCO3. Otrzymang mieszaning
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poddano obrdbce termicznej W jednoslimakowej wyttaczarce laboratoryjnej z trzema strefami
grzewczymi kazda o dlugosci 8 cm, o temperaturach 110 °C, 175 °C i 175 °C, przy
80 obr./min (polimer znajdowal si¢ w wytlaczarce okoto 2 min). Otrzymany produkt
rozpuszczono w chloroformie i trzykrotnie przemyto 1 M roztworem HCI, nastepnie fazg
organiczng myto woda dejonizowana, az do uzyskania odczynu obojetnego, po czym

wytracono w heksanie i suszono pod préznig do stalej masy.

'H NMR (600 MHz, CDCls, & ppm): 1,28 (d, 3nH, -CH(CHs)-CH,-), 1,86 (d, 3H,
CH3=CH-), 2,5 (m, 2nH, -CH(CH3;)-CHj>-), 5,25 (m, 1nH, -CH(CHj3)-CH>-), 5,8 ppm (d, 1H,
=CH-C(0)-0-), 6,95 (m, 1H, CH3;-CH=). SEC: (CHCls, standardy polistyrenowe): M, = 1000
gmol™ D=18.

6.6. Synteza triblokowego kopolimeru poli(glikol etylenowy-b-9,9-dimetylo-2,4,8,10-
tetraoksaspiro[5.5]undekan-3-on-b-[R]-3-hydroksymaslan)

W kolbie okraglodennej zaopatrzonej w mieszadlo magnetyczne, w atmosferze suchego
argonu rozpuszczono oligo[R]-3-hydroksymaslan (0,08 g, 0,08 mmol, 1,2 eq) w 20 mL
suchego dichlorometanu, dodano 2 krople suchego DMFu i termostatowano w temperaturze
0 °C. Nastepnie do mieszaniny reakcyjnej powoli wkroplono roztwor chlorku oksalilu (0,008
ml, 0,093 mmol, 1,4 eq) w 10 mL suchego dichlorometanu. Reakcje prowadzono przez
20 minut w 0 °C, nast¢pnie kolb¢ wyjeto z tazni lodowej i mieszano przez kolejne 2 h
w temperaturze pokojowej. Nastgpnie odparowano roztwor do sucha pod proznig, a
otrzymany o-krotonian-e-chlorek acylu-nPHB rozpuszczono w 15 mL suchego
dichlorometanu i w atmosferze argonu powoli wkroplono do termostatowanego w 0 °C
roztworu mPEG-b-PKPC (0,5 g, 0,067 mmol, 1 eq) i trietyloaminy (0,093 ml, 0,0675 g 0,667
mmol, 10 eq) w 20 mL suchego dichlorometanu. Reakcje prowadzono przez 20 min
w temperaturze 0 °C, nastepnie kolbe wyjeto z tazni lodowej i mieszano przez kolejne 3 h
w temperaturze pokojowej. Nastepnie wszystkie lotne zwigzki odparowano pod proznia,
a otrzymany produkt rozpuszczono w 20 mL suchego tetrahydrofuranu. Nierozpuszczony
chlorek trietyloaminy i nieprzereagowane oligoestry odsagczono na ztozu z tlenku glinu, ktore
nastgpnie przemyto dodatkowymi 20 mL suchego tetrahydrofuranu. Otrzymany kopolimer

wytragcono w zimnym heksanie i suszono pod préznig do statej masy.

'H NMR (600 MHz, CDCls, & ppm): 1,42 (s, 6nH, -CHs), 3,37 (s, 3H, CH3-0), 3,66 (5,
4mH, -CH,-CH,-0), 3,76 (s , 4nH, -CH,-0), 4,2 (s, 4nH, -CH,0-C(0)-0), 1,28 (d, 3nH, (-
CH(CHs)-CHy-), 2,5 (m, 2nH, -CH(CHs)-CH,-), 5,25 (m, 1nH, (-CH(CHs)-CH,-), 1,86 (d,
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3H, CH3=CH-), 5,8 (d, 1H, (=CH-C(0)-O-), 6,95 (m, 1H, CHs3-CH=). SEC: (CHCls,
standardy polistyrenowe): M, = 8300 g mol *, B = 1,57.

6.7. Tworzenie i charakterystyka micel

Micele z otrzymanych kopolimeréw utworzono metodg bezposredniego odparowania
rozpuszczalnika. Do przygotowania micel zastosowano jednakowa procedurg dla wszystkich
otrzymanych amfifilowych kopolimeréw. W wysuszonym reaktorze rozpuszczono kopolimer
w suchym dichlorometanie, a nastgpnie odparowano do sucha rozpuszczalnik pod
zmniejszonym cisnieniem, aby uzyska¢ cienki film kopolimeru na dnie fiolki. Nast¢pnie
dodano odpowiednig ilos¢ buforu fosforanowego (lub wody), aby uzyskaé stezenie 1 mg/mL,
po czym mieszano przez okoto 1 h w temperaturze pokojowej, a nastgpnie sonifikowano
w lazni ultradzwickowej wypetnionej woda z lodem, przez okoto 30 do 60 minut, az do
wyklarowania si¢ roztworu. Otrzymany roztwor przefiltrowano przez filtr strzykawkowy (0,2
um) w celu rozbicia wigkszych agregatow. Przefiltrowany roztwor zamrozono w ciektym
azocie, liofilizowano, po czym otrzymane micele w formie proszku przechowywano

w lodéwce w komorze rgkawicowe;.

Krytyczne st¢zenie micelizacji wyznaczono stosujac piren jako sonde fluorescencyjng. Do
roztworéw micel o roznych stezeniach (w zakresie od 1 - 10> do 1 mg/mL) w buforze
fosforanowym dodano 100 pL roztworu pirenu o stezeniu 6 - 10° mol/L w acetonie. Probki
inkubowano w ciemnosci przez 24 h w temperaturze pokojowej, po czym przeprowadzono
analizy spektrofluorymetryczne rejestrujagc widma fluorescencyjne w zakresie od 300 do 360
nm przy wzbudzeniu falg o dlugosci 391 nm. CMC wyliczono z wykresu stosunku
intensywnos$ci $wiatla emitowanego pirenu przy dhugosci fali 336 nm do 333 nm od

logarytmu stezenia kopolimeru.

Srednice hydrodynamiczng micel okreslono metoda dynamicznego rozpraszania $wiatla.
W celu zbadania stabilno$ci otrzymanych micel w $rodowisku 0 réoznym pH, 10 mg
odpowiednich zliofilizowanych micel zdyspergowano w 10 mL buforu fosforanowego
o odpowienim pH. Roztwor inkubowano w temperaturze 37 °C i w ustalonych odstgpach

czasu wykonywano pomiar.

6.8. Badania parametréw enkapsulacji i uwalniania substancji aktywnych in vitro

Micele enkapsulowane substancjami aktywnymi przygotowano stosujac podobng

procedure jak w przypadku przygotowywania pustych micel. Kopolimer i substancj¢ aktywna
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w stosunku wagowym 10:1 rozpuszczono w dichlorometanie, po czym odparowano
rozpuszczalnik, aby uzyska¢ cienki film na dnie fiolki. Nastepnie dodano odpowiedniego
buforu fosforanowego, aby uzyskac stezenie okoto 1 mg/mL, po czym mieszano przez okoto
1 h, a nastepnie w lazni ultradzwickowej wypetnionej woda z lodem, przez okoto 30 do 60
minut. Otrzymany roztwor odwirowano w 3000 obr/min przez 5 min, aby usungé
niezaladowang substancje aktywng. Supernatant przefiltrowano przez filtr strzykawkowy
(0,2 um) w celu rozbicia wickszych agregatow. Przefiltrowany roztwdr zamrozono w ciektym
azocie, liofilizowano, po czym otrzymane micele w formie proszku przechowywano
w lodowce w komorze rekawicowej. W celu okreslenia parametrow enkapsulacji tj.
efektywnosci enkapsulacji (DLE, ang. drug loading efficiency) oraz efektywnosci
zatadowania leku (DLC, ang. drug loading content) odpowiednig ilo$¢ enkapsulowanych
micel rozpuszczono w DMSO i analizowano za pomocag spektroskopii UV-Vis,
z wykorzystaniem metody krzywej wzorcowej. Parametry enkapsulacji obliczano przed

kazdym eksperymentem osobno. Wartosci DLE i DLC obliczono zgodnie z réwnaniami:

o, . masa leku w micelach
% efektywnos$¢ enkapsulacji = _ -100%
masa leku uzyta do eksperymentu

L, : masa leku w micelach
% efektywnos$¢ zatadowania = masa enkapsulowanych micel -100%

Badania uwalniania lekéw in vitro prowadzono w 37 °C w buforach fosforanowych
o roéznych pH (7,4, 6,4 1 5,5). Do kasetki dializacyjnej Float-A-Lyzer G2 (MWCO 7000)
wprowadzono 3 mL enkapsulowanych substancja aktywna micel w buforze o pH 7,4.
Nastepnie kasetke dializacyjng umieszczono w zlewce termostatowanej w 37 °C z buforem
fosforanowym (150 mL) o odpowiednim pH i delikatnie mieszano. W ustalonych odstgpach
czasu pobierano probke 50 pL z kasetki dializacyjnej 1 uzupehiano ja taka samg iloscig
Swiezego buforu oraz wymieniano bufor odbierajacy na swiezy. Ilos¢ uwolnionej substancji
aktywnej okreslono przez pomiar absorbancji przy dtugosci fali 481 nm dla doksorubicyny
i 260 nm dla glikokoniugatu 8-hydroksychinoliny, w oparciu o krzywa wzorcowa.
Eksperymenty uwalniania przeprowadzono trzykrotnie, a dane przedstawiono jako s$rednig

arytmetyczng (n = 3) + odchylenia standardowe.
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6.9. Otrzymywanie i charakterystyka supramolekularnych hydrozeli

Otrzymane tak jak opisano w punkcie 6.8. liofilizowane micele enkapsulowane
doksorubicyng rozdyspergowano w buforze fosforanowym o pH 7.4 (15 mg/mL) jako
presukrsor supramolekularnego hydrozelu. Nast¢pnie do roztworu micel dodano takg sama
objetos¢ 12% roztworu a-cyklodekstryny w buforze fosforanowym. Mieszaning
worteksowano przez okoto 1 minute, a nastgpnie sonifikowano w tazni ultradzwigkowej przez
kolejng minute. Otrzymang mieszaning pozostawiono na noc w lodéwce do zzelowania.
W ten sposob otrzymane supramolekularne hydrozele byly stosowane w analizach bez innych
modyfikacji lub w przypadku badan technikami XRD, DSC i1 SEM wykorzystano
liofilizowane probki supramolekularnych hydrozeli. Aby okresli¢c wptyw pH $rodowiska na
wlasciwosci reologiczne otrzymanych supramolekularnych hydrozeli, przygotowano
w formie cylindra 5 cm® hydrozelu, ktory po zestaleniu umieszczono w zlewce do ktorej
dodano 50 mL odpowiedniego buforu fosforanowego (tak aby caty hydrozel byt zanurzony
w buforze), po czym zlewki inkubowano w cieplarce w 37 °C lekko wytrzasajac. PO
odpowiednim czasie ze zlewki wylano bufor fosforanowy a probke hydrozelu ostroznie

przeniesiono do reometru i przeprowadzono analizy.

6.10. Badania parametrow enkapsulacji i uwalniania substancji aktywnych in vitro
z supramolekularnych hydrozeli

Parametry enkapsulacji micel doksorubicyng okreslono tak jak opisano w punkcie 6.8.
Supramolekularne hydrozele zatadowane dwoma lekami przygotowano stosujgc podobg
procedure jak w przypadku pustych hydrozeli. Do 10 mL roztworu 12% a-CD zawierajacego
2 mg glikokoniugatu 8-hydroksychinoliny w buforze fosforanowym o pH 7,4, dodano 10 mL
roztworu micel (15 mg/mL) enkapsulowanych DOX w buforze fosforanowym o pH 7,4.
Mieszaning worteksowano przez 1 minute, po czym sonifikowano w tazni ultradzwigkowej
przez kolejng minute i zostawiono na noc do zestalenia w lodowce. Badania uwalniania lekow
in vitro prowadzono w 37 °C w buforach fosforanowych o réznych pH (7,4, 6,4 i 5,5). Do
probowki dializacyjnej typu Slide-A-Lyzer Mini Dialysis Device (MWCO 3500 Da)
wprowadzono 5 cm? supramolekularnego hydrozelu zatadowanego dwoma lekami. Nastegpnie
proboéwke dializacyjng uzupetliono buforem fosforanowym (50 mL) o odpowiednim pH
i umieszczono w cieplarce w temperaturze 37 °C, delikatnie wstrzasajac. W okreslonych
odstepach czasu z probowki dializacyjnej pobierano caly bufor fosforanowy (50 mL)
1 uzupetiano $wiezym. Ilo$¢ uwolnionej substancji aktywnej okreslono przez pomiar

absorbancji przy dlugosci fali 481 nm dla doksorubicyny i 260 nm dla glikokoniugatu
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8-hydroksychinoliny w oparciu o krzywa wzorcowa. Eksperymenty uwalniania
przeprowadzono trzykrotnie, a dane przedstawiono jako srednig arytmetyczng (n = 3)

+ odchylenia standardowe.

6.11. Badania biologiczne in vitro

Badania komorkowe zostaty przeprowadzone we wspolpracy z Centrum Biotechnologii
Politechniki Slaskiej. Komorki na ktérych przeprowadzono badania: Prawidlowe fibroblasty
skory ludzkiej NHDF-Neo (Lonza, Polska); Linia komorkowa raka piersi MCF-7, ktorg
pobrano z banku komorek Instytutu Onkologii im. Marii Sktodowskiej-Curie w Gliwicach;
Linia komorkowa raka jelita grubego HCT 116 (ATCC). Do badan cytotoksyczno$ci
zastosowano test MTT (test redukcji soli tetrazolowej (bromek 3-[4-dimetylotiazol-2-ilo]-2,5-
difenylotetrazolu). Dla kazdego badanego zwigzku test MTT wykonano w co najmniej trzech
niezaleznych powtorzeniach z minimum czterema powtdérzeniami technicznymi. Roztwory
wyj$ciowe badanych wolnych substancji aktywnych przygotowano w DMSO 1 rozcienczono
odpowiednimi objetosciami medium hodowlanego bezposrednio przed eksperymentem.
Stezenie DMSO wynosito <0,5%, a hodowle kontrolne prowadzono przy adekwatnej ilosci
DMSO. Liofilizowane puste micele lub micele enkapsulowane substancjami aktywnymi
rozdyspergowano w odpowiedniej ilosci medium hodowlanego bezposrednio przed
eksperymentem. W przypadku supramolekularnych hydrozeli, otrzymano je bezposrednio
w medium hodowlanym i rozcienczano dalej w odpowiedniej ilosci medium hodowlanego
bezposrednio przed eksperymentem. Komorki wysiano w dotkach ptytki 96-dotkowej w ilosci
2 - 10° dla linii komérkowej HCT-116 lub 5 - 10° dla linii komérkowych MCE-7 i NHDF-
Neo na dotek. Nastepnie hodowle komérkowe inkubowano przez 24 h w temperaturze 37 °C,
w nawilzonej atmosferze zawierajacej 5% CO», po czym usuni¢to medium znad komorek
i dodawano roztwoér badanych zwigzkéw w medium o rdéznych st¢zeniach i dalej inkubowano
przez 24, 48 i 72 h. Po inkubacji, medium znad komorek usuwano, a do kazdego dotka
dodano roztwor MTT (50 uL, 0,5 mg/mL w buforze fosforanowym). Komorki inkubowano
z roztworem MTT przez 3 h do momentu zredukowania soli tetrazolowej i wytworzenia
krysztatow formazanu. Nastgpnie wytragcony formazan rozpuszczono w DMSO 1 wykonano
spektrofotometryczny pomiar absorbancji wytworzonego produktu w czytniku mikroptytek
przy dtugosci fali 570 nm. Wszystkie wyniki przedstawiono procentowo w odniesieniu do
proby kontrolnej. Wartosci ICsg obliczono stosujac program CalcuSyn. Wartos¢ 1Csp
zdefiniowano jako stezenie zwigzku, przy ktorym dochodzi do zahamowania proliferacji

komorkowej o 50% w stosunku do wariantu kontrolnego.
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Cytometri¢ przeptywowa wykorzystano do badan cyklu komoérkowego i apoptozy. W tym
przypadku, komorki wysiano w dotkach plytki 6-dotkowej w stezeniach 3 - 10° dla linii
komorkowej HCT-116 Iub 4 - 10° dla linii komérkowych MCF-7 i NHDF-Neo na dolek.
Hodowle komorkowe inkubowano przez przez 24 h w temperaturze 37 °C, w nawilzonej
atmosferze zawierajacej 5% CO2, po czym usuni¢to medium hodowlane znad komoérek
1 zastgpiono je roztworem badanych zwigzkéw w medium o st¢zeniu rownym wartosci ICsg
i inkubowano przez 24 h. Nastepnie zlano medium znad komorek, a komorki odczepiono od
dna naczynia poprzez trypsynizacj¢. Komoérki odwirowano, usuni¢to supernatant, przemyto
buforem fosforanowym, i ponownie odwirowano i usuni¢to supernatant. Otrzymany osad
zawieral komorki, ktore wykorzystano do dalszych eksperymentow. Do badan apoptozy
komorkowej przeprowadzono test z wykorzystaniem aneksyny V oraz jodku propidyny.
Otrzymane tak jak opisano powyzej komorki zawieszono w 50 uL zimnego buforu, po czym
dodano 2,5 uL aneksyny V i 10 pL jodku propidyny i probki inkubowano przez 20 minut w
temp. 37 °C. Po tym czasie dodano 250 pL buforu i prébki inkubowano w ciemnosci przez 15
minut. Zawiesing zworteksowano i przeniesiono do probowek dedykowanych do cytometru,
po czym wykonano pomiary. Do badan cyklu komoérkowego, komorki zawieszono w 250 puL
buforu hipotonicznego (skladajacego si¢ z: dihydratu cytrynianu sodu 1 mg/mL, jodku
piperydyny, 1 mg/mL RNAzy A 10 mg/mL i Tritonu X-100 1:9) i inkubowano w ciemnosci
w temperaturze pokojowej przez 20 minut. Po inkubacji mieszaniny zworteksowano
1 przeniesiono do probowek stuzacych do analizy, a nastepnie wykonano pomiary. Uzyskane
dane z badan cytometrycznych analizowano wykorzystujac oprogramowanie Flowing

Software.

Obrazowanie mikroskopowe komorek przeprowadzono przy uzyciu mikroskopii
fluorescencyjnej (mikroskop Olympus FV1000). Komorki wysiano w szalkach ze szklanym
dnem w stezeniu 5 - 10* (HCT-116, MCF-7, NHDF-Neo) w 2 mL medium i inkubowano
przez 24 h w temp. 37 °C w nawilzonej atmosferze zawierajacej 5% CO;. Nastepnie medium
usuni¢to znad komorek i zastgpiono roztworem doksorubicyny lub micel z enkapsulowang
doksorubicyng (w dawce 1 uM leku) w medium hodowlanym i inkubowano przez 24 h. Po
tym czasie, do medium dodano 2 pL barwnika Hoechst 33342 i inkubowano w ciemnosci
przez 20 min w temp. 37 °C. Nastepnie medium usuni¢to, a komorki przemyto buforem
fosforanowym. Do kazdej szalki dodano 500 uL buforu fosforanowego, komorki przykryto

szkietkiem 1 obserwowano pod mikroskopem fluorescencyjnym. Wszystkie warunki
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obrazowania, w tym moc lasera, fotopowielacz i ustawienia przesuniecia zostaty dopasowane

do instesywnosci fluorescencji probki.

W celu okreslenia jaki charakter (dziatanie synergistyczne, antagonistyczne lub
addytywne) ma efekt potaczenia doksorubicyny i glikokoniugatu 8-hydroksychinoliny
wyznaczono indeks kombinacji metoda Chou-Talalaya [311] korzystajac z programu
CalcuSyn. Obliczone wartosci indeksu kombinacji (CI) pozwalajg okreslic rodzaj efektu
kombinacji w nastepujacy sposob: CI < 1 synergistyczne dziatanie; CI > 1 anatognistyczne

dziatanie; CI = 1 dziatanie addytywne (brak interakcji).

6.12. Metody analityczne
6.12.1. Spektroskopia magnetycznego rezonansu jadrowego (NMR)

Analizy techinka NMR wykonano na spektrometrze Bruker Ultrashield Avance Il
z czestotliwoécia rezonansowa dla 'H 600 MHz. Akwizycje widm prowadzono w
temperaturze pokojowej dla roztworéw badanych prébek w CDCl;, DMSO-ds lub D,0O

stosujagc TMS jako wzorzec.
6.12.2. Chromatografia zelowa (SEC)

Chromatografi¢ zelowa, SEC (chromatografia wykluczenia wg rozmiaréw) stosowano do
wyznaczenia liczcbowo (M,) i wagowo (M,,) s$rednich mas molowych oraz dyspersji mas
molowych (My/M;) otrzymanych polimeréw w oparciu o krzywa kalibracji wykonang dla
standardow poli(glikolu etylenowego) lub polistyrenowych. Ukltad rozdzielajacy stanowita
kolumna typu styragel PLgel 5 pm MIXED-E (Polymer Laboratories). Uklad detekcji
stanowit refraktometr roznicowy Shodex SE 61 pracujacy przy przeplywie eluenta 1 mL/min
w ukladzie termostatowanym w temp. 35 °C. Dla tego ukladu jako eluent stosowano
chloroform. Prowadzono réwniez analizy stosujac jako eluent DMF, w ukladzie
rozdzielajacym ztozonym z zestawu kolumn: PSS GRAM gel guard, PSS GRAM 100 A, PSS
GRAM 1000 A, PSS GRAM 3000 A i detektora refraktometrycznego Dn-2010 RI (WGE Dr.

Bures).

6.12.3. Spektrometria mas (ESI-MS)

Analizy technikg wielostopniowej spektrometrii mas z zastosowaniem jonizacji metoda

elektrorozpylania prowadzono stosujac spekrometr masowy Finnigan LCQ w zakresie do
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2000 Da. Analizy polimeréw przeprowadzono w mieszaninie metanol/chloroform (1:1 v/v)
przy cigglym dozowaniu probki z szybkoscig przeptywu 7 pL/min. Zrodlo jonow LCQ ESI
pracowalo przy napigciu 4,5 kV a temperatura kapilary wynosita 200 °C. Jako gaz

nebulizujacy stosowano Np. Widma rejestrowano w trybie jondw dodatnich.

6.12.4. Spektroskopia w podczerwieni (FTIR)

Analizy metoda spektroskopii absorpcyjnej w podczerwieni wykonano na spektrometrze
Jasco FT-IR 6700 wyposazonym w sond¢ zewnetrzng MultiLoop MIR. Transmisje

promieniowania podczerwonego rejestrowano w zakresie 2000 — 800 cm’™.

6.12.5. Chromatografia gazowa-spektrometria mas (GC-MS)

Analizy GC-MS wykonano przy uzyciu chromatografu Agilent 7890C sprzezonego
z spektrometrem masowym Agilent 5975C. Do identyfikacji produktéw wykorzystano
bibliotek¢ widm masowych NIST-EPA-NIH.

6.12.6. Spektroskopia fluorescencyjna

Widma fluorescencyjne zostaly otrzymane na spektrometrze Hitachi F-2500.

6.12.7. Dynamiczne rozpraszanie Swiatla (DLS)

Pomiary dynamicznego rozpraszania $wiatta wykonano na aparacie Zetasizer Nano ZS90
(Malvern Instruments) lub wykorzystujac goniometr Brookhaven BI-200 wyposazony
w cyfrowg autokorelacje Brookhaven BI-9000 AT oraz laser 35 mW ze S$wiatlem
spolaryzowanym pionowo o dhugosci fali A = 637 nm. Pomiary DLS prowadzono w stalej

temperaturze 25 lub 37 °C. Krzywa korelacji opracowano za pomocg algorytmu CONTIN.

6.12.8. Kriogeniczna transmisyjna mikroskopia elektronowa (cryo-TEM)

Mikrofotografie cryo-TEM wykonano z wykorzystaniem mikroskopu Tecnai F20 TWIN
(FEI Company), wyposazonego w dziato elektronowe z emisjg polowa (FEG, pracujacym
przy napigciu przyspieszajacym 200 kV). Obrazy zostaly zarejestrowane przez zamontowana
oddolnie kamer¢ CCD Eagle 4k HS (FEI Company) i opracowane z wykorzystaniem
oprogramowania TEM Imaging & Analysis (FEI Company).

6.12.9. Spektroskopia w zakresie widzialnym i nadfiolecie (UV-Vis)

Widma absorpcyjne w zakresie UV-Vis rejestrowano na spektrofotometrze Jasco V-570
UV-Vis-NIR.

148



6.12.10. Dyfrakcja promieniowania rentgenowskiego (XRD)

Pomiary XRD przeprowadzono przy uzyciu dyfraktometru D8 Advance (Bruker), stosujac
jako zrédlo promieniowania lampe Cu-Ka (A = 1,54 A). Szybkoéé skanowania wynosita

1,2°/min z krokiem skanowania 0,01° w zakresie od 5° do 55° 20.

6.12.11. Réznicowa kalorymetria skaningowa (DSC)

Analizy DSC wykonywano przy uzyciu aparatu TA DSC Q2000 apparatus
(TA Instruments) skalibrowanego indem o wysokiej czystosci. Do$wiadczenia prowadzono
w atmosferze azotu przy szybkosci przetywu 60 mL/min. Charakterystyke termiczng probek
przeprowadzono w temperaturze od -20 °C do 180 °C z szybkos$cig grzania 20 °C/min.

6.12.12. Reometria

Badania reologiczne wykonano przy uzyciu reometru rotacyjnego Brookfield RST-CPS,

w uktadzie pomiarowym typu stozek-plytka ($rednica stozka 70 mm, kat 1°) w temperaturze
37 °C.

6.12.13. Skaningowa mikroskopia elektronowa (SEM)

Analizy z wykorzystaniem skaningowej mikroskopii elektronowej wykonywano przy
uzyciu mikroskopu Quanta 250 FEG (FEI Company). Analizy przeprowadzono w niskiej

prozni (80 Pa) stosujgc napiecie przyspieszajace 5 kV, probek nie napylano ztotem.
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9. Streszczenie

Celem niniejszej pracy bylo opracowanie nowych, pH-czutych systemow kontrolowanego
dostarczania substancji biologicznie aktywnych. Obiektami badan byly micele
i supramolekularne hydrozele utworzone z PEGylowanych kopolimerow odpowiednio
poli([R,S]-3-hydroksymaslanu) oraz poliweglandw alifatycznych. W celu nadania pH-czutego
charakteru otrzymywanym nos$nikom lekow, wprowadzono do struktury kopolimerow
wigzania chemiczne stabilne w warunkach fizjologicznych, a ulegajace hydrolizie
w kwasnym $rodowisku, tak aby zmiana morfologii wytworzonych no$nikow wywotana
zmiang pH skutkowala uwolnieniem enkapsulowanych lekow. W ramach pracy otrzymano

trzy rodzaje pH-czutych nosnikow lekow.

W pierwszej czesci pracy przedstawiono wyniki badan dotyczace micel z mechanizmem
Zrzucania powloki PEG otrzymanych z diblokowego kopolimeru poli(glikol etylenowy-
hydrazon-b-[R,S]-3-hydroksymaslan). Otrzymane micele byty  enkapsulowane
glikokoniugatami  (glukozy i galaktozy) 8-hydroksychinoliny, w celu zwigkszenia
selektywno$ci terapii przeciwnowotworowej, majac na uwadze, gdyz oba wektory (pH-
czuto$¢ nosnika oraz glikokoniugacja) ,celuja” w charakterystyczny dla komorek
nowotworowych efekt Warburga. Zsyntezowano makroinicjator monometoksy-poli(glikolu
etylenowego) o masie molowej 5000 g/mol zawierajacy w strukturze wigzanie hydrazonowe
oraz karboksylanowe grupy koncowe, ktory uzyto w anionowej polimeryzacji
B-butyrolaktonu i otrzymano amfifilowy kopolimer zdolny do samoorganizacji w micele.
Przeprowadzone badania fizykochemiczne otrzymanych micel z metodg dynamicznego
rozpraszania $wiatla wykazaty, ze no$niki sa stabilne w warunkach fizjologicznych (pH 7,4),
natomiast hydroliza wigzania hydrazonowego w $rodowisku kwasnym (pH 6,4 1 5,5) sprawia,
ze zrzucana jest zewnetrzna warstwa PEGu, w efekcie czego micele reorganizuja si¢
w wigksze struktury. Badania parametrow enkapsulacji potwierdzily uzyteczno$¢
otrzymanych micel jako no$nikow do kontrolowanego uwalniania badanych substancji
biologicznie aktywnych. Jednoczesnie wykazano zalezna od pH s$rodowiska szybkosé
uwalniania leku. Badania cytotoksycznoséci in vitro potwierdzily, ze puste micele sg
nietoksyczne zaré6wno wobec badanych linii komérek nowotworowych, jak i linii komorek
zdrowych. Wyniki testow cytotoksycznosci wykazaty, Ze micele enkapsulowane
glikokoniugatami 8-hydroksychinoliny Iub doksorubicyna skutecznie hamujg proliferacje
komorek nowotworowych. Stwierdzono réwniez, ze enkapsulacja zwigzkoéw aktywnych

w otrzymanych micelach wyraznie zwigksza wspolczynnik selektywnos$ci badanych prolekow
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i lekow. Wyniki analiz apoptozy i cyklu komoérkowego z wykorzystaniem cytometrii
przeptywowej potwierdzily dziatanie przeciwnowotworowe badanych prolekow i micel
enkapsulowanych prolekami i wykazaty, ze sa one proapoptotyczne, a jednocze$nie nie
wywoluja nekrozy komoérek. Przeprowadzone badania obrazowania z wykorzystaniem
mikroskopii fluorescencyjnej wykazaty, ze otrzymane micele moga skutecznie dostarczac

enkapsulowane leki do komoérek nowotworowych i uwalnia¢ je wewnatrzkomérkowo.

W drugiej czeséci pracy przedstawiono wyniki badan dotyczace micel z mechanizmem
pecznienia, otrzymanych z diblokowego kopolimeru - poli(glikol etylenowy-b-9,9-dimetylo-
2,4,8,10-tetraoksaspiro[5.5]undekan-3-on) i triblokowego kopolimeru - poli(glikol etylenowy-
b-9,9-dimetylo-2,4,8,10-tetraoksaspiro[5.5]undekan-3-on-b-[R]-3-hydroksymaslan).
Kopoli(etero-weglan) syntezowano na drodze anionowej polimeryzacji szcze$cioczlonowego
cyklicznego weglanu funkcjonalizowanego ugrupowaniem ketalowym (9,9-dimetylo-
2,4,8,10-tetraoksaspiro[5.5]undekan-3-onu) inicjowanej monometoksy-poli(glikolem
etylenowym) z uzyciem superzasady (1,5,7-triazabicyklo[4.4.0]dek-5-en) jako katalizatora.
Nastepnie syntezowano triblokowy kopolimer w reakcji estryfikacji hydroksylowej grupy
koncowej  kopoli(etero-weglanu)  karboksylowa grupa oligo[R]-3-hydroksymaslanu.
Wprowadzenie ugrupowania ketalowego do struktury kopolimeru pozwolifo na otrzymanie
pH-czutych micel, poniewaz zalezna od kwasowos$ci srodowiska hydroliza tego ugrupowania
prowadzita do powstania dwoch grup hydroksylowych ostabiajagcych oddzialywania
hydrofobowe w rdzeniu miceli. W efekcie tego, micele peczniaty uwalniajac enkapsulowana
substancje aktywng. Badania uwalniania lekow wykazaly zalezny od pH s$rodowiska profil
uwalniania enkapsulowanych zwigzkow oraz potwierdzily, ze dodatek oligo[R]-3-
hydroksymaslanu zwigksza stabilno$¢ otrzymanych micel, co przetozylo si¢ na spowolniong
kinetyke uwalniania. Badania cytotoksycznosci wykazaly, ze puste micele byly nietoksyczne
dla badanych linii komoérkowych, podczas gdy micele enkapsulowane glikokoniugatami
wykazywaty znacznie zwigkszong w poroOwnaniu z wolnymi glikokoniugatami zdolno$¢ do

hamowania proliferacji komérek nowotworowych.

W ostatniej czg$ci pracy przedstawiono wyniki badan dotyczace supramolekularnego
hydrozelu  przeznaczonego do  wspoldostarczania ~ dwoch  rodzajow  Srodkow
przeciwnowotworowych, hydrofilowego glikokoniugatu 8-hydroksychinoliny i hydrofobowej
doksorubicyny. Do otrzymania hydrozelu uzyto poli(glikol etylenowy-b-9,9-dimetylo-
2,4,8,10-tetraoksaspiro[5.5]undekan-3-onu) i a-cyklodekstryny. W wyniku oddziatywan typu
gosc¢-gospodarz fancuchy poli(glikolu etylenowego) penterowaly wneke o-cyklodekstryny
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tworzac poli(pseudo)rotaksany, ktore nastepnie agregujac w krystaliczne kompleksy typu
kanalowego tworza wezly sieci hydrozelu. Tworzenie poli(pseudo)rotaksandw zostalo
potwierdzone badaniami dyfrakcji promieni rentgenowskich oraz skaningowej kalorymetrii
réznicowej, a badania reologiczne wykazaly tiksotropowy charakter supramolekularnego
hydrozelu. Zaladowany substancjami aktywnymi otrzymany supramolekularny hydrozel
wykazal profil przyspieszonego uwalniania lekow w kwasnym $§rodowisku, ze wzgledu na
wywolang kwasem hydroliz¢ obecnych w strukturze micel wigzan ketalowych oraz obnizenie
stalej kompleksowania gos¢-gospodarz a-cyklodekstryna-poli(glikol etylenowy). Badania
komorkowe wykazaly, ze supramolekularny hydrozel jest nietoksyczny wobec linii komoérek
zdrowych i nowotworowych. Badania cytotoksycznosci wykazaly, Ze polaczenie
doksorubicyny i glikokoniugatu 8-hydroksychinoliny skuteczniej hamowalo proliferacje
komorek nowotworowych, niz stosowanie zwigzkbw  osobno, co  przypisano

synergistycznemu dziataniu.

Na podstawie opisanych w niniejszej pracy badan mozna wywnioskowaé, ze
wykorzystanie  pH-czulych nosnikow lekow  przeciwnowotworowych, szczegdlnie
glikokoniugatow, zwicksza selektywnos$¢ terapii 1 jednoczesnie pozwala na stosowanie
znacznie mniejszych dawek lekow, aby osiggng¢ ten sam efekt terapeutyczny jak
W przypadku stosowania wolnych lekéw, co powinno prowadzi¢ do zmniejszenia skutkow

ubocznych terapii.

10. Summary

The aim of this study was to develop novel, pH-responsive systems for the controlled
release of biologically active substances. The subjects of the research were micelles and
supramolecular hydrogels based on PEGylated copolymers of poly([R, S]-3-hydroxybutyrate)
and/or aliphatic polycarbonates. In order to obtain the pH-sensitive nature of the resulting
drug carriers, the chemical bonds that are stable under physiological conditions and
hydrolyses in acidic environments were introduced into the structure of the copolymers. The
change in the morphology of the carriers caused by the acid-triggered hydrolysis of pH-
sensitive chemical bonds results in the release of the encapsulated drugs. In the present

dissertation, three types of pH-sensitive drug carriers were designed and prepared.

The first part of the dissertation presents the results of research on micelles with a PEG

shell-shedding mechanism prepared from poly(ethylene glycol-hydrazone-b-[R,S]-3-

172



hydroxybutyrate) (mPEG-hyd-aPHB) diblock copolymer. The monomethoxy-poly(ethylene
glycol) macroinitiator with a molar mass of 5000 g/mol containing a hydrazone bond in the
structure and carboxylate end groups was synthesized. Then the macroinitiator was used in
the anionic polymerization of -butyrolactone, and an amphiphilic copolymer capable of self-
assembly into micelles was obtained. The physicochemical studies of the obtained micelles
using the dynamic light scattering method indicated that the micelles are stable under
physiological conditions (pH 7.4), while the hydrolysis of the hydrazone bond in the acidic
environment (pH 6.4 and 5.5) causes the shedding of outer PEG layer, resulting in micelles
reorganize into larger structures. The mPEG-hyd-aPHB micelles were encapsulated with
8-hydroxyquinoline glycoconjugates (glucose and galactose) in order to increase anticancer
therapy selectivity, due to that both vectors (nanocarrier pH-sensitivity and glycoconjugation)
take advantage of the characteristic for cancer cells Warburg effect. The drug release studies
showed a pH-dependent drug release. In vitro cytotoxicity studies confirmed that blank
micelles are non-toxic to the tested tumor cell lines (MCF-7 and HCT-116) and healthy cell
lines (NHDF-Neo). The micelles encapsulated with 8-hydroxyquinoline glycoconjugates or
doxorubicin effectively inhibit the proliferation of neoplastic cells. It was also shown the
encapsulation of active compounds in the pH-responsive micelles increases the selectivity
index of the tested prodrugs and drugs. The results of apoptosis and cell cycle analyses
confirmed the anticancer effect of the tested prodrugs and micelles encapsulated with
prodrugs, showed that they are pro-apoptotic and at the same time do not induce cell necrosis.
The performed imaging studies using fluorescence microscopy have shown that the mPEG-
hyd-aPHB micelles can effectively transport encapsulated drugs into cancer cells and release

intracellularly.

The second part of the dissertation concerns micelles with the swelling mechanism
prepared using a diblock copolymer of poly(ethylene glycol-b-9,9-dimethyl-2,4,8,10-
tetraoxaspiro[5.5]undecan-3-one) and a triblock copolymer poly(ethylene glycol-b-9,9-
dimethyl-2,4,8,10-tetraoxaspiro[5.5]undecane-3-one-b-[R]-3-hydroxybutyrate). Copoly(ether-
carbonate) were synthesized via anionic polymerization of a six-membered cyclic carbonate
functionalized with a ketal moiety (9,9-dimethyl-2,4,8,10-tetraoxaspiro[5.5]undecan-3-one)
initiated by monomethoxy-poly(ethylene glycol) using superbase (1,5,7-Triazabicyclo[4.4.0]
dec-5-ene) as a catalyst. The triblock copolymer was synthesized by esterification of the
hydroxyl end group of the copoly(ether-carbonate) with the carboxyl end group of oligo[R]-3-

hydroxybutyrate. The introduction of the ketal group to the copolymer structure allowed to
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obtain pH-responsive micelles, due to the acid-dependent hydrolysis of this group led to the
formation of two hydroxyl groups, weakening the hydrophobic interactions in the micelle
core, as a result, the micelles swelled, releasing the encapsulated active substance. The
dynamic light scattering studies confirmed the pH-sensitivity of obtained micelles. It was also
shown that the addition of the hydrophobic oligo[R]-3-hydroxybutyrate block as an additional
micelles core forming unit resulted in an increase in the stability of the tested nanocarrier. The
drug release studies showed a pH-dependent drug release profile and confirmed that the
addition of oligo[R]-3-hydroxybutyrate increases the stability of the micelles, which also
prolongs drug release. MTT assay showed that the blank micelles were non-toxic to tested cell
lines, while glycoconjugates-loaded micelles, showed significantly increased ability to inhibit
the proliferation of cancer cells compared to free glycoconjugates.

The last part of the dissertation presents the results of research on a supramolecular
hydrogel based on host-guest interactions between o-cyclodextrin and poly(ethylene glycol)
chains from the pH-responsive micelles made of the poly(ethylene glycol-b-9,9-dimethyl-
2,4,8,10-tetraoxaspiro[5.5]undecan-3-one) for the codelivery of two types of anticancer
agents, the hydrophilic 8-hydroxyquinoline glycoconjugate and the hydrophobic doxorubicin.
As a result of host-guest interactions, micelle-derived poly(ethylene glycol) chains penetrated
the a-cyclodextrin cavity to form poly(pseudo)rotaxanes, which then aggregate into channel-
type crystalline complexes to form the supramolecular hydrogel. The formation of
poly(pseudo)rotaxanes was confirmed using X-ray diffraction and differential scanning
calorimetry methods. Rheological studies have shown the thixotropic nature of the
supramolecular hydrogel. The obtained supramolecular hydrogel showed an accelerated drug
release profile in an acidic environment. In vitro studies have shown that the supramolecular
hydrogel is non-toxic to cancer and healthy cell lines. Cytotoxicity studies showed that the
combination of doxorubicin and the 8-hydroxyquinoline glycoconjugate was more effective in
inhibiting cancer cell proliferation than when the compounds were used alone, which was

attributed to a synergistic effect.

Based on the research described, it can be concluded that the use of pH-responsive
carriers for anticancer drugs, especially glycoconjugates, increases the selectivity of therapy
and at the same time allows the use of much smaller doses of drugs to achieve the same
therapeutic effect as in the case of using free drugs, which should lead to reducing the side

effects of therapy.
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