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MỞ ĐẦU 

Lý do chọn đề tài 

Theo hệ thống phân loại sinh dược học của Cơ quan Quản lý Thuốc và Thực 

phẩm Hoa Kỳ (FDA), trên 75% các hoạt chất nghiên cứu thuốc hiện nay có tính tan 

kém trong các môi trường dịch sinh lý, hạn chế khả năng hấp thu và đưa thuốc vào 

tuần hoàn máu. Đối với dược chất kém tan, dược chất được đưa vào bên trong giá 

mang nano lõi thân dầu giúp tăng đáng kể khả năng hòa tan dược chất. Bề mặt tiểu 

phân nano thân nước nên dễ dàng phân tán trong môi trường nước và cải thiện vượt 

trội tính tan dược chất. Trong số các hệ thống phân phối thuốc thì hệ thống phân 

phối thuốc trên cơ sở vật liệu nanogel được xem là nổi bật do có thể tăng cường 

hiệu quả nang hóa thuốc thông qua các tương tác tĩnh điện và kỵ nước cũng như đáp 

ứng việc phân phối thuốc chống ung thư nhắm mục tiêu. Đối với vật liệu phân phối 

thuốc nanogel, sự kết hợp giữa các vật liệu polymer tự nhiên và polymer tổng hợp 

đang được quan tâm nhiều vì tận dụng được các tính năng nổi bật của từng loại 

polymer. Đối với polymer có nguồn gốc tự nhiên, chitosan thường được dùng để tạo 

ra các loại vật liệu y sinh mang thuốc vì có nhóm chức mang điện tích dương –NH2 

dễ biến tính hóa học hoặc tạo liên kết ngang với phân tử mang điện tích âm, không 

độc hại và tương thích sinh học tốt. Đối với polymer tổng hợp, polymer lưỡng tính 

trên cơ sở poly(ethylene glycol) và poly(propylene glycol) đã được sử dụng trong y 

dược như Pluronic F68 và Pluronic F127. Các nanogel mang thuốc trên cơ sở 

chitosan ghép Pluronic cho đến nay chỉ được nghiên cứu với Pluronic F127, trong 

khi đó có rất nhiều loại Pluronic có tiềm năng chưa được nghiên cứu. Các nanogel 

mang thuốc trên cơ sở chitosan và Pluronic liên hợp với các phối tử hướng đích như 

folic acid, biotin cho đến nay chỉ được nghiên cứu đối với chitosan hoặc Pluronic 

riêng lẻ, các nanogel chitosan ghép Pluronic liên hợp với các phối tử này vẫn chưa 

được nghiên cứu. 

Chính vì những lý do trên chúng tôi đã tiến hành thực hiện đề tài: “Nghiên 

cứu tổng hợp các nanogel mang thuốc đa chức năng trên cơ sở chitosan−Pluronic 

định hướng ứng dụng điều trị ung thư” để tìm ra hệ chất mang nanogel có hiệu quả 

nang hóa các hợp chất sinh học kỵ nước tốt nhất kết hợp với tác nhân hướng đích 

(phối tử) nhằm giải phóng thuốc dúng vị trí khối u cần điều trị do tương tác đặc hiệu 

của phối tử với thụ thể của tế bào ung thư, sẽ giảm đáng kể tác dụng gây độc của 

thuốc lên tế bào lành. Bên cạnh đó hệ chất mang nanogel có thể kéo dài thời gian 

phóng thích thuóc góp phần tăng sinh khả dụng của thuốc và hiệu quả của mô hình 

điều trị. 
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Mục tiêu nghiên cứu 

Điều chế và đánh giá các đặc tính của nanogel trên cơ sở chitosan ghép với 

các loại Pluronic với các giá trị HLB khác nhau từ kỵ nước đến ưa nước nhằm mục 

đích tìm ra loại Pluronic nào tạo ra nanogel mang lại hiệu quả nang hóa curcumin 

cao nhất. Từ đó, thiết kế các hệ thống phân phối thuốc nanogel trên cơ sở 

chitosan−Pluronic tương ứng với loại Pluronic tốt nhất liên hợp với các phối tử 

nhắm mục tiêu là acid folic, biotin mang thuốc paclitaxel ứng dụng trong điều trị 

ung thư vú. 

Nội dung nghiên cứu 

1. Tổng hợp hệ phân phối thuốc chitosan ghép Pluronic với 4 loại Pluronic 

L61, P123, F127 và F68. Đánh giá cấu trúc hóa học, đặc tính hóa lý, khả năng tải và 

giải phóng curcumin, khả năng tương thích sinh học, khả năng ức chế tế bào ung 

thư vú MCF-7 của hệ chitosan−Pluronic mang curcumin. 

2. Tổng hợp hệ phân phối thuốc chitosan−Pluronic liên hợp với tác nhân 

hướng đích acid folic và biotin. Đánh giá cấu trúc hóa học, đặc tính hóa lý, khả 

năng tải và giải phóng paclitaxel, khả năng tương thích sinh học, khả năng ức chế tế 

bào ung thư vú MCF−7 của hệ chitosan−Pluronic hướng đích mang paclitaxel. 

Những đóng góp mới của luận án 

Đề tài có giá trị trong việc nghiên cứu hệ phân phối thuốc nanogel trên cơ sở 

chitosan ghép Pluronic. Trong số các loại Pluornic L61, P123, F127 và F68 với các 

giá trị HLB tương ứng 3, 8, 24 và 29 thì khả năng nang hóa curcumin của các 

nanogel chitosan – Pluronic không phụ thuộc vào giá trị HLB của Pluronic mà phụ 

thuộc vào giá trị CMC của Pluronic cũng như chitosan – Pluronic. Chitosan đã tăng 

cường hiệu quả nang hóa curcumin của các hệ micelle CS−Pluronic so với hệ 

micelle Pluronic tiền chất. Các nanogel có tính tương thích sinh học tốt với tế bào 

lành. Các nangel mang curcumin có khả năng ức chế tế bào ung thư vú MCF-7. 

Các hạt nanogel chitosan−Pluronic P123 (CS−P123) liên hợp với phối tử 

nhắm mục tiêu tủ động như folic acid, biotin lần đầu tiên được tổng hợp đã tăng 

cường khả năng tiêu diệt tế bào ung thư vú MCF-7 của paclitaxel so với paclitaxel 

tự do và được nang hóa trong nanogel không có phối tử. Các phối tử folic acid liên 

hợp lên mạch Pluronic có khả năng hấp thu tế tào ung thư vú MCF-7 hiệu quả hơn 

so với liên hợp lên mạch chitosan. Các phối tử folic acid tăng cường khả năng tiêu 

diệt tế bào ung thư vú MCF-7 mạnh hơn so với biotin trên cùng một mô hình thí 

nghiệm in vitro. 
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CHƯƠNG 1. TỔNG QUAN 

1.1. Tổng quan về bệnh ung thư và những tiến bộ trong hóa trị liệu 

1.1.1. Ung thư và những thách thức trong hóa trị liệu 

Ung thư là một vấn đề sức khỏe cộng đồng lớn trên toàn thế giới. Theo thống 

kê của GLOBOCAN về số ca mắc ung thư và số ca tử vong do ung thư trên toàn thế 

giới thì có khoảng 19.3 triệu trường hợp ung thư mới và gần 10 triệu trường hợp tử 

vong do ung thư xảy ra vào năm 2020. Ung thư vú ở nữ đã vượt qua ung thư phổi là 

loại ung thư được chẩn đoán phổ biến nhất, với ước tính có khoảng 2.3 triệu ca mắc 

mới (11.7%), tiếp theo là ung thư phổi (11.4%), đại trực tràng (10.0%), tuyến tiền 

liệt (7.3%) và dạ dày (5.6%). Ung thư phổi vẫn là nguyên nhân gây tử vong do ung 

thư hàng đầu, với ước tính 1.8 triệu ca tử vong (18%), tiếp theo là ung thư đại trực 

tràng (9.4%), gan (8.3%), dạ dày (7.7%) và ung thư vú ở nữ (6.9%). Số ca mắc ung 

thư toàn cầu dự kiến là 28.4 triệu ca vào năm 2040, tăng 47% so với năm 2020 [1] . 

Tại Việt Nam, ước tính có 182563 ca mắc mới và 122690 ca tử vong do ung thư 

vào năm 2020. Cứ 100000 người thì có 159 người chẩn đoán mắc mới ung thư và 

106 người tử vong do ung thư. Ung thư gan dẫn dầu với số người mắc bệnh chiếm 

14.5%, tiếp theo là ung thư phổi 14.4%, ung thư vú ở nữ (11.8%), ung thư dạ dày 

(9.8%) và ung thư đại trực tràng (9%) [2]. 

Hầu hết bệnh nhân ung thư được phẫu thuật và cũng được điều trị bổ sung 

sau phẫu thuật, chẳng hạn như hóa trị, liệu pháp hormone hoặc xạ trị. Hóa trị cũng 

có thể được chỉ định trước khi phẫu thuật trong một số tình huống. Ngành công 

nghiệp dược phẩm ngày càng tập trung nỗ lực vào việc nghiên cứu, phát triển và 

tiếp thị các sản phẩm thuốc điều trị ung thư mới để đáp ứng nhu cầu y tế chưa được 

đáp ứng, dẫn đến việc FDA Hoa Kỳ phê duyệt 90 loại thuốc điều trị ung thư mới kể 

từ năm 2012 [3]. Các thành phần dược hoạt tính được sử dụng để điều trị ung thư 

rất đa dạng về cấu trúc hóa học và dược lý, bao gồm các phân tử nhỏ, kháng thể đơn 

dòng và peptide [4]. Hầu hết các phương pháp điều trị ung thư vú thường được áp 

dụng hiện nay là phác đồ phối hợp. Tuy nhiên, để thành công, các dược chất trị liệu 

này luôn yêu cầu việc lựa chọn các đường dùng tốt nhất cho đơn trị liệu (uống hoặc 

tiêm), tối ưu hóa công thức và hệ thống phân phối thuốc để cho phép tiếp cận tối ưu 

với các tế bào ung thư được nhắm mục tiêu. 

Các đường dùng khác nhau thường được sử dụng trong các liệu pháp điều trị 

ung thư, đặc biệt là đường uống và đường tiêm tĩnh mạch, trong khi đường tiêm 

dưới da cho đến nay rất hạn chế. Hầu hết, phương thức điều trị được sử dụng quyết 

định việc lựa chọn đường dùng. Do đó, phân phối qua đường miệng là tiêu chuẩn 



4 

 

 

 

vàng cho các phân tử nhỏ, trong khi tiêm tĩnh mạch vẫn là đường ưa thích đối với 

các phân tử thách thức hơn như sinh học, hoặc hệ thống phân phối thuốc ở kích 

thước nano. Tiêm dưới da là phương pháp tạo ra nhiều nghiên cứu tiền lâm sàng 

nhưng vẫn ít được thể hiện trong quá trình phát triển và phê duyệt thuốc ung thư 

giai đoạn cuối. Do đó, các giải pháp cải tiến trong công thức và hệ thống phân phối 

thuốc sẽ được yêu cầu để cung cấp tính linh hoạt hơn và nhiều lựa chọn hơn trong 

đường dùng thuốc, cho phép phân phối thuốc tối ưu đến các tế bào hoặc mô ung thư 

[5,6]. Tiêm tĩnh mạch cho phép thuốc tiếp cận trực tiếp vào bất kỳ hệ mạch máu cơ 

quan nào trong cơ thể và đảm bảo sinh khả dụng cao hơn so với đường uống. Tuy 

nhiên, con đường phân phối thuốc điều trị ung thư bằng tiêm tĩnh mạch này vẫn 

phải đối mặt với các thách thức trong điều trị như thời gian truyền thường kéo dài 

do dược động học kém, chuyển hóa mạnh, đào thải nhanh hoặc thời gian cư trú 

ngắn tại vị trí khối u [7-9].  

Các tác nhân hóa trị liệu thông thường không đặc hiệu và phân bố ở cả mô 

bình thường, dẫn đến các tác dụng phụ nghiêm trọng và gây độc tính ngoài mục tiêu 

điều trị mong muốn, do đó đòi hỏi các liệu pháp nhắm mục tiêu để tăng hiệu quả 

điều trị. Một số liệu pháp điều trị ung thư khác, chẳng hạn như liệu pháp miễn dịch 

hoặc liệu pháp nhắm mục tiêu, cũng có thể có biểu hiện mục tiêu rộng hơn, không 

chỉ giới hạn ở các vị trí khối u mà còn hiện diện ở nhiều cơ quan bình thường, dẫn 

đến tác dụng phụ không mong muốn [10].  

Một số thành phần dược liệu cho thấy khả năng hòa tan kém với sinh khả 

dụng hạn chế. Chúng cũng có thể có tính ổn định kém trong đường tiêu hóa và khả 

năng thẩm thấu kém qua biểu mô ruột khiến chúng không thích hợp để dùng theo 

đường uống. Ví dụ các kháng thể đơn dòng ocrelizumab (Ocrevus®) hoặc 

atezolizumab (Tecentriq®) được sử dụng như tác nhân điều trị miễn dịch và được 

tiêm vào tĩnh mạch để kích thích hệ thống miễn dịch ung thư. Các thành phần dược 

liệu có các đặc tính hóa lý hoặc dược động học không thuận lợi cho việc sử dụng 

con đường uống hoặc tiêm tĩnh mạch. Chẳng hạn, các phân tử nhỏ như paclitaxel 

(Taxol®) hoặc doxorubicin (Adriamycin®) thường kém tan trong môi trường sinh 

học, do đó yêu cầu cần sửa đổi hóa học hoặc pha trộn với các tá dược khác để dễ 

dàng sử dụng chúng cho đường tiêm. Các phân tử hoạt tính này cũng có các tác 

dụng phụ trong các mô bình thường, điều này sẽ hạn chế hiệu quả điều trị của chúng 

[11].  

Xem xét tất cả những trở ngại này, các chiến lược phát triển hệ thống phân 

phối thuốc để đảm bảo phân phối đúng loại thuốc, đúng vị trí khối u cần điều trị, 
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thời gian lưu giữ thuốc phù hợp, đồng thời giảm thiểu tác dụng phụ đối với các tế 

bào khỏe mạnh đang được nghiên cứu và ứng dụng trong điều trị ung thư. Mặc dù 

các công nghệ điều chế và cải tiến các hệ thống phân phối thuốc có tính tương thích 

sinh học đã đạt được những thành công trong ứng dụng điều trị ung thư nhưng các 

chiến lược cải tiến dựa trên việc sử dụng công nghệ nano trong phân phối thuốc có 

thể giải quyết được phần nào cho các thách thức nêu trên. 

1.1.2. Các hệ thống phân phối thuốc trên cơ sở vật liệu nano 

Sự phát triển của công nghệ nano tạo ra rất nhiều bước tiến vượt bậc trong tất 

cả các lĩnh vực khoa học công nghệ. Công nghệ nano đã tạo ra hàng loạt vật liệu 

mới, kích thước từ vài nm tới 100 nm được sử dụng trong nghiên cứu các dạng 

thuốc mới có khả năng vận chuyển dược chất đến các bộ phận mong muốn trong cơ 

thể với liều lượng thích hợp và theo đúng thời gian mong muốn [12, 13].  

Liposome được Alec Bangham phát hiện vào năm 1960 được xem là một 

trong những hệ thống phân phối thuốc được nghiên cứu và ứng dụng nhiều nhất 

trong ngành dược phẩm và mỹ phẩm. Chúng có cấu trúc như một chiếc túi dạng 

hình cầu được cấu tạo từ phospholipid và steroid [14]. Liposome làm cho các hợp 

chất trị liệu trở nên ổn định, có thể được sử dụng với các loại thuốc ưa nước và kỵ 

nước, đồng thời cũng có khả năng tương thích sinh học và phân hủy sinh học. Ngoài 

ra, liposome cũng được liên kết với các phân tử polyetylen glycol (PEG) trên bề mặt 

để đạt được thời gian lưu thông trong máu cao, hoặc liên hợp với phối tử nhắm mục 

tiêu thông chuỗi PEG đã gắn trước đó để tăng cường phân phối thuốc đúng mục tiêu 

vị trí khối u. Vú dụ như Doxil, một loại liposome PEG hóa được nạp doxorubicin 

(DOX) là các hạt nano liposome đầu tiên được FDA chấp thuận vào năm 1995 để 

điều trị bệnh Sarcoma Kaposi liên quan đến AIDS. Công thức này làm giảm đáng 

kể các tác dụng phụ của doxorubicin [15, 16]. Kể từ đó, các công thức liposome 

khác đã được FDA chấp thuận cho điều trị ung thư, chẳng hạn như Myocet và 

DaunoXome [17–19]. 

Dendrimer là polymer có cấu trúc ba chiều, phân nhánh cao, được xác định 

rõ ràng. Chúng có dạng hình cầu và bề mặt của chúng được chức năng hóa dễ dàng 

theo cách được kiểm soát, điều này làm cho chúng trở thành vật liệu phân phối 

thuốc được quan tâm [20,21,22]. Các dendrimer được phân chia thành nhiều loại 

tùy theo các gốc chức năng của chúng bao gồm PAMAM, PPI, tinh thể lỏng, lõi-vỏ, 

bất đối kháng, peptide, glycodendrimer và PAMAMOS, trong đó PAMAM được 

nghiên cứu nhiều nhất để phân phối thuốc qua đường uống vì nó dễ hòa tan được 

trong nước và có thể đi qua mô biểu mô [23]. Các dendrimer bị hạn chế trong các 
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ứng dụng lâm sàng do có sự hiện diện của các nhóm amine. Các nhóm này tích điện 

dương khiến chúng trở nên độc hại, do đó dendrimer thường được biến đổi bề mặt 

để giảm hoặc loại bỏ vấn đề độc tính này. Việc tải thuốc trong dendrimer được thực 

hiện thông qua các cơ chế đóng gói đơn giản, tương tác tĩnh điện hoặc liên hợp 

cộng hóa trị. Dendrimer thực hiện giải phóng thuốc theo hai con đường khác nhau 

như phân hủy các liên kết cộng hóa trị giữa dendrimer và thuốc trong in vivo với tác 

nhân enzym thích hợp hoặc môi trường thuận lợi để cắt đứt các liên kết và giải 

phóng thuốc như pH, nhiệt độ, … [24]. Dendrimer cũng đã được phát triển để phân 

phối thuốc qua da, qua đường miệng, mắt, phổi [25]. Jain cùng cộng sự (2014) đã 

phát triển dendrimer poly-L-lysine liên hợp với tác nhân hướng đích folate để mang 

doxorubicin như một mô hình mang thuốc chống ung thư nhắm mục tiêu có khả 

năng giải phóng thuốc phụ thuộc vào pH và được chứng minh qua nồng độ 

doxorubicin trong khối u gấp 121.5 lần sau 24 giờ so với DOX tự do [26]. 

Các hạt nano vô cơ bao gồm các hạt nano bạc, vàng, oxit sắt và silica phần 

lớn chúng vẫn đang trong giai đoạn thử nghiệm phân phối thuốc lâm sàng. Đối với 

các hạt nano vô cơ, thuốc có thể được liên hợp với bề mặt hạt nano thông qua liên 

kết ion, cộng hóa trị hoặc hấp thụ vật lý. Chúng có thể phân phối và kiểm soát sự 

giải phóng thuốc thông qua các kích thích sinh học hoặc kích hoạt ánh sáng [27]. 

Các hạt nano bạc phần lớn ứng dụng kháng khuẩn, và rất ít nghiên cứu ứng dụng 

phân phối thuốc, ví dụ, Prusty và Swain (2018) đã điều chế hydrogel 

polyacrylamide/dextran liên kết với các hạt nano bạc qua liên kết cộng hóa trị để 

phân phối thuốc ornidazole [28]. Đối với các hạt nano oxit sắt, Marcu và các cộng 

sự (2013) các hạt nano oxit sắt được tổng hợp bằng phương pháp nhiệt phân laze và 

được bao phủ bởi Violamycine B1, kháng sinh antracyclinic dùng để ức chế và tiêu 

diệt tế bào ung thư vú MCF-7 [29] 

Các chấm lượng tử (QDs) đã được nghiên cứu rộng rãi như phân phối thuốc 

mục tiêu, cảm biến và hình ảnh sinh học. QDs cũng có thể mang lại lợi ích trong 

việc giải phóng bền vững và có kiểm soát các phân tử trị liệu thông qua kích thích 

bên ngoài bằng ánh sáng, nhiệt, tần số vô tuyến hoặc từ trường [30]. Cai và cộng sự 

(2016) đã điều chế chấm lượng tử nhạy pH ZnO phủ PEG và hyaluronic acid (HA) 

để tăng cường độ ổn định trong điều kiện sinh lý và để nhắm mục tiêu các tế bào 

CD44 mang thụ thể HA. Các hạt nano này nạp DOX bằng cách tạo phức với ion 

Zn2+ hoặc liên hợp với PEG và DOX chỉ được giải phóng trong môi trường nội bào 

có tính acid của khối u do sự phá vỡ các QDs ZnO. Kết quả cho thấy hoạt động 

chống khối u được tăng cường nhờ sự kết hợp giữa DOX và QDs ZnO [31]. Olerile 

và cộng sự (2017) đã phát triển một hệ thống trị liệu dựa trên sự kết hợp của QDs và 
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thuốc chống ung thư PTX được bọc trong chất mang lipid có cấu trúc nano như một 

hệ thống đa chức năng với hiệu quả bao bọc PTX cao (80.7 ± 2.11%) và tỷ lệ ức chế 

sự phát triển của khối u là 77.85% [32].  

Polysaccharide và protein được gọi chung là polymer sinh học tự nhiên và 

được chiết xuất từ các nguồn sinh học như thực vật, động vật, vi sinh vật và nguồn 

biển [33, 34]. Các hạt nano dựa trên protein thường có thể phân hủy, chuyển hóa và 

dễ dàng chức năng hóa để gắn với các loại thuốc hoặc các phối tử nhắm mục tiêu 

khác. Các hạt nano dựa trên protein được thay đổi về mặt hóa học để kết hợp các 

phối tử nhắm mục tiêu xác định các tế bào và mô chính xác nhằm tăng cường cơ 

chế nhắm mục tiêu của chúng [35]. Polysaccharide có nhược điểm chính là dễ phân 

hủy ở nhiệt độ cao và hầu hết hòa tan trong nước, điều này hạn chế ứng dụng của 

chúng trong một số lĩnh vực y học nano, chẳng hạn như kỹ thuật mô. Tuy nhiên, 

việc tạo liên kết ngang của chuỗi polymer đã được sử dụng để đảm bảo tính ổn định 

của chuỗi polysaccharide trong môi trường nước [36, 37]. Thành công của các 

polymer sinh học này trong lĩnh vực phân phối thuốc là có thể chế tạo vật liệu nano 

với các đặc tính và cấu trúc mong muốn như gel mềm, cấu trúc xốp, độ cứng và 

chúng có sự tương đồng lớn với các thành phần của ngoại bào, có thể tránh được 

các phản ứng miễn dịch [38, 39]. 

Nanogel, một loại vật liệu mang phân phối thuốc toàn thân, là hydrogel có 

cấu trúc có cấu trúc 3D được hình thành bời các liên kết vật lý hoặc hóa học với 

kích thước hạt nằm trong phạm vi dưới từ 20 đến 250 nm [40]. Nanogel được điều 

chế từ polymer tự nhiên, polymer tổng hợp hoặc sự kết hợp của chúng, góp phần 

vào việc bao bọc các phân tử nhỏ, oligonucleotide và thậm chí cả protein. Những 

đặc tính độc đáo này trang bị cho nanogel khả năng phân phối thuốc, chẩn đoán và 

chụp ảnh [41]. Là một loại hydrogel, nanogel giữ được bản chất ngậm nước cao và 

đặc tính trương nở co rút trong các điều kiện môi trường khác nhau [42]. Cấu trúc 

3D của chúng cho phép đóng gói các thuốc kỵ nước hoặc ưa nước trong mạng nội 

bộ của chúng và có khả năng bảo vệ các thuốc này khỏi sự xuống cấp trong quá 

trình bảo quản hoặc lưu thông (chẳng hạn như sự xuống cấp do thủy phân hoặc 

enzyme) [43]. Không giống như các hạt nano điển hình, nanogel có thể điều chỉnh 

được kích thước, hình dạng hạt và độ nhạy cảm với pH, nhiệt độ, nồng độ ion, điều 

kiện oxy hóa khử và các kích thích bên ngoài khác, mang lại cho chúng các đặc tính 

giải phóng thuốc được kiểm soát hiệu quả [44]. Hơn nữa, nanogel có thể được điều 

chỉnh để trở nên đa chức năng và được nhắm mục tiêu, đồng thời thời có thể tăng 

thời gian lưu thông của chúng bằng cách sửa đổi bề mặt [45]. Dựa trên những ưu 
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điểm trên, hệ thống phân phối thuốc nanogel đã trở nên phổ biến và có tác động 

đáng kể trong những năm gần đây. 

1.1.3. Phân phối thuốc hướng đích 

Hệ dẫn thuốc nano đang là lĩnh vực được ứng dụng mạnh mẽ nhất trong công 

nghệ bào chế dược phẩm. Công nghệ này góp phần tạo ra nhiều chế phẩm với 

những đặc điểm dễ hấp thu và có tính ưu việt hơn, mở rộng hiệu lực điều trị. Đặc 

biệt, các nano phân phối thuốc này có tác dụng tại đích, giúp quá trình điều trị diễn 

ra một cách nhanh chóng. Mang lại hiệu quả hơn trong nhiều loại bệnh và giảm 

được các tác dụng phụ của thuốc. Các tiểu phân nano dễ dàng đi qua được tế bào, 

xâm nhập vào máu, hệ thống nội bào, gan, tủy xương, màng ruột, lớp niêm mạc… 

Điều này khắc phục được hoàn toàn nhược điểm của các dược chất trước đó có đặc 

tính như tính thấm qua biểu mô tế bào kém, tan kém trong nước….Về mặt cơ chế 

hoạt động, phân phối thuốc hướng đích được phân chia thành hai loại chính: bị 

động và chủ động tùy thuộc vào dặc điểm của vật liệu mang [46] 

Hướng đích bị động dựa trên sự khác biệt trong cấu trúc của các mô, cơ quan 

thường và các khối u ung thư. Khác với hệ mạch máu chặt khít trong các mô, cơ 

quan thường, hệ mạch máu của các khối u ung thư do bị tổn thương nên có rất nhiều 

khe nang với kích thước từ 400 – 800 nm. Do vậy, những hệ dẫn thuốc có kích 

thước nhỏ hơn hoặc trong khoảng này có khả năng xâm nhập và tập trung cao tại 

các khối u trong khi giảm thiểu khả năng tập trung tại các mô, cơ quan thường. Qua 

đó, nâng cao hiệu lực tác động của thuốc tại vùng khối u, đồng thời hạn chế tác 

động của thuốc trên những mô, cơ quan thường hay nói cách khác là giảm thiểu tác 

dụng phụ của thuốc. Ngoài ra, so với các phân tử thuốc có khối lượng nhỏ, các hạt 

nano có khối lượng lớn hơn 80kDa (kilo Dalton - đơn vị đo khối lượng phân tử, siêu 

nhỏ) có khả năng lưu trữ lâu hơn bên trong các khối u so với những hạt có khối 

lượng nhỏ hơn (Hình 1.1) [47, 48]. 

Hướng đích chủ động là cơ chế hướng đích dựa trên sự bắt cặp đặc hiệu giữa 

các thụ thể biểu hiện đặc trưng trên các tế bào ung thư và các tác nhân hướng đích 

được gắn trên bề mặt của các hệ mang thuốc nano. Những hệ dẫn thuốc nano được 

trang bị các tác nhân hướng đích sẽ có khả năng định vị một cách chính xác vị trí 

của các tế bào ung thư, thúc đẩy quá trình nhập bào bằng những con đường nhập 

bào thông qua thụ thể (Hình 1.2) [49, 50]. Một số yếu tố giúp phân biệt các tế bào 

ung thư và tế bào thường có thể kể đến như các thụ thể trên màng tế bào, thành 

phần lipid trên màng tế bào hay những kháng nguyên hoặc protein có mặt trên bề 

mặt tế bào. Tương ứng với mỗi yếu tố sẽ có những cơ chế nhập bào khác nhau. Ví 
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dụ khi hệ dẫn thuốc được gắn với thành phần lipid có trên màng tế bào sẽ làm thay 

đổi thành phần lipid của màng tế bào dẫn tới sự thay đổi khả năng thẩm thấu, tính 

lưu động của lớp màng. Trong trường hợp này, tác nhân hướng đích phải tạo ra 

những thay đổi có lợi cho việc nhập bào của các hệ dẫn thuốc. Trong trường hợp 

yếu tố hướng đích liên kết với thụ thể trên bề mặt màng tế bào, tương tác giữa tác 

nhân hướng đích và thụ thể sẽ làm thúc đẩy quá trình nhập bào thông qua con 

đường nhập bào được điều hòa bởi thụ thể. Một số lượng lớn các phối tử sinh học 

đã được xác định và nghiên cứu để tạo điều kiện thuận lợi cho việc nhắm mục tiêu 

chủ động cho các hạt nano. Các phối tử sinh học như vậy thường liên kết với các 

thụ thể cụ thể trên bề mặt của tế bào đích, và theo cách này làm tăng sự hấp thu của 

tế bào đối với các hạt nano chứa thuốc và cũng làm tăng hiệu quả điều trị [51]. So 

với phối tử đơn, mật độ phối tử tăng lên có lợi cho việc thúc đẩy liên kết và sự hấp 

thu tế bào thông qua hiệu ứng đa hóa trị [52]. Nhiều loại phối tử khác nhau đã được 

sử dụng cho mục đích này, bao gồm protein, polysaccharide, acid nucleic, peptide 

và các phân tử nhỏ. Nói chung, các hạt nano được chức năng hóa với các phối tử 

này theo hai cách. Chúng có thể được liên hợp hóa học hoặc hấp phụ vật lý trên các 

hạt nano sau khi hình thành hạt nano, hoặc có thể được liên kết với các thành phần 

của hạt nano, chẳng hạn như polymer trước khi hình thành [53, 54]. 

 

 

Hình 1. 1. Phân phối thuốc bị động [48]. 
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Hình 1. 2. Phân phối thuốc hướng đích chủ động [50]. 

1.2. Hệ phân phối thuốc nanogel 

1.2.1. Vật liệu chế tạo nanogel 

Nhiều loại vật liệu có thể được sử dụng để điều chế nanogel. Khả năng phân 

hủy sinh học là điều cần thiết để tránh việc tích tụ nội tạng, có khả năng dẫn đến 

độc tính và các tác dụng phụ không mong muốn khác [55, 56]. Các hạt nano 

hydrogel được làm từ polymer tự nhiên hoặc tổng hợp. Trong số này, 

polysaccharide thường được sử dụng hơn. Polysaccharide là các polymer gốc 

carbohydrate có trong tự nhiên, được hình thành từ các đơn vị lặp lại 

(monosaccharide) liên kết với nhau bằng các liên kết glycosidic. Chúng có thể được 

lấy từ các nguồn tảo (alginate), thực vật (cellulose, tinh bột) và động vật (chitosan), 

có cấu trúc và tính chất khá thay đổi, các nhóm chức khác nhau, nhiều loại trọng 

lượng phân tử và thành phần hóa học thay đổi. Polysaccharide có thể được chia 

thành không polyelectrolyte (dextran, dextrin, pullulan) và polyelectrolyte. Các 

polysaccharide polyelectrolyte có thể được chia thành tích điện dương (chitosan) và 

tích điện âm (heparin, hyaluronic acid). Polysaccharide có tính ổn định cao, an toàn, 

không độc hại, ưa nước và phân hủy sinh học. Ngoài ra, chúng còn là nguồn tài 

nguyên thiên nhiên dồi dào và có thể được chế biến với chi phí thấp. 

Trong số các polymer tổng hợp thường được sử dụng chế tạo nanogel, 

copolymer khối bao gồm hai hoặc nhiều phân đoạn polymer đơn giản (khối) tham 

gia theo một số cách sắp xếp. Các copolymer khối thường được phân loại theo số 

khối mà mỗi phân tử chứa từ hai, ba hoặc nhiều khối tương ứng với các khối 



11 

 

 

 

diblock, triblock hoặc multiblock. Các copolymer khối điển hình được sử dụng làm 

vật liệu chế tạo nanogel như poly (D, L-lactic-co-glycolic acid) (PLGA) và Pluronic 

[57]. 

1.2.2. Tính chất đặc trưng của nanogel 

Nanogel được giới thiệu lần đầu tiên bởi Vinogradov vào năm 1999 để mô tả 

một hệ thống keo được cấu tạo bởi mạng lưới polymer ưa nước được điều chế từ 

polyethylene glycol (PEG) và polyethylenimine (PEI) liên kết ngang, có thể được 

sử dụng làm hệ thống phân phối thuốc [58]. Kể từ đó trở đi, nhiều bước phát triển 

khác nhau đã diễn ra trong lĩnh vực này, nhiều công thức khác nhau đã được phát 

triển và nhiều ứng dụng in vitro và in vivo đã được thử nghiệm. Hơn nữa, trong 

những năm qua, nanogel đã ứng dụng trong nhiều lĩnh vực khác nhau nhờ vào nhiều 

đặc tính của chúng. 

Nanogel có khả năng phản ứng lại với sự kích thích bởi một tín hiệu bên 

ngoài xuất phát từ môi trường trong cơ thể như thay đổi độ pH, nhiệt độ, điều kiện 

oxy hóa khử, nồng độ enzyme hoặc tác nhân kích thích từ bên ngoài như ánh sáng, 

từ trường, v.v. Các tác nhân kích thích này sau đó gây ra sự thay đổi về hình dạng 

hoặc cấu trúc của nanogel. Những thay đổi này cũng làm thay đổi tính ưa nước và 

tính kỵ nước của nanogel hay nói cách khác là mức độ tương tác của hệ thống với 

các phân tử nước và hầu hết được biểu hiện dưới dạng trương nở của nanogel, từ đó 

gây ra các phản ứng như giải phóng các phân tử thuốc bên trong nanogel [59]. Một 

trong những ưu điểm đáng kể của nanogel là phản ứng rất nhanh đối với sự thay đổi 

của điều kiện môi trường [60]. Khả năng phản ứng của nanogel với các tín hiệu vật 

lý hoặc hóa học bên ngoài có thể được điều chỉnh bằng cách kiểm soát cấu trúc của 

vật liệu được sử dụng để điều chế nanogel [61, 62]. Mức độ trương nở cũng phụ 

thuộc vào đặc điểm cấu trúc của nanogel như thành phần hóa học, tính ưa nước và 

mức độ liên kết ngang của mạng lưới nanogel, điều khiển sự tự do di chuyển về 

hình dạng của các chuỗi polymer [63, 64].  

Tính oxy hóa khử của nanogel thể hiện qua việc các liên kết ngang của 

nanogel chứa các liên kết disulfide ổn định trong môi trường ngoại bào nhưng bị 

phân cắt trong môi trường nội bào. Điều này là do sự khác biệt về điện thế khử giữa 

các khoang ngoại bào và nội bào và đã được sử dụng thành công trong việc điều chế 

các nanogel phản ứng oxy hóa khử [65]. Các nanogel với các liên kết disulfide ổn 

định trong quá trình lưu thông trong máu nhưng không bền khi được hấp thụ trong 

tế bào, do đó, tạo điều kiện thuận lợi cho việc giải phóng thuốc. Matyjaszewski và 

cộng sự (2007) đã điều chế các nanogel có khả năng phân hủy sinh học với các liên 
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kết ngang dimethacrylate có chức năng disulfide phân hủy thành các chuỗi polymer 

riêng lẻ với sự có mặt của glutathione và cho phép giải phóng thuốc được đóng gói 

trong nanogel [66].  

Tính nhạy nhiệt của nanogel thể hiện qua sự đáp ứng lại sự thay đổi năng 

lượng tự do của môi trường xung quanh. Khả năng phản ứng của nanogel với sự 

thay đổi nhiệt độ môi trường xung quanh phụ thuộc vào mức độ tương tác của các 

phân tử polymer được phân loại là kỵ nước hoặc ưu nước. Một sự thay đổi tích cực 

hoặc một sự thay đổi tiêu cực trong năng lượng tự do của hỗn hợp cho biết tính kỵ 

nước hoặc tính ưa nước của nó [67]. Sự liên kết của các phân tử nước với các phân 

tử polymer là nguyên nhân chính của sự thay đổi năng lượng tự do. Các phân tử 

nước ở nhiệt độ thấp hơn nhiệt độ dung dịch tới hạn dưới (LCST) sắp xếp tốt xung 

quanh các phần ưa nước của polymer. Tuy nhiên, ở nhiệt độ trên LCST, do tính kỵ 

nước của polymer, các phân tử nước bắt đầu tách ra và đó là sự phân tách pha giữa 

nước và polymer. Hơn nữa, khi nhiệt độ tăng, sự liên kết của các phân tử nước bị 

sụp đổ do các chất kỵ nước, và entropi của hệ thống tăng lên, dẫn đến sự hình thành 

gel. Nói cách khác, khi nhiệt độ thấp hơn LCST, tương tác ưa nước - ưa nước mạnh 

hơn tương tác kỵ nước - kỵ nước, và điều này làm tăng khả năng hòa tan của 

polymer. Khi nhiệt độ tăng, tương tác kỵ nước-kỵ nước trở nên mạnh hơn tương tác 

ưa nước-ưa nước, cuối cùng dẫn đến sự kết tụ của các phần tử kỵ nước và hình 

thành nanogel 68-70]. 

Nanogel làm tăng thời gian lưu thông của thuốc trong cơ thể cùng với khả 

năng phân phối thuốc đến vị trí khối u mong muốn trong cơ thể. Để đạt được điều 

này, các nanogel phải vượt qua các rào cản liên quan đến con đường sử dụng. Tùy 

thuộc vào đường sử dụng, các nanogel được thiết kế đặc biệt để vượt qua các rào 

cản liên quan và đạt được sự lưu thông nguyên vẹn. Các nanogel được thiết kế phải 

đảm bảo ngăn chặn quá trình giải phóng thuốc nhanh chóng và ngăn chặn được quá 

trình phân hủy hoặc chuyển hóa nhanh chóng các phân tử thuốc. Một trong những 

trở ngại nhất của việc đảm bảo thời gian lưu thông là quá trình opsonin hóa các 

nanogel, sau đó là quá trình đào thải chúng qua các cơ quan của đại thực bào đơn 

nhân như gan và lá lách, nơi chúng được các tế bào đơn nhân và đại thực bào 

thường trú hấp thụ [71]. Để tăng thời gian lưu thông, các hạt nanogel được biến tính 

bề mặt với polyethylene glycol (PEG) hay còn gọi là PEG hóa bề mặt nanogel để 

tăng tính ưu nước của nanogel, thiết lập lực cản không gian đối với tương tác 

protein huyết thanh [72]. Mặc dù PEG hóa làm tăng thời gian lưu thông của nanogel 

và làm giảm sự hấp thu của hệ thống đại thực bào đơn nhân nhưng cuối cùng quá 

trình opsonin hóa và thanh thải đại thực bào vẫn xảy ra [73]. 
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Nanogel có khả năng phân phối thuốc hướng đích tới các vị trí khối u theo 

cách thụ động hoặc chủ động. Các nanogel thường quá lớn để đi qua các mối nối 

chặt chẽ của lớp nội mô bình thường nhưng có thể tích tụ một cách hiệu quả trong 

các khối u rắn hoặc các mô bị viêm. Đối với các mô bị viêm, các mạch máu thường 

bị rò rỉ và nén lỏng lẻo và dẫn lưu bạch huyết bị suy giảm dẫn đến tính thấm và lưu 

giữ của nanogel được tăng cường, điều này có thể xem là phân phối thuốc hướng 

đích thụ động [74]. Ngoài khả năng thấm và lưu giữ, sự kết hợp sinh học của 

nanogel với các phối tử nhắm mục tiêu cho phép hướng chúng đến các thụ thể hoặc 

phân tử cụ thể được biểu hiện quá mức một cách khác biệt trên các tế bào bị bệnh, 

do đó cải thiện khả năng lưu giữ của chúng tại vị trí được nhắm mục tiêu cũng như 

tạo điều kiện cho sự hấp thu tế bào của chúng [75, 76]. Nhiều phân tử nhỏ, peptide, 

aptamer, kháng thể hoặc các mảnh kháng thể đã được khám phá để phân phối mục 

tiêu các nanogel tới vị khí khối u [77]. Nhắm mục tiêu qua trung gian phối tử ảnh 

hưởng đến cấu hình phân phối sinh học tổng thể của các nanogel so với các nanogel 

không được nhắm mục tiêu của chúng. Điều này có thể giúp tránh sự tích tụ quá 

mức của các nanogel tại các vị trí ngoài mục tiêu và giảm các tác dụng phụ liên 

quan. 

1.2.3. Ứng dụng của nanogel trong phân phối thuốc trị liệu  

Nanogel có khả năng trương nở rất lớn và có thể kết hợp nhiều phân tử sinh 

học hoặc thuốc trị liệu thông qua tương tác tĩnh điện, van der Waals, kỵ nước hoặc 

liên kết cộng hóa trị với chuỗi polymer. Khả năng tải này của nanogel cao hơn rất 

nhiều và vượt quá khả năng của liposome [78, 79]. Do quá trình nạp thuốc, các 

nanogel bị phá vỡ cấu trúc tạo thành các hạt nano ổn định, trong đó các tác nhân 

sinh học hoặc thuốc trị liệu bị cuốn vào bên trong lõi hạt nanogel. Việc biến tính bề 

mặt nanogel bằng PEG có thể ngăn chặn sự kết tụ của chúng. Trong quá trình lưu 

thông phức hợp thuốc-nanogel, các chuỗi polymer ưa nước lộ ra trên bề mặt và tạo 

thành một lớp bảo vệ xung quanh nanogel. Khả năng kiểm soát và tính linh hoạt của 

hóa học polymer cho phép thiết kế một loạt các công thức thuốc nanogel có khả 

năng mang nhiều thuốc trị liệu trong cùng một chất mang nanogel [80, 81]. Sự giải 

phóng thuốc đáp ứng với kích thích do nhiệt độ hoặc pH gây ra cũng có thể rất hấp 

dẫn đối với việc ứng dụng nanogel trong phân phối thuốc. Chức năng hóa của bề 

mặt nanogel có thể tạo điều kiện thuận lợi hơn nữa cho sự tích lũy có chọn lọc của 

chúng trong mô hoặc tế bào đích [82, 83]. Việc phát triển các nanogel có thể mang, 

bảo vệ, nhắm mục tiêu và giải phóng các tác nhân trị liệu theo cách được kiểm soát 

theo mong muốn đang diễn ra tích cực và các công thức thiết kế hợp lý của chúng 

có thể cung cấp một nền tảng cho nhiều ứng dụng. 
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Trong vài năm qua, khoa học đã đạt được những tiến bộ đáng kể trong việc 

ứng dụng nanogel làm chất mang phân phối cho các phân tử nhỏ có hoạt tính sinh 

học trong điều trị bệnh. Nanogel có thể là một nền tảng linh hoạt để kết hợp các 

phân tử thuốc nhỏ khác nhau thông qua tương tác tĩnh điện, kỵ nước cũng như sự 

hình thành liên kết hydro [84]. Sự trương nở của nanogel trong môi trường nước 

cho phép các phân tử nhỏ dễ dàng thẩm thấu qua khe nang của khối u. Sự thiết kế 

hợp lý của các nanogel có thể là một công cụ hiệu quả để điều chỉnh tốc độ giải 

phóng thuốc nhằm đạt được hiệu quả điều trị mong muốn của thuốc. Một trong 

những tính năng quan trọng nhất của nanogel được điều chế từ các polymer mang 

điện tích có liên kết ngang yếu là khả năng kết hợp các phân tử sinh học mang điện 

tích trái dấu của chúng [84, 85]. Ngoài ra, các nanogel điều chế từ các polymer 

mang điện tích cũng có thể tạo phức với các phân tử thuốc nhỏ như 5′-triphosphate, 

cisplatin [86-88]. Nanogel cũng đã được khám phá như một chất mang cho các loại 

thuốc khó tan trong nước như paclitaxel, dexamethasone [89, 90].  

Các oligonucleotide (ON) trị liệu bao gồm antisense oligodeoxynucleotide 

(ODN), siRNA và miRNA có tiềm năng lớn với tư cách là các tác nhân trị liệu và 

đang trở thành một công cụ mạnh đối với các nhà sinh học phân tử. Các ON đang 

được quan tâm trong điều trị và chẩn đoán ung thư, rối loạn thoái hóa thần kinh và 

nhiễm virus gây chết người [91-93]. Một số liệu pháp dựa trên ON đã đạt được 

thành công đáng kể trong các thử nghiệm lâm sàng [94, 95]. Tuy nhiên, việc đưa 

các ON trị liệu vào các tế bào mục tiêu vẫn là một thách thức chính để nhận ra tiềm 

năng điều trị đầy đủ của chúng vì ON không thể tự xâm nhập vào màng tế bào, có 

thể bị phân hủy bởi các tác nhân nội sinh và có thể kích thích hệ thống miễn dịch 

bẩm sinh. Do đó, các ON yêu cầu một phương tiện phân phối để đưa chúng đến vị 

trí hoạt động mà không có tác dụng phụ. Các nanogel cation đã nổi lên như một loại 

vật liệu nano mới đầy hứa hẹn để giải quyết những thách thức trong việc cung cấp 

các ON in vivo [96]. Các nanogel này bao gồm các chuỗi polymer ưa nước liên kết 

ngang yếu, có độ xốp cao cho phép đóng gói hiệu quả các ON, điều này thường 

không thể đạt được với các chất mang nano thông thường. Một trong những báo cáo 

đầu tiên, Vinogradov và cộng sự (2014) đã điều chế nanogel PEG-PEI cation làm 

chất mang tiềm năng cho ODN đặc hiệu cho gen mdr1 của con người [97]. Ngày 

nay, nhiều loại hạt nanogel cation đã được điều chế để phân phối phân tử siRNA 

[98].  

Ngoài khả năng đóng gói các phân tử trị liệu nhỏ có hoạt tính sinh học, 

nanogel cũng đã được khám phá rộng rãi để cung cấp protein và peptide. Akiyoshi 

và cộng sự (1998) đã điều chế nanogel của pullulan biến đổi cholesterol tự lắp ráp 
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tạo thành một phức hợp với nhiều loại protein khác nhau một cách tự nhiên, chủ yếu 

thông qua các tương tác kỵ nước [99]. Lượng protein được tạo phức bởi các nanogel 

như vậy phụ thuộc vào trọng lượng phân tử và tính kỵ nước của protein. Quá trình 

tạo phức đã ngăn chặn mạnh mẽ sự biến tính nhiệt và sự tổng hợp protein sau đó 

cũng như bảo vệ chúng khỏi sự phân hủy bởi enzyme. Trên cơ sở nền tảng này, 

Ayame và cộng sự (2008) đã điều chế các nanogel cation hóa  dựa trên polysacaride 

để tận dụng cả tương tác kỵ nước và tương tác tĩnh điện để tăng hiệu quả việc bẫy 

protein và tăng cường quá trình nội bào của các nanogel chứa protein [100]. Trong 

một báo cáo được công bố bởi nhóm Akiyoshi và Kiyono (2010) , nanogel pullulan-

cholesterol cation đã được khám phá như một hệ thống phân phối protein cho 

vaccine nhỏ mũi không có chất bổ trợ [101]. 

Nanogel cũng có khả năng phân phối đồng thời nhiều tác nhân trị liệu phục 

vụ cho mục tiêu tăng cường khả năng trị liệu. Sự kết hợp các loại thuốc trong một 

chất mang phân phối là một chiến lược phù hợp để kiểm soát dược động học và 

đồng phân phối tỷ lệ thuốc mong muốn trong cơ thể sống. Do cấu trúc nanogel có 

thể dễ dàng điều chỉnh để tích hợp các tính năng của các vật liệu khác nhau và do 

đó mang lại lợi thế cho việc đóng gói tổ hợp các loại thuốc có các đặc tính hóa lý 

khác nhau như phân tử nhỏ, protein và acid nucleic. Fahmy và cộng sự (2012) đã 

phát triển các nanogel liposome gồm cyclodextrin phức hợp với thuốc và các 

polymer phân hủy sinh học đóng gói cytokine có thể cung cấp chất ức chế TGF-β 

có tính kỵ nước và protein cytokine IL-2 hòa tan trong nước. Họ đã chứng minh 

rằng tác dụng hiệp đồng của TGF-β và IL-2 được phân phối đồng thời khi kích hoạt 

hệ thống miễn dịch dẫn đến làm chậm sự phát triển của khối u và tăng khả năng 

sống sót của chuột mang khối u hắc tố sau khi dùng thuốc toàn thân [102]. Nanogel 

cũng có khả năng cung cấp nhiều loại thuốc có đặc tính khác nhau, Desale và cộng 

sự (2013) đã điều chế nanogel PEG-poly(L-glutamic acid)-poly(L-phenylalanine) 

(PEG–PGlu–Pphe) có một lõi kỵ nước được hình thành bởi các chuỗi Pphe và một 

lớp anion liên kết ngang của các chuỗi PGlu cùng với lớp vỏ bên ngoài bao gồm các 

chuỗi PEG có khả năng phân hủy sinh học này có thể chứa một lượng đáng kể thuốc 

có các tính chất vật lý rất khác nhau như cisplatin ưa nước (tải 15% trọng lượng) và 

paclitaxel kỵ nước (9% trọng lượng). Sự kết hợp hai thuốc này trong nanogel thể 

hiện tác dụng gây độc tế bào tổng hợp chống lại tế bào ung thư buồng trứng A2780 

của con người và tạo ra hoạt động chống khối u vượt trội so với các nanogel nạp 

thuốc riêng lẻ hoặc thuốc tự do [103].  
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1. 3. Hệ phân phối thuốc nanogel trên cơ sở chitosan 

1.3.1. Đặc điểm và tính chất của chitosan 

Chitisan (CS) là một polysaccharide cation ưa nước có cấu trúc tuyến tính 

bao gồm D-glucosamine và N-acetyl-D-glucosamine được liên kết với nhau  tại vị 

trí β-(1-4) (Hình 1.3), thu được bằng cách khử nhóm N-deacetyl bằng kiềm hoặc 

enzyme của chitin, là loại polymer phổ biến thứ hai trong tự nhiên sau cellulose 

[104] . Chitin có trong bộ xương ngoài của giáp xác (tôm, cua, mực), côn trùng và 

các chủng nấm [105]. Các nhóm hydroxyl và amine trong cấu trúc của CS chịu 

trách nhiệm về khả năng phản ứng hóa học, khả năng hòa tan và hoạt tính sinh học 

của nó. CS có độ hòa tan thấp ở pH sinh lý nhưng trong dung dịch acid loãng, các 

nhóm amine chính được proton hóa và CS trở nên tích điện dương và hòa tan trong 

nước [106]. Điện tích dương cũng giải thích sự tương tác của CS với màng tế bào vi 

sinh vật mang điện tích điện âm và do đó gây ra tác dụng kháng khuẩn của nó [107]. 

 

Hình 1. 3. Cấu trúc hóa học của chitosan [104]. 

CS là một ứng cử viên lý tưởng cho hệ phân phối thuốc vì nó không độc hại, 

tương thích sinh học, phân hủy sinh học, sinh miễn dịch thấp và kết dính sinh học. 

Hơn nữa, cấu trúc của nó tương tự như collagen và có thể được sử dụng để mô 

phỏng chất nền ngoại bào [106]. Ngoài ra, CS được chứng minh là có tác dụng 

kháng khuẩn, kháng nấm, cầm máu, hạ đường huyết, chống acid và chống loét, 

kháng viêm, chống oxy hóa, trị đái tháo đường và bảo vệ thần kinh [108, 109]. Dựa 

trên những đặc điểm đặc biệt này, CS là một vật liệu sinh học đầy hứa hẹn và đã thu 

hút sự chú ý ngày càng tăng của các nhà nghiên cứu để phát triển các vật liệu dựa 

trên CS cho các ứng dụng y sinh, đặc biệt là hệ phân phối thuốc [106]. Các hệ phân 

phối thuốc dựa trên CS được sử dụng để cung cấp protein, peptide, các yếu tố tăng 

trưởng, thuốc chống viêm, kháng sinh, thuốc chống ung thư,… cũng như trong liệu 

pháp gen [110, 111]. 

Các hạt mang nano dựa trên CS có nhiều ưu điểm do kích thước nhỏ và tăng 

diện tích bề mặt, đặc tính kết dính nhờ khả năng tạo liên kết ngang chặt chẽ. Chúng 

có thể được sử dụng để nhắm mục tiêu thuốc đến tế bào và mô nhờ khả năng xâm 

nhập vào màng tế bào bằng quá trình nội tiết hoặc chuyển hóa tế bào qua trung gian 
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thụ thể. Các hạt nano CS có thể tăng cường độ ổn định của thuốc, kiểm soát được 

quá trình giải phóng của thuốc [110, 112]. 

CS ở dạng đơn lẻ hoặc dưới dạng vật liệu tổng hợp đều là những chất nền 

phù hợp trong việc chế tạo các loại sản phẩm khác nhau như hydrogel, màng, hạt, 

bọt xốp, hạt nano, gel tại chỗ, vi hạt [113]. Sự hình thành các cấu trúc nano dựa trên 

CS tự lắp ráp thể hiện các tính năng nổi bật, chẳng hạn như khả năng đóng gói 

protein cao và quá trình giải phóng thuốc kéo dài [114]. 

1.3.2. Hệ phân phối thuốc nanogel trên cơ sở chitosan 

Các thuộc tính của CS như khả năng tương thích sinh học, khả năng phân 

hủy sinh học kết hợp với các thuộc tính của nanogel như khả năng biến dạng, mềm, 

diện tích bề mặt lớn, khả năng tải cao và ổn định dễ dàng làm cho nanogel trên cơ 

sở CS thành vật liệu đầy hứa hẹn để phân phối thuốc, nuôi cấy tế bào và trị liệu 

[115, 116]. Một số phương pháp điều chế nanogel từ CS chẳng hạn như tạo gel ion, 

tạo gel vật lý, trùng hợp, tự lắp ráp và vi nhũ tương đã được báo cáo [116]. 

CS có khả năng tự tạo gel để tạo thành nanogel mà không cần bất kỳ chất 

hoạt động bề mặt, dung môi hay chất liên kết ngang nào, do sự có mặt của nhóm 

−OH và –NH2 dẫn đến khả năng hình thành tương tác tĩnh điện và liên kết hydro 

giữa các chuỗi polymer [116, 117]. Các nanogel CS được hình thành theo cách này 

này chỉ chứa nước và CS có kích thước từ 0.2 nm đến 1000 nm. Một số đặc điểm 

của CS như khối lượng phân tử, độ deacetyl, độ nhớt và nồng độ của dung dịch 

polymer có thể góp phần đáng kể vào sự phân bố kích thước hạt và cũng ảnh hưởng 

đến các tính năng nhạy cảm với nhiệt của loại nanogel này. Ngoài ra, sự proton hóa 

của nhóm –NH2 ở pH thấp góp phần tạo ra điện tích dương của CS và tương tác tĩnh 

điện với các thành phần của chất nhầy hoặc với bề mặt biểu mô mang điện tích âm. 

Các loại tương tác này cung cấp các đặc tính kết dính niêm mạc thuận lợi cho việc 

sử dụng nanogel CS làm hệ thống phân phối thuốc [118]. 

Các nanogel CS có thể đóng vai trò là chất mang, bảo vệ thuốc khỏi bị phân 

hủy hoặc đào thải. Bản chất ưa nước của nanogel CS hạn chế việc sử dụng chúng để 

phân phối thuốc ưa nước. Việc nang hóa thuốc kỵ nước vào các hạt nanogel CS có 

thể thực hiện bằng cách biến tính CS với các nhóm kỵ nước như như alkyl, 

cholesterol, acyl, acid 5-cholanic, cholic acid và deoxycholic acid [119, 120]. 

CS liên hợp phối tử hướng đích để giảm thiểu phân phối thuốc không đúng 

mục tiêu gây ra tác dụng phụ. Galactose, folate, mannose và kháng thể là những 
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phối tử thường được sử dụng được kết hợp với CS để đạt được sự phân phối thuốc  

đến mục tiêu hiệu quả.  

Galactose là một loại đường monosaccharide có khả năng liên kết đặc hiệu 

với các thụ thể asialoglycoprotein (ASGPR) hiện diện rất nhiều với mật độ 500.000 

thụ thể trên mỗi tế bào gan cũng như trên các dòng tế bào ung thư gan khác nhau ở 

người [121]. Các hạt nanogel CS liên hợp với galactose cũng có thể được điều chế 

bởi nhóm Alex (2011) và nhóm Zheng (2012) bằng cách sử dụng CS hòa tan trong 

nước được kết hợp với lactobionic acid thông qua phản ứng amide hóa với sự có 

mặt của xúc tác 1-etyl-3-(3-dimetylamineopropyl) carbodiimide (EDC) và N-

hydroxysuccinimide (NHS) (Hình 1.4) [122, 123].  

 

Hình 1. 4. Sơ đồ tổng hợp chitosan-galactose [123]. 

Folic acid (pteroylglutamate) là một loại vitamine tan trong nước và rất quan 

trọng đối với quá trình tổng hợp, methyl hóa và sửa chữa DNA. Sự biểu hiện quá 

mức của các thụ thể folate (FRα) trong các bệnh ung thư như phổi, thận, vú, biểu 

mô, buồng trứng, đại tràng, trực tràng và não đã được khai thác để phân phối mục 

tiêu các kháng thể folate liên hợp CS [124]. Các hạt nanogel CS liên hợp với folic 

acid thông qua phản ứng amide hóa giữa nhóm –NH2 của chitosan và nhóm 

−COOH của folic acid với xúc tác EDC/NHS trong môi trường hỗn hợp nước và 

dung môi DMSO (Hình 1.5) cũng được thực hiện bởi các nhóm nghiên cứu Xu  

(2013), Song (2013), Li (2015) và Liu (2013) [125-128]. 
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Hình 1. 5. Sơ đồ tổng hợp chitosan-folate [125]. 

Biotin (vitamine B7) được biết là có vai trò thiết yếu đối với sự phát triển của 

tế bào và hầu hết các phản ứng trao đổi chất [129]. Các thụ thể tiotin được biểu hiện 

quá mức trong các tế bào khối u khác nhau như như buồng trứng (OV 2008, ID8), 

bệnh bạch cầu (L1210FR), u tế bào mast (P815), ruột kết (Colo-26), các dòng tế bào 

ung thư vú (4T1, JC, MMT06056), thận (RENCA, RD0995) và phổi (M109) trong 

khi chúng bị hạn chế nhiều ở các mô khỏe mạnh [130]. Một số bằng chứng đã 

chứng minh sự gia tăng khả năng hấp thụ thuốc trong các tế bào được điều trị bằng 

chất mang liên hợp biotin so với những tế bào được ủ với chất mang tương tự không 

có biotin [131]. Là một tác nhân nhắm mục tiêu phân tử nhỏ, biotin mang lại nhiều 

lợi thế hơn so với các tác nhân nhắm mục tiêu lớn, bao gồm việc hạn chế các tác 

động đáng kể đến dược động học và khả năng sinh miễn dịch của các công thức tạo 

chất mang [132]. CS liên hợp với biotin đã được nghiên cứu rộng rãi vì nó kết hợp 

các đặc tính tương hợp sinh học nổi bật của chitosan với khả năng nhắm mục tiêu 

của biotin. Nhờ có nhóm cacboxyl (−COOH), biotin dễ dàng tham gia liên kết với 

nhóm amine (−NH2) của CS, làm tăng cường mật độ phân tử biotin trên bề mặt của 

các hạt nanogel được làm từ CS (Hình 1.6) cũng được thực hiện bởi các nhóm 

nghiên cứu Liu (2010), Yao (2013) và Tian (2014) [133−155]. So với các hạt nano 

không chứa biotin, các hạt gắn biotin tăng độc tính tế bào đối với tế bào ung thư vú 

(MCF-7) và tế bào ung thư buồng trứng (Hela). Hơn nữa, các thử nghiệm in vitro 

cho thấy các hạt nanogel CS gắn biotin được hấp thụ trong các tế bào MCF-7 và 

Hela bởi quá trình nội bào trung gian thụ thể biotin và được tích lũy một cách hiệu 

quả vào khối u [136-139]. 
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Hình 1. 6. Sơ đồ tổng hợp chitosan-biotin [139]. 

Tương tự như vậy, CS liên hợp với protein bao gồm các kháng thể (antibody) 

và  transferrin, peptide, aptamer (DNA hoặc RNA) trong phân phối thuốc đến các tế 

bào đích được biểu hiện với các kháng nguyên và thụ thể [140-143].  

Một xem xét quan trọng khác khi lựa chọn phối tử cho các hạt nano là giá 

thành của chúng. Ví dụ, kháng thể là phối tử hấp dẫn do tính đặc hiệu cao và mục 

tiêu đa dạng, nhưng chi phí sản xuất của chúng rất cao [144]. Từ quan điểm này, các 

phân tử hóa học nhỏ thường rẻ hơn protein hoặc aptamer. Chúng tôi hy vọng rằng 

các hạt nano nhắm mục tiêu sẽ ngày càng được thương mại hóa và có sẵn để mang 

lại lợi ích lớn hơn nhằm giảm tác dụng phụ và cải thiện hiệu quả điều trị. 

1.4. Hệ phân phối thuốc nanogel trên cơ sở Pluronic 

1.4.1. Đặc điểm và tính chất của Pluronic 

Pluronic hoặc poloxamer là các copolymer gồm ba khối poly(ethylene 

oxide)−poly(propylene oxide)−poly(ethylene oxide) (PEO−PPO−PEO) và chúng có 

khả năng đáp ứng nhiệt trong dung dịch nước ở nhiệt độ sinh lý. Các đặc tính dung 

dịch nước của Pluronic đã được nghiên cứu và xem xét kỹ lưỡng do biểu hiện độc 

đáo của chúng và mang lại lợi ích cho vô số ứng dụng. Trong dung dịch nước, đặc 

tính lưỡng tính của Pluronic làm cho các phân tử Pluronic tự kết tụ thành các 

micelle với lõi bên trong được cấu tạo bởi các khối kỵ nước và lớp vỏ bên ngoài 

được cấu tạo bởi các khối ưa nước với kích thước nano, thường nằm trong khoảng 

từ 10 đến 200 nm, xuất hiện ở nồng độ micelle tới hạn (CMC) và ở nhiệt độ micelle 

tới hạn (CMT) (Hình 1.7). Giá trị CMC của dung dịch Pluronic giảm khi nhiệt độ 

và số lượng PPO tăng, cho thấy rằng các polymer có miền kỵ nước (PPO) lớn hơn 

tạo thành các micelle ở nồng độ và nhiệt độ thấp hơn [145]. Do đó, nhiệt độ thường 

được sử dụng như một thông số điều khiển để điều chỉnh cấu trúc, kích thước và 
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hình dạng của các micelle Pluronic. Nhiệt độ tăng hơn nữa khiến dung dịch tách 

thành hai pha trên điểm đục (CP) [146, 147]. 

 

Hình 1. 7. Cấu trúc hóa học của Pluronic (a) và sự hình thành micelle (b) 

[118]. 

Dung dịch Pluronic thể hiện độ nhạy với nhiệt độ, đặc biệt là “gel hóa thuận 

nghịch nhiệt” đối với các dung dịch đủ đậm đặc. Quá trình tạo gel của Pluronic bao 

gồm hai bước: (i) quá trình micelle hóa trong đó các micelle hình cầu được hình 

thành và (ii) quá trình gel hóa trong đó sự xếp chồng của các micelle hình cầu để 

tạo thành gel (Hình 1.8) [148]. 

Micelle hóa Gel hóa

 

Hình 1. 8. Quá trình hình thành hydrogel [148]. 

Nhờ cấu trúc lõi−vỏ của chúng, lõi kỵ nước có thể hoạt động như một vị trí 

nạp thuốc, tạo ra không gian để bao bọc các thuốc kỵ nước thông qua việc thiết lập 

các tương tác vật lý hoặc hóa học. Các đặc tính của vỏ ngoài và lõi bên trong của 

micelle có thể thúc đẩy quá trình giải phóng thuốc dễ dàng hơn hoặc bền vững hơn. 

Do các đặc tính nêu trên, các micelle Pluronic có thể phân phối một số loại thuốc, 

cải thiện thời gian lưu thông, cũng như tăng cường tính thẩm thấu và lưu giữ hiệu 
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quả. Hơn nữa, các hệ thống này có nguy cơ nhiễm độc mãn tính thấp vì các micelle 

Pluronic được tháo rời trong cơ thể, thành các chuỗi polymer đơn có thể được bài 

tiết qua thận [149]. 

1.4.2. Hệ phân phối thuốc nanogel trên cơ sở Pluronic 

Polymer Pluronic® đã được FDA chấp thuận cho sử dụng trong dược phẩm 

và đã được nghiên cứu cho các ứng dụng điều trị khác nhau [150]. Khi nồng độ của 

Pluronic trong dung dịch lớn hơn nồng độ micelle tới hạn (CMC), các micelle 

Pluronic có thể hình thành một cách tự nhiên, dẫn đến một số đặc tính có lợi: khối 

PPO có thể được sử dụng để mang thuốc kỵ nước, chuỗi PEO ưa nước có tác dụng 

ổn định và tránh bị loại bỏ bởi hệ thống lưới nội mô [151, 152]. Phần ưa nước của 

micelle mang lại sự ổn định không gian và do đó kéo dài thời gian lưu thông trong 

cơ thể, trong khi khối kỵ nước có khả năng tải thuốc cao và khả năng tương thích 

tốt [153]. Hơn nữa, khối kỵ nước của Pluronic có thể cải thiện hiệu quả của quá 

trình thực bào và thúc đẩy sự hấp thụ thuốc. Một số Pluronic cũng có thể làm cạn 

kiệt adenosine triphosphate (ATP) nội bào, ức chế chức năng của P−glycoprotein 

(P−gp), ảnh hưởng đến dòng chảy và phân phối thuốc, đồng thời có tác dụng đảo 

ngược tình trạng kháng đa thuốc của khối u [154, 155].  

Pluronic có thể được chia thành bốn nhóm tùy theo sự khác biệt trong cân 

bằng hydrophilic−lipophilic (ưa nước-ưa béo) (HLB) và độ dài chuỗi PPO của 

chúng. Nhóm thứ nhất là các loại Pluronic ưa nước có giá trị HLB từ 20−29 như 

Pluronic F68, Pluronic F108 và Pluronic F127. Nhóm thứ hai có giá trị HLB < 20 

và PPO < 30 như Pluronic L35, Pluronic L44 và Pluronic L64. Nhóm thứ ba là các 

Pluronic với HLB < 20 và PPO từ 30–60, chẳng hạn như Pluronic P85, Pluronic 

P105 và Pluronic L61. Nhóm thứ tư bao gồm các Pluronic với HLB < 20 và chuỗi 

PPO > 60, chẳng hạn như Pluronic P123 và Pluronic L121 [156]. 

Nhóm Pluronic thứ nhất bao gồm F68, F108 và F127. Chúng không chỉ có 

tính ưa nước tốt mà còn có khả năng tương thích sinh học và kéo dài thời gian lưu 

thông máu [157, 158]. Tuy nhiên, các nanogel phản ứng nhiệt dựa trên Pluronic 

nhóm này được phát hiện có độ bền cơ học và độ ổn định không phù hợp khiến 

chúng không phù hợp cho các ứng dụng y sinh nhất định. Một số lượng đáng kể các 

nghiên cứu đã được thực hiện tập trung vào việc cải thiện độ bền cơ học của 

nanogel nhóm này bằng cách phối trộn hoặc biến đổi với các thành phần polymer 

khác.  

Butt cùng cộng sự (2012) đã phối trộn Pluronic F127 và D-α-tocopheryl 

polyetylen glycol 1000 succinat (TPGS) tạo thành một hệ chất mang nanogel mang 
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DOX ổn định chống lại sự kết tủa DOX trong huyết thanh [159]. Trên cơ sở micelle 

F127/TPGS, Meng cùng cộng sự (2020) đã phát triển các micelle nhắm mục tiêu 

não bằng cách kết hợp TPGS với nhóm nhạy cảm điện ferrocene (Fc) (TPGS-Fc). 

Vì quá trình oxy hóa Fc bị khử bởi dòng điện có thể chuyển nhóm kỵ nước thành 

nhóm ưa nước, kích hoạt sự phân hủy các micelle và giải phóng thuốc [160]. 

Pluronic F127 cũng được biến tính với chuỗi peptide nhỏ có thể liên kết chọn lọc 

với các thụ thể của tế bào ung thư gan (Hep G2) đã được điều chế bởi Li cùng cộng 

sự (2013), Pluronic F127 liên hợp với chuỗi peptide PKKKRKV (Pro-Lys-Lys-Lys-

Arg-Lys-Val, PV7), một peptide gồm bảy amineo acid được chứng minh làm tăng 

độ ổn định của micelle và có sự hấp thụ nội bào cao [161]. Zhang cùng cộng sự 

(2011) đã điều chế các hạt nanogel mang PTX bằng cách phối trộn hai loại Pluronic 

F127 và P123 với nhau để tiêu diệt tế bào ung thư biểu mô (KBv), trong đó Pluronic 

F127 được liên hợp với acid folic để tăng cường khả năng hấp thu nội bào của 

nanogel (Hình 1.9). Kết quả thử nghiệm in vivo cho thấy, các nanogel liên hợp với 

phối tử folate đã tăng cường sinh khả dụng của PTX lên gấp 3 lần so với nanogel 

không liên hợp với phối tử folate [162]. Tương tự như vậy, Russo và cộng sự (2016) 

đã điều chế các hạt nanogel mang niclosamide (NCL) bằng cách phối trộn Pluronic 

F127 và P123 để tiêu diệt tế bào ung thư phồi A549, trong đó Pluronic F127 được 

liên hợp với biotin để tăng cường khả năng hấp thu nội bào của NCL (Hình 1.10). 

Kết quả thử nghiệm in vitro cho thấy các hạt nanogel giải phóng NCL bền vững 

trong môi trường giàu protein và độc tính tế bào mạnh hơn so với NCL tự do [163].  

 

 

Hình 1. 9. Sơ đồ tổng hợp Pluronic F127-FA [162]. 
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Hình 1. 10. Sơ đồ tổng hợp Pluronic F127-biotin [163]. 

Pluronic F68 là loại polymer có giá trị HLB 29, dễ tan trong nước, khả năng 

tạo thành micelle thấp, nồng độ tạo micelle cao, do đó khả năng nang hóa thuốc 

kém. Vì vậy, để tăng khả năng nang hóa thuốc cũng như tăng cường khả năng 

kháng đa thuốc, Pluronic thường được phối trộn với các loại polymer có giá trị HLB 

thấp hoặc biến tính với các thành phần có gốc ưu béo. Mei cùng cộng sự (2009) đã 

phát triển các hạt nanogel bằng cách phối trộn Pluronic F68 với poly (e-

caprolactone) (PCL) để nang hóa docetaxel nhằm tăng cường khả năng kháng đa 

thuốc trong điều trị ung thư vú. Kết quả cho thấy Pluronic F68 đã tăng cường mức 

độ độc tính tế bào của các hạt nanogel mang thuốc hơn  đáng kể so với các hạt nano 

PCL mang thuốc [164]. Song cùng cộng sự (2014) đã liên kết một đầu của Pluronic 

F68 với cholesterol thông qua phản ứng ester hóa đã làm giảm giá trị CMC của nó 

xuống 400 lần so với Pluronic F68, đồng thời làm tăng khả năng nang hóa thuốc 

chống ung thư cabazitaxel. Các nghiên cứu về giải phóng in vitro đã chứng minh 

rằng các nanogel Pluronic F68-cholesterol được nạp cabazitaxel có đặc tính giải 

phóng chậm và gây độc tế bào mạnh hơn so với dung dịch cabazitaxel được nang 

hóa bởi Tween 80 [165].  

Cho đến nay những kết quả nghiên cứu sử dụng Pluronic F108 như một tác 

nhân phân phối thuốc chưa được công bố nhiều. Một nghiên cứu về Pluronic F108 

đã được Wang và cộng sự (2012) sử dụng như một chất phân tán cho ống nano 

carbon giúp bảo vệ các ống này khỏi làm hỏng màng lysosomal trong quá trình điều 

trị bệnh nhân xơ hóa phổi [166].  

Nhóm Pluronic thứ hai bao gồm các loại Pluronic như Pluronic L64 và 

Pluronic L35. Các polymer trong nhóm này có PEO và PPO nhỏ nhất, không chỉ 
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mang lại cho cấu trúc nano khả năng tự lắp ráp trong môi trường nước mà còn mang 

lại cho chúng kích thước phù hợp và cấu trúc ổn định hơn [167].  

Magalhães và cộng sự (2018) đã phát triển một loại hệ thống nanogel trên cơ 

sở Pluronic L64 và polymer PEI để phân phối gen miR-145 đến vị trí khối u ung 

thư xương. Trong đó, Pluronic L64 có vai trò tạo ra các nangel có khả năng tự lắp 

ráp trong môi trường nước, đồng thời có kích thước phù hợp và cấu trúc ổn định, 

tránh được sự bắt giữ không đặc hiệu của hệ thống lưới nội mô. Trong khi đó, 

polymer PEI đã giúp tăng cường sự hấp thu của tế bào thông qua con đường nội tiết 

[168].  

Li và cộng sự (2015) đã thiết kế một hệ thống phân phối thuốc theo phương 

thức đồng trùng hợp khối bao gồm poly(L-lactide acid) (PLLA) và Pluronic L35 

(L35) với cấu trúc PLLA–L35–PLLA để tạo thành nanogel nhạy nhiệt mang 

docetaxel và oxaliplatin. Pluronic L35 không chỉ cải thiện sinh khả dụng và thời 

gian lưu thông máu của nanogel mà còn giảm độc tính toàn thân, từ đó nâng cao 

hiệu quả tiêu diệt khối u và mang lại độ an toàn cao hơn. Rõ ràng, hệ thống phân 

phối thuốc cao phân tử dựa trên Pluronic L35 đưa ra một chiến lược mới để điều trị 

ung thư ruột kết như một hệ thống phân phối thuốc kép có kiểm soát [169].  

Nhóm Pluronic thứ ba bao gồm các loại Pluronic như Pluronic L85, Pluronic 

P105 và Pluronic L61. Đặc điểm của các loại Pluronic nhóm này là khả năng hòa 

tan và tự lắp ráp của chúng trong nước được sử dụng để tải các thuốc kỵ nước. Hơn 

nữa, chúng có ưu điểm là tiêu thụ ATP trong tế bào ung thư kháng đa thuốc (MDR) 

để ức chế dòng P-gp đi ra ngoài, đồng thời giúp kéo dài thời gian lưu thông trong 

máu của thuốc mà chúng phân phối [170].  

Pelosi cùng cộng sự (2019) đã điều chế nanogel bằng cách phối trộn hai loại 

Pluronic P85 và Pluronic F127−biotin mang đồng thời thuốc temozolomide và chất 

cảm quang verteporfin để điều trị  u nguyên bào thần kinh đệm (GBM) theo liệu 

pháp sinh học và liệu pháp quang động (PDT). Cả hai Pluronic này có thể tự lắp ráp 

thành các các nanogel lõi-vỏ trong nước, chứa các loại thuốc kỵ nước, bảo vệ các 

loại thuốc này khỏi sự thoái hóa và thanh thải qua thận, do đó cải thiện tính chọn lọc 

của các loại thuốc này đối với các khối u thông qua việc tăng cường tính thấm và 

lưu giữ (EPR). Trong số đó, F127−biotin có khả năng tương thích sinh học tốt nên 

có thể được tế bào ung thư và thậm chí cả tế bào u nguyên bào thần kinh đệm hấp 

thụ. Tuy nhiên, hàng rào máu não (BBB) kiểm soát sự ra vào của các chất đến não, 

gây khó khăn cho việc điều trị các khối u não. Điều đáng nói là P85 có thể gây mẫn 

cảm hiệu quả với P−glycoprotein và vượt qua BBB, do đó làm tăng sự hấp thu có 
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chọn lọc của các tế bào ung thư. Do đó, các hệ thống phân phối thuốc polymer dựa 

trên Pluronic P85 và F127−biotin đã đóng một vai trò quan trọng trong việc điều trị 

hiệu quả GBM thông qua các chiến lược điều trị kết hợp PDT/hóa trị liệu [171]. 

Niu cùng cộng sự (2020) đã điều chế các nanogel dựa trên Pluronic P105 đa 

năng được chức năng hóa bằng glucose và folic acid để tăng cường phân bổ não. 

Chất phân phối glucose 1 (GLUT1) tập trung nhiều ở các mạch máu não, do đó 

glucose trong các nanogel này không chỉ đáp ứng nhu cầu năng lượng của não mà 

còn có thể đi qua BBB một cách hiệu quả. Đồng thời, các thụ thể folate (FR) được 

biểu hiện quá mức trong các tế bào ung thư và do đó phù hợp với các loại thuốc 

nhắm mục tiêu vào não. Ngoài ra, Pluronic P105 có khả năng tiêu thụ ATP trong 

các tế bào ung thư MDR để ức chế dòng P−gp, thúc đẩy các nanogel mang DOX 

nhắm mục tiêu kép để giải phóng thuốc trong não. Hệ thống phân phối thuốc dựa 

trên Pluronic P105 này có thể cung cấp những ý tưởng mới cho các loại thuốc nhắm 

mục tiêu kép và phương pháp điều trị chống khối u tốt hơn [172].  

Zheng và cộng sự (2019) đã thiết kế một loạt các nanogel nhạy cảm với pH 

bằng cách liên kết ngang các polymer tự nhiên với các tác nhân liên kết ngang dựa 

trên orthoester. Các tác giả đã điều chế hai thành phần bao gồm pullulan 

methacrylate (Pullulan-M) làm tác nhân liên kết ngang và Pluronic L61 biến đổi 

orthoester không bền với acid (L61-MOE). Pluronic L61 không chỉ mang lại cho 

nanogel khả năng tương thích sinh học tốt mà còn có thời gian lưu thông máu dài và 

không làm hỏng các mô bình thường. Với tất cả những điều này, hệ thống phân 

phối thuốc cao phân tử dựa trên Pluronic L61 cho thấy tiềm năng tuyệt vời để sử 

dụng trong nanogel nhạy cảm pH và liệu pháp điều trị khối u đích [173]. 

Nhóm Pluronic thứ tư bao gồm các loại Pluronic P123 và Pluronic L121. 

Đặc điểm của các loại Pluronic nhóm này là chúng có chuỗi PPO dài nhất nên tính 

kỵ nước của chúng lớn hơn và chúng được sử dụng rộng rãi nhất làm chất mang để 

nang hóa thuốc. Hơn nữa, chúng cũng có lợi thế là tiêu thụ ATP trong các tế bào 

ung thư đa kháng thuốc (MDR), giúp ức chế dòng P−glycoprotein (P−gp) [174].  

Wang cùng cộng sự (2017) đã thiết kế một loại nanogel có khả năng phản 

ứng oxi hóa khử từ ba thành phần bao gồm polyethylene glycol (PEG), Pluronic 

P123 và polyethylenimine (PEI) để tạo thành PEG−SS−P123−PEI thông qua cầu 

nối liên kết disulfide. Các nanogel này có khả năng tự lắp ráp thành các micelle 

cation trong môi trường nước, sau đó nang hóa PTX và siRNA thông qua tương tác 

kỵ nước và tương tác tĩnh điện để tạo thành các micelle cation có khả năng phản 

ứng oxi hóa khử với glutathione (GSH). Polymer PEI có thể được sử dụng để sửa 
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đổi P123 (được gọi là PEI−P123) để cung cấp các đặc tính cation và PEG được sử 

dụng để tạo thành mạng lưới micelle bảo vệ ổn định về mặt không gian có khả năng 

vượt qua hàng rào sinh lý. Ngoài ra, P123 không chỉ được sử dụng làm chất mang 

thuốc mà còn được sử dụng để làm cạn kiệt ATP nhanh chóng, nơi nó đảo ngược 

MDR một cách hiệu quả cả in vivo và in vitro. Do đó, sự phân cắt các liên kết 

disulfide trong môi trường khử giàu GSH của các tế bào khối u không chỉ thúc đẩy 

giải phóng PTX và siRNA mà còn kích hoạt sự cạn kiệt ATP. Hệ thống phân phối 

thuốc dựa trên Pluronic P123 là lựa chọn hữu ích đối với các bệnh ung thư nhạy 

cảm với oxi hóa khử hiệu quả và để khắc phục MDR [175].  

Cheng cùng cộng sự (2020) đã thiết kế một loại nanogel nhạy cảm với pH từ 

Pluronic P123 liên kết với α−tocopherol succinate (α-TOS) thông qua liên kết 

orthoester (OE) không bền với acid. Các nanogel có độ nhạy do acid kích hoạt và có 

thể được sử dụng để nhắm mục tiêu giải phóng thuốc trong khu vực khối u và cũng 

có thể được sử dụng để đảo ngược MDR. Kết quả là các nanogel có tác dụng ức chế 

khối u tốt. Điều này dẫn đến hiệu quả ổn định và chống pha loãng máu tốt hơn, 

đồng thời giúp tích lũy và lưu giữ thuốc trong các tế bào MDR, do đó làm tăng khả 

năng gây độc tế bào và quá trình chết theo chương trình khi so sánh với các phương 

pháp truyền thống. Những phát hiện này chỉ ra rằng các hệ thống phân phối thuốc 

dựa trên Pluronic P123 có thể được sử dụng hiệu quả cho các phương pháp điều trị 

ung thư nhạy cảm với pH vượt qua MDR [176].  

Lim cùng cộng sự (2018) đã điều chế một hệ nanogel bằng cách phối trộn hai 

loại Pluronic L121 và F127, trong đó Pluronic F127 được liên kết với phối tử nhắm 

mục tiêu tripeptide cyclic arginine-glycine-aspartate (cRGD). Các hạt nanogel này 

mang lại một số lợi ích bao gồm khả năng tăng hấp thu tế bào ung thư, tăng hoạt 

động chống ung thư và hỗ trợ tích lũy thuốc docetaxel (DTX) hiệu quả [177]. Như 

vậy, đối với nhóm Pluronic thứ tư, các loại Pluronic thường được biến tính hóa học 

hoặc phối trộn với các loại polymer hoặc Pluronic khác có giá trị HLB cao để cải 

thiện thời gian lưu thông của nanogel trong cơ thể. 

Như vậy, trong số bốn nhóm Pluronic nêu trên, các Pluronic nhóm thứ nhất 

là loại Pluronic ưu nước, đóng vai trò trong việc cải thiện thời gian lưu thông của 

nanogel trong cơ thể và thường được phối trộn với các loại polymer có HLB < 20 

hoặc biến tính hóa học với thành phần ưu béo để tăng cường khả năng nang hóa 

thuốc kỵ nước. Các Pluronic thuộc nhóm thứ hai có khối lượng phân tử thấp thường 

được biến tính với các loại polymer khác để tăng kích thước micelle và tăng khả 

năng phân phối thuốc và gen. Các Pluronic thuộc nhóm thứ ba và thứ tư có giá trị 
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HLB < 20 có khả năng tiêu thụ ATP trong các tế bào ung thư đa kháng thuốc 

(MDR), giúp ức chế dòng P−glycoprotein (P−gp) và thường được phối trộn hoặc 

biến tính hóa học với các loại polymer có giá trị HLB ˃ 20 để cải thiện thời gian lưu 

thông của nanogel trong cơ thể. 

1.5. Định hướng nghiên cứu hệ phân phối thuốc nanogel trên cơ sở 

chitosan ghép Pluronic 

1.5.1. Những nghiên cứu hệ phân phối thuốc nanogel chitosan ghép 

Pluronic 

Một trong những bất lợi của việc sử dụng Pluronic làm micelle phân phối 

thuốc là khả năng ổn định của micelle trong dung dịch nước kém. Vì là loại 

polymer nhạy nhiệt nên khi nhiệt độ dung dịch thấp hơn nhiệt độ dung dịch tới hạn 

dưới của Pluronic thì các micelle sẽ phân tách thành các monomer phân tán trong 

nước. Để tăng cường độ ổn định của micelle, các Pluronic thường được liên hợp 

hóa học với các loại polysaccharide như alginate, hyaluronic acid, cellulose, 

chitosan hoặc protein như gelatin,…. Việc liên hợp hóa học này giúp cho các phân 

tử Pluronic được gắn kết trong cùng một khối với phân tử polysaccharide, từ đó các 

phân tử Pluronic không bị phân tán ở nồng độ thấp và lưu giữ các phân tử thuốc kỵ 

nước bên trong lõi micelle. Trong số các loại polysaccharide liên hợp hóa học với 

Pluronic, chitosan được đánh giá là mang lại hiệu quả cao trong việc phân phối 

thuốc. Các micelle tạo thành từ chitosan liên hợp với Pluronic có độ bền và độ ổn 

định cao hơn các polysaccharide mang điện tích âm như như alginate, hyaluronic 

acid….  Điều này là do chitosan mang điện tích dương còn Pluronic mang điện tích 

âm nên các micelle tạo thành có sự tương tác tĩnh điện có thể tăng cường hiệu quả 

nang hóa thuốc thông qua các tương tác tĩnh điện và kỵ nước của hệ nanogel và 

thuốc được nang hóa. Trong môi trường nước có tính acid, chitosan bị proton hóa 

tạo thành lớp vỏ bao bọc khối PPO kỵ nước của Pluronic bên trong lõi micelle. 

Có nhiều phương pháp khác nhau để điều chế các hạt nanogel chitosan ghép 

với Pluronic, tùy thuộc vào mỗi phương pháp mà các micelle tạo thành có các đặc 

điểm hóa lý khác nhau. Park cùng cộng sự (2008) đã tiến hành ester hóa một đầu 

Pluronic F127 để tạo thành Pluronic F127−carboxylate và sau đó liên hợp với 

chitosan có khối lượng phân tử 300 kDa, độ deacetyl hóa 75–85% với xúc tác 

EDC/NHS (Hình 1.11). Các hạt nanogel này nang hóa indomethacin (IMC) với 

đường kích động học 120 nm có độ ổn định trong môi trường nước và đạt được mức 

độ giải phóng IMC bền vững so với các nanogel Pluronic F127 đơn lẻ [178]. 
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Hình 1. 11. Sơ đồ tổng hợp chitosan-Pluronic F127 [178]. 

Một phương pháp khác để hoạt hóa Pluronic F127 trước khi liên hợp với 

chitosan đã được Nguyen cùng cộng sự phát triển (2016). Pluronic F127 được hoạt 

hóa với 4-nitrophenyl chloroformate (NPC) ở hai đầu mạch, sau đó khóa một đầu 

phân tử Pluronic F127-dicarbonate bằng 3-amino-1-propanol. Phản ứng amide hóa 

giữa chitosan và Pluronic 127 monocarbonate tạo thành chitosan liên hợp Pluronic 

F127 (Hình 1.12). Các hạt nanogel này nang hóa curcumin có độ ổn định tốt, không 

thay đổi màu sắc đặc trưng và không bị tách pha sau 1 tháng bảo quản [179].  

 

Hình 1. 12. Sơ đồ tổng hợp chitosan-Pluronic F127 [179]. 
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Zhang cùng cộng sự (2010) đã tiến hành ester hóa hai đầu mạch Pluronic 

F127 để tạo thành Pluronic F127 dicarboxylate, sau đó liên hợp với các phân tử 

oligochitosan ở hai đầu mạch Pluronic F127 (Hình 1.13). Các hạt nanogel này mang 

ethidium bromide được tế bào ung thư vú (MCF-7) hấp thụ mạnh hơn so với tế bào 

lành (C3H10T1/2). Đặc biệt, các viên nang nanogel này có kích thước ∼37 nm ở 37 

℃ và tăng lên ∼240 nm khi làm lạnh xuống 4 ℃, do đó các viên nang nanogel này 

có khả năng giải phóng ethidium bromide được kiểm soát bởi nhiệt độ [180]. 

 

 

Hình 1. 13. Sơ đồ tổng hợp oligochitosan-Pluronic F127 [180]. 

Xu và cộng sự (2021) đã đưa ra một phương pháp khác điều chế nanogel 

chitosan liên hợp Pluronic L61 nhạy cảm với pH. Để tạo ra các hạt nanogel này, 

Pluronic L61 được biến tính với ortho-ester (OE) không bền acid để tạo ra Pluronic 

L61−OE, sau đó phản ứng với disuccinimidyl carbonate (DSC) để tạo thành 

Pluronic L61−OE−SC. Chitosan phản ứng Pluronic L61−OE−SC tạo thành 

CS−OE−L61 để nang hóa DOX (Hình 1.14).  Các hạt nanogel CS−OE−L61 mang 

DOX có khả năng hấp thu các tế bào ung thư gan (Hep G2) và (H22), sau đó giải 

phóng DOX và Pluronic L61 trong tế bào chất do liên kết ortho-ester bị phân hủy. 

Ngoài tác dụng gây độc tế bào do DOX gây ra, Pluronic L61 cũng có tác dụng gây 

độc tế bào. Trong thử nghiệm phân phối thuốc in vivo đã chứng minh rằng các hạt 

nano L61−OE−CS/DOX có thể kéo dài thời gian lưu thông DOX và cải thiện hiệu 

quả nồng độ DOX tại các vị trí khối u. Do đó, các hạt nanogel nhạy cảm với pH dựa 

trên Pluronic L61 và chitosan có tiềm năng to lớn trong việc sử dụng như vật liệu 

phân phối thuốc dạng nanogel để điều trị khối u hiệu quả [181]. 
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Hình 1. 14. Sơ đồ tổng hợp chitosan-Pluronic L61 [181]. 

Kim và cộng sự (2010) đã đưa ra một phương pháp khác điều chế nanogel 

chitosan liên hợp Pluronic F68 hoặc Pluronic F127. Các loại Pluronic được phản 

ứng với acryloyl chloride để tạo thành các dẫn xuất Pluronic diacrylate. Bên cạnh 

đó, chitosan cũng được phản ứng với glycidyl methaacrylate để  tạo thành chitosan 

acrylate (Hình 1.15). Các hạt nanogel chitosan liên hợp với các Pluronic được tạo ra 

từ phản ứng Michael giữa Pluronic diacrylate và chitosan acrylate. Sự liên hợp 

chitosan với Pluronic đã làm tăng đáng kể sự hấp thu tế bào ung thư biểu mô 

(SCC−7) của chúng so với các hạt nanogel từ Pluronic [182].  

 

Hình 1. 15. Sơ đồ tổng hợp Pluronic F127/F68 diacrylate và chitosan acrylate 

[182]. 
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Như vậy cho đến nay, có nhiều phương pháp khác nhau để điều chế nanogel 

chitosan liên hợp với Pluronic. Các hạt nanogel được tạo ra bằng cách ghép một đầu 

phân tử Pluronic lên mạch chitosan [178, 179]. Đối với phương pháp này, có thể 

ghép được nhiều phân tử Pluronic lên cùng một mạch chitosan và có thể khống chế 

kích thước hạt mong muốn bằng cách thay đổi hàm lượng Pluronic. Các hạt nanogel 

phân tán tốt trong môi trường nước và không bị kết tụ. Các hạt nanogel cũng được 

tạo ra bằng cách ghép hai đầu mạch phân tử Pluronic lên hai phân tử chitosan [180, 

181]. Đối với phương pháp này, việc khống chế kích thước hạt nanogel trở nên khó 

khăn vì Pluronic đóng vai trò như tác nhân liên kết ngang, liên kết các phân tử 

chitosan với nhau. Ngoài ra, các hạt nanogel cũng được tạo ra bằng phản ứng 

Michael sau khi Pluronic và chitosan được acrylate hóa [182]. Đối với phương pháp 

này, việc tạo ra cấu trúc lõi - vỏ (core - shell) trở nên khó khăn vì có khả năng xảy 

ra phản ứng khâu mạch giữa các phân tử chitosan.  

Như vậy, với phương pháp ghép các phân tử Pluronic lên cùng một mạch 

chitosan là phương pháp được đánh giá là đơn giản và hiệu quả nhất và chỉ được 

nghiên cứu đối với Pluronic F127. Để đánh giá khả năng phân phối thuốc kỵ nước 

của nanogel chitosan ghép với Pluronic từ các loại Pluronic khác nhau được thực 

hiện trên cùng một phương pháp điều chế, chúng tôi lựa chọn 4 loại Pluronic với 

các giá trị HLB khác nhau trong các nhóm Pluronic đã được phân loại ở trên bao 

gồm Pluronic L61 (HLB=3), P123 (HLB=8), F127 (HLB=22) và F68 (HLB=29). 

Việc lựa chọn phối tử cho các hạt nano mang thuốc điều trị ung thư phụ thuộc vào 

mục đích điều trị từng loại khối u, độ ổn định các hạt nano mang thuốc, và giá thành 

sản phẩm. Đối với các hạt nanogel trên cơ sở chitosan ghép Pluronic có kích thước 

trung bình từ 100 đến 200 nm phù hợp với phân phối thuốc nhắm mục tiêu thụ 

động. Các phối tử protein tuy có độ đặc hiệu cao nhưng có kích thước lớn và không 

ổn định và nếu kết hợp với các hạt nanogel chitosan ghép Pluronic sẽ làm tăng kích 

thước hạt đáng kể, do đó cản trở lưu thông của các hạt nanogel trong mạch máu. 

Các phối tử peptide và aptamer có tính đặc hiệu cao, kích thước nhỏ nhưng chi phí 

cao. Các phối tử thuộc nhóm phân tử nhỏ như acid folic, biotin có kích thước nhỏ, 

chi phí thấp. Cho đến nay, các phối tử folic acid và biotin chỉ được sử dụng như tác 

nhân nhắm mục tiêu chủ động cho các hạt nanogel chitosan và Pluronic đơn lẻ. 

Trong khi đó, các hạt nanogel chitosan ghép Pluronic sử dụng folic acid và biotin 

làm tác nhân nhắm mục tiêu chủ động chưa được nghiên cứu. Chính vì vậy, folic 

acid và biotin là lựa chọn làm phối tử nhắm mục tiêu cho các hạt nanogel chitosan 

ghép Pluronic cần được nghiên cứu. 
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1.5.2. Lựa chọn tác nhân nang hóa cho nanogel chitosan ghép Pluronic 

Trong nghiên cứu này, chúng tôi tiến hành thử nghiệm khả năng chống ung 

thư của các hạt nanogel chitosan ghép Pluronic trên dòng tế bào ung thư vú 

MCF−7. Để đánh giá khả năng tải các hoạt chất sinh học có tính kỵ nước của 

nanogel chitosan ghép Pluronic, chúng tôi lựa chọn hai tác nhân kỵ nước là 

curcumin và paclitaxel. 

Curcumin (1,7-bis(4-hydroxy-3-methoxyphenyl)-1,6-heptadiene-3,5-dione) 

(Hình 1.16), còn được gọi là diferuloylmethane, là polyphenol tự nhiên chính được 

tìm thấy trong thân rễ của Curcuma longa (nghệ). Curcuma longa đã được sử dụng 

theo truyền thống ở các nước châu Á như một loại thảo mộc y tế do đặc tính chống 

oxy hóa, chống viêm [183]. Trong những năm gần đây, các nghiên cứu đã chỉ ra 

rằng CUR có thể ức chế sự tăng sinh và tồn tại, gây chết tế bào apoptotic và không 

apoptotic, đồng thời giảm sự xâm lấn và di chuyển của các loại tế bào ung thư ác 

tính [184]. Thông qua việc điều chỉnh sự biểu hiện của các gen liên quan đến quá 

trình chết tế bào theo chương trình, CUR gây ra hiện tượng tự chết ở mức độ cao ở 

các tế bào ung thư vú ở người [185]. Mặc dù lợi ích được báo cáo của nó thông qua 

các cơ chế chống viêm và chống oxy hóa, nhưng một trong những vấn đề chính khi 

hấp thụ curcumin là khả dụng sinh học kém, chủ yếu là do hấp thu kém, chuyển hóa 

nhanh và đào thải nhanh. 

Paclitaxel (PTX) là một alkaloid (Hình 1.16) và là một loại thuốc chống ung 

thư có tác động đến sự ổn định của các vi ống, đại diện cho một tác nhân hóa trị liệu 

được sử dụng rộng rãi trong nhiều bệnh ung thư. Tác dụng của PTX như một loại 

thuốc chống phân bào đã được ghi nhận trong một số lượng lớn các nghiên cứu 

[186-188]. Hơn nữa, các cơ chế hoạt động của PTX liên quan đến việc ức chế sự 

phát triển của khối u có thể hoạt động ở các mức độ khác nhau. Trong những nghiên 

cứu này, PTX bắt đầu một chuỗi các con đường tín hiệu dẫn đến chết tế bào theo 

chương trình [189, 190]. Hơn nữa, PTX có thể gây ra nhiều ảnh hưởng tích cực đến 

việc điều chỉnh phản ứng miễn dịch thông qua việc điều chỉnh các chemokine, 

cytokine hoặc tế bào miễn dịch [191, 192]. Sự kháng thuốc của tế bào ung thư vú 

đối với PTX là nguyên nhân dẫn đến kết quả lâm sàng tồi tệ hơn cho bệnh nhân mắc 

ung thư vú [193, 194]. Thách thức toàn cầu trong việc áp dụng PTX như một tác 

nhân hóa trị liệu chống ung thư chiếm ưu thế là giảm tác dụng phụ và tăng hiệu quả 

sử dụng thuốc.  
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Hình 1. 16. Cấu trúc hóa học của curcumin và paclitaxel. 

Trong nghiên cứu này, chúng tôi lựa chọn CUR là tác nhân để đánh giá khả 

năng nang hóa của các nanogel chitosan−Pluronic với các loại Pluronic khác nhau 

(L61, P123, F127 và F68) vì tính kém hòa tan của nó trong môi trường nước, đồng 

thời đánh giá hoạt tính chống ung thư của nó trên dòng tế bào ung thư vú MCF-7. 

Chúng tôi lựa chọn PTX để đánh giá khả năng nang hóa thuốc của các hạt nanogel 

chitosan−Pluronic nhắm mục tiêu chủ động vì tính hòa tan kém của nó trong nước 

và nhằm cải thiện tính kháng đa thuốc của nó đối với tế bào ung thư vú MCF-7. 
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CHƯƠNG 2. THỰC NGHIỆM 

2.1. Hóa chất và thiết bị 

2.1.1. Hóa chất  

Các hóa chất được sử dụng cho luận án này là hóa chất tinh khiết bao gồm 

bao gồm chitosan (50494), Pluronic L61 (435422), Pluronic P123 (435465), 

Pluronic F127 (P2443) và Pluronic F68 (K4894), curcumin (C1386), paclitaxel 

(T7402), di-tert-butyl dicarbonate (205249), acid folic (F7876) và biotin (14400) 

được mua từ Sigma Aldrich (Mỹ). 1-ethyl-3-3-dimethylamineopropyl carbodiimide 

(10397490), N-hydroxysuccinimide (11494063), dicyclohexyl carbodiimide 

(11320370), 4-Nitrophenyl chloroformate (10657554), 3-Amineo-1-propanol 

(10794781) và ethylenediamine (11460083) được mua từ Thermo Scientific (Mỹ).  

Các dung môi tinh khiết bao gồm Dimethylsulfoxide, N,N-

Dimethylformamide, chloroform, diethyl ether, ethanol, methanol, acid 

trifluoroacetic được mua từ Fisher BioReagents (Mỹ). 

2.1.2. Dụng cụ, thiết bị thí nghiệm 

Dụng cụ thí nghiệm bao gồm các dụng cụ thủy tinh như  bình cầu ba cổ, cốc, 

đũa…. Thiết bị thí nghiệm bao gồm: cân phân tích, máy khuấy từ gia nhiệt, máy lọc 

hút chân không, tủ hút, bộ cất quay, hệ thống đông khô…. 

2.1.3. Thiết bị phân tích tính chất và cấu trúc của vật liệu 

Phổ hồng ngoại FT−IR:  được thực hiện trên máy quang phổ hồng ngoại 

biến đổi FT-IR, PerkinElmer Frontier, tại Viện Khoa học Vật liệu Ứng dụng, Viện 

Hàn lâm Khoa học và Công nghệ Việt Nam. Sử dụng chế độ đo độ truyền qua với 

dải số sóng từ 4000 – 400 cm-1, số điểm 3601, số lần quét. Mẫu được chuẩn bị bằng 

cách nghiền mịn với bột KBr theo tỷ lệ 5 - 10 μg chất/1gam KBr và ép thành màng 

trong suốt. 

Phổ cộng hưởng từ hạt nhân 1H-NMR: được đo trên máy BRUKER 

ADVANCE – 500M của Đức tại Phòng phân tích cấu trúc - Viện Hoá học - Viện 

Hàn Lâm Khoa học và Công nghệ Việt Nam. Mẫu được phân tích ở tần số 500 

MHz, dung môi CDCl3, D2O và DMSO-d6, chất chuẩn nội TMS. 

Phân tích nhiệt quét vi sai (DSC): kết quả phân tích nhiệt DSC được thực 

hiện trên máy Setaram Labsys Sta tại Trường đại học Sư phạm Kỹ thuật thành phố 

Hồ Chí Minh được sử dụng để chứng minh Pluronic ghép thành công lên mạch 
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chitosan. Các mẫu được quét ở nhiệt độ dao động từ 30 đến 450 ℃ với tốc độ gia 

nhiệt 10 ℃/phút. Khối lượng mẫu khoản 10 mg. 

Phân tích nhiệt trọng lượng (TGA): được thực hiện trên máy phân tích nhiệt 

TGA - DSC, Mettler Toledo, tại Viện Khoa học Vật liệu Ứng dụng, Viện Hàn lâm 

Khoa học và công nghệ Việt Nam. Các mẫu được quét ở nhiệt độ dao động từ 30 

đến 450 ℃ với tốc độ gia nhiệt 10 ℃/phút. Khối lượng mẫu khoảng 10 mg. 

Kích thước hạt (DLS) và điện thế zeta: giá trị DLS và thế zeta của nanogel 

được đo bằng máy HORIBA SZ-100-S2, Nhật Bản, tại Viện Khoa học Vật liệu Ứng 

dụng, Viện Hàn lâm Khoa học và Công nghệ Việt Nam. Điều kiện đo DLS: mẫu 

được phân tán trong môi trường nước DI ở nồng độ 1000 ppm, góc tán xạ 90, nhiệt 

độ 25 ℃ và 37 ℃. Điều kiện đo thế Zeta: mẫu được phân tán trong môi trường 

nước DI ở nồng độ 1000 ppm, nhiệt độ 37 ℃. Các thí nghiệm được thực hiện 3 lần. 

Kính hiển vi điện tử (TEM): hình thái của các hạt nanogel được xác định 

bằng kính hiển vi điện tử truyền qua TEM, JEM 1010 (JEOL, Japan), Đại học Bách 

khoa, Thành phố Hồ Chí Minh và Viện Vệ sinh dịch tễ Trung ương. 

Quang phổ hấp thụ UV-Vis: Giá trị độ hấp thụ tử ngoại của các dung dịch 

nanogel ở các nồng độ khác nhau được đo bằng máy quang phổ UV-Vis, Shimadzu 

UV-2401, Tokyo, Nhật Bản, tại Viện Khoa học Vật liệu Ứng dụng, Viện Hàn lâm 

Khoa học và Công nghệ Việt Nam. 

2.2. Thực nghiệm 

2.2.1. Tổng hợp chitosan – Pluronic (CS−Pluronic) 

Quá trình tổng hợp chitosan – Pluronic trải qua ba giai đoạn bao gồm: hoạt 

hóa hai đầu hydroxyl của Pluronic với 4-Nitrophenyl chloroformate (NPC) để tạo 

thành NPC−Pluronic−NPC; các phân tử NPC−Pluronic−NPC được thay thế một 

phân tử phenylcarbomate ở một đầu mạch bởi phân tử 3-Amine-1-propanol để tạo 

thành phân tử NPC−Pluronic−OH; ghép phân tử NPC−Pluronic−OH lên mạch 

chitosan để tạo thành CS−Pluronic. Quy trình tổng hợp được thực hiện theo lưu đồ 

Hình 2.1. 
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Hình 2. 1. Lưu đồ quy trình tổng hợp CS−Pluronic. 

Tổng hợp Pluronic dinitrophenylcarbonate (NPC−Pluronic−NPC): trong 

nghiên cứu này, bốn loại Pluronic L61, P123, F127 và F68 được sử dụng để hoạt 

hóa hai đầu hydroxyl của Pluronic với 4-Nitrophenyl chloroformate (NPC). Phương 

pháp hoạt hóa Pluronic bởi NPC đã được báo cáo trước đây [179]. Hàm lượng các 

chất tham gia phản ứng được cho trong Bảng 2.1. Quy trình tổng hợp được thực 

hiện theo lưu đồ Hình 2.1 từ bước (1) đến (4). Làm nóng chảy lượng Pluronic cần 

phản ứng trong bình cầu 3 cổ, khuấy trong 30 phút trong môi trường chân không ở 

nhiệt độ 65 ℃ để loại bỏ hoàn toàn hơi ẩm. 4-Nitrophenyl chloroformate (NPC) với 

khối lượng cần thiết được thêm vào để hoạt hóa Pluronic trong môi trường khí N2 

trong thời gian 6 giờ. Khi hỗn hợp phản ứng được làm nguội đến nhiệt độ phòng, 

pha loãng hỗn hợp phản ứng bằng 10 mL chloroform và tiếp tục khuấy hỗn hợp 

phản ứng trong thời gian 12 giờ. Hỗn hợp phản ứng được làm sạch lượng NPC còn 

dư bằng hỗn hợp dung môi hexane:diethylether (1:1) lạnh và thu hồi sản phẩm bằng 

cô quay chân không để loại bỏ hoàn toàn dung môi. Cấu trúc sản phẩm được xác 
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định bằng phương pháp phổ cộng hưởng từ hạt nhân 1H−NMR và quang phổ hồng 

ngoại biến đổi FT−IR. Dựa trên kết quả phân tích phổ 1H−NMR, hiệu suất hoạt hóa 

Pluronic bởi NPC được tính toán dựa trên công thức (1) [195]. 

% 𝑁𝑃𝐶 =  

𝑆𝐻(−𝐶𝐻3 )

𝑆𝐻(−𝐶𝐻=)

∑ 𝐻(−𝐶𝐻3 )
∑ 𝐻(−𝐶𝐻 =)

 × 100 (1) 

Trong đó, 𝑆𝐻(−𝐶𝐻3) là diện tích peak của proton nhóm –CH3 của phân tử 

Pluronic, 𝑆𝐻(−𝐶𝐻=) là diện tích peak của proton nhóm –CH= của phân tử NPC, 

∑ 𝐻(−𝐶𝐻3 ) là tổng số proton nhóm –CH3 của phân tử Pluronic, ∑ 𝐻(−𝐶𝐻 =) là 

tổng số proton nhóm –CH= tại một vị trí vòng benzen của phân tử NPC. 

Bảng 2. 1. Hàm lượng Pluronic và NPC tham gia phản ứng. 

Tên sản phẩm 
Lượng Pluronic tham gia 

phản ứng 

Lượng NPC tham gia  

phản ứng 

NPC-L61-NPC 5 gam (2,5 mmol) 1142 mg (5,5 mmol) 

NPC-P123-NPC 10 gam (1,73 mmol) 788 mg (3.79 mmol) 

NPC-F127-NPC 10 gam (0,793 mmol) 363 mg (1,746 mmol) 

NPC-F68-NPC 10 gam (1,19 mmol) 555 mg (2,61 mmo) 

 

Tổng hợp 4-nitrophenylcarbonate-pluronic-3-hydroxylpropylcarbamate 

(NPC−Pluronic−OH): với bốn loại Pluronic L61, P123, F127 và F68 sau khi hoạt 

hóa hai đầu mạch với NPC, các phân tử NPC−Pluronic−NPC được thay thế một 

phân tử phenylcarbomate ở một đầu mạch bởi phân tử 3-Amine-1-propanol để tạo 

thành phân tử NPC−Pluronic−OH. Phương pháp thay thế một phân tử NPC bằng  3-

Amineo-1-propanol  từ NPC−Pluronic−NPC đã được báo cáo trước đây [179]. Hàm 

lượng các chất tham gia phản ứng được cho trong Bảng 2.2. Quy trình tổng hợp 

được thực hiện theo lưu đồ Hình 2.1 từ bước (5) đến bước (6). Hòa tan lượng 

NPC−Pluronic−NPC cần phản ứng trong 15 mL chloroform. 10 mL dung dịch 

chloroform chứa lượng 3−Amine−1−propanol cần thiết được nhỏ từ từ vào dung 

dịch NPC−Pluronic−NPC, phản ứng được khuấy trộn trong thời gian 12 giờ.  Loại 

bỏ dung môi cloroform, sản phẩm được tinh chế bằng hỗn hợp dung môi 

hexane:diethylether (1:1). lạnh và thu hồi sản phẩm bằng cô quay chân không để 

loại bỏ hoàn toàn dung môi. Cấu trúc sản phẩm được xác định bằng phương pháp 

phổ cộng hưởng từ hạt nhân 1H−NMR và quang phổ hồng ngoại biến đổi FT−IR. 
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Dựa trên kết quả phân tích phổ 1H−NMR, số lượng nhóm NPC còn lại được tính 

toán dựa trên công thức (1) [195]. 

Bảng 2. 2. Hàm lượng NPC-Pluronic-NPC và 3-Amine-1-propanol tham gia 

phản ứng. 

Tên sản phẩm 
Lượng NPC-Pluronic-NPC tham 

gia phản ứng 

Lượng 3-Amine-1-propanol 

tham gia phản ứng 

NPC-L61-OH 4 gam (1.71 mmol) 131 µL (1.71 mmol) 

NPC-P123-OH 8 gam (1.3 mmol) 100 µL (1.3 mmol) 

NPC-F127-OH 8 gam (0.618 mmol) 47 µL (0.618 mmol) 

NPC-F68-OH 8 gam (0.916 mmol) 70 µL (0.916 mmo) 

 

Tổng hợp hệ phân phối thuốc chitosan−Pluronic (CS−Pluronic): Trong số 

bốn loại Pluronic khác nhau (L61, P123, F127 và F68), Pluronic P123 được chứng 

minh là có khả năng tải thuốc chống ung thư fluorouracil (5-FU) cao hơn so với 

Pluronic F127 và F68 sau khi ghép lên polyamidoamine dendrimer (G 4.0) [196]. 

Để đánh giá khả năng nang hóa CUR của các hạt nanogel CS−Pluronic, Pluronic 

P123 được sử dụng để khảo sát tỷ lệ ghép tối ưu lên mạch chitosan cũng như khả 

năng nang hóa CUR cao nhất. Từ tỷ lệ ghép này, chúng tôi tiến hành ghép các 

Pluronic (L61, F127 và F68) lên mạch chitosan nhằm đánh giá khả năng tải CUR 

của các loại Pluronic sau khi ghép lên chitosan. Tỷ lệ CS và NPC−P123−OH được 

trình bày trong Bảng 2.3. Quy trình tổng hợp được thực hiện theo lưu đồ Hình 2.1 

từ bước (7) đến bước (11). Cân một lượng CS cần thiết hòa tan trong nước DI bằng 

cách điều chỉnh pH của dung dịch bằng 5 với dung dịch HCl 0,1 N. Hòa tan lượng 

NPC−Pluronic−OH cần thiết trong dung môi ethanol. Nhỏ từ từ dung dịch 

NPC−Pluronic−OH vào dung dịch CS, phản ứng được thực hiện trong 24 giờ ở 

nhiệt độ phòng. Dung dịch sau phản ứng được thẩm tách qua màng Cellulose 

MWCO 12000 – 14000 D trong nước cất với 10% ethanol để loại bỏ p-nitrophenol 

và  NPC−Pluronic−OH chưa phản ứng ra khỏi sản phẩm sau đó thẩm tách lại trong 

nước cất. Cuối cùng dung dịch sau thẩm tách được đông khô để thu sản phẩm 

CS−Pluronic. Sử dụng phổ 1H−NMR và FT−IR để xác định cấu trúc. Kết quả phân 

tích nhiệt DSC được sử dụng để chứng minh Pluronic ghép thành công lên mạch 

chitosan. 
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Bảng 2. 3. Tỷ lệ CS và NPC−P123−OH tham gia phản ứng. 

Tên công thức 
Tỷ lệ khối lượng 

(CS/P123) 
Khối lượng CS Khối lượng P123 

CS-P123 (1-5) 1:5 100 mg (0,56 mmol) 500 mg (0,083 mmol) 

CS-P123(1-10) 1:10 100 mg (0,56 mmol) 1000 mg ( 0,165 mmol) 

CS-P123(1-15) 1:15 100 mg (0,56 mmol) 1500 mg (0,247 mmol) 

CS-P123(1-20) 1:20 100 mg (0,56 mmol) 2000 mg (0,330 mmol) 

* Số mol chitosan được tính theo số mol đơn vị glucosamine 

Sử dụng phương pháp TGA để xác định phần trăm lượng chitsoan đã tham 

gia phản ứng ghép với Pluronic. Chitosan biểu hiện ba giai đoạn suy thoái. Giai 

đoạn đầu tiên xảy ra trong khoảng nhiệt độ từ 50 đến 100 °C do sự bay hơi của độ 

ẩm. Giai đoạn giảm trọng lượng thứ hai của chitosan bắt đầu ở 230 đến 400 °C và 

giai đoạn cuối cùng mà chitosan tiếp tục phân hủy trên 400 °C [197]. Đối với 

Pluronic tại nhiệt độ trên 420 ℃, tất cả các loại Pluronic đều bị phân hủy hoàn toàn. 

Như vậy, tại nhiệt độ 𝑡 trên nhiệt độ phân hủy của Pluronic, phần còn lại của 

chitosan-Pluronic được xem như thành phần của chitosan. Dựa vào phần trăm trọng 

lượng phần còn lại ở nhiệt độ 𝑡 của chitosan-Pluronic và chitosan tinh khiết ta tính 

được phần trăm khối lượng chitosan đã tham gia phản ứng ghép với Pluronic theo 

công thức (2) [198]. 

% 𝑚𝐶𝑆(𝑛𝑎𝑛𝑜𝑔𝑒𝑙)  =  
% 𝑚𝑡 (𝑛𝑎𝑛𝑜𝑔𝑒𝑙)

%𝑚𝑡 𝐶𝑆

 × 100 (2) 

Trong đó,  %𝑚𝑡 (𝐶𝑆−𝑃𝑙𝑢𝑟𝑜𝑛𝑖𝑐) và % 𝑚𝑡 𝐶𝑆 là phần trăm trọng lượng phần còn 

lại của chitosan-Pluronic và chitosan tinh khiết. 

Vậy hiệu suất Pluronic đã tham gia phản ứng được tính theo công thức (3): 

%𝐻 =  
100 − %𝑚𝐶𝑆 (𝑛𝑎𝑛𝑜𝑔𝑒𝑙)

%𝑚 𝑃𝑙𝑢𝑟𝑜𝑛𝑖𝑐(𝑛𝑎𝑛𝑜𝑔𝑒𝑙)

 × 100 (3) 

Trong đó %𝑚𝑃𝑙𝑢𝑟𝑜𝑛𝑖𝑐 là phần trăm khối lượng Pluronic tham gia phản ứng 

ban đầu. 

2.2.2. Tổng hợp folate−chitosan−Pluronic P123 (FA−CS−P123) 

FA−CS−P123 được tổng hợp theo lưu đồ Hình 2.2. Hòa tan 1 gam 

CS−P123(1−10) trong 10 mL nước DI ở nhiệt độ 10 ℃. Hòa tan 100 mg  folic acid 

(FA) trong 50 mL dung môi DMSO, 35 mg EDC và 52 mg NHS được thêm vào để 

hoạt hóa nhóm cacboxyl của FA trong thời gian 30 phút. Nhỏ từ từ dung dịch 
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CS−P123(1−10) vào dung dịch FA, phản ứng được thực hiện 24 h trong bóng tối. 

Tiến hành thẩm tách hỗn hợp phản ứng bằng màng Cellulose (MWCO=12000-

14000 Da) trong đệm phospate pH 7.4 để loại bỏ hoàn toàn FA chưa phản ứng ra 

khỏi sản phẩm, sau đó thẩm tách lại trong nước cất trước khi đông khô thu sản 

phẩm. Cấu trúc FA−CS−P23 được xác định bằng bằng 1H−NMR và FT−IR. 

 

 

Hình 2. 2. Lưu đồ quy trình tổng hợp FA−CS−P123. 

2.2.3. Tổng hợp chitosan−Pluronic P123−folate (CS−P123−FA) 

Quá trình tổng hợp CS−P123−FA trải qua ba giai đoạn bao gồm: bảo vệ 

nhóm chức –NH2 và liên hợp với EDA của phân tử FA để tạo ra BOC−FA−NH2; 

thay thế nhóm NPC của phân tử NPC−P123−NPC để tạo ra BOC−FA−P123−NPC; 

ghép phân tử BOC−FA−P123−NPC lên mạch CS đồng thời phá –BOC để tạo thành 

CS−P123−FA. Quy trình tổng hợp được thực hiện theo lưu đồ Hình 2.3. 

Tổng hợp BOC−FA−NH2: quy trình tổng hợp được thực hiện theo lưu đồ 

Hình 2.3 từ bước (1) đến bước (6) theo hai giai đoạn. Giai đoạn một, tiến hành hành 

bảo vệ nhóm chứ −NH2 của phân tử FA được thực hiện theo báo cáo trước đây 

[199].  Hòa tan 1 gam (2,26 mmol) FA trong 50 mL dung môi DMSO, đồng thời 

hòa tan 988 mg (4.53 mmol) di-tert-butyl dicarbonate (BOC2O) trong 5 mL DMSO, 

sau đó nhỏ từng giọt vào dung dịch FA, phản ứng khuấy ở nhiệt độ phòng trong 24 

giờ trong bóng tối. Sản phẩm được kết tủa và tinh chế nhiều lần bằng ethanol, sau 

đó cô quay loại bỏ dung môi để thu được BOC−FA. Giai đoạn hai, liên hợp phân tử 

BOC−FA với ethylen diamine để hình thành BOC−FA−NH2 được thực hiện theo 

báo cáo trước đây [200]. Hòa tan lại BOC−FA trong 50 mL DMSO có sẵn 934 mg 

(4.53 mmol) dicyclohexyl carbodiimide (DCC) và 521 mg (4.53 mmol) EDC. Hỗn 

hợp được khuấy ở nhiệt độ 50 ℃ trong thời gian 24 giờ trong bóng, sau đó lọc bỏ 
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sản phẩm phụ dicyclohexylurea (DCU) để thu được dung dịch BOC−FA−NHS. 

Thêm từng giọt dung dịch BOC−FA−NHS vào 10 mL dung dịch DMSO chứa sẵn 

1.5 mL (22.65 mmol) ethylenediamine (EDA),  phản ứng khuấy trong 24 giờ ở 

nhiệt độ phòng trong bóng tối. Sau đó, sản phẩm được kết tủa và tinh chế nhiều lần 

trong etanol và cô quay để loại bỏ hoàn toàn ethanol để thu được BOC−FA−NH2. 

Cấu trúc của BOC−FA−NH2 được xác nhận bằng phổ 1H−NMR và FT−IR. 

 

 

Hình 2. 3. Lưu đồ quy trình tổng hợp CS−P123−FA. 
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Tổng hợp BOC−FA−P123−NPC: quy trình tổng hợp được thực hiện theo 

lưu đồ Hình 2.3 từ bước (7) đến bước (11). BOC−FA−NH2 (475 mg) được hòa tan 

trong 30 mL DMSO và sau đó thêm từng giọt vào dung dịch NPC−P123−NPC (5 

gam trong 25 mL DMSO) trong điều kiện khuấy ở nhiệt độ phòng trong 24 giờ. 

Cuối cùng, sản phẩm được thẩm tách với DMSO bằng cách sử dụng màng cellulose 

(MWCO = 3500 Da) trong 2 ngày để loại bỏ hoàn toàn p-nitrophenol và 

BOC−FA−NH2 chưa phản ứng, thẩm tách với nước cất trong 2 ngày để loại bỏ 

DMSO trước khi đông khô để thu được BOC−FA−P123−NPC. Cấu trúc 

BOC−FA−P123−NPC được xác nhận bằng phổ 1H−NMR và FT−IR. 

Tổng hợp CS−P123−FA: quy trình tổng hợp được thực hiện theo lưu đồ 

Hình 2.3 từ bước (12) đến bước (17). Hòa tan 1 gam BOC−FA−P123−NPC vào 10 

mL dung môi ethanol. Hòa tan 100 mg CS trong 10 mL nước DI ở pH 5. Nhỏ từ từ 

dung dịch BOC−FA−P123−NPC vào dung dịch CS, phản ứng khuấy trong thời gian 

24 giờ. Sau đó, 10 mL trifluoroacetic acid (TFA) được thêm vào dung dịch phản 

ứng và khuấy trong 3 giờ. Sản phẩm được thẩm tách với nước cất chứa 10% ethanol 

bằng màng cellulose (MWCO=12000 – 14000 Da) trước khi đông khô để thu được 

CS−P123−FA. Cấu trúc của CS−P123−FA đã được xác nhận bằng phổ 1H−NMR và 

FT−IR. 

2.2.3. Tổng hợp chitosan−Pluronic P123−biotin (CS−P123−BIO) 

Quá trình tổng hợp CS−P123−BIO trải qua ba giai đoạn bao gồm: BIO được 

liên hợp với EDA để tạo ra BIO−NH2; thay thế nhóm NPC của phân tử 

NPC−P123−NPC để tạo ra NPC−P123−BIO; ghép phân tử NPC−P123−BIO lên 

mạch CS để tạo thành CS−P123−BIO. Quy trình tổng hợp được thực hiện theo lưu 

đồ Hình 2.4. 

Tổng hợp BIO−NH2: quy trình tổng hợp được thực hiện theo lưu đồ Hình 2.4 

từ bước (1) đến bước (4) theo báo cáo trước đây [201]. Hòa tan 1 gam (4 mmol) 

biotin (BIO) trong 20 mL dung môi dimethylformamide (DMF) ở nhiệt độ 50 ℃, 

1689 mg (8 mmol) DCC và 942 mg (8 mmol) NHS được thêm vào dung dịch BIO, 

phản ứng khuấy giờ trong môi trường khí N2. Sau 24 giờ, dicyclohexylurea (DCU) 

tạo thành được lọc để thu được dung dịch BIO−NHS. Nhỏ từ từ dung dịch 

BIO−NHS vào dung dịch 10 mL DMF chứa 2733 μL (40 mmol) EDA khuấy trong 

vòng 24 giờ trong môi trường khí N2. Dung môi DMF được loại bỏ bằng áp suất 

thấp và sản phẩm được kết tủa và tinh chế nhiều lần trong diethylether và cô quay 

để loại bỏ hoàn toàn diethylether để thu BIO−NH2. Cấu trúc sản phẩm được xác 

định bằng 1H−NMR và FT−IR. 
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Tổng hợp NPC−P123−BIO: quy trình tổng hợp được thực hiện theo lưu đồ 

Hình 2.4 từ bước (5) đến bước (9). Hòa tan 280 mg (0.97 mmol) BIO-NH2 trong 10 

mL dung môi DMSO rồi nhỏ từ từ vào dung dịch DMSO có chứa 5 gam (0.81 

mmol) NPC−P123−NPC hòa tan và khuấy trong 24 giờ. Sản phẩm được tinh chế 

bằng cách sử dụng mang cellulose (MWCO = 3500 Da) trong dung môi DMSO 

trong 2 ngày để loại bỏ hoàn toàn p−nitrophenol và BIO−NH2 chưa phản ứng và 

thẩm tách với nước cất trong 2 ngày để loại bỏ DMSO trước khi đông khô để thu 

được BOC−FA−P123−NPC. Cấu trúc BOC−FA−P123−NPC được xác nhận bằng 

phổ 1H−NMR và FT−IR. 

 

 

Hình 2. 4. Lưu đồ quy trình tổng hợp CS−P123−BIO. 
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Tổng hợp CS−P123−BIO: quy trình tổng hợp được thực hiện theo lưu đồ 

Hình 2.4 từ bước (10) đến bước (14). Hòa tan 1 gam NPC−P123−BIO vào 10 mL 

dung môi ethanol. Hòa tan 100 mg CS trong 10 mL nước DI ở pH 5. Nhỏ từ từ 

dung dịch NPC−P123−BIO vào dung dịch CS, phản ứng khuấy trong thời gian 24 

giờ. Sau đó, dung dịch được thẩm tách với nước cất chứa 10% ethanol bằng màng 

cellulose (MWCO=12000 – 14000 Da) trước khi đông khô để thu được 

CS−P123−BIO. Cấu trúc của CS−P123−BIO đã được xác nhận bằng phổ 1H−NMR 

và FT−IR. 

2.2.4. Xác định nồng độ micelle tới hạn (CMC) của nanogel 

Trong nghiên cứu này, giá trị CMC được xác định bằng phương pháp iốt 

[202]. Ion iot hòa tan tham gia vào môi trường kỵ nước của các khối PPO của 

Pluronic, gây ra sự chuyển I3
- thành I2 từ KI dư trong dung dịch . Dưới các giá trị 

CMC, các chất hoạt động bề mặt thể hiện dưới dạng hợp nhất hơn là ở dạng micelle. 

Do đó, không có sự chuyển đổi I-
3 thành I2 làm cho cường độ hấp thụ của dung dịch 

hỗn hợp không đổi. Sau khi hình thành mixen, I3
- được chuyển thành I2 bị cuốn vào 

không gian kỵ nước của các khối PPO dẫn đến sự gia tăng đáng kể cường độ hấp 

thụ như được minh họa trong Hình 2.5. Cường độ hấp thụ của I2 đã được vẽ đồ thị 

dưới dạng hàm của nồng độ của các loại polymer ở bước sóng 366 nm.  

 

 

Hình 2. 5. Sơ đồ mô tả sự chuyển hóa giữa I3
- và I2 trong phương pháp xác 

định nồng độ CMC bằng UV-Vis. 

2.2.5. Xác định khả năng nang hóa thuốc của nanogel 

Trong nghiên cứu này, CUR được sử dụng như là một hoạt chất sinh học kỵ 

nước và PTX được sử dụng như là một thuốc chống ung thư kỵ nước. Dựa vào đặc 

điểm của chitosan−Pluronic và các hợp chất kỵ nước, phương pháp hydrat hóa 
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màng mỏng được sử dụng để nang hóa thuốc là phương án tối ưu nhất [203, 204]. 

Phương pháp hydrat màng mỏng được thực hiện theo sơ đồ Hình 2.6. Trong phương 

pháp này, thuốc, polymer và dung môi được hòa tan vào nhau (1), sau đó hỗn hợp 

được cho bay hơi ở áp suất thấp để loại bỏ hoàn toàn dung môi (2). Hỗn hợp sau đó 

được cho một lượng nước thích hợp để phân tán hỗn hợp thuốc và polymer (3) và 

các micelle polymer bao thuốc sẽ được hình thành trong dung dịch nước (4). Để bào 

quản hỗn hợp polymer và thuốc, dung dịch micelle sẽ được đông khô để thu sản 

phẩm. Tỷ lệ giữa CUR, PTX, polymer và dung môi được trình bày trong Bảng 2.4 

và Bảng 2.5. Lượng CUR và PTX trong micelle được xác định bằng cách sử dụng 

độ hấp thụ UV-Vis ở bước sóng 420 nm và 254 nm. Hiệu quả đóng gói (EE%) và 

khả năng tải thuốc (DL%) được tính theo công thức (3) và (4). 

EE (%) =  
Hàm lượng thuốc trong micelle

Hàm lượng thuốc dùng để nang hóa
 × 100 (4) 

DL (%) =  
Hàm lượng thuốc trong micelle

Hàm lượng polymer và thuốc trong micelle
 × 100 (5) 

 

 

Hình 2. 6.  Phương pháp hydrate màng mỏng nang hóa thuốc. 

Bảng 2. 4. Tỷ lệ CUR, polymer và dung môi dùng để nang hóa. 

Hàm lượng CUR 

(mg) 

Hàm lượng polymer 

(mg) 

Hàm lượng H2O 

(mL) 

Hàm lượng EtOH/DCM 

(7:3) (mL) 

5 95 2 5 

10 90 2 10 

15 85 2 15 
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Bảng 2. 5. Tỷ lệ PTX, polymer và dung môi dùng để nang hóa. 

Hàm lượng PTX 

(mg) 

Hàm lượng polymer 

(mg) 

Hàm lượng H2O 

(mL) 

Hàm lượng MeOH 

(mL) 

1 99 2 5 

2 98 2 10 

3 97 2 15 

 

2.2.6. Khảo sát khả năng giải phóng thuốc của nanogel 

Khả năng giải phóng CUR và PTX của hệ nanogel được đánh giá trong hai 

môi trường pH 7.4 và pH 5. Hai môi trường này phù hợp với điều kiện sinh lý của 

cơ thể và tại khối u của tế bào ung thư. 

Để đánh giá khả năng giải phóng thuốc của hệ nanogel, phương pháp sử 

dụng màng thẩm tách được sử dụng khá phổ biến trong việc nghiên cứu này. Hỗn 

hợp dung nanogel mang thuốc được đặt trong màng thẩm tách có kích thước lỗ 

thẩm tách sao cho lớn hơn kích thước phân tử thuốc nhưng vẫn nhỏ hơn kích thước 

các phân tử polymer nhằm đảm bào chỉ cho các phân tử thuốc đi qua màng thẩm 

tách. Túi thẩm tách được đặt trong môi trường giải phóng ở các giá trị pH khảo sát 

ở 37 ℃ (Hình 2.7).  

 

Hình 2. 7. Phương pháp thực nghiệm giải phóng thuốc. 

Để xác định lượng thuốc được giải phóng ra, ta tiến hành lấy hoàn toàn mẫu 

nước thẩm tách bên ngoài màng tại các thời điểm khảo sát. Mỗi lần lấy mẫu xong, 

thêm vào lượng dung môi tương ứng ban đầu. Nồng độ thuốc khuếch tán ra ngoài 
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màng thẩm tách được xác định bằng phương pháp UV-Vis. Phần trăm thuốc giải 

phóng tích lũy (CR%) theo thời gian được tính theo công thức (5) [205]. 

𝐶𝑅 (%) = ∑
𝑀𝑡

𝑀0

𝑡=∞

𝑡=0

 × 100 (6) 

Trong đó 𝑀𝑡là lượng thuốc trong môi trường giải phóng trong tại thời gian t 

giờ và 𝑀0 là lượng thuốc trong nanogel. Tất cả các thí nghiệm được thực hiện 3 lần. 

Cân 9 mg mẫu nanogel đã nang hóa thuốc phân tán trong trong 9 mL nước 

DI. Hoạt hóa các túi thẩm tách MWCO (3500 Da) trong thời gian 24 h  trong môi 

trường đệm PBS cần để khảo sát khả năng giải phóng thuốc. Cho vào mỗi túi thẩm 

tách 2 mL dung dịch (nồng độ tương ứng là 2000 ppm). Đặt túi thẩm tách vào cốc 

thủy tinh tối màu có chứa sẵn 15 mL đệm PBS đặt trên máy khuấy từ với tốc độ 100 

vòng/phút. Để xác định lượng thuốc được giải phóng ra, ta tiến hành lấy hoàn toàn 

mẫu nước thẩm tách bên ngoài màng tại các thời điểm 0.5 h, 1 h, 2 h, 3 h, 6 h, 12 h, 

24 h và 48 h. Mỗi lần lấy mẫu xong, thêm vào lượng dung môi tương ứng ban đầu 

là 15 mL.  

Nồng độ CUR, PTX khuếch tán ra ngoài màng thẩm tách được xác định bằng 

phương pháp UV-Vis tại bước sóng 420 nm dựa trên dường chuẩn CUR tinh khiết 

và 254 nm dựa trên dường chuẩn PTX tinh khiết trong cùng điều kiện đo.  

2.2.7. Động học quá trình giải phóng thuốc từ nanogel 

Để nghiên cứu cơ chế giải phóng CUR từ các hạt nanogel, dữ liệu giải phóng 

được đưa vào các phương trình bậc không, bậc nhất, Higuchi và Power Law. Kết 

quả phân tích hồi quy được chọn dựa trên hệ số tương đối (R2
 ) để xác định cơ chế 

giải phóng thuốc [206, 207]. Giá trị thời gian hòa tan trung bình (MDT) được sử 

dụng để đánh giá tốc độ giải phóng thuốc từ dạng bào chế và để chỉ ra tác động của 

hạt nanogel trong việc làm chậm quá trình giải phóng thuốc. Giá trị MDT cao hơn 

cho thấy khả năng giữ thuốc của nanogel cao hơn và ngược lại. MDT được tính toán 

từ dữ liệu động học giải phóng thuốc bằng công thức sau (Mockel và Lippold) 

[208]. 

𝑀𝑇𝐷 (𝑔𝑖ờ) =  (
𝑛

𝑛 + 1
) . 𝑘−

1
𝑛 (7) 

Trong đó n là số mũ giải phóng và k là hằng số tốc độ giải phóng từ phương 

trình Power Law. 
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2.2.8. Đánh giá sự ổn định trong quá trình bảo quản của nanogel mang 

thuốc sau khi đông khô 

Độ ổn định bảo quản của các micelle đã chọn đông khô thể hiện khả năng 

bao bọc thuốc cao nhất được đánh giá 6 tháng ở nhiệt độ phòng. Các nanogel đông 

khô được phân tán trong nước khử ion để kiểm tra EE %, DL%, DLS và thế zeta tại 

thời điểm 6 tháng so với thời điểm ban đầu. Tỷ lệ lưu giữ thuốc DR (%) của các 

micelle được lưu trữ cũng được tính toán vào cuối nghiên cứu theo công thức (8) 

[209]: 

𝐷𝑅(%) =  
𝐸𝐸(%)6 𝑡ℎá𝑛𝑔

𝐸𝐸(%)𝑏𝑎𝑛 đầ𝑢

× 100 (8) 

Trong đó, 𝐸𝐸(%)6𝑡ℎá𝑛𝑔, 𝐸𝐸(%)𝑏𝑎𝑛 đầ𝑢 là hiệu suất nang hóa sau thời gian 

bảo quản 6 tháng và lúc ban đầu. 

2.2.9. Đánh giá tính tương thích sinh học của nanogel và độc tính tế bào 

của hạt nanogel mang thuốc 

Khả năng tương thích sinh học của các hạt nanogel được thử nghiệm trên 

dòng tế bào nguyên bào sợi (fibroblast) và độc tính tế bào của các hạt nanogel mang 

thuốc được thử nghiệm trên dòng tế bào ung thư vú MCF-7 bằng phương pháp 

nhuộm Sulforhodamine B (SRB), tại trừờng Đại học Khoa học Tự nhiên, Đại học 

Quốc gia Thành phố Hồ Chí Minh. 

Thử nghiệm SRB (Sulforhodamine B) là một phương pháp so màu đơn giản 

và nhạy để xác định độc tính tế bào của một chất [210]. Tế bào nguyên bào sợi với 

mật độ ban đầu là 104 tế bào/giếng được nuôi cấy trong đĩa 96 giếng trong 24 giờ 

trước khi được ủ với các loại nanogel không mang thuốc ở nồng độ 100 µg/mL để 

đánh giá tính tương hợp sinh học. Tế bào MCF-7 được nuôi cấy trong đĩa 96 giếng 

với mật độ 104 tế bào/giếng trong 24 giờ trước khi được ủ với thuốc tự do (CUR, 

PTX) hoặc các nanogel mang Thuốc ở các nồng độ khác nhau để xác định giá trị 

IC50. Sau 48 giờ ủ, các tế bào đã xử lý được cố định bằng dung dịch acid 

trichloroacetic 50% (w/v) lạnh (Merck) trong 1-3 giờ, rửa sạch và nhuộm với 0.2% 

(w/v) SRB (Sigma) trong 20 phút. Sau năm lần rửa bằng acid acetic 1% (Merck), 

thuốc nhuộm liên kết với protein được hòa tan trong dung dịch gốc Tris 10 mM 

(Promega). Nước được sử dụng làm đối chứng trong nghiên cứu này. Các giá trị 

mật độ quang học được xác định bằng đầu đọc đĩa vi hiệu 96 giếng ELISA reader ở 

bước sóng 492 nm và 620 nm. Phần trăm ức chế sinh trưởng (Inh%) được tính theo 

công thức (9). 
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Xử lý kết quả: 

Sau khi có giá trị mật độ quang ở bước sóng 492 nm và 620 nm (ký hiệu là 

OD492 và OD620): 

- Tính giá trị OD = OD492 – OD620 (a) 

- Tính OD492 (hoặc OD620) = ODtb – ODblank (b) 

- Tính tỉ lệ (%) gây độc tế bào theo công thức: 

𝐼𝑛ℎ (%) =  (1 −  
𝑂𝐷𝑇𝑁

𝑂𝐷𝐶

) × 100 (9) 

Với: - ODtb: giá trị OD của giếng có chứa tế bào 

- ODblank : giá trị OD của giếng blank (không có tế bào) 

- ODTN: giá trị OD của mẫu thử tình từ công thức (a) và (b) 

- ODC: giá trị OD của mẫu chứng (control) tình từ công thức (a) và (b) 

IC50 được xác định bằng cách sử dụng phần mềm Prism với phương pháp hồi 

quy không tuyến tính đa thông số và R2 > 0.9. 

Bên cạnh đó, sử dụng phương pháp nhuộm acridine cam/ ethidium bromide 

(AO/EB) để quan sát hình thái tế bào chết. Nguyên tắc của phương pháp AO/EB sử 

dụng một vết tồn tại trong đó AO khuếch tán vào tất cả các tế bào và EB không thể 

khuếch tán qua màng tế bào trừ khi nó bị tổn thương (dẫn đến hoại tử) hoặc tế bào 

bị chết. Tế bào chỉ có AO bên trong phát huỳnh quang màu xanh lục, tế bào đã chết 

hoặc có màng bị tổn thương sẽ hấp thụ EB chiếm ưu thế hơn AO và kết quả là tế 

bào phát huỳnh quang màu đỏ [211]. Hình thái tế bào được quan sát bằng kính hiển 

vi huỳnh quang, tại trừờng Đại học Khoa học Tự nhiên, Đại học Quốc gia Thành 

phố Hồ Chí Minh. 

Các tế bào fibroblast được gieo trong đĩa 6 giếng (2×105 tế bào/ giếng) được 

nuôi ở 37 ℃, 5% CO2 trong 24 giờ. Hút bỏ môi trường cũ, cho vào giếng môi 

trường mới chứa các nanogel ở nồng độ 100 µg/mL hoặc đối chứng dung môi. Các 

tế bào MCF-7 được gieo trong đĩa 6 giếng (2×105 tế bào/ giếng) được nuôi ở 37 ℃, 

5% CO2 trong 24 giờ. Hút bỏ môi trường cũ, cho vào giếng môi trường mới chứa 

các hạt nanogel mang thuốc ở nồng độ IC50 hoặc đối chứng dung môi. Sau 48h tiến 

hành thu mẫu, nhuộm và chụp hình dưới kính hiển vi huỳnh quang. Đổ bỏ dịch môi 

trường, rửa tế bào với PBS 2 lần, thêm vào 20 µL dung dịch thuốc nhuộm AO:EB 

(100 µg/mL:100 µg/mL). Đặt lame và quan sát ở ánh sáng huỳnh quang màu xanh 

và đỏ. 
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2.2.10. Đánh giá khả năng hấp thu nội bào của các hạt nanogel mang 

thuốc 

Các hạt nanogel được đánh dấu huỳnh quang bằng tác nhân huỳnh quang  

Fluorescein isothiocyanate (FITC). Việc tổng hợp các hạt nanogel dán nhãn FITC 

dựa trên phản ứng giữa nhóm isothiocyanate của FITC và nhóm amine chính của 

chitosan.  Các hạt nanogel dán nhãn FITC phát huỳnh quang màu xanh lục (green) ở 

bước sóng 516 nm [212]. Hòa tan 100 mg polymer trong 2 ml nước DI và hòa tan 2 

mg FITC trong 4 mL metanol. Trộn hai hỗn hợp này và khuấy ở nhiệt độ phòng 

trong điều kiện tối trong vòng 24 h. Sản phẩm được thẩm tách với nước khử ion 

trong 3 ngày và được đông khô để thu được polymer đã được gắn FITC 

Sự nội hóa tế bào của các hạt nanogel được nghiên cứu bằng cách sử dụng 

kính hiển vi huỳnh quang. Các tế bào MCF-7 được gieo trong đĩa 6 giếng (2 × 105 

tế bào/giếng) được nuôi cấy ở 37 ℃, 5% CO2 trong 24 giờ. Sau đó, các tế bào được 

ủ FITC tự do, các hạt nanogel gắn FITC ở nồng độ 100 µg/mL. Sau 1 giờ ủ, các tế 

bào được rửa bằng dung dịch PBS và nhuộm bằng dung dịch DAPI (100 µg/mL). 

Hình thái tế bào được quan sát bằng kính hiển vi huỳnh quang. Ảnh của các tế bào 

được chụp bởi bộ lọc huỳnh quang FITC và DAPI. Dữ liệu thu được được xử lý 

bằng phần mềm Image J. Hình thái tế bào được quan sát bằng kính hiển vi huỳnh 

quang, tại trừờng Đại học Khoa học Tự nhiên, Đại học Quốc gia Thành phố Hồ Chí 

Minh. 

2.2.11. Phân tích thống kê 

Phân tích thống kê được thực hiện bằng ANOVA một chiều với chương trình 

có sẵn trên thị trường (ORIGIN 8.5.1, OriginLab Inc., Northampton, MA, USA). 

Các thí nghiệm trong nghiên cứu này được thực hiện ba lần và dữ liệu được trình 

bày dưới dạng trung bình ± SD. *p < 0,05, ns p ≥ 0,05 được sử dụng để chỉ ra rằng 

sự khác biệt không có ý nghĩa thống kê. 

 

 



52 

 

 

 

CHƯƠNG 3. KẾT QUẢ VÀ THẢO LUẬN 

3.1. Hệ phân phối thuốc CS−Pluronic 

3.1.1. Tổng hợp NPC−Pluronic−NPC 

Để ghép các phân tử Pluronic lên mạch chitosan, Pluronic phải được biến 

tính để tạo ra các nhóm chức ở hai đầu mạch Pluronic. Có nhiều phương pháp khác 

nhau để biến tính nhóm hydroxyl ở hai đầu mạch Pluronic, tuy nhiên, phương pháp 

hoạt hóa nhóm hydroxyl bởi NPC được đánh giá là thành công nhất với hiệu suất 

hoạt hóa gần 100% [179, 195]. Trong nghiên cứu này, các loại Pluronic với các giá 

trị HLB khác nhau như L61, P123, F127 và F68 được hoạt hóa với NPC để tạo ra 

các loại NPC−Pluronic−NPC ở hai đầu mạch Pluronic theo phương trình phản ứng 

như Hình 3.1. 

 

Hình 3. 1. Sơ đồ tổng hợp NPC-Pluronic-NPC. 

Kết quả phân tích phân tích phổ cộng hưởng từ hạt nhân 1H−NMR (500 

MHz, CDCl3, ppm) cho thấy thành công đầu tiên của việc hoạt hóa Pluronic thành 

NPC−Pluronic−NPC (Hình 3.2, Phụ lục 1, Phụ lục 2, Phụ lục 3 và Bảng 3.1). Các 

tín hiệu proton trên nhóm thơm của NPC ở ở δ ~ 8.26-8.28 ppm (a) và δ ~ 7.37-7.39 

ppm (b). Ngoài ra, Pluronic được kích hoạt thành công bộc lộ thông qua sự dịch 

chuyển hóa học của proton trên nhóm ester methylene (−CH2−O−NPC) ở đầu tận 

cùng của chuỗi Pluronic ở δ ~ 4.42-4.44 ppm (c). Các tín hiệu  proton của Pluronic 

cũng được thể hiện ở δ ~ 3.61-3.69 ppm (d) là đặc trưng của các proton trên nhóm –

CH2− trong khối PEO, trong khi peak cộng hưởng ở δ ~ 3.50-3.56 ppm (e), δ ~3.37-

3.41 ppm (f) và δ ~ 1.12-1.14 ppm (g), lần lượt là đặc trưng của các proton của các 

nhóm –CH2, −CH− và –CH3 trên chuỗi PPO của phân tử Pluronic. Bằng cách sử 

dụng các vùng tích phân của peak cộng hưởng ở δ ~ 7.37-7.39 ppm (b) và 1.12-1.14 

ppm (g), phần trăm nhóm hydroxyl đầu cuối của các Pluronic đã được hoạt hóa bởi 

NPC tính theo công thức (1) được trình bày trong Bảng 3.2. Kết quả cho thấy hiệu 

suất suất hoạt hóa Pluronic tương đương với các nghiên cứu trước đây [179, 196]. 
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Hình 3. 2. Phổ 1H−NMR của NPC−P123−NPC. 

 

Bảng 3. 1. Kết quả phổ 1H-NMR của các loại NPC−Pluronic−NPC. 

Vị 

trí 
H của nhóm 

Độ dịch chuyển hóa học (δ, ppm) 

NPC-L61-NPC NPC-P123-NPC NPC-F127-NPC NPC-F68-NPC 

a −CH= (NPC) 8.25-8.27 8.26-8.28 8.24-8.26 8.22-8.24 

b −CH= (NPC) 7.37-7.39 7.37-7.39 7.36-7.38 7.28-7.36 

c −CH2-O-NPC 4.39-4.43 4.42-4.44 4.42 4.39 

d −CH2−(PEO) 3.62-3.68 3.61-3.69 3.61-3.63 3.57 

e −CH2−(PPO) 3.49-3.56 3.50-3.56 3.52-3.52 3.47-3.49 

f −CH (PPO) 3.36-3.41 3.37-3.41 3.37 3.33-3.34 

g −CH3(PPO) 1.11-1.16 1.12-1.14 1.11 1.09 

 

Bảng 3. 2. Hiệu suất hoạt hóa NPC của các loại Pluronic. 

Tên mẫu Phần trăm nhóm hydroxyl đã được thay thế (%) 

NPC-L61-NPC 83.19 

NPC-P123-NPC 108.94 

NPC-F127-NPC 102.22 

NPC-F68-NPC 97.61 
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Kết quả phân tích phổ FT−IR được thể hiện trên Hình 3.3, Phụ lục 4÷Phụ lục 

9 và các dữ liệu peak của NPC−Pluronic−NPC được trình bày trong Bảng 3.3. Khi 

so sánh phổ FT-IR giữa Pluronic tinh khiết và NPC−Pluronic−NPC ta thấy, các tín 

hiệu peak trong vùng 3500 cm-1 là dao động liên kết O−H nhóm –OH tự do của hơi 

ẩm.  Tín hiệu peak ở vùng từ 2800 đến 3000 cm-1 đặc trưng cho dao động hóa trị  

liên kết C−H của nhóm –CH2 và –CH3 và tín hiệu peak tại vị trí ~ 1107 cm-1 là dao 

động hóa trị liên kết C−O nhóm −C−O−C− trên phân tử Pluronic. Sự xuất hiện tín 

hiệu peack ở ~1520 cm-1 đặc trưng cho dao động liên kết N−O của nhóm –NO2 trên 

phân tử −NPC và tín hiệu peak ở ~1770 cm-1 đặc trưng cho dao động C=O của 

nhóm –COO−NPC do sự hình thành liên kết carbonate ester giữa Pluronic với NPC 

tạo sản phẩm NPC−Pluronic−NPC.  

 

Hình 3. 3. Phổ FT−IR của P123 (1) và NPC−P123−NPC (2). 

 

Bảng 3. 3. Kết quả phổ FT-IR của các loại NPC−Pluronic−NPC. 

Nhóm chức 
Số sóng (cm-1) 

NPC-L61-NPC NPC-P123-NPC NPC-F127-NPC NPC-F68-NPC 

-OH 3496 3500 3588 3521 

-C-H (-CH2, -CH3) 2972-2877 2971-2873 2970- 2887 2887 

−COO−NPC 1771 1769 1770 1770 

−NO2 1528 1526 1524 1518 

−C−O−C− 1105 1107 1110 1111 
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3.1.2. Tổng hợp NPC−Pluronic−OH 

Trong nghiên cứu này, các loại NPC−Pluronic−NPC được phản ứng với 

3−amino−1−propanol (Ami) để thay thế một phân tử NPC tại một đầu của phân tử 

NPC−Pluronic−NPC để tạo ra NPC−Pluronic−OH (Hình 3.4). Mục đích của việc 

tạo ra phân tử NPC−Pluronic−OH nhằm tránh tạo liên kết ngang giữa các phân tử 

chitosan bởi NPC−Pluronic−NPC. 

 

Hình 3. 4. Sơ đồ tổng hợp NPC−Pluronic−OH. 

Kết quả phân tích phân tích phổ cộng hưởng từ hạt nhân 1H-NMR (500 MHz, 

CDCl3, ppm) cho thấy thành công đầu tiên của việc thay thế nhóm NPC của phân tử 

NPC−Pluronic−NPC thành NPC−Pluronic−OH (Hình 3.4, Phụ lục 10 ÷Phụ lục 12 

và Bảng 3.4). Khi so sánh với phổ 1H−NMR của NPC−Pluronic−NPC thì các tín 

hiệu proton trên nhóm thơm của phân tử NPC ở δ ~ 8.25-8.28 ppm (a) và δ ~ 7.36-

7.39 ppm (b) và proton trên nhóm ester methylene (−CH2−O−NPC) ở δ ~ 4.4 ppm 

(c) và các tín hiệu đặc trưng cho Pluronic vẫn còn tồn tại đối với 

NPC−Pluronic−OH. Đặc biệt, proton methylene liên kết trực tiếp với nhóm 

carbonate của NPC xuất hiện tại tín hiệu δ ~ 4.42-4.44 ppm (−CH2−O−NPC) (c) 

dịch chuyển một phần đáng kể về vùng δ ~ 4.17-4.20 ppm (h) do phản ứng thay thế 

một gốc NPC bằng Ami trên phân tử NPC−Pluronic−OH. Bằng phép tính tỷ lệ tích 

phân của proton trên NPC ở δ ~ 7.36-7.39 ppm (b) và proton của nhóm –CH3 trên 

Pluronic ở  δ ~ 1.11-1.14 ppm (g) theo công thức (1),  phần trăm nhóm −NPC còn 

giữ lại trên phân tử NPC−Pluronic−OH xấp xỉ 50% (Bảng 3.5).  
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Hình 3. 5. Phổ 1H−NMR của NPC−P123−OH. 

 

Bảng 3. 4. Kết quả phổ 1H-NMR của các loại NPC−Pluronic−OH. 

Vị trí H của nhóm 
Độ dịch chuyển hóa học (δ, ppm) 

NPC-L61-OH NPC-P123-OH NPC-F127-OH NPC-F68-OH 

a −CH= (NPC) 8.24-8.27 8.25-8.28 8.27-8.29 8.27-8.28 

b −CH= (NPC) 7.36-7.38 7.36-7.39 7.40-7.40 7.38-7.40 

c −CH2−O−NPC 4.38-4.42 4.42-4.44 4.43-4.45 4.39-4.41 

d –OCH2− (PEO) 3.60-3.67 3.60-3.65 3.58-3.63 3.57-3.67 

e −CH2−(PPO) 3.46-3.56 3.49-3.56 3.49-3.54 3.45-3.54 

f −CH (PPO) 3.29-3.40 3.38-3.41 3.38-3.40 3.34-3.38 

g −CH3(PPO) 1.11-1.13 1.11-1.14 1.12-1.14 1.09-1.11 

h −CH2−CO−(Ami) 4.17-4.21 4.17-4.20 4.21-4.22 4.18 

 

Bảng 3. 5. Phần trăm nhóm NPC còn giữ lại trên phân tử NPC−Pluronic−OH 

Tên mẫu Phần trăm nhóm NPC còn giữ lại  (%) 

NPC-L61-OH 45.76 

NPC-P123-OH 49.15 

NPC-F127-OH 58.68 

NPC-F68-OH 48.49 
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Kết quả phân tích phổ FT−IR được thể hiện trên Hình 3.6, Phụ lục 13÷Phụ 

lục 15 và các dữ liệu peak của NPC−Pluronic−OH được trình bày trong Bảng 3.6. 

Khi so sánh kết quả phân tích phổ FT-IR giữa  NPC−Pluronic−NPC và 

NPC−Pluronic−OH ta thấy, các tín hiệu peak trong vùng 3500 cm-1 là dao động liên 

kết O−H nhóm –OH tự do của hơi ẩm.  Tín hiệu peak ở vùng từ 2800 đến 3000 cm-1 

đặc trưng cho dao động hóa trị  liên kết C−H của nhóm –CH2 và –CH3, tín hiệu 

peak tại vị trí ~ 1107 cm-1 là dao động hóa trị liên kết C−O nhóm −C−O−C−, tín 

hiệu peack ở ~1520 cm-1 đặc trưng cho dao động liên kết N−O của nhóm –NO2 trên 

phân tử −NPC và tín hiệu peak ở ~1770 cm-1 đặc trưng cho dao động C=O của 

nhóm –COO−NPC trên phân tử NPC−Pluronic−NPC. Sự xuất hiện tín hiệu peack ở 

vùng bước sóng 1720 cm-1 là do sự thay thế một phần gốc NPC bằng Ami thông 

qua liên kết ureathane (−NHCOO−), điều này chứng tỏ đã tổng hợp thành công sản 

phẩm NPC−Pluronic−OH.  

 

 

Hình 3. 6. Phổ FT−IR của NPC−P123−NPC (1) và NPC−P123−OH (2). 
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Bảng 3. 6. Kết quả phổ FT-IR của các loại NPC−Pluronic−OH. 

Nhóm chức 
Số sóng (cm-1) 

NPC-L61-OH NPC-P123-OH NPC-F127-OH NPC-F68-OH 

-OH 3500 3500 3500 3500 

-C-H (-CH2, -CH3) 2972-2874 2971-2873 2970-2886 2887 

−COO−NPC 1771 1769 1770 1766 

−NO2 1594 1593 1593 1592 

−C−O−C− 1102 1107 1112 1113 

−NH−COO− 1721 1715 1720 1720 

 

3.1.3. Tổng hợp hệ phân phối thuốc CS−Pluronic 

Trong nghiên cứu này, các loại NPC−Pluronic−OH được phản ứng ghép với 

chitosan thông qua phản ứng amide hóa bằng cách thay thế nhóm NPC của Pluronic 

bằng nhóm amine –NH2 của chitosan thông qua liên kết amide (−NHCO−) để tạo 

thành CS−Pluronic (Hình 3.7). Chúng tôi sử dụng loại chitosan có độ nhớt thấp, dễ 

dàng hòa tan trong nước là loại chitosan duy nhất để thực hiện nghiên cứu này. 

 

 

Hình 3. 7. Sơ đồ tổng hợp CS−Pluronic. 

Kết quả phân tích phân tích phổ cộng hưởng từ hạt nhân 1H-NMR (500 MHz, 

D2O, ppm) thể hiện trên Hình 3.8, Phụ lục 16 ÷ 18 và Bảng 3.7 cho thấy cho thấy rõ 

ràng các peak cộng hưởng của proton trên cấu trúc Pluronic ở δ ~ 3.74-3.89 ppm 

(d), δ ~ 3.52-3.68 ppm (e), δ ~ 3.51 ppm (f) và δ ~ 1.10 ppm (g). Sự xuất hiện của 
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hai cực đại ở δ ~ 3.03 ppm (i) và δ ~ 2.04 ppm (j) được gán cho proton nhóm 

methylene ở vị trí C2 và methyl (−CH3) của chitosan [213]. Bên cạnh đó, sự biến 

mất của các tín hiệu hóa học của NPC ở δ ~ 8.25-8.28 ppm (a) và δ ~ 7.36-7.39 ppm 

(b) cho thấy Pluronic đã được ghép thành công vào chitosan. 

 

 

Hình 3. 8. Phổ 1H-NMR của CS−P123. 

 

Bảng 3. 7. Kết quả phổ 1H−NMR của các loại CS−Pluronic. 

Vị trí H của nhóm 
Độ dịch chuyển hóa học (δ, ppm) 

CS-L61 CS-P123 CS-F127 CS-F68 

d –OCH2−CH2O−(PEO) 3.73-3.90 3.74-3.89 3.78 3.73-3.91 

e −CH2− (PPO) 3.53-3.66 3.52-3.68 3.53-3.67 3.55-3.70 

f −CH (PPO) 3.31-3.31 3.51 3.36 3.35-3.39 

g −CH3 (PPO) 1.12 1.10 1.09-1.14 0.92-1.17 

i −CH− (CS) 2.93-2.93 3.03 3.147 3.18 

j −CH3 (CS) 2.02 2.04 2.037 2.06 

 

Kết quả phân tích phân tích phổ FT−IR thể hiện trên Hình 3.9, Phụ lục 19 ÷ 

21 và Bảng 3.8. Phổ FT−IR của chitosan cho thấy peak ở 1660 cm-1 đặc trưng cho 

dao động của liên kết C=O (amide I) và 1557 cm-1 là kết quả của sự bẻ cong mạnh 

liên kết N−H ở các nhóm amine bậc một (−NH2) và amide II (độ uốn N−H yếu hơn 

so với amine bậc một) trong các nhóm acetamide ( −NH−(C=O)−CH3) (khoản 5%) 
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trong phân tử chitosan [214]. Đối với phổ FT-IR của các nanogel CS−Pluronic, 

peak dao động đặc trưng của lên kết N−H của amine và amide II bị suy yếu ở 

CS−L61, CS−P123 và bị mất đi ở CS−F127, CS−F68, trong khi đó peak dao động 

đặc trưng cho amide I được tăng cường rõ ràng. Peak amide II giảm đi đồng thời 

làm mạnh peak amide I có lẽ là do mất nhóm amine bậc một (−NH2) thành liên kết 

amide giữa chitosan và Pluronic [214, 215]. Ngoài ra peak đặc trưng cho dao động 

của liên kết C=O của nhóm (−COO−NPC) (1770 cm-1) trên phân tử 

NPC−Pluronic−OH không còn tồn tại trên phân tử CS−Pluronic chứng tỏ sự liên 

hợp giữa chitosan và Pluronic thông qua sự hình thành liên kết amide. 

 

 

Hình 3. 9. Phổ FT−IR của CS (1), NPC−P123−OH (2) và CS−P123 (3). 

 

Bảng 3. 8. Kết quả phổ FT−IR của các loại CS và các loại CS−Pluronic. 

Nhóm chức 
Số sóng (cm-1) 

CS CS-L61 CS-P123 CS-F127 CS-F68 

O-H, N-H 3409 3446 3449 3442 3447 

-C-H 2882 2887 2970-2873 2880 2882 

Amit I (C=O) 1660 1634 1641 1647 1639 

Amit II (N-H) 1557 1527 1527 − − 

−C−O−C− 1090 1113 1107 1110 1101 
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Hình 3. 10. Biểu đồ DSC của CS, các loại Pluronic, các loại CS−Pluronic và 

hỗn hợp phối trộn vật lý CS/Pluronic. L61 (a), P123 (b), F127 (c) và F68 (d). 

Để chứng minh Pluronic đã được ghép lên mạch chitosan, phép đo nhiệt 

lượng quét vi sai (DSC) được sử dụng để mô tả đặc tính của chitosan, Pluronic, 

CS−Pluronic và hỗn hợp CS/Pluronic. Các mẫu được quét ở nhiệt độ dao động từ 

30 đến 450 ℃ với tốc độ gia nhiệt 10 ℃/phút. Kết quả phân tích DSC được thể hiện 

trong Hình 3.10. Trong biểu đồ nhiệt DSC của CS, một peak thu nhiệt rộng quan sát 

được ở 92 ℃ có thể được coi là mất nước và peak tỏa nhiệt thứ hai ở 295 ℃ liên 

quan đến sự phân hủy các đơn vị amine (−NH2) [216-218]. Trong biểu đồ nhiệt 

DSC của các loại Pluronic, nhiệt độ nóng chảy (Tm) của L61 nằm ở vùng thấp hơn 

30 ℃ nên không thể quan sát được, trong khi đó Tm của các loại Pluronic P123 là 

46 ℃, F127 là 66 ℃ và F68 là 64 ℃. Một điều quan sát được là sự tăng nhiệt độ 

nóng chảy của CS−Pluronic so với Pluronic tinh khiết và hỗn hợp CS/Pluronic, điều 

này là do tính linh động của Pluronic bị giảm đáng kể khi liên kết hóa học với 

chitosan. So sánh biểu đồ nhiệt DSC của các CS−Pluronic và CS/Pluronic ta thấy 

tất cả biểu đồ nhiệt của CS−Pluronic đều không còn xuất hiện peak tỏa nhiệt tại 

vùng ~ 300 ℃ liên quan đến sự phân hủy các đơn vị amine (−NH2), trong khi đó 

biểu đồ nhiệt DSC của hỗn hợp CS/Pluronic vẫn xuất hiện peak tỏa nhiệt ở 284 ℃ 
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(CS/L61), 306 ℃ (CS/P123), 296 ℃ (CS/F127) và 297 ℃ (CS/F68). Sự mất peak 

tỏa nhiệt tại vùng ~300 ℃ đối với CS−Pluronic là do các nhóm −NH2 của phân tử 

chitosan đã tham gia phản ứng với các phân tử Pluronic tạo thành liên kết amide 

bền vững.  

3.1.4. Xác định khả năng ghép của Pluronic lên mạch CS, khả năng nang 

hóa CUR và đặc điểm của nanogel 

Để so sánh khả năng nang hóa hợp chất kỵ nước (CUR) của các nanogel 

CS−Pluronic, Pluronic P123 được sử dụng để khảo sát và tìm ra tỷ lệ tối ưu của 

P123 ghép lên mạch chitosan hình thành các hạt nanogel có khả năng nang hóa 

CUR cao nhất từ đó so sánh với các loại nanogel CS−Pluronic từ L61, F127 và F68 

ở cùng tỷ lệ phản ứng. 

Để khảo sát khả năng ghép giữa CS và P123, các tỷ lệ phản ứng giữa CS và 

P123 lần lượt là 1/5, 1/10, 1/15 và 1/20 tính theo khối lượng tương ứng với các mẫu 

CS−P123(1−5), CS−P123(1−10), CS−P123(1−15) và CS−P123(1−20). Biểu đồ 

nhiệt TGA của CS, P123 tinh khiết và và dẫn xuất CS−P123 được thể hiện trong 

Hình 3.11. Đường cong TGA của CS biểu hiện ba giai đoạn suy thoái. Giai đoạn 

đầu tiên xảy ra trong khoảng nhiệt độ từ 50 ℃ đến 100 °C do sự bay hơi của nước. 

Giai đoạn giảm trọng lượng thứ hai của CS bắt đầu ở 230 đến 400 °C và giai đoạn 

cuối cùng mà CS tiếp tục phân hủy trên 400 °C. Đường cong TGA của P123 cho 

thấy chỉ có một giai đoạn giảm trọng lượng. Quá trình suy thoái bắt đầu ở nhiệt độ 

350 ℃ và phân hủy hoàn toàn ở 420 ℃. Đối với CS−P123, diễn biến suy thoái và 

khả năng duy trì trọng lượng nằm giữa các biểu hiện của CS và P123. Giai đoạn đầu 

tiên xảy ra trong khoảng nhiệt độ từ 50 đến 100 °C do sự bay hơi của nước. Giai 

đoạn thứ hai từ 230 ℃ đến 320 ℃ do sự suy thoái của các thành phần CS trong 

phân tử CS−P123. Giai đoạn giảm trọng lượng thứ ba từ 320 ℃ đến 420 ℃ do sự 

phân hủy P123 trong phân tử CS−P123. Giai đoạn cuối cùng là phần còn lại của CS 

tiếp tục phân hủy ở 420 ℃. Ở 420 ℃, nơi mà sự phân hủy P123 của CS−P123 được 

xem gần như đã hoàn toàn và trọng lượng của CS−P123 còn lại được xem như là 

của CS. Căn cứ vào phần trăm trọng lượng CS có trong CS−P123 và phần trăm 

trọng lượng CS tinh khiết tại nhiệt độ 420 ℃, phần trăm CS có trong CS−P123 

được tính theo công thức (2) và hiệu suất P123 đã tham gia phản ứng theo công 

thức (3). Kết quả được trình bày trong Bảng 3.9 cho thấy hàm lượng của P123 được 

ghép vào chuỗi CS nằm trong khoảng từ 73.93% đến 89.92% khối lượng CS−P123 

và đạt đến trạng thái cân bằng của phản ứng là 93.98 % ở CS−P123(1−15). Ngay cả 

khi tăng hơn nữa, hiệu suất ghép của P123 lên CS thay đổi không đáng kể. 
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Hình 3. 11. Biểu đồ TGA của CS, P123 và CS−P123 với các tỷ lệ ghép khác 

nhau. 

 

Bảng 3. 9. Hiệu suất phản ứng của P123 lên chitosan. 

Công thức %m420(CS) %m420(nanogel) %mCS(nanogel) %mPluronic(nanogel) %H 

CS-P123(1-5) 40.28 10.5 26.07 73.93 88.72 

CS-P123(1-10) 40.28 6.47 16.06 83.94 92.33 

CS-P123(1-15) 40.28 4.79 11.89 88.11 93.98 

CS-P123(1-20) 40.28 4.06 10.08 89.92 94.42 

 

Việc xác định giá trị CMC của các nanogel đóng vai trò quan trọng trong 

việc đánh giá sự ổn định của các nanogel trong dung dịch nước cũng như khả năng 

nang hóa thuốc kỵ nước [219]. Chính vì vậy, các nanogel từ CS−P123 ở các tỷ lệ 

ghép khác nhau cũng được khảo sát nhằm tìm ra tỷ lệ ghép tốt nhất tương ứng với 

giá trị CMC nhỏ nhất. Giá trị CMC được xác định ở 25 ℃, đây là nhiệt độ chuẩn bị 

và bảo quản của một số công thức thuốc thương mại và ở 37 ℃ là nhiệt độ cơ thể. 

Các giá trị CMC của P123 và CS-P123 ở các tỷ lệ ghép khác nhau trong dung dịch 

nước được trình bày trong Hình 3.12 và Phụ lục 22 . Kết quả cho thấy giá trị CMC 

của P123, CS−P123(1−5), CS−P123(1−10), CS−P123(1−15) và CS−P123(1−20) là 

89.64 ± 16.37 µg/mL, 74.00 ± 1.63 µg/mL, 35.31 ± 2.84 µg/mL, 70.35 ± 5.49 

µg/mL và 71.37 ± 4.59 µg/mL ở 25 ℃. Nhìn chung, các nanogel CS−P123 có giá 

trị CMC thấp hơn P123 tinh khiết. Nhiều nghiên cứu trước đây cũng chỉ ra rằng sự 

liên hợp với CS dẫn đến việc giảm giá trị CMC của Pluronic [220, 221]. Nguyên 

nhân của việc giảm giá trị CMC là do CS liên kết với các chuỗi P123 tạo thành một 
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lớp vỏ bảo vệ các khối kỵ nước PPO của P123 tương tác với nước, làm giảm năng 

lượng tự do bề mặt của các hạt nanogel CS−P123 với nước. Việc giảm thiểu năng 

lượng tự do giữa các bề mặt phân tử CS−P123 làm giảm nồng độ bắt đầu hình thành 

micelle [222]. So sánh giá trị CMC của các nanogel ta thấy CS−P123(1−10) có giá 

trị CMC nhỏ hơn CS−P123(1-5).  Điều này là do hàm lượng CS trong phân tử 

CS−P123(1−5) cao hơn CS−P123(1−10) đồng nghĩa với thành phần ưu nước của 

CS−P123(1−5) lớn hơn CS−P123(1−10) sẽ làm giảm sự tương tác của khối kỵ nước 

PPO của CS−P123(1−5). Tuy nhiên, khi tăng hàm lượng P123 thì giá trị CMC ở 

CS−P123(1−15) và CS−P123(1−20)  lại giảm.  Sự giảm giá trị CMC của P123 và 

các CS-P123 ở nhiệt độ 37 ℃ so với ở 25 ℃ cho thấy P123 nhạy cảm với nhiệt độ. 

Khi nhiệt độ tăng, liên kết hydro giữa các phân tử nước với P123 trở nên yếu, điều 

này làm giảm tính phân cực của các phân tử P123 và làm cho chúng trở nên kỵ 

nước, do đó giá trị CMC sẽ giảm [223, 224]. Giá trị CMC ở 37 ℃ của P123, 

CS−P123(1−5), CS−P123(1−10), CS−P123(1−15) và CS−P123(1−20) là 35.10 ± 

4.34 µg/mL, 33.66 ± 4.84 µg/mL, 20.47 ± 3.41 µg/mL, 41.00 ± 6.48 µg/mL và 

39.30 ± 1.00 µg/mL. 

 

 

Hình 3. 12. Giá trị CMC của P123 và CS−P123 ở các tỷ lệ ghép khác nhau 

tại nhiệt độ 25 ℃ và 37 ℃. 

Kết quả nghiên cứu kích thước micelle của P123 và CS−P123 ở các tỷ lệ 

ghép khác nhau được trình bày ở Hình 3.13 và Phụ lục 23. Ở 25 ℃, các micelle 

P123,  CS−P123(1−5), CS−P123(1−10), CS−P123(1−15) và CS−P123(1−20) có 

kích thước 27.1 ± 0.3 nm, 74.9 ± 3.8 nm, 58.6 ± 1.8 nm, 74.0 ± 2.0 nm và 75.3 ± 

3.0 nm. Nhìn chung, kích thước micelle của CS−P123 đều lớn hơn P123, điều này 
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là do CS đã tập hợp các đơn phân tử P123 tạo thành một khối CS−P123 có kích 

thước lớn. Micelle CS−P123(1−5) có kích thước lớn hơn CS−P123(1−10) là do 

thành phần ưu nước CS của CS−P123(1−5) lớn, tạo thành một lớp vỏ CS chứa đầy 

các phân tử nước. Tuy nhiên, các micele CS−P123(1−15) và CS−P123(1−20) có 

kích thước tăng dần là do thành phần lõi kỵ nước PPO của P123 lớn. Ở 37 ℃, các 

micelle P123,  CS−P123(1−5), CS−P123(1−10), CS−P123(1−15) và 

CS−P123(1−20) có kích thước 82.6 ± 1.5 nm, 41.1 ± 0.6 nm, 42.3 ± 0.4 nm, 45.2 ± 

1.0 nm và 49.0 ± 0.3 nm. Khi tăng nhiệt độ lên 37 ℃, kích thước micelle của P123 

tăng lên, điều này cho thấy rằng sự kết tụ của P123 được kích thích bởi nhiệt độ. 

P123 có chiều dài khối ưa nước PEO ngắn và PPO dài, khi nhiệt độ tăng lên, liên 

kết hydro giữa khối PEO và nước bị suy yếu, dễ dàng tạo điều kiện tương tác giữa 

các khối PPO kỵ nước. Điều này cũng được chứng minh đối với các loại Pluronic 

kỵ nước như P185 [225]. Đối với các micelle CS−P123, khi tăng nhiệt độ thì kích 

thước micelle giảm, điều này là do các liên kết hydro bị suy yếu, nước trong lớp vỏ 

micelle bị đẩy ra ngoài. Nhìn chung, các hạt nanogel CS−P123 có kích thước nhỏ, 

điều này giúp giảm thiểu nguy cơ tắc nghẽn trong mao mạch đồng thời tránh sự lọc 

ở thận và sự hấp thu của hệ thống lưới nội mô, và do đó có thể lưu thông trong máu 

trong thời gian dài, cuối cùng đi qua các mao mạch của khối u [226].  

 

 

Hình 3. 13. Giá trị DLS của P123 và CS-P123 ở các tỷ lệ khác nhau tại nhiệt 

độ 25 ℃ và 37 ℃. 

Để đánh giá khả năng nang hóa thuốc có tính kỵ nước cao đối với P123 và 

CS−P123, CUR được sử dụng như một tác nhân sinh học có tính kỵ nước Việc khảo 
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sát này nhằm so sánh khả năng nang hóa thuốc giữa P123 tinh khiết và nanogel 

CS−P123 cũng như tìm ra tỷ lệ ghép tối ưu giữa CS và P123 có khả năng nang hóa 

thuốc kỵ nước cao nhất. 

Kết quả nang hóa CUR được đánh giá qua hai giá trị DL% và EE% được thể 

hiện trên Hình 3.14. Khả năng nang hóa CUR (DL%) của các nanogel P123,  

CS−P123(1−5), CS−P123(1−10), CS−P123(1−15) và CS−P123(1−20) là 9.01 ± 

0.64%, 10.45 ± 0.47%, 12.62 ± 0.71%, 10.91 ± 0.73%, 10.34 ± 0.54% và tương ứng 

với hiệu suất đóng gói (EE%) là 60.07 ± 4.24%, 69.64 ± 3.13%, 84.12 ± 4.70%, 

72.76 ± 4.85% và 68.92 ± 3.57%. Kết quả cho thấy CS đã làm tăng cường khả năng 

nang hóa CUR khi kết hợp với P123 so với P123 tinh khiết. Ở các tỷ lệ ghép khác 

nhau, ta thấy CS−P123(1−10) đạt hiệu quả tối đa trong việc nang hóa thuốc.  

 

 

Hình 3. 14. Biểu đồ biểu diễn giá trị EE (%) và DL(%) của P123 và 

CS−P123 mang CUR. 

Mối quan hệ giữa giá trị CMC và khả năng nang hóa CUR của nanogel được 

thể hiện trên Hình 3.15. Kết quả cho thấy khả năng tải CUR của các hạt nanogel tỷ 

lệ nghịch với giá trị CMC, điều này có nghĩa là giá trị CMC càng thấp thì khả năng 

nang hóa các thuốc kỵ nước càng cao. Như vậy việc ghép Pluronic lên mạch CS sẽ 

tăng cường tính ổn định của Pluronic đồng thời tăng cường khả năng nang hóa 

thuôc kỵ nước của Pluronic. 
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Hình 3. 15. Biểu đồ biểu diễn giá trị EE, DL và CMC của P123 và CS−P123. 

Như vậy ở các tỷ lệ ghép giữa CS và P123, CS−P123(1−10) có hiệu quả nhất 

trong việc nang hóa các thuốc kỵ nước. Trên cơ sở này, chúng tôi tiến hành khảo sát 

các loại Pluronic khác như L61, F127 và F68 để so sánh khả năng nang hóa thuốc 

kỵ nước của các loại Pluronic này khi ghép lên phân tử chitosan. 

Để so sánh khả năng ghép của các loại Pluronic lên mạch chitosan ở cùng tỷ 

lệ mol giữa các loại Pluronic so với chitosan (số mol tính theo đơn vị glucosamine). 

Tỷ lệ mol của các loại Pluronic tham gia phản ứng so với chitosan là tỷ lệ mol của 

công thức CS−P123(1−10). Biểu đồ nhiệt TGA của CS, Pluronic và CS−Pluronic 

được thể hiện trên Hình 3.16. Nhìn chung, tất cả các loại Pluronic đều trải qua một 

giai đoạn suy thoái do nhiệt. Pluronic P123, F127 và F68 đều bắt đầu suy thoái ở 

nhiệt độ 350 ℃ và phân hủy hoàn toàn ở 420 ℃, tuy nhiên Pluronic L61 bắt đầu 

suy thoái ở nhiệt độ sớm hơn là 200 ℃ và kết thúc ở 400 ℃. Kết quả tính toán hàm 

lượng Pluronic và hiệu suất ghép của Pluronic trên mạch chitosan được trình bày 

trong Bảng 3.10. Kết quả cho thấy hàm lượng của L61 trong CS−L61 là 64.38% với 

hiệu suất 82.02%, hàm lượng của P123 trong CS−LP123 là 83.95% với hiệu suất 

92.33%, hàm lượng của F127 trong CS−F127 là 88.46% với hiệu suất 92.63%, hàm 

lượng của F68 trong CS−F68 là 81.78% với hiệu suất 87.50%. Hiệu suất phản ứng 

của P123 và F127 lớn hơn L61 và F68 là do phần trăm nhóm NPC còn lại trên phân 

tử NPC−P123−OH (49.15%) và NPC−F127−OH (58.68%) lớn hơn NPC−L61−OH 

(45.76%) và NPC−F68−OH (48.49%). Ngoài ra, hiệu suất phản ứng của Pluronic 

L61 thấp là do khả năng hòa tan kém của nó trong môi trường nước.  
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Hình 3. 16. Biểu đồ TGA của CS, các loại Pluronic và các loại CS−Pluronic. 

L61 (a), P123 (b), F127 (c) và F68 (d). 

 

Bảng 3. 10. Hiệu suất phản ứng của Pluronic lên chitosan. 

Công thức %m420(CS) %m420(nanogel) %mCS(nanogel) %mPluronic(nanogel) %H 

CS-L61 40.28 14.96 35.62 64.38 82.02 

CS-P123 40.28 6.47 16.06 83.94 92.33 

CS-F127 40.28 4.65 11.54 88.46 92.63 

CS-F68 40.28 7.34 18.22 81.78 87.50 

 

Kết quả đánh giá giữa mối quan hệ giữa giá trị CMC và khả năng nang hóa 

thuốc kỵ nước của CS−P123 cho thấy giá trị CMC càng thấp thì hiệu quả nang hóa 

càng cao. Tuy nhiên giá trị CMC có phụ thuộc vào giá trị HLB hay không, chúng 

tôi tiến hành đo giá trị CMC của các loại Pluronic L61, P123, F127 và F68 với giá 

trị HLB là 3, 8, 22 và 29. Kết quả CMC của L61, P123, F127 và F68 tinh khiết 

được trình bày ở Phụ lục 24 với kết quả là 337 ± 16 µg/mL (L61), 89.64 ± 16.37 

µg/mL (P123), 206 ± 23 µg/mL (F127) và 4049 ± 90 µg/mL (F68) ở 25 ℃. Trong 

khi đó, ở 37 ℃, giá trị CMC đo được là 214 ± 27 µg/mL (L61), 35.10 ± 4.34 µg/mL 
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(P123), 78.33 ± 8.49 µg/mL (F127) và 3560 ± 99 µg/mL (F68). Từ kết quả cho thấy 

giá trị CMC của Pluronic giảm khi tăng nhiệt độ từ 25 ℃ lên 37 ℃. Mối quan hệ 

giữa giá trị HLB và giá trị CMC của Pluronic được trình bày trong Hình 3.17 cho 

thấy giá trị CMC không phụ thuộc vào giá trị HLB hay tính kỵ nước của Pluronic. 

Chẳng hạn, giá trị HLB của L61 nhỏ hơn P123 nhưng giá trị CMC của L61 lại lớn 

hơn P123. Attwood và cộng sự báo cáo rằng, đối với Pluronic, các giá trị CMC bị 

ảnh hưởng bởi sự thay đổi của độ dài khối ưu nước PEO khi hai loại Pluronic có 

cùng độ dài khối kỵ nước PPO và giá trị CMC phụ thuộc vào độ dài khối ưu nước 

PEO và khi chiều dài đoạn PEO càng lớn thì giá trị CMC càng lớn [227]. Chẳng 

hạn, xét hai phân tử Pluronic P123 và F127 có độ dài khối PPO của P123 (69.40) và 

F127 (65.17) là xấp xỉ nhau, đó độ dài khối PEO của P123 (39.20) nhỏ hơn rất 

nhiều so với F127 (200.45), trong khí đó giá trị CMC ở 25 ℃ của P123 (89.64 ± 

16.37 µg/mL) nhỏ hơn F127 (206 ± 23 µg/mL). Tương tự, xét hai phân tử Pluronic 

L61 và F68 có độ dài khối PEO của L61 (31.03) và F68 (28.97) là xấp xỉ nhau, đó 

độ dài khối PEO của L61 (4.55) nhỏ hơn rất nhiều so với F68 (152.73), trong khí đó 

giá trị CMC ở 25 ℃ của L61 (337 ± 16 µg/mL) nhỏ hơn F68 (4049 ± 90 µg/mL). 

Như vậy, giá trị CMC của Pluronic không phụ thuộc vào giá trị HLB của chúng mà 

phụ thuộc vào độ dài khối PEO nếu hai phân tử Pluronic có cùng độ dài khối PPO. 

 

 

Hình 3. 17. Biểu đồ biểu diễn sự thay đổi giá trị CMC và HLB của các loại 

Pluronic. 

Kết quả CMC của các CS−Pluronic được trình bày ở Phụ lục 25 với kết quả 

là 193 ± 13 µg/mL (CS−L61), 35.31 ± 2.84 µg/mL (CS−P123), 179 ± 5 µg/mL 

(CS−F127) và 3480 ± 118 µg/mL (CS−F68) ở 25 ℃. Trong khi đó, ở 37 ℃, giá trị 

CMC đo được là 136 ± 5 µg/mL (CS−L61), 20.47 ± 3.41 µg/mL (CS−P123), 43.67 
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± 3.09 µg/mL (CS−F127) và 3286 ± 144 µg/mL (CS−F68). Nhìn chung, giá trị CMC 

của các loại CS−Pluronic giảm khi tăng nhiệt độ. Từ biểu đồ Hình 3.18 cho thấy giá 

trị CMC của các CS−Pluronic thay đổi theo thứ tự CS−P123 < CS−F127 < CS−L61 

< CS−F68 tương ứng với sự thay đổi giá trị CMC của các loại Pluronic P123 < 

F127 < L61 < F68. Như vậy, giá trị CMC của các loại CS−Pluronic cũng không phụ 

thuộc vào giá trị HLB của Pluronic tương ứng. 

 

 

Hình 3. 18. Biểu đồ biểu diễn sự thay đổi giá trị CMC của các loại 

CS−Pluronic và HLB của các loại Pluronic. 

 

Bảng 3. 11. Giá trị DLS của các loại CS−Pluronic ở 25 ℃ và 37 ℃. 

Tên mẫu 
DLS (nm) 

25 ℃ 37 ℃ 

CS-L61 75.2 ± 1.3 58.9 ± 1.9 

CS-P123 58.6 ± 1.8 42.3 ± 0.4 

CS-F127 64.3 ± 7.3 27.9 ± 2.8 

CS-F68 − − 

 

Để đánh giá kích thước micelle của các loại CS−Pluronic, chúng tôi lựa chọn 

một nồng độ duy nhất là 1000 µg/mL để đánh giá sự khác biệt kích thước micelle 

của các loại CS−Pluronic ở nhiệt độ 25 ℃ và 37 ℃. Kết quả đo DLS được trình bày 

ở Phụ lục 26 và Bảng 3.11 cho thấy kích thước micelle của các loại CS−Pluronic 

giảm khi tăng nhiệt độ. Ở 1000 µg/mL là nồng độ thấp hơn nồng độ tạo micelle tới 

hạn (CMC) của CS−F68 nên kích thước micelle của CS−F68 không xác định được. 

Khi tăng nhiệt độ, kích thước micelle của CS−F127 thay đổi đáng kể so với 
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CS−L61 và CS−P123, điều này do CS−F127 có hàm lượng khối PEO lớn tạo thành 

một lớp vỏ chứa nước lớn và khi tăng nhiệt độ thì nước sẽ thoát khỏi lớp vỏ làm cho 

kích thước micelle giảm mạnh. 

Kết quả nang hóa CUR được đánh giá qua hai giá trị DL% và EE% được thể 

hiện trên Hình 3.19. Khả năng tải CUR (DL%) của các nanogel CS−L61, CS−P123, 

CS−F127 và CS−F68 là 5.70 ± 0.65%, 12.62 ± 0.71%, 9.41 ± 0.46% và 4.32 ± 

0.41% tương ứng với hiệu suất đóng gói (EE%) là 37.98 ± 3.75%, 84.12 ± 4.70%, 

62.76 ± 3.06% và 28.82 ± 2.71%. Biểu đồ Hình 3.20 cho thấy rằng khả năng nang 

hóa CUR được xếp theo thứ tự CS−P123 ˃ CS−F127 ˃ CS−L61 ˃ CS−F68 tương 

ứng với sự thay đổi giá trị CMC của các loại CS−Pluronic theo thứ tự CS−P123 < 

CS−F127 < CS−L61 < CS−F68. Điều này cho thấy khả năng nang hóa CUR của 

CS−Pluronic phụ thuộc vào giá trị CMC của CS−Pluronic mà không phụ thuộc vào 

giá trị HLB của các loại Pluronic tương ứng. 

 

 

Hình 3. 19. Hiệu quả nang hóa CUR của các loại CS−Pluronic. 

 

Hình 3. 20. Biểu đồ biểu diễn giá trị EE, DL và CMC của các loại 

CS−Pluronic. 
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Hình thái TEM của CS−L61/CUR, CS−P123/CUR, CS−F127/CUR và 

CS−F68/CUR được thể hiện trong Hình 3.21. Kết quả TEM cho thấy tất cả các loại 

CS−Pluronic/CUR đều có hình cầu, tuy nhiên, đối với CS−L61/CUR có xu hướng 

kết tụ lại, điều này có thể là do thành phần khối ưa nước PEO của L61 thấp, không 

đủ tạo tạo thành một lớp vỏ bao bọc lõi kỵ nước PPO và CUR của các hạt nanogel 

CS−L61/CUR. Đối với CS−P123/CUR, các hạt nanogel dạng hình cầu phân bố đều 

không có sự tụ lại như CS−L61/CUR. Các hạt nanogel CS−F127/CUR có dạng hình 

cầu phân bố đều, có kích thước lớn hơn CS−L61/CUR và CS−P123/CUR. Các hạt 

nanogel CS−F68/CUR có thành phần khối ưa nước PEO cao, thành phần khối kỵ 

nước PPO thấp, hàm lượng CUR nang hóa thấp nên hình dạng không được rõ ràng, 

không tạo ra được cấu trúc lõi−vỏ rõ ràng. 

 

 

Hình 3. 21. Kết quả TEM của CS−L61/CUR (a), CS−P123/CUR (B), 

CS−F127/CUR (c) và CS−F68/CUR (d). 
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Kết quả đo kích thước hạt DLS và thế zeta được trình bày trong Phụ lục 27, 

Phụ lục 28 và Bảng 3.12 cho thấy ở 25 ℃ và nồng độ 1000 µg/mL, các hạt nanogel 

có kích thước dưới 200 nm, điều này giúp cho các hạt nanogel tích tụ trong các mô 

làm tăng tính thấm thành mạch, chẳng hạn như ở các vị trí khối u ung thư thông qua 

hiệu ứng tăng cường tính thẩm thấu và lưu giữ (EPR) [228]. Kết quả thế zeta cho 

thấy các hạt nanogel mang điện tích dương, là điện tích do các phân tử CS có nhóm 

amine quyết định. Từ biểu đồ Hình 3.22, ta thấy điện tích của các hạt nanogel phụ 

thuộc vào hàm lượng CS có trong CS−Pluronic. Hàm lượng CS trong các hạt 

nanogel được xếp theo thứ tự CS−L61 ˃ CS−F68 ˃ CS−P123 ˃ CS−F127 tương 

ứng với thứ tự điện thế zeta CS−L61 ˃ CS−F68 ˃ CS−P123 ˃ CS−F127. 

 

Bảng 3. 12. Kết quả DLS và thế zeta của các hạt nanogel CS−Pluronic/CUR. 

Tên mẫu DLS (nm) Thế zeta (mV) 

CS−L61/CUR 157 ± 5.6 99.6 ± 5.4 

CS−P123CUR 77.6 ± 5.5 57.7 ± 3.7 

CS−F127/CUR 86.7 ± 3.9 49.2 ± 4.9 

CS−F68/CUR 147 ± 4.2 60.5 ± 5.1 

 

 

Hình 3. 22. Biểu đồ biểu diễn giá trị thế zeta và hàm lượng CS của các mẫu 

CS−Pluronic/CUR. 

Như vậy khi so sánh đặc điểm và khả năng nang hóa CUR của các loại 

nanogel CS−Pluronic ta thấy rằng các hạt nanogel CS−Pluronic nhạy cảm với nhiệt 

độ, điện thế các hạt nanogel phụ thuộc vào hàm lượng chitosan có trong nanogel, 
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kích thước micelle phù hợp để làm vật liệu phân phối thuốc. Các hạt nanogel có giá 

trị CMC không phụ thuộc vào giá trị HLB của Pluronic tương ứng. Pluronic P123 

có giá trị CMC thấp nhất và có khả năng nang hóa thuốc kỵ nước cao nhất.  

3.1.5. Kết quả khảo sát khả năng giải phóng CUR của các nanogel 

CS−Pluronic/CUR 

 

 

Hình 3. 23. Biểu đồ mô tả quá trình giải phóng CUR của các nanogel 

CS−Pluronic ở pH 7.4 (a) và pH 5 (b). 

 

 

Hình 3. 24. Biểu đồ biểu diễn giá trị CMC và %CUR giải phóng sau 48 giờ ở 

pH 7.4 và pH 5 của các mẫu CS−Pluronic/CUR. 

Khả năng giải phóng CUR của hệ nanogel được đánh giá trong hai môi 

trường pH 7.4 và pH 5.0 phù hợp với điều kiện sinh lý của cơ thể và tại khối u của 

tế bào ung thư. Dữ liệu giải phóng CUR được trình bày ở Phụ lục 31, Phụ lục 32 và 

diễn biến quá trình giải phóng CUR được thể hiện trên Hình 3.23. Kết quả cho thấy, 
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lần lấy mẫu đầu tiên sau 30 phút, hàm lượng CUR giải phóng ra là 6.65% 

(CS−L61), 1.88% (CS−P123), 3.63% (CS−F127) và 5.18% (CS−F68) ở pH 7.4. 

Cùng thời điểm này, ở pH 5, hàm lượng CUR giải phóng ra được ghi nhận là 

17.66% (CS−L61), 5.92% (CS−P123), 12.16% (CS−F127) và 21.78% (CS−F68). 

Sau 48 giờ, hàm lượng CUR giải phóng ra là 41.85% (CS−L61) , 16.59% 

(CS−P123), 20.49% (CS−F127) và 47.16% (CS−F68) ở pH 7.4. Cùng thời điểm 

này, ở pH 5, hàm lượng CUR giải phóng ra được ghi nhận là 81.78% (CS−L61), 

49.47% (CS−P123), 59.93% (CS−F127) và 94.73% (CS−F68). Nhìn chung, các hạt 

nanogel CS-Pluronic/CUR giữ CUR ở pH 7.4 và giải phóng mạnh mẽ ở pH 5.0. Kết 

quả này cho thấy sự giải phóng CUR của các hạt nanogel CS−Pluronic phụ thuộc 

vào pH, điều này là do các hạt nanogel có các nhóm amine của phân tử CS sẽ được 

proton hóa và tích điện dương ở pH 5.0, làm cho CS hòa tan trong dung dịch nước 

dẫn đến lớp vỏ micelle trở nên lỏng lẻo và thư giãn, tạo điều kiện cho CUR giải 

phóng ra khỏi lõi micelle. Ở pH cao hơn (vùng kiềm), nhóm amine này trở nên khử 

proton hóa và không tích điện, do đó tạo ra mạng hydrogel sinh học không hòa tan, 

ngăn cản sự giải phóng CUR từ lõi micelle [229]. Đặc tính này giúp cho các 

nanogel giữ thuốc ở môi trường sinh lý cơ thể và giải phóng thuốc ở môi trường 

sinh lý khối u ung thư. Biểu đồ Hình 3.25 cho thấy khả năng giải CUR ở pH 5 của 

các nanogel CS−Pluronic/CUR phụ thuộc vào giá trị CMC của chúng. Nanogel 

CS−P123 có giá trị CMC thấp nhất nên giải phóng CUR chậm nhất so với các 

nanogel còn lại. 

 

Bảng 3. 13. Các thông số mô hình động học giải phóng CUR của các nanogel 

CS−Pluronic. 

Tên mẫu pH 

Mô hình toán học động học giải phóng CUR 

Zero-order First-order Higuchi Korsmeyer-Peppas 

R2 R2 R2 k n R2 

CS−L61/CUR 

7.4 

0.8405 0.6371 0.9482 0.1230 0.3173 0.9566 

CS−P123/CUR 0.8441 0.6093 0.9392 0.0419 0.3466 0.9406 

CS−F127/CUR 0.7920 0.5858 0.9133 0.0700 0.2787 0.9251 

CS−F68/CUR 0.7934 0.5502 0.9184 0.1356 0.3284 0.9082 

CS−L61/CUR 

5 

0.6988 0.5131 0.8475 0.3484 0.2309 0.9104 

CS−P123/CUR 0.8082 0.5696 0.9267 0.1412 0.3266 0.9301 

CS−F127/CUR 0.6985 0.5068 0.8457 0.2485 0.2363 0.9054 

CS−F68/CUR 0.6453 0.5162 0.8185 0.4038 0.2432 0.9085 
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Động học giải phóng CUR từ các hạt nanogel CS−Pluronic được phân tích 

bằng cách đưa dữ liệu giải phóng in vitro vào các mô hình toán học dựa trên các 

phương trình động học Zero-order, First-order, Higuchi và Korsmeyer-Peppas 

(Power law), sau đó tính toán hệ số tương quan của chúng (𝑅2). Kết quả phân tích 

động học giải phóng CUR được trình bày ở Phụ lục 33 ÷ Phụ lục 36 và Bảng 3.13. 

Kết quả cho thấy sự thống nhất và phù hợp cho hầu hết các công thức 

CS−Pluronic/CUR với mô hình Korsmeyer-Peppas ở cả hai môi trường giải phóng 

pH 7.4 và 5, CS−L61 (R2 = 0.9566 và 0.9104), CS−P123 (R2 = 0.9406 và 0.9301), 

CS−F127 (R2 = 0.9251và 0.9054) và CS−F68 (R2 = 0.9082 và 0.9085). Cơ chế giải 

phóng CUR từ các hạt nanogel CS−Pluronic được đánh giá bằng mô hình 

Korsmeyer-Peppas. Giá trị tính toán của n của các nanogel CS−Pluronic nhỏ hơn 

0.45 cho thấy cơ chế giải phóng CUR từ chúng là do khuếch tán. 

Để đánh giá khả năng giải phóng CUR của các loại CS−Pluronic, các giá trị 

t25%, t50%, t75%, và MDT được sử dụng để so sánh thời gian cần thiết để giải phóng 

25%, 50%, 75% và thời gian trung bình giải phóng CUR của các nanogel 

CS−Pluronic. Kết quả tính toán từ công thức (7) được trình bày ở Bảng 3.14. Kết 

quả cho thấy, tại pH 7.4, CS−L61/CUR và CS−F68/CUR mất 9 giờ và 6 giờ để giài 

phóng 25% CUR, trong khi đó CS−P123/CUR và CS−F127/CUR cần thời gian rất 

lâu để giải phóng 25% CUR trong vòng 173 giờ và 96 giờ. Tương tự, ở pH 5, 

CS−L61/CUR và CS−F68/CUR thì chưa đầy 1 giờ đã giải phóng 25% CUR, trong 

khi đó CS−P123/CUR và CS−F127/CUR thì cần 5.75 giờ và 6.44 giờ để giải phóng 

25% CUR. Đánh giá một cách tổng thể, thời gian giải phóng CUR trung bình của 

các loại CS−Pluronic/CUR được sắp xếp theo thứ tự sau: CS−P123/CUR > 

CS−F127/CUR > CS−L61 > CS−F68/CUR. Kết quả này cho thấy, tốc độ giải 

phóng thuốc phụ thuộc vào giá trị CMC của CS−Pluronic mà không phụ thuộc vào 

giá trị HLB của Pluronic tương ứng.  

Bảng 3. 14. Các thông số giải phóng CUR từ các nanogel CS−Pluronic. 

Tên mẫu pH t25% (giờ) t50% (giờ) t75% (giờ) MDT (giờ) 

CS−L61/CUR 

7.4 

9 83 298 177 

CS−P123/CUR 173 1278 4117 2430 

CS−F127/CUR 96 1158 4961 3035 

CS−F68/CUR 6 53 182 108 

CS−L61/CUR 

5 

0.24 4.78 27.68 18.05 

CS−P123/CUR 5.75 48.01 166.16 98.71 

CS−F127/CUR 1.03 19.27 107.20 69.23 

CS−F68/CUR 0.14 2.41 12.75 8.14 
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3.1.6. Đánh giá sự ổn định của nanogel CS−Pluronic/CUR trong quá trình 

bảo quản sau khi đông khô 

Bảng 3. 15. Sự ổn định của các nanogel CS−Pluroronic/CUR bảo quản sau 

đông khô ở nhiệt độ phòng. 

Tên mẫu Thông số đo 0 tháng 6 tháng 

CS−L61/CUR 

EE% 37.98 ± 3.75% 33.41 ± 1.96 

DL% 5.70 ± 0.65 5.01 ± 0.29 

DLS (nm) 157 ± 5.6 183 ± 23.5 

Thế zata (mV) 99.6 ± 5.4 96.3 ± 0.6 

DR% − 88.35 ± 3.95 

CS−P123/CUR 

EE% 84.12 ± 4.70 82.37 ± 5.08 

DL% 12.62 ± 0.71 12.36 ± 0.78 

DLS (nm) 77.6 ± 5.5 81.6 ± 1.7 

Thế zata (mV) 57.7 ± 3.7 54.73 ± 0.78 

DR% − 97.91± 1.99 

CS−F127/CUR 

 

EE% 62.76 ± 3.06 60.71 ± 2.43 

DL% 9.41 ± 0.46 9.21 ± 0.36 

DLS (nm) 86.7 ± 3.9 93.3 ± 0.5 

Thế zata (mV) 49.2 ± 4.9 48.0 ±1.24 

DR% − 96.86 ± 4.23 

CS−F68/CUR 

EE% 28.82 ± 2.71 25.10 ± 0.41 

DL% 4.32 ± 0.41 3.28 ± 0.05 

DLS (nm) 147 ± 4.2 150.0 ± 7.9 

Thế zata (mV) 60.5 ± 5.1 54.3 ± 2.75 

DR% − 87.92 ± 8.92 

 

Trước khi sản xuất quy mô lớn các sản phẩm dược phải đánh giá độ ổn định 

của quá trình bảo quản. Sấy đông khô là một kỹ thuật đáng tin cậy để đảm bảo sự 

ổn định lâu dài của các sản phẩm này. Tính ổn định của các nanogel 

CS−Pluronic/CUR đã được nghiên cứu ở nhiệt độ phòng trong vòng 6 tháng được 

phản ánh bằng việc giảm nhẹ EE%, DL%, thế zeta và sự gia tăng nhỏ trong kích 

thước các micelle (DLS) (Bảng 3.15). Ngoài ra, tỷ lệ lưu giữ CUR (DR%) trong các 

micelle là thông số quan trọng để đánh giá khả năng giữ thuốc trong lõi micelle của 

nanogel trong suốt quá trình bảo quản. Tỷ lệ lưu trữ DR% được tính toán theo công 

thức (8) với kết quả 88.35 ± 3.95 (CS−L61/CUR), 97.91± 1.99 (CS−P123/CUR), 

96.86 ± 4.23 (CS−F127/CUR) và 87.92 ± 8.92 (CS−F68/CUR) trong thời gian bảo 
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quản 6 tháng ở nhiệt độ phòng cho thấy CS−P123 có khả năng lưu trữ CUR cao 

nhất. 

3.1.7. Thử nghiệm tính tương thích sinh học của nanogel CS−Pluronic và 

độc tính tế bào ung thư vú của nanogel CS−Pluronic/CUR 

Trước khi sử dụng nanogel CS−Pluronic làm chất mang phân phối thuốc in 

vivo, phải tiến hành sàng lọc khả năng gây độc tế bào in vitro. Trong nghiên cứu 

này, ảnh hưởng của các nanogel CS−Pluronic  đối với khả năng tồn tại và tăng sinh 

của nguyên bào sợi ở người đã được đánh giá. Việc đo tính tương hợp sinh học của 

các loại nanogel CS−Pluronic đối với tế bào nguyên bào sợi (fibroblast) được thực 

hiện bằng phương pháp nhuộm SRB. Như thể hiện trong Phụ lục 37 và Hình 3.25, 

khả năng sống sót của các tế bào nguyên bào sợi được ủ với các nanogel 

CS−Pluronic là  74.78 ± 4.87% (CS−L61), 84.29 ± 0.83% (CS−P123), 86.20 ± 

0.96% (CS−F127) và 91.87 ± 1.44% (CS−F68) ở nồng độ 100 µg/mL sau 48 giờ ủ. 

Kết quả cho thấy đối với các Pluronic có giá trị HLB tăng dần như L61 (HLB=3), 

P123 (HLB=8), F127 (HLB=22) và F68 (HLB=29) thì tính tương thích sinh học của 

các nanogel CS−Pluronic cao. Các nghiên cứu trước đây chỉ ra rằng chitosan có khả 

năng gây độc tế bào nguyên bào sợi. Theo báo cáo của Chen cùng cộng sự, nồng độ 

chitosan có thể gây độc tế bào nguyên bào sợi được phân lập từ mô sẹo ở người với 

nồng độ 10 mg/mL [230]. Nguyên nhân gây chết tế bào nguyên bào sợi là do 

chitosan giải phóng các cytokine chống viêm từ chitosan và gây ra sự chết tế bào 

theo chương trình [231]. Đối với các nanogel CS−Pluronic, nồng độ chitosan cao 

nhất ở CS−L61 là 35% và nồng độ nanogel thử nghiệm 100 µg/mL thì không thể 

kết luận rằng nguyên nhân gây chết tế bào của các nanogel CS−Pluronic là do 

chitosan gây ra. Sự tương thích sinh học của các nanogel CS−Pluronic giảm dần 

theo giá trị HLB của Pluronic, nguyên nhân có thể là do Pluronic. Theo các báo cáo 

trước đây, Pluronic F127 và F68 không gây độc tế bào nguyên bào sợi ở nồng độ 

5000 µg/mL (tỷ lệ tế bào sống trên 90%) [232, 233]. Theo hiểu biết của chúng tôi, 

độc tính của Pluronic L61 và P123 chưa được nghiên cứu trước đây và độc tính 

quan sát được ở CS−L61 và CS−P123 phù hợp với các nghiên cứu về độc tính của 

các loại Pluronic có hàm lượng PPO cao. Nguyên nhân gây chết tế bào của các loại 

Pluronic có hàm lượng kỵ nước cao liên quan đến khả năng kết hợp của chúng trong 

màng tế bào làm thay đổi độ nhớt vi mô của nó và cũng làm giảm nồng độ ATP nội 

bào, từ đó gây chết tế bào [234, 235]. Dựa trên những kết quả này, chúng ta có thể 

hiểu sự suy giảm khả năng tương thích sinh học của CS−L61 có thể Pluronic L61 

gây ra.  
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Hình 3. 25. Tỷ lệ sống sót của tế bào fibroblast sau 48 giờ ủ với các loại 

nanogel CS−Pluronic. 

 

 

Hình 3. 26. Hình ảnh hiển vi huỳnh quang của tế bào nguyên bào sợi nhuộm 

màu kép AO/EB sau khi xử lý với các loại CS−Pluronic: đối chứng (a), CS−L61 

(b), CS−P123 (c), CS−F127 (d) và CS−F68 (e) sau 48 giờ ở nồng độ 100 µg/mL. 
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Phân tích AO/EB được sử dụng để kiểm tra những thay đổi về hình thái hạt 

nhân trong các tế bào nguyên bào sợi được xử lý với các nanogel CS−Pluronic được 

thể hiện trong Hình 3.26 ở nồng độ 100 µg/mL sau 48 giờ ủ. Các tế bào sống phát 

huỳnh quang màu xanh lục do AO khuếch tán vào bên trong nhân tế bào. Các tế bào 

chết hoặc có màng bị tổn thương sẽ hấp thụ EB chiếm ưu thế hơn AO và phát 

huỳnh quang màu đỏ/cam [211]. Đối với nanogel Cs−L61, hình ảnh cho thấy rõ 

hiện tượng rỉ màng, quá trình apoptosis muộn với màu đỏ/cam đã được quan sát 

thấy tại nhân tế bào do EB liên kết với DNA của tế bào chết. Đối với các mẫu tế bào 

được xử lý Cs−P123, Cs−F127 và Cs−F68, hiện tượng rỉ màng được quan sát thấy ở 

mức độ thấp hơn so với Cs−L61. Kết quả cho thấy, nuôi cấy tế bào nguyên bào sợi 

với cả các loại CS−Pluronic khác nhau có hình thái đồng nhất so với mẫu đối 

chứng, hình dạng kéo dài điển hình và giống hình trục chính. Do đó, có thể khẳng 

định các nanogel CS−P123, CS−F127 và CS−F68 có tính tương hợp sinh học hơn 

CS−L61. 

Độc tính tế bào của các loại nanogel CS−Pluronic/CUR và CUR tự do trên 

dòng tế bào ung thư vú MCF−7 được thực hiện theo phương pháp SRB trong 48 

giờ.  Kết quả được trình bày ở Phụ lục 38, Phụ lục 39 và Hình 3.27 với giá trị IC50 

đạt được là 16.15 ± 0.62 µM (CUR), 4.72 ± 0.46 µM (CS−L61/CUR) , 13.09 ± 0.38 

µM (CS−P123/CUR), 11.48 ± 0.63 µM (CS−F127/CUR) và 11.20 ± 0.40 µM 

(CS−F68/CUR). Dựa vào giá trị IC50 của các mẫu nanogel CS−Pluronic/CUR tính 

theo nồng độ CUR có trong nanogel so với giá trị IC50 của CUR tự do ta thấy các 

chất mang nanogel đã tăng cường độc tính của CUR. Theo một số nghiên cứu đã chỉ 

ra rằng một số loại Pluronic có thể làm cạn kiệt adenosine triphosphate (ATP) trong 

tế bào, ức chế chức năng của P-glycoprotein (P-gp) làm đảo ngược tình trạng kháng 

đa thuốc của khối u, do đó làm tăng cường khả năng hấp thu tế bào của nanogel 

CS−Pluronic [236, 237]. Ngoài ra, do đặc tính kết dính sinh học và tăng cường thẩm 

thấu, chitosan đã nhận được sự quan tâm đáng kể như một hệ thống phân phối thuốc 

[238]. Kết quả cho thấy CS−L61/CUR có khả năng gây độc tế bào MCF−7 cao hơn 

CS−P123/CUR, CS−F127/CUR, CS−F68/CUR, điều này có thể là do bên cạnh tác 

dụng gây độc tế bào của CUR còn có tác dụng gây độc của Pluronic L61. Hong 

cùng cộng sự đã chứng minh rằng khi bổ sung các monomer Pluronic L61 vào 

nanogel đã tăng cường khả năng tiêu diệt tế bào ung thư của CUR trong nanogel 

[239]. Vì vậy, khi các hạt nanogel CS−L61/CUR hấp thu vào tế bào, các nanogel 

trải qua quá trình phân rã và giải phóng Pluronic L61 gây chết tế bào. 
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Hình 3. 27. Kết quả gây độc tế bào (a) và giá trị IC50 (b) tính theo CUR. 

 

 

Hình 3. 28. Hình ảnh hiển vi huỳnh quang của tế bào MCF-7 nhuộm màu 

kép AO/EB sau khi xử lý với các loại CS−Pluronic/CUR: đối chứng (a), 

CS−L61/CUR (b), CS−P123/CUR (c), CS−F127/CUR (d) và CS−F68/CUR (e) sau 

48 giờ ở nồng độ IC50. 
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Phân tích AO/EB được sử dụng để kiểm tra khả năng sống chết của tế bào 

MCF−7 được xử lý với các nanogel CS−Pluronic/CUR ở nồng độ IC50 sau 48 giờ ủ 

được trình bày trong Hình 3.28. Kết quả của nghiên cứu cho thấy các tế bào MCF−7 

của mẫu đối chứng với có mật độ dày hơn so với các mẫu xử lý với 

CS−Pluronic/CUR. Ngoài ra, các tế bào của mẫu đối chứng có cấu trúc nhân 

nguyên vẹn trong khi các tế bào được xử lý với các nanogel CS−Pluronic/CUR có 

những thay đổi hình thái của dấu hiệu tự chết muộn (tế bào ung thư có hạt nhân 

huỳnh quang màu xanh lục đến nâu với chất nhiễm sắc cô đặc hoặc phân mảnh). 

3.1.8. Tổng kết các kết quả đạt được của hệ phân phối thuốc nanogel 

CS−Pluronic mang CUR 

Bảng 3. 16. So sánh kết quả đạt được của hệ phân phối thuốc CS−L61, 

CS−P123, CS−F127 và CS−F68. 

Thông số 
Tên mẫu 

CS−L61/CUR CS−P123/CUR CS−F127/CUR CS−F68/CUR 

EE% 37.98 ± 3.75 84.12 ± 4.70 62.76 ± 3.06 28.82 ± 2.71 

DL% 5.70 ± 0.65 12.62 ± 0.71 9.41 ± 0.46 4.32 ± 0.41 

DLS (nm) 157 ± 5.6 77.6 ± 5.5 86.7 ± 3.9 147 ± 4.2 

Thế zeta (mV) 99.6 ± 5.4 57.7 ± 3.7 49.2 ± 4.9 60.5 ± 5.1 

DR% 88.35 ± 3.95 97.91± 1.99 96.86 ± 4.23 87.92 ± 8.92 

Tương thích sinh học 

(% tế bào fibroblast 

sống sót) 

74.78 ± 4.87 84.29 ± 0.83 86.20 ± 0.96 91.87 ± 1.44 

IC50 (µM) đối với tế 

bào MCF−7 
4.72 ± 0.46 13.09 ± 0.38 11.48 ± 0.63 11.20 ± 0.40 

 

Các thông số cơ bản của các hệ phân phối thuốc CS−Pluronic được trình bày 

trong Bảng 3.16. Kết quả cho thấy CS−P123 có khả năng tải CUR cao nhất so với 

CS−L61, CS−F127 và CS−F68. Kích thước micelle dưới 200 nm thuận lợi cho quá 

trình phân phối thuốc. Thế zeta có độ dương diện từ 50 mV dễ dàng phân tán trong 

môi trường nước. Nanogel CS−P123 có khả năng duy trì lượng CUR cao nhất so 

với CS−L61, CS−F127 và CS−F68 sau 6 tháng bảo quản. Hầu hết các nanogel đều 

có khả năng tương thích sinh học ( trên 70% tế bào fibroblast sống sót) nhưng 

CS−L61 tỏ ra tương thích sinh học yếu hơn CS−P123, CS−F127 và CS−F68. Khả 

năng gây độc tế bào ung thư MCF−7 của CS−L61/CUR mạnh hơn so với CS−P123, 

CS−F127 và CS−F68, điều này là do sự cộng hưởng của Pluronic L61. So sánh kết 
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quả đạt được của các hệ phân phối thuốc, CS−P123 được lựa chọn cho nghiên cứu 

liên hợp với các nhân hướng đích tiếp theo vì khả năng tải thuốc cao và duy trì ổn 

định trong thời gian bảo quản, đồng thời tương thích sinh học với tế bào fibroblast. 

3.2. Tổng hợp hệ phân phối thuốc hướng đích với các phối tử folate (FA) 

và biotin (BIO) 

3.2.1. Tổng hợp FA−CS−P123 

Các hạt nanogel CS−P123 vẫn còn một số nhóm amine (−NH2) trên phân tử 

chitosan, vì vậy các phối tử acid folic (FA) có nhóm carboxyl (−COOH) dễ dàng 

liên kết với phân tử CS−P123 thông qua phản ứng amide hóa giữa hai nhóm chức 

này để tạo thành FA−CS−P123 (Hình 3.29). 

 

Hình 3. 29. Sơ đồ tổng hợp FA−CS−P123.  
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Kết quả phân tích 1H−NMR của FA−CS−P123 được trình bày ở Hình 3.30. 

Tín hiệu peak ở δ ~ 2.04 ppm (j) đặc trưng cho proton của nhóm metyl (−CH3) và δ 

~ 3.27 ppm (i) đặc trưng cho proton nhóm ethylen ở vị trí C2 của CS. Các tín hiệu  

proton của P123 cũng được thể hiện ở δ ~ 3.72 ppm (d) là đặc trưng của các proton 

trên nhóm –CH2− trong khối PEO, trong khi các peak cộng hưởng ở δ ~ 3.41 ppm 

(f), δ ~3.65 ppm (e) và δ ~ 1.17 ppm (g) lần lượt là đặc trưng của các proton của các 

nhóm CH−, −CH2− và –CH3 trên chuỗi PPO của phân tử P123. Hai tín hiệu peak ở 

δ ~ 7.88-7.87 ppm (k) và δ ~ 7.33-7.31 ppm (m) là các tín hiệu đặc trưng cho cho 

proton trong vòng thơm của phân tử FA.  

 

 

Hình 3. 30. Phổ 1H-NMR của FA-CS-P123. 

Kết quả phân tích phổ FT−IR được thể hiện trên Hình 3.31 và các dữ liệu 

peak được trình bày trong Bảng 3.17. Phổ FT-IR của FA cho thấy peak ở 1695 cm-1 

đặc trưng cho dao động liên kết C=O của nhóm carboxyl, peak ở 1605 cm-1 liên 

quan đến dạng uốn của dao động −NH. Phổ FT−IR của CS−P123 cho thấy peak ở 

1641 cm-1 đặc trưng cho dao động của liên kết C=O (amide I). Tuy nhiên phổ dao 

động đặc trưng cho liên kết C=O (amide I) của FA−CS−P123 bị dịch chuyển về 

1701 cm-1 do ảnh hưởng của dao động liên kết nhóm –COOH còn lại trên phân tử 

FA, điều đó chứng tỏ FA đã liên hợp lên phân tử CS−P123. Sử dụng phổ UV – Vis 

để xác định hàm lượng FA trong các nanogel cho thấy các mẫu FA và nanogel liên 
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hợp với FA hấp thu ở bước sóng 364.5 nm trong hỗn hợp dung môi DMSO: H2O 

(1:1 v/v) (Phụ lục 40). Kết quả tính toán chỉ ra rằng hàm lượng FA liên hợp chiếm 

0.31% trong FA−CS−P123. 

 

 

Hình 3. 31. Phổ FT-IR của FA (1), CS−P123 (2) và FA−CS−P123 (3). 

 

Bảng 3. 17. Kết quả phân tích phổ FT-IR của FA, CS−P123, FA−CS−P123. 

Nhóm chức 
Số sóng (cm-1) 

FA CS−P123 FA−CS−P123 

O-H, N-H 3400-3600 3449 3313 

-C-H 2800-2900 2970-2873 2875-2972 

C=O (COOH) 1695 - 1707 

-NH 1605 - 1707 

Amit I (C=O) - 1641 - 

Amit II (N-H) - 1527 1533 

−C−O−C− - 1107 1104 
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3.2.2. Tổng hợp CS−P123−FA 

Trong nghiên cứu này, chúng tôi đưa ra phương án thiết kế liên hợp phối tử 

FA lên phân tử P123 trước khi liên hợp với CS để tạo thành CS−P123−FA nhằm 

tăng cường mật độ phối tử FA trên bề mặt nanogel CS−P123. Mục đích của nghiên 

cứu này nhằm đánh giá ảnh hưởng của phối tử FA đến khả năng nội hóa tế bào ung 

thư vú MCF−7 theo hai cách thiết kế khác nhau là FA−CS−P123 và CS−P123−FA. 

Để liên hợp phối tử FA lên phân tử NPC−P123−NPC, cần bảo vệ nhóm chức –NH2 

trên phối tử FA và biến tính nhóm –COOH thánh nhóm –NH2 để liên hợp với phân 

tử NPC−P123−NPC tạo thành BOC−FA−P123−NPC. Các hạt nanogel 

CS−P123−FA được hình thành thông qua liên kết amide (−NHCO−) giữa phân tử 

CS và BOC−FA−P123−NPC sau khi loại bỏ BOC bằng TFA (Hình 3.32). 

 

 

Hình 3. 32. Sơ đồ tổng hợp CS−P123−FA. 
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Hình 3. 33. Phổ 1H−NMR của BOC−FA−NH2. 

 

Bảng 3. 18. Kết quả phổ 1H−NMR của FA và BOC−FA−NH2. 

Vị trí H của nhóm 
Độ dịch chuyển hóa học (δ, ppm) 

FA BOC−FA−NH2 

a −CH2− của FA 1.91-2.03 2.14-2.26 

b −CH2− của FA 2.29-2.33 2.40-2.43 

c 
 của FA 

4.30-4.36 4.26-4.28 

d −CH2− của FA 4.47-4.49 4.45-4.46 

e −CH= của FA 6.63-6.65 6.60-6.88 

f −CH= của FA 7.63-7.66 7.60-7.61 

g  của FA 
6.91-6.94 6.86-6.88 

h  của FA 
8.11-8.13 8.09 

i −CH= của FA 8.64 8.59 

j −CH3 của tert-butyl − 1.38 

m −CH2− của EDA − 2.74-2.77 

k −CH2− của EDA − 3.27-3.30 
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Kết quả phân tích 1H−NMR của BOC−FA−NH2 được thể hiện trong Hình 

3.33 và Bảng 3.18 trong việc so sánh với FA tinh khiết (Phụ lục 42). Ngoài các tín 

hiệu peak đặc trưng cho các proton của FA tinh khiết, tín hiệu peak quan sát được ở 

δ ~ 1.38 ppm (j) tương ứng với proton của nhóm tert-butyl (BOC) và các peak ở δ ~ 

3.27-3.30 ppm (k) và δ ~ 2.74-2.77 ppm (m) đặc trưng bởi các proton nhóm –CH2−  

của EDA. Kết quả này phù hợp với báo cáo của Liu [240]. 

 

Hình 3. 34. Phổ FT−IR của FA (1) và BOC−FA−NH2. 

 

Bảng 3. 19. Kết quả phổ FT−IR của FA và BOC−FA−NH2. 

Nhóm chức 
Số sóng (cm-1) 

FA BOC-FA-NH2 

 O-H, N-H 3400-3600 3326 

C-H 2800-2900 2927-2839 

C=O (–COOH) 1695 1688 

NH− 1605 1607 

C = O (amide I) − 1657 

N-H (amide II) − 1560 
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Kết quả phân tích FT−IR của FA và BOC−FA−NH2 được trình bày trong 

Hình 3.34 và Bảng 3.19. Đối với FA tinh khiết, đỉnh dao động kéo dài của C=O 

(nhóm −COOH) xuất hiện ở 1695 cm-1 , trong khi dải ở 1605 cm-1 liên quan đến 

dạng uốn của dao động −NH. Tuy nhiên đối với BOC−FA−NH2, xuất hiện tín hiệu 

peak đặc trưng cho dao động liên kết C=O (amide I) ở 1657 cm-1 và tín hiệu peak 

đặc trưng cho dao động liên kết N−H (amide II) ở 1560 cm-1, đồng thời tín hiệu 

peak đặc trưng cho liên kết C=O (nhóm –COOH) bị suy giảm và dịch chuyển về 

1688 cm-1, điều đó chứng tỏ nhóm –COOH ở ởvị trí γ đã tham gia phản ứng với 

EDA chỉ còn lại nhóm –COOH ở vị trí α của phân tử FA.  

Kết quả phân tích Phổ 1H−NMR của BOC−FA−P123−NPC được thể hiện 

trên Hình 3.35 cho thấy BOC−FA−NH2 đã liên hợp thành công lên 

NPC−P123−NPC. Các tín hiệu peak ở δ ~ 3.71 ppm (d), δ ~ 3.63-3.66 ppm (e), δ ~ 

3.5 ppm (f) và δ ~ 1.17-1.20 ppm (g) đặc trưng cho proton của phân tử P123. Ngoài 

các tín hiệu peak ở δ ~ 8.37-8.39 ppm (a) và δ ~ 7.50-7.53 ppm (b) đặc trưng cho 

proton của vòng thơm nhóm –NPC, các tín hiệu mới xuất hiện ở δ ~ 7.63-7.65 ppm 

(i) và δ ~ 6.81-6.83 ppm (j) đặc trưng cho proton của vòng thơm trên phân tử FA, 

tín hiệu peak ở δ ~ 1.32-1.36 ppm (k) đặc trưng cho proton nhóm tert-butyl (BOC). 

 

 

Hình 3. 35. Phổ 1H−NMR của BOC−FA−P123−NPC. 

Kết quả phân tích phổ FT-IR của BOC−FA−P123−NPC khi so sánh với 

NPC−P123−NPC được thể hiện trên Hình 3.36 và dữ liệu được trình bày trong 



90 

 

 

 

Bảng 3.20. Kết quả cho thấy sự xuất hiện tín hiệu peak đặc trưng cho dao động của 

liên kết C=O (amide I) ở 1703 cm-1 và N−H (amide II) ở 1647 cm-1 trên phân tử  

BOC−FA−P123−NPC chứng tỏ BOC−FA−NH2 đã thay thế một phần nhóm –NPC 

của NPC−P123−NPC để hình thành liên kết amide. 

 

 

Hình 3. 36. Phổ FT−IR của NPC-P123-NPC (1) và BOC-FA-P123-NPC (2). 

 

Bảng 3. 20. Kết quả phân tích phổ FT-IT của NPC−P123−NPC và 

BOC−FA−P123−NPC. 

Nhóm chức 
Số sóng (cm-1) 

NPC-P123-NPC BOC-FA-P123-NPC 

OH,  3533 3470 

-C-H (–CH2 và –CH3) 2873-2971 2874-2973 

COO-NPC 1769 1770 

C=O (amit I) - 1703 

N-H (amit II) - 1647 

−NO2 1526 1527 

Tert-butyl  1254-1298 

−C−O−C− 1107 1107 
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Kết quả phân tích 1H−NMR của CS−P123−FA được trình bày ở Hình 3.37. 

Tín hiệu peak ở δ ~ 2.08 ppm (j) đặc trưng cho proton của nhóm metyl (−CH3) và δ 

~ 3.13 ppm (i) đặc trưng cho proton nhóm ethylen ở vị trí C2 của CS. Các tín hiệu  

proton của P123 cũng được thể hiện ở δ ~ 3.72 ppm (d) là đặc trưng của các proton 

trên nhóm –CH2− trong khối PEO, trong khi các peak cộng hưởng ở δ ~ 3.41-3.42 

ppm (f), δ ~3.56-3.66 ppm (e) và δ ~ 1.17 ppm (g) lần lượt là đặc trưng của các 

proton của các nhóm −CH−, −CH2− và –CH3 trên chuỗi PPO của phân tử P123. Hai 

tín hiệu peak ở δ ~ 8.25-8.26 ppm (k) và δ ~ 7.07 ppm (m) là các tín hiệu đặc trưng 

cho cho proton trong vòng thơm của phân tử FA.  

 

Hình 3. 37. Phổ 1H-NMR của CS−P123−FA. 

Kết quả phân tích phổ FT−IR của CS−P123−FA so sánh với 

BOC−FA−P123−NPC được thể hiện trên Hình 3.38 và các dữ liệu peak được trình 

bày trong Bảng 3.21. Phổ FT-IR của CS−P123−FA cho thấy peak ở 1715 cm-1 đặc 

trưng cho dao động của liên kết C=O (amide I). Tín hiệu peak ở 1105 cm-1 đặc trưng 

cho dao động liên kết C−O−C điển hình của phân tử P123. Sử dụng phổ UV – Vis 

để xác định hàm lượng FA trong các nanogel cho thấy các mẫu FA và nanogel liên 

hợp với FA hấp thu ở bước sóng 364.5 nm trong hỗn hợp dung môi DMSO: H2O 

(1:1 v/v) (Phụ lục 40). Kết quả tính toán chỉ ra rằng hàm lượng FA liên hợp chiếm 

0.71% trong CS−P123−FA. 
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Hình 3. 38. Phổ 1H-NMR của BOC-FA-P123-NPC (1) và CS-P123-FA (2). 

 

Bảng 3. 21. Kết quả phân tích phổ FT-IR của BOC−FA−P123−NPC và 

CS−P123−FA. 

Nhóm chức 
Số sóng (cm-1) 

BOC-FA-P123-NPC CS-P123-FA 

O-H, N-H 3470 3315 

C-H 2874-2973 2872-2972 

C=O (amit I) 1703 1715 

N-H (amit II) 1647 - 

C-O-C 1107 1105 

 

3.3.3. Tổng hợp CS−P123−BIO 

Trong nghiên cứu hệ phân phối thuốc CS−P123 với tác nhân hướng đích FA, 

thiết kế CS−P123−FA đạt được hàm lượng FA cao hơn so với thiết kế 

FA−CS−P123. Sự khác nhau về hàm lượng FA trong nanogel trong hai thiết kế này 

có thể là do phân tử CS−P123 có cấu trúc phức tạp, các nhóm chức –NH2 còn lại 

của phân tử CS ít và bị che chắn bởi phân tử P123 làm hạn chế khả năng liên hợp 
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phân tử FA lên phân tử CS−P123. Vì vậy, trong nghiên cứu này, BIO được sử dụng 

như là một tác nhân hướng đích thay thế cho FA với thiết kế CS-P123-BIO nhằm 

phát huy tác dụng của BIO. Trước hết, BIO được liên hợp với EDA để tạo ra 

BIO−NH2, là tác nhân thay thế nhóm NPC trên phân tử NPC−P123−NPC để tạo 

thành NPC−P123−BIO. Các hạt nanogel CS−P123−BIO được hình thành thông qua 

liên kết amide (−NHCO−) giữa phân tử CS và NPC−P123−BIO (Hình 3.39) . 

 

 

Hình 3. 39. Sơ đồ tổng hợp CS−P123−BIO. 

Kết quả phân tích 1H-NMR của BIO và BIO−NH2 được trình bày trong Phụ 

lục 42,  Hình 3.40 và Bảng 3.22. Từ kết quả cho thấy tín hiệu peak  ở δ ~ 12 ppm 

đặc trưng cho proton của nhóm acid (–COOH) của phân tử BIO bị biến mất ở 

BIO−NH2, đồng thời xuất hiện hai tín hiệu peak δ ~ 7.82-7.98 ppm (n) và δ ~ 7.76-

7.77 ppm (n) đặc trưng cho proton N−H (amide II) và nhóm –NH2 (amine). Điều 

này cho thấy có sự chuyển hóa từ BIO thành BIO−NH2 và kết quả này cũng hợp với 

báo cáo của Jiang [241]. 
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Hình 3. 40. Phổ 1H-NMR của BIO−NH2. 

 

Bảng 3. 22. Kết quả phân tích phổ 1H-NMR của BIO và BIO−NH2. 

Vị trí H của nhóm 
Độ dịch chuyển hóa học (δ, ppm) 

BIO BIO-NH2 

 −COOH của acid 11.98 − 

n + n’ N−H  − 7.76-7.96 

a + b N−H  6.35-6.43 6.33-6.40 

c + d C−H 4.11-4.32 4.07-4.26 

h+i+j C−H 1.28-1.66 0.98-1.68 

 

Kết quả phân tích phổ FT−IR của BIO và BIO−NH2 được thể hiện trong 

Hình 3.40 và dữ liệu được trình bày trong Bảng 3.23. Phổ FT−IR của BIO cho thấy 

tín hiệu peak ở 1707 cm-1 đặc trưng cho dao động của liên kết C=O bất đối xứng 

của nhóm carboxylate (−COOH), trong khi dải ở 1646 cm-1 là do dao động kéo dài 

liên kết C=O của nhóm ureido [242]. Tuy nhiên, đối với BIO−NH2, tín hiệu peak 

đặc trưng cho dao động của liên kết C=O (−COOH) bị biến mất và tín hiệu peak ở 

1664 cm-1 đặc trưng cho dao động của liên kết C=O (amide I) được tăng cường 

mạnh đồng thời xuất hiện tín hiệu peak ở 1559 cm-1 đặc trưng cho dao động của liên 
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kết N-H (amide II). Kết quả này có thể khẳng định BIO đã chuyển hóa thành 

BIO−NH2. 

 

 

Hình 3. 41. Phổ FT-IR của BIO (1) và BIO−NH2. 

 

Bảng 3. 23. Kết quả phân tích phổ FT-IR của BIO và BIO−NH2. 

Nhóm chức 
Số sóng (cm-1) 

BIO BIO-NH2 

O-H, N-H 3310-3655 3220- 3296 

C-H 2868- 3143 2890- 3079 

C=O của nhóm −COOH 1707 − 

C=O của nhóm ureido 1646 − 

C=O (amide I) − 1664 

N-H (amide II) − 1559 

 

Kết quả phân tích phổ 1H−NMR của NPC−P123−BIO được trình bày trong 

Hình 3.42 với các tín hiệu peak ở δ ~ 8.09-8.11 ppm (a) và 7.16 ppm (b) đặc trưng 
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cho proton của vòng thơm NPC. Tín hiệu peak ở δ ~ 6.33-6.39 ppm (k + m) đặc 

trưng cho proton N−H của BIO. Ngoài ra, các tín hiệu  proton của P123 cũng được 

thể hiện ở δ ~ 3.49-3.50 ppm (d) là đặc trưng của các proton trên nhóm –CH2− 

trong khối PEO, trong khi các peak cộng hưởng ở δ ~ 3.41 ppm (e), δ ~3.26 ppm (f) 

và δ ~ 1.01-1.07 ppm (g) lần lượt là đặc trưng của các proton của các nhóm −CH2−, 

−CH− và –CH3 trên chuỗi PPO của phân tử P123. 

 

 

Hình 3. 42. Phổ 1H-NMR của NPC−P123−BIO. 

Kết quả phân tích phổ FT−IR của NPC−P123−BIO so sánh với 

NPC−P123−NPC thể hiện trên Hình 3.43 và dữ liệu trình bày trong Bảng 3.24 cho 

thấy tín hiệu peak ở 1769 cm-1 đặc trưng cho dao động của liên kết C=O của nhóm 

ester cacbonate (NPC), đồng thời xuất hiện tín hiệu peak ở 1750 cm-1 đặc trưng cho 

dao động của liên kết C=O của nhóm ureido (BIO), tín hiệu peak ở 1667 cm-1 đặc 

trưng cho dao động của liên kết C=O (amide I) và tín hiệu peak ở 1548 cm-1 đặc 

trưng cho dao động liên kết N−H (amide II). Kết quả này chứng tỏ BIO−NH2
 đã 

thay thế thành công một phần nhóm NPC trên phân tử NPC−P123−NPC để hình 

thành NPC−P123−BIO.  
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Hình 3. 43. Phổ FT-IR của NPC-P123-NPC và NPC-P123-BIO. 

 

Bảng 3. 24. Kết quả phân tích phổ FT−IR của NPC−P123−NPC và 

NPC−P123−BIO. 

Nhóm chức 
Số sóng (cm-1) 

NPC-P123-NPC NPC-P123-BIO 

OH, N-H 3533 3296-3612 

-C-H (–CH2 và –CH3) 2873.-2971 2886-2971 

COO-NPC 1769 1769 

C=O của nhóm ureido - 1750 

C=O (amide I) - 1667 

N-H (amide II) - 1549 

−C−O−C− 1107 1111 

 

Kết quả phân tích phổ 1H−NMR của CS−P123−BIO được thể hiện trên Hình 

3.44 cho thấy các tín hiệu peak đặc trưng cho proton metyl (−CH3) và methylene ở 

vị trí C2 của CS ở δ ~ 2.13 ppm (j) và δ ~ 3.26 ppm (i). Các tín hiệu peak đặc trưng 

cho proton của P123 ở δ ~ 3.70-3.76 ppm (d), δ ~ 3.52-3.69 ppm (e), δ ~ 3.46 ppm 

(f) và δ ~ 1.19-1.25 ppm (g). Sự xuất hiện các tín hiệu peak trong khoảng 1.37 – 

1.99 ppm và 2.45 ppm đặc trưng cho proton methylene, tín hiệu peak ở 4.3 ppm đặc 
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trưng cho proton methin của BIO. Các tín hiệu đặc trưng của BIO rất yếu do hàm 

lượng thấp của nó trong polymer đánh dấu BIO [243].  

 

Hình 3. 44. Phổ 1H-NMR của CS−P123−BIO. 

 

 

Hình 3. 45. Phổ FT−IR của CS (1), NPC−P123−BIO (2) và 

CS−P123−BIO(3). 
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Kết quả phân tích phổ FT-IR của CS−P123−BIO so với CS và 

NPC−P123−BIO được thể hiện trên Hình 3.45 và dữ liệu được trình bày trong Bảng 

3. 25. Kết quả cho thấy các peak dao động của liên kết C=O (amide I) và N−H 

(amide II) ở 1657 cm-1 và 1534 cm-1. Tín hiệu đặc trưng cho dao động liên kết C=O 

của nhóm ureido (BIO) vẫn còn tồn tại ở 1710 cm-1. So với CS và NPC−P123−BIO, 

trong phổ FT−IR của CS−P123−BIO có thể lưu ý rằng độ giãn O−H chồng lấp với 

độ giãn N−H (3500–3200 cm-1 ) đã được tăng cường đáng kể. 

Bảng 3. 25. Kết quả phân tích phổ FT−IR của CS, NPC−P123−BIO và 

CS−P123−BIO. 

Nhóm chức 
Số sóng (cm-1) 

CS NPC-P123-BIO CS-P123-BIO 

O-H, N-H 3300 3296-3612 3319-3590 

-C-H (–CH2 và –CH3) 2882 2886-2971 2874-2972 

C=O (BIO) − 1750 1710 

C=O (amide I) 1660 1667 1657 

N-H (amide II) 1557 1549 1534 

−C−O−C− 1090 1111 1107 

 

3.3.4. Xác định giá trị CMC, khả năng nang hóa PTX và đặc điểm của 

nanogel.  

Kết quả đo CMC của CS−P123, FA−CS−P123, CS−P123−FA và 

CS−P123−BIO được xác định từ biểu đồ Hình 3.46. Giá trị CMC đo được là 35.8 ± 

2.84 µg/mL (CS−P123) 32.75 ± 1.47 µg/mL (FA−CS−P123), 40.32 ± 3.70 µg/mL 

(CS−P123−FA) và 40.08 ± 3.17 µg/mL (CS−P123−BIO) ở 25 ℃. Kết quả cho thấy 

giá trị CMC của các nanogel thấp hơn P123 tinh khiết (89.64 ± 16.37 µg/mL). Kết 

quả CMC này đưa ra một dấu hiệu về sự ổn định nhiệt động học của các micelle. 

Giá trị CMC thấp hơn có lợi cho việc bao gói thuốc trong điều kiện pha loãng đáng 

kể. Việc giảm giá trị CMC dẫn đến tăng tổng số phân tử polymer tham gia vào quá 

trình hình thành micelle, do đó làm tăng số lượng micelle có sẵn cho quá trình hòa 

tan các phân tử thuốc trong dung dịch nước.  
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Hình 3. 46. Biểu đồ xác định giá trị CMC của CS−P123 (a), FA−CS−P123 

(b), CS−P123−FA (c) và CS−P123−BIO (d). 

 

 

Hình 3. 47. Biểu đồ biểu diễn phần trăm PTX (DL) (a) và hiệu suất PTX 

(EE) (b) được mang trong các loại nanogel. 

Kết quả nang hóa PTX của các nanogel được thể hiện trên Hình 3.47 và dữ 

liệu trình bày ở Phụ lục 43 cho thấy, ở nồng độ 2% PTX, các công thức nanogel đạt 

được khả năng nang hóa PTX tối đa với giá trị EE% là 93.00 ± 7.32% 

(CS−P123/PTX), 95.57 ± 5.51% (FA−CS−P123/PTX ), 92.51 ± 6.68% 
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(CS−P123−FA/PTX) và 87.17 ± 7.96% (CS-P123−BIO/PTX). Sự khác biệt không 

có ý nghĩa được quan sát giữa 1% PTX và 2% PTX (p > 0.05) và sự khác biệt có ý 

nghĩa được quan sát thấy ở 2% PTX và 3% PTX (p < 0.05) đối với EE%, chứng tỏ 

sự lựa chọn nồng độ tải PTX ở mức 2% sẽ làm giảm sự mất mát của PTX. Ngoài ra, 

sự khác biệt đáng kể đã được quan sát thấy giữa 1% PTX và 2% PTX (p < 0.05), và 

sự khác biệt không có ý nghĩa được quan sát thấy ở 2% PTX và 3% PTX (p > 0.05) 

đối với DL%, chứng tỏ các nanogel có  hiệu suất tải tối đa khoảng 2% PTX.  

 

 

Hình 3. 48. Hình TEM của CS−P123/PTX (a), FA−CS−P123/PTX (b), 

CS−P123−FA/PTX (c) và CS−P123−BIO/PTX (d). 

Kết quả TEM, DLS và thế zeta của các nanogel mang PTX được thể hiện 

trên Hình 3.48, Hình 3.48 và Hình 3.50. Từ kết quả TEM  và DLS cho thấy, các 

nanogel có hình cầu với đường kính động học là 49.6 ± 1.1 nm (CS−P123/PTX), 

52.90 ± 2.16 nm (FA−CS−P123/PTX ), 61.13 ± 2.43 nm (CS−P123−FA/PTX) và 

63.4 ± 0.6 nm (CS−P123−BIO/PTX). Giá trị điện thế zeta được ghi lại ở 36.2 ± 1.6 



102 

 

 

 

mV (CS−P123/PTX), 35.5 ± 1.3 mV (FA−CS−P123/PTX), 34.6 ± 1.0 mV 

(CS−P123−FA/PTX) và 48.2 ± 1.0 mV (CS−P123−BIO/PTX). Những kết quả này 

có thể chỉ ra rằng không có sự khác biệt đáng kể về đặc điểm giữa các loại nanogel 

mang PTX. Các đặc điểm này khá phù hợp với các hệ thống phân phối thuốc nhắm 

mục tiêu chủ động. Các nghiên cứu in vitro và mô hình động vật gần đây đã nhấn 

mạnh tầm quan trọng của kích thước hạt nano nhỏ hơn 200 nm chiếm thời gian lưu 

thông lâu hơn, độc tính tế bào thấp hơn và ổn định hơn nhờ hiệu ứng tăng cường 

tính thấm và lưu giữ [244, 245].  

 

 

Hình 3. 49. Kết quả DLS của CS−P123/PTX (a), FA−CS−P123/PTX (b), 

CS−P123−FA/PTX (c) và CS−P123−BIO/PTX (d). 
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Hình 3. 50. Kết quả thế zeta của CS−P123/PTX (a), FA−CS−P123/PTX (b), 

CS−P123−FA/PTX (c) và CS−P123−BIO/PTX (d). 

3.3.5. Kết quả khảo sát khả năng giải phóng PTX của các nanogel mang 

PTX 

Khả năng giải phóng PTX của các nanogel FA−CS−P123/PTX và 

CS−P123−FA/PTX  được đánh giá trong hai môi trường sinh lý cơ thể (pH 7.4) và 

tại khối u (pH 5). Dữ liệu giải phóng PTX được trình bày ở Phụ lục 44, Phụ lục 45 

và diễn biến quá trình giải phóng PTX từ nanogel được thể hiện trên Hình 3.51. Kết 

quả cho thấy, ở pH 7.4, phần trăm giải phóng tích lũy của PTX từ nanogel lần lượt 

là 19.02% (CS−P123/PTX), 12.96% (FA−CS−P123/PTX) , 15.04% 

(CS−P123−FA/PTX) và 21.78% (CS−P123−BIO/PTX) sau 48 giờ. Ngược lại, các 

số liệu giải phóng PTX từ các nanogel ở pH 5.0 sau 48 giờ cao hơn đáng kể, lần 

lượt là 38.21% (CS−P123/PTX),  43.56% (FA−CS−P123/PTX), 49.56% 

(CS−P123−FA/PTX) và 49.86% (CS−P123−BIO/PTX). Nguyên nhân của việc giải 

phóng thuốc nhanh chóng ở pH 5.0 là do các nhóm amine của các chuỗi CS còn lại 

đã proton hóa, tạo ra lực đẩy tĩnh điện giữa các chuỗi CS, làm cho cấu trúc của các 

hạt nanogel trở nên lỏng lẻo và các phân tử PTX có cơ hội khuếch tán ra ngoài môi 
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trường. Nhìn chung, các hạt nanogel giữ PTX ở pH 7.4 và giải phóng mạnh mẽ ở 

pH 5. Đặc tính này giúp cho các nanogel giữ thuốc ở môi trường sinh lý cơ thể và 

giải phóng thuốc ở môi trường sinh lý khối u ung thư.  

 

 

Hình 3. 51. Biểu đồ mô tả quá trình giải phóng PTX của các nanogel ở pH 

7.4 (a) và pH 5.0 (b). 

Bảng 3. 26. Các thông số mô hình động học giải phóng PTX của các 

nanogel. 

Tên mẫu pH 

Mô hình toán học động học giải phóng PTX 

Zero-order First-order Higuchi Korsmeyer-Peppas 

R2 R2 R2 k n R2 

CS-P123/PTX 

7.4 

0.6587 0.5038 0.8139 0.0886 0.2078 0.8788 

FA-CS-P123/PTX 0.7338 0.5927 0.8777 0.0611 0.2057 0.9349 

CS-P123-FA/PTX 0.5022 0.4004 0.6840 0.0718 0.2175 0.9190 

CS-P123-BIO/PTX 0.7120 0.5635 0.8585 0.1011 0.2057 0.9184 

CS-P123/PTX 

5 

0.8277 0.6132 0.9403 0.1141 0.3132 0.9442 

FA-CS-P123/PTX 0.7803 0.5914 0.9151 0.1552 0.2789 0.9344 

CS-P123-FA/PTX 0.7452 0.5532 0.8923 0.1726 0.2884 0.9196 

CS-P123-BIO/PTX 0.7619 0.5371 0.8994 0.1581 0.3062 0.9052 

 

Động học giải phóng PTX từ các hạt nanogel CS−P123/PTX và 

CS−P123−BIO/PTX được phân tích bằng cách đưa dữ liệu giải phóng in vitro vào 

các mô hình toán học dựa trên các phương trình động học Zero-order, First-order, 

Higuchi và Korsmeyer-Peppas (Power law), sau đó tính toán hệ số tương quan của 

chúng (𝑅2). Kết quả phân tích động học giải phóng PTX được trình bày ở Phụ lục 

46 ÷ Phụ lục 49 và Bảng 3.26. Kết quả cho thấy sự thống nhất và phù hợp cho hầu 
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hết các công thức nanogel mang PTX với mô hình Korsmeyer-Peppas ở cả hai môi 

trường giải phóng pH 7.4 và pH 5.0. Cơ chế giải phóng PTX từ các hạt nanogel 

được đánh giá bằng mô hình Korsmeyer-Peppas. Giá trị tính toán của n của các 

nanogel nhỏ hơn 0.45 cho thấy cơ chế giải phóng PTX từ chúng là do khuếch tán.  

Để đánh giá khả năng giải phóng PTX của các nanogel FA−CS−P123/PTX 

và CS−P123−FA/PTX, các giá trị t25%, t50%, t75%, và MDT được sử dụng để so sánh 

thời gian cần thiết để giải phóng 25%, 50%, 75% và thời gian trung bình giải phóng 

PTX của các nanogel. Kết quả tính toán từ công thức (7) được trình bày ở Bảng 

3.27. Thời gian giải phóng PTX trung bình của các nanogel là 19995 giờ 

(CS−P123/PTX), 136017 giờ (FA−CS−P123/PTX), 32448 giờ 

(CS−P123−FA/PTX) và 11758 giờ (CS−P123−BIO/PTX) ở pH 7.4. Trong khi đó, ở 

pH 5, các nanogel chỉ cần mất thời gian là 244 giờ, giờ 173.65 giờ, 98.95 giờ và 96 

giờ. Kết quả này cho thấy khả năng giữ thuốc của các hạt nanogel ở môi trường sinh 

lý làm hạn chế tác động của thuốc lên tế bào khỏe mạnh. 

Bảng 3. 27. Các thông số giải phóng PTX của của các nanogel. 

Tên mẫu pH t25% (giờ) t50% (giờ) t75% (giờ) MDT (giờ) 

CS-P123/PTX 

7.4 

147 4136 29109 19995 

FA-CS-P123/PTX 943 27425 196886 136017 

CS-P123-FA/PTX 309 7501 48391 32448 

CS-P123-BIO/PTX 81 2370 17020 11758 

CS-P123/PTX 

5 

12.24 111.89 408.35 244.03 

FA-CS-P123/PTX 5.53 66.33 283.86 173.65 

CS-P123-FA/PTX 3.61 39.97 163.03 98.95 

CS-P123-BIO/PTX 4.47 42.96 161.48 96.86 

 

3.3.6. Đánh giá sự ổn định trong quá trình bảo quản của nanogel mang 

PTX sau khi đông khô 

Trước khi sản xuất quy mô lớn các sản phẩm dược phải đánh giá độ ổn định 

của quá trình bảo quản. Sấy đông là một kỹ thuật đáng tin cậy để đảm bảo sự ổn 

định lâu dài của các sản phẩm này. Tính ổn định của các nanogel mang PTX đã 

được nghiên cứu ở nhiệt độ phòng trong vòng 6 tháng được phản ánh bằng việc 

giảm nhẹ EE%, DL%, và sự gia tăng nhỏ trong kích thước các micelle (DLS), thế 

zeta (Bảng 3.28). Ngoài ra, tỷ lệ lưu giữ PTX (DR%) trong các nanogel trên 95%.  
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Bảng 3. 28. Sự ổn định của các nanogel mang PTX bảo quản sau đông khô ở 

nhiệt độ phòng. 

Tên mẫu Thông số đo 0 tháng 6 tháng 

CS−P123/PTX 

EE% 93.00 ± 5.98 89.65 ± 1.61 

DL% 1.86 ± 0.12 1.79 ± 0.03 

DLS (nm) 49.6 ± 1.1 56.5 ± 0.6 

Thế zata (mV) 36.2 ± 1.6 42.33 ± 0.34 

DR%  96.7 ± 4.70 

FA−CS−P123/PTX 

EE% 95.57 ± 5.51 90.55 ± 4.88 

DL% 1.91 ± 0.11 1.81 ± 0.1 

DLS (nm) 52.90 ± 2.16 57.5 ± 1.2 

Thế zata (mV) 35.5 ± 1.3 39.4 ± 4.2 

DR%  94.48 ± 2.51 

CS−P123−FA/PTX 

EE% 92.52 ± 6.68 88.52 ± 7.77 

DL% 1.85 ± 0.13 1.77 ± 0.16 

DLS (nm) 61.13 ± 2.43 64.4 ± 4.4 

Thế zata (mV) 34.6 ± 1.0 42.8 ± 0.5 

DR%  95.57 ± 1.55 

CS−P123−BIO/PTX 

EE% 87.17 ± 6.50 84.22 ± 5.42 

DL% 1.74 ± 0.13 1.68 ± 0.11 

DLS (nm) 63.4 ± 0.6 66.9 ± 0.5 

Thế zata (mV) 48.2 ± 1.0 49.60 ± 1.10 

DR%  96.69 ± 1.22 

 

3.3.7. Thử nghiệm tính tương thích sinh học của nanogel và độc tính tế 

bào ung thư vú của nanogel mang PTX 

Việc đo tính tương hợp sinh học của các loại nanogel đối với tế bào nguyên 

bào sợi (fibroblast) được thực hiện bằng phương pháp nhuộm SRB. Như thể hiện 

trên Hình 3.52, khả năng sống sót của các tế bào nguyên bào sợi được ủ với các 

nanogel là  84.29 ± 0.83% (CS−P123), 90.67 ± 0.55% (FA−CS−P123) 89.86 ± 

0.42% (CS−P123−FA) và 89.90 ± 1.26% (CS−P123−BIO) ở nồng độ 100 µg/mL 

sau 48 giờ tiếp xúc. Kết quả cho thấy các hạt nanogel mang phối tử hướng đích có 

khả năng ức chế sự phát triển tế bào fibroblast thấp hơn so với các hạt nanogel 

không mang phối tử (CS−P123).  
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Hình 3. 52. Tỷ lệ sống sót của tế bào nguyên bào sợi sau khi u với nanogel ở 

nồng độ 100 µg/mL sau 48 giờ. 

 

 

Hình 3. 53. Hình ảnh hiển vi huỳnh quang của tế bào fibroblast nhuộm màu 

kép AO/EB của mẫu đối chứng (a) sau khi xử lý với CS−P123 (b), FA−CS−P123 

(c), CS−P123−FA (d) và CS−P123−BIO (e) sau 48 giờ ở nồng độ 100 µg/mL. 
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Song song với việc này, đánh giá định tính về hình thái của tế bào cũng được 

xác nhận thông qua phương pháp nhuộm kép AO/EB. Sức khỏe của nguyên bào sợi 

được quan sát sau 48 giờ được ủ với nanogel ở 100 µg/mL. Hầu hết các nguyên bào 

sợi trong đối chứng âm tính có màu xanh lục của nhân nguyên vẹn. Tuy nhiên, khi ủ 

với các nanogel, một số tế bào đã bị viêm màng tế bào (màng tế bào màu vàng). 

Như thể hiện trong Hình 3.53, nguyên bào sợi được nuôi cấy nanogel vẫn duy trì 

hình thái đồng nhất so với đối chứng, hình dạng thuôn dài điển hình và hình dạng 

giống trục chính. Những kết quả này có thể xác nhận rằng các nanogel có khả năng 

tương thích sinh học phù hợp cho ứng dụng y tế. 

Để kiểm tra sự hấp thu các nanogel lên tế bào MCF−7, các nanogel được liên 

kết với tác nhân phát huỳnh quang FITC màu xanh lục (green) ở bước sóng 516 nm. 

Đồng thời sử dụng thuốc nhuộm DAPI thêm vào tế bào nuôi cấy sẽ nhanh chóng 

đưa vào AND của nhân tế bào và tạo ra huỳnh quang màu xanh dương (blue) ở 

bước sóng 461 nm. Các tế bào MCF−7 sau khi ủ 1 giờ với các hạt nanogel dán nhãn 

huỳnh quang FITC được quan sát dưới kính hiển vi huỳnh quang để xem xét khả 

năng hấp thu tế bào của các nanogel. Dựa vào cường độ huỳnh quang màu xanh lục 

phát ra xung quanh nhân tế bào màu xanh dương để đánh giá khả năng hấp thu của 

các hạt nanogel lên tế tào. Kết quả cho thấy rằng các hạt nanogel CS−P123−FA và 

CS−P123−BIO có cường độ huỳnh quang màu xanh lục xung quanh nhân tế bào 

mạnh hơn so với các hạt nanogel CS−P123 và FA−CS−P123 (Hình 3.54). Kết quả 

này phù hợp với nghiên cứu của Martínez-Relimpio rằng các hạt nanogel mang FA 

đã cải thiện khả năng hấp thu tế bào MCF-7 của các hạt nanogel không mang FA 

[246]. Tương tự, Lv cũng đã chứng minh rằng các hạt nanogel mang BIO có khả 

năng hấp thu tế bào MCF−7 cao hơn các hạt nanogel không mang BIO [247]. 

Để đánh giá hiệu quả điều trị của các hạt nanogel mang PTX đối với bệnh 

ung thư vú, các thử nghiệm độc tính tế bào in vitro trên tế bào MCF-7 đã được tiến 

hành bằng phương pháp SRB sau 48 giờ ủ. Kết quả được trình bày ở Phụ lục 51, 

Phụ lục 28 và Hình 3.55 với giá trị IC50 đạt được là 8.19 ±.1,17 nM (PTX tự do), 

18.08 ± 0.55 nM (CS−P123/PTX), 8.31 ± 1.99 nM (FA−CS−P123/PTX), 3.27 ± 

0.35 nM (CS−P123−FA/PTX) và 4.80 ± 0.46 nM (CS−P123−BIO/PTX). Kết quả 

chỉ ra rằng các hạt nanogel mang phối tử hướng đích FA hoặc BIO có khả năng tiêu 

diệt tế bào MCF−7 mạnh hơn so với nanogel không mang phối tử (CS−P123) và 

PTX tự do. Tuy nhiên, khả năng tiêu diệt tế bào MCF-7 của FA−CS−P123/PTX 

thấp hơn so với CS−P123−FA/PTX là do hàm lượng FA trong FA−CS−P123 ít hơn 

so với CS−P123−FA. 
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Hình 3. 54. Hình ảnh hiển vi huỳnh quang quan sát  sự hấp thu tế bào của 

nanogel trong tế bào MCF−7 sau 1 giờ ủ ở nồng độ 100 µg/mL. 

 

Hình 3. 55. Kết quả gây độc tế bào (a) và giá trị IC50 (b) của PTX tự do và 

các nanogel mang PTX. 
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Để đánh giá cơ chế tự chết của tế bào MCF-7, phương pháp nhuộm kép 

AO/EB được sử dụng để đánh giá hình thái 48 giờ ủ với các nangel mang PTX ở 

nồng độ IC50. Sau 48 giờ, các tế bào hoại tử tăng kích thước và cho thấy huỳnh 

quang màu cam sáng không đồng đều ở ngoại vi của chúng. Các tế bào màu đỏ 

dường như đang trong quá trình phân hủy. Do đó, những thay đổi hình thái quan sát 

được cho thấy nanogel mang PTX có khả năng gây chết tế bào, chủ yếu thông qua 

quá trình apoptosis (Hình 3.56). 

 

 

Hình 3. 56. Hình ảnh hiển vi huỳnh quang của tế bào MCF-7 nhuộm màu 

kép AO/EB của mẫu đối chứng (a) sau khi xử lý với CS−P123/PTX (b), 

FA−CS−P123/PTX (c), CS−P123−FA/PTX (d) và CS−P123−BIO/PTX (e) sau 48 

giờ ở nồng độ IC50. 
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3.3.8. Tổng kết các kết quả đạt được của hệ phân phối thuốc nanogel 

CS−Pluronic hướng đích mang PTX 

Các thông số cơ bản của hệ phân phối thuốc CS−P123/PTX, 

FA−CS−P123/PTX, CS−P123−FA/PTX và CS−P123−BIO/PTX được trình bày 

trong Bảng 3.29. Kết quả cho thấy, khả năng nang hóa của các nanogel hầu như 

không khác nhau đáng kể. Kích thước micelle của các nanogel FA−CS−P123/PTX, 

CS−P123−FA/PTX và CS−P123−BIO/PTX tương đối bằng nhau và lớn lơn so với 

CS−P123/PTX. Giá trị thế zeta của CS−P123−BIO/PTX có độ dương điện hơn so 

với CS−P123/PTX, FA−CS−P123/PTX và CS−P123−FA/PTX. Khả năng duy trì 

nồng độ thuốc PTX sau 6 tháng bảo xấp xỉ nhau. Khả năng tương thích sinh học 

không có sự thay đổi sau khi liên hợp với tác nhân hướng đích FA và BIO. Khả 

năng tiêu diệt tế bào ung thư MCF−7 của CS−P123−FA/PTX và 

CS−P123−BIO/PTX đã tăng lên so với CS−P123/PTX và FA−CS−P123/PTX. Tuy 

nhiên khả năng tiêu diệt tế bào MCF−7 của CS−P123−FA/PTX mạnh lơn so với 

CS−P123−BIO/PTX. Vì vậy có thể xem  CS−P123−FA và CS−P123−BIO là hai 

chất mang thuốc nhắm mục tiêu trong điều trị ung thư vú hiệu quả. 

Bảng 3. 29. So sánh các kết quả đạt được hệ phân phối thuốc nanogel hướng 

đích mang PTX. 

Thông số 
Tên mẫu 

CS−P123/PTX FA−CS−P123/PTX CS−P123−FA/PTX CS−P123−BIO/PTX 

EE% 93.00 ± 5.98 95.57 ± 5.51 92.52 ± 6.68 87.17 ± 6.50 

DL% 1.86 ± 0.12 1.91 ± 0.11 1.85 ± 0.13 1.74 ± 0.13 

DLS (nm) 49.60 ± 1.10 52.90 ± 2.16 61.13 ± 2.43 63.40 ± 0.6 

Thế zeta 

(mV) 
36.20 ± 1.60 35.5 ± 1.30 34.6 ± 1.00 48.20 ± 1.00 

DR% 96.70 ± 4.70 94.48 ± 2.51 95.57 ± 1.55 96.69 ± 1.22 

Tương thích 

sinh học (% 

tế bào 

fibroblast 

sống sót) 

84.29 ± 0.83 90.67 ± 0.55 89.86 ± 0.42 89.90 ± 1.26 

IC50 (µM) 

đối với tế 

bào MCF−7 

18.08 ± 0.55 8.31 ± 1.99 3.27 ± 0.35 4.80 ± 0.46 
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KẾT LUẬN VÀ KIẾN NGHỊ 

KẾT LUẬN 

Với mục tiêu và nội dung nghiên cứu của luận án “Nghiên cứu tổng hợp các 

nanogel mang thuốc đa chức năng trên cơ sở dẫn xuất chitosan-Pluronic định hướng 

ứng dụng điều trị ung thư”. Một số kết quả nổi bật của luận án đã đạt được tóm tắt 

như sau: 

1. Đã tổng hợp thành công hệ phân phối thuốc nanogel CS−Pluronic với 4 

loại Pluronic khác nhau là L61, P123, F127 và F68 thông qua kết quả phân tích phổ 

1H−NMR, FT−IR, TGA, DSC. Kết quả đánh giá mối quan hệ giữa DL (%), CMC 

và HLB của các loại Pluronic tương ứng cho thấy giá trị DL (%) của CS−P123 ˃ 

CS−F127 ˃ CS−L61 ˃ CS−F68, giá trị CMC của CS−P123 < CS−F127 < CS−L61 

< CS−F68 và P123 < F127 < L61 < F68, giá trị HLB của L61 < P123 < F127 < F68. 

Như vậy khả năng nang hóa CUR của nanogel CS−Pluronic phụ thuộc vào giá trị 

CMC của CS−Pluornic cũng như Pluronic mà không phụ thuộc vào giá trị HLB của 

Pluronic tiền chất. Trong số các loại nanogel CS−Pluronic, CS−P123 có khả năng 

nang hóa CUR cao nhất tương ứng với giá trị CMC thấp nhất, đồng thời có khả 

năng lưu giữ CUR cao nhất sau thời gian 6 tháng bảo quản ở nhiệt độ phòng. Kết 

quả phân tích TEM, DLS cho thấy các hạt nanogel CS−Pluronic mang CUR có kích 

thước phù hợp cho việc phân phối thuốc. Kết quả khảo sát khả năng giải phóng 

CUR cho thấy các nanogel CS−Pluornic giữ thuốc ở môi trường pH 7.4 (phù hợp 

với môi trường sinh lý cơ thể ) và giải phóng mạnh ở môi trường pH 5 (phù hợp với 

môi trường khối u ung thư). Nghiên cứu độc tính tế bào in vitro cho thấy nanogel an 

toàn và ít độc tính và phù hợp để phân phối CUR hỗ trợ điều trị ung thư vú. Hiệu 

quả nang hóa hợp chất kỵ nước cao và ổn định, CS−P123 là lựa chọn hiệu quả cho 

việc nghiên cứu hệ phân phối thuốc. 

2. Đã tổng hợp thành công hệ phân phối thuốc CS−P123 với tác nhân hướng 

đích là FA và BIO. Các nanogel đã được xác định cấu trúc hóa học, giá trị CMC, 

khả năng nang hóa PTX, đặc điểm hình thái, kích thước, điện tích thông qua các kết 

quả phân tích 1H−NMR, FT−IR, TGA, DSC, TEM, DLS. Kết quả cho thấy, khả 

năng nang hóa PTX của các nanogel không khác nhau đáng kể, đạt mức tối ưu là 

2% PTX, các hạt nanogel mang PTX có kích thước phù hợp cho việc phân phối 

thuốc. Kết quả thử nghiệm in vitro cho thấy khả năng giải phóng PTX của nanogel 

mạnh trong môi trường acid, trong khi đó giữ thuốc trong môi trường sinh lý cơ thể. 

Với phương án thiết kế liên hợp phối tử hướng đích FA lên mạch Pluronic P123 của 

hệ CS−P123−FA so với phương án thiết kế liên hợp phối tử FA lên mạch chitosan 
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của hệ FA−CS−P123 là một phương pháp mới chưa được nghiên cứu trước đây. 

Với phương án thiết kế này, hàm lượng FA trong hệ CS−P123−FA (0.71%) lớn hơn 

trong hệ FA−CS−P123 (0.31%) và do đó hệ CS−P123−FA mang lại hiệu quả tương 

tác hướng đích tế bào ung thư vú (MCF−7) hơn so với hệ FA−CS−P123, điều này 

thể hiện qua hình ảnh huỳnh quang cũng như khả năng tiêu diệt tế bào MCF−7 của 

CS−P123−FA/PTX (IC50= 3.27 nM) mạnh hơn so với FA−CS−P123/PTX 

(IC50=8.31 nM). Trên cơ sở đó, phối tử hướng đích BIO được lựa chọn phương án 

thiết kế liên hợp với mạch Pluronic P123 trong hệ CS−P123−BIO để đánh giá hiệu 

quả hướng đích của BIO so với FA. Việc thử nghiệm khả năng tiêu diệt tế bào 

MCF−7 của PTX thông qua nanogel CS−P123−BIO/PTX (IC50= 4.8 nM) có thể 

khẳng định BIO là một phối tử có thể thay thế FA trong việc thiết kế hệ phân phối 

thuốc hướng đích.  

KIẾN NGHỊ 

1. Tiếp tục đánh giá khả năng sử dụng hệ nanogel CS−Pluronic mang CUR 

cho việc điều trị viêm loét dạ dày theo đường uống. 

2. Tiếp tục lựa chọn các tác nhân hướng đích khác nhau như: peptit, các 

kháng thể (antibody) nhằm lựa chọn tác nhân hướng đích tốt nhất có thể. 

3. Sử dụng phương pháp phân tích tế bào theo dòng chảy (flow cytometry) 

để xác định tế bào apoptotic. 

4. Tiếp tục nghiên cứu in vivo để đánh giá một cách toàn diện tác dụng của 

tác nhân hướng đích FA và BIO.  

5. Tiếp tục nghiên cứu khả năng mang đa thuốc chống ung thư của hệ chất 

mang CS−P123 hướng đích trên cơ sở paclitaxel kết hợp với cyclophosphamide, 

mitoxantrone, edatrexate, 5-fluorouracil và doxorubicin.  
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PHỤ LỤC 

Phụ lục 1. Phổ 1H-NMR của NPC-L61-NPC. 

 

 

Phụ lục 2. Phổ 1H-NMR của NPC-F127-NPC. 
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Phụ lục 3. Phổ 1H-NMR của NPC−F68−NPC. 

 

 

 

Phụ lục 4. Phổ FT-IR của Pluronic L61. 
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Phụ lục 5. Phổ FT-IR của NPC-L61-NPC. 

 

 

Phụ lục 6. Phổ FT-IR của Pluronic F127. 
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Phụ lục 7. Phổ FT-IR của NPC-F127-NPC. 

 

 

Phụ lục 8. Phổ FT-IR của Pluronic F68. 
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Phụ lục 9. Phổ FT-IR của NPC-F68-NPC. 

 

 

Phụ lục 10. Phổ 1H-NMR của NPC−L61−OH. 
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Phụ lục 11. Phổ 1H-NMR của NPC−F127−OH. 

 

 

Phụ lục 12. Phổ 1H-NMR của NPC−F168−OH. 
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Phụ lục 13. Phổ FT-IR của NPC−L61−OH. 

 

 

Phụ lục 14. Phổ FT-IR của NPC−F127−OH. 
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Phụ lục 15. Phổ FT-IR của NPC−F68−OH. 

 

 

Phụ lục 16. Phổ 1H-NMR của CS−L61. 
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Phụ lục 17. Phổ 1H-NMR của CS−F127. 

 

 

Phụ lục 18. Phổ 1H-NMR của CS−F68. 
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Phụ lục 19. Phổ FT-IR của CS −L61. 

 

 

 

Phụ lục 20. Phổ FT-IR của CS−F127. 
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Phụ lục 21. Phổ FT-IR của CS−F68. 
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Phụ lục 22. Biểu đồ xác định giá trị CMC của P123 (a), CS−P123(1−5) (b), 

CS−P123(1−10) (c), CS−P123(1−15) (d) và CS−P123(1−20) (e) ở 25 ℃ và 37 ℃. 
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Phụ lục 23. Biểu đồ so sánh kết quả DLS của P123, CS−P123(1−5), 

CS−P123(1−10), CS−P123(1−15) và CS−P123(1−20) ở 25 ℃ và 37 ℃. 

 

Đường kính (nm)

Đường kính (nm)

Dh giảm

Đường kính (nm)

Dh giảm

Dh giảm

Dh tăng

Dh giảm
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Phụ lục 24. Biểu đồ xác định giá trị CMC của L61 (a), P123 (b), F127 (c) và F68 ở 

25 ℃ và 37 ℃. 
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Phụ lục 25. Biểu đồ xác định giá trị CMC của CS−L61 (a), CS−P123 (b), CS−F127 

(c) và CS−F68 (d) ở 25 ℃ và 37 ℃. 
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Phụ lục 26. Biểu đồ xác định giá trị DLS của CS−L61 (a), CS−P123 (b), CS−F127 

(c) ở 25 ℃ và 37 ℃. 

 

Phụ lục 27. Biểu đồ xác định giá trị DLS của CS−L61/CUR (a), CS−P123/CUR 

(b), CS−F127/CUR (c) và CS−F68/CUR (c) ở 25 ℃. 

 

Dh giảm

Dh giảm

Dh giảm
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Phụ lục 28. Biểu đồ xác định giá trị thế zeta của CS−L61/CUR (a), CS−P123/CUR 

(b), CS−F127/CUR (c) và CS−F68/CUR (c) ở 25 ℃. 
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Phụ lục 29. Đường chuẩn CUR đo ở các môi trường khác nhau bằng UV−Vis. 

 

 

Phụ lục 30.  Hiệu suất nang hóa CUR. 

Tên mẫu 

Hàm 

lượng 

CUR 

(%) 

Nồng 

độ mẫu 

đo 

(ppm) 

Nồng 

độ 

CUR 

(ppm) 

Nồng độ CUR đo được 

(ppm) 
DL (%) EE (%) 

Lần 1 Lần 2 Lần 3 

P123 

5 50 2.5 2.40 2.40 2.32 4.74 ± 0.08 94.88 ± 1.53 

10 25 2.5 2.31 2.05 2.17 8.71 ± 0.44 87.05 ± 4.36 

15 25 3.75 2.46 2.23 2.07 9.01± 0.64 60.07 ± 4.24 

CS-P123(1-5) 
5 50 2.5 2.55 2.44 2.40 4.92 ± 0.13 98.49 ± 2.64 

10 25 2.5 2.41 2.35 2.10 9.15 ± 0.53 91.45 ± 5.33 
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Tên mẫu 

Hàm 

lượng 

CUR 

(%) 

Nồng 

độ mẫu 

đo 

(ppm) 

Nồng 

độ 

CUR 

(ppm) 

Nồng độ CUR đo được 

(ppm) 
DL (%) EE (%) 

Lần 1 Lần 2 Lần 3 

15 25 3.75 2.50 2.77 2.57 10.45 ±0.47 69.64 ± 3.13 

CS-P123(1-10) 

5 50 2.5 2.40 2.49 2.49 4.92 ± 0.08 98.47 ± 1.64 

10 25 2.5 2.51 2.41 2.40 9.76 ± 0.21 97.57 ± 2.06 

15 25 3.75 3.10 3.39 2.97 12.62 ± 0.71 84.12 ± 4.70 

CS-P123(1-15) 

5 50 2.5 2.50 2.46 2.40 4.91 ± 0.08 98.21 ± 1.65 

10 25 2.5 2.30 2.50 2.41 9.60 ± 0.33 96.03 ± 3.27 

15 25 3.75 2.68 2.97 2.53 10.91 ± 0.73 72.76 ± 4.85 

CS-P123(1-15) 

5 50 2.5 2.40 2.57 2.41 4.92 ± 0.15 98.32 ± 3.10 

10 25 2.5 2.40 2.38 2.51 9.71 ± 0.22 97.09 ± 2.25 

15 25 3.75 2.70 2.40 2.66 10.34 ± 0.54 68.92 ± 3.57 

CS-L6 

5 50 2.5 2.12 2.28 2.04 4.29 ± 0.20 85.88 ± 3.96 

10 25 2.5 1.37 1.17 1.30 5.12 ± 0.34 51.17 ± 3.41 

15 25 3.75 1.55 1.49 1.23 5.70 ± 0.56 37.98 ± 3.75 

CS-F127 

5 50 2.5 2.35 2.48 2.58 4.94 ± 0.19 98.83 ± 3.81 

10 25 2.5 2.21 2.36 2.20 9.02 ± 0.29 90.24 ± 2.89 

15 25 3.75 2.20 2.48 2.38 9.41 ± 0.46 62.76 ± 3.06 

CS-F68 

5 50 2.5 1.91 2.02 2.00 3.96 ± 0.10 79.20 ± 1.93 

10 25 2.5 1.13 0.99 0.97 4.12 ± 0.29 41.20 ± 2.89 

15 25 3.75 1.21 0.97 1.06 4.32 ± 0.41 28.82 ± 2.71 

 

Phụ lục 31. Nồng độ CUR giải phóng theo thời gian ở pH 7.4. 

Tên mẫu 
Nồng độ 

mẫu (ppm) 

Nồng độ 

CUR có 

trong mẫu 

(ppm) 

Thời 

gian 

Nồng độ CUR đo theo thời gian 

(ppm) 
Phần trăm 

CUR tích 

lũy (%) Lần 1 Lần 2 Lần 3 

CS-L61/CUR 2000 117.70 

0.5 0.29 0.30 0.19 6.65 ± 1.29 

1 0.10 0.21 0.20 10.91 ± 1.19 

2 0.12 0.17 0.20 15.06 ± 0.79 

3 0.12 0.18 0.19 19.31 ± 0.80 

6 0.21 0.17 0.20 24.23 ± 0.48 

12 0.19 0.12 0.20 28.55 ± 0.88 

24 0.22 0.11 0.14 32.52 ± 1.26 

36 0.29 0.15 0.16 37.64 ± 1.64 

48 0.19 0.18 0.13 41.85 ± 0.70 

CS-P123/CUR 2000 247.12 

0.5 0.12 0.12 0.23 1.88 ± 0.63 

1 0.16 0.15 0.14 3.68 ± 0.11 

2 0.15 0.12 0.06 5.03 ± 0.45 

3 0.17 0.12 0.19 6.98 ± 0.33 

6 0.10 0.19 0.16 8.81 ± 0.45 

12 0.19 0.15 0.11 10.65 ± 0.40 

24 0.19 0.07 0.12 12.16 ± 0.56 
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36 0.22 0.16 0.11 14.12 ± 0.56 

48 0.22 0.10 0.15 16.03 ± 0.59 

CS-F127/CUR 2000 188.32 

0.5 0.21 0.25 0.22 3.63 ± 0.30 

1 0.16 0.15 0.16 6.16 ± 0.11 

2 0.13 0.18 0.18 8.71 ± 0.36 

3 0.19 0.13 0.13 11.09 ± 0.47 

6 0.10 0.14 0.04 12.56 ± 0.62 

12 0.20 0.09 0.15 14.86 ± 0.71 

24 0.10 0.15 0.06 16.45 ± 0.59 

36 0.14 0.08 0.16 18.43 ± 0.56 

48 0.19 0.12 0.08 20.49 ± 0.67 

CS-F68/CUR 2000 95.49 

0.5 0.25 0.13 0.11 5.18 ± 1.86 

1 0.17 0.19 0.21 11.15 ± 0.53 

2 0.19 0.15 0.14 16.08 ± 0.72 

3 0.19 0.15 0.27 22.42 ± 1.67 

6 0.22 0.16 0.29 29.35 ± 1.66 

12 0.01 0.20 0.04 31.94 ± 2.64 

24 0.17 0.19 0.30 38.74 ± 1.83 

36 0.11 0.09 0.18 42.65 ± 1.20 

48 0.16 0.17 0.10 47.16 ± 0.97 

 

Phụ lục 32. Nồng độ CUR giải phóng theo thời gian ở pH 5. 

Tên mẫu 
Nồng độ 

mẫu (ppm) 

Nồng độ 

CUR có 

trong mẫu 

(ppm) 

Thời 

gian 

Nồng độ CUR đo theo thời gian 

(ppm) 
Phần trăm 

CUR tích 

lũy (%) Lần 1 Lần 2 Lần 3 

CS-L61/CUR 2000 119.68 

0.5 0.75 0.69 0.67 17.66 ± 0.90 

1 0.70 0.58 0.45 32.06 ± 2.56 

2 0.54 0.44 0.32 42.87 ± 2.22 

3 0.40 0.39 0.25 51.52 ± 1.73 

6 0.30 0.23 0.30 58.41 ± 0.88 

12 0.36 0.31 0.26 66.20 ± 1.02 

24 0.30 0.15 0.23 71.87 ± 1.58 

36 0.29 0.28 0.13 77.72 ± 1.92 

48 0.28 0.10 0.11 81.78 ± 2.05 

CS-P123/CUR 2000 246.77 

0.5 0.57 0.49 0.41 5.92 ± 0.80 

1 0.52 0.45 0.41 11.49 ± 0.55 

2 0.50 0.56 0.42 17.46 ± 0.70 

3 0.58 0.42 0.43 23.24 ± 0.88 

6 0.58 0.56 0.40 29.47 ± 0.94 

12 0.45 0.41 0.23 33.87 ± 1.19 

24 0.52 0.41 0.30 38.89 ± 1.10 

36 0.59 0.34 0.36 44.13 ± 1.40 

48 0.52 0.30 0.49 49.47 ± 1.18 

CS-F127/CUR 2000 188.05 0.5 0.84 0.72 0.73 12.16 ± 0.85 
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1 0.73 0.65 0.52 22.32 ± 1.38 

2 0.62 0.56 0.41 30.78 ± 1.47 

3 0.53 0.40 0.32 37.46 ± 1.39 

6 0.37 0.36 0.20 42.42 ± 1.23 

12 0.44 0.33 0.26 47.85 ± 1.20 

24 0.28 0.13 0.37 52.03 ± 1.57 

36 0.38 0.21 0.18 56.06 ± 1.42 

48 0.32 0.28 0.12 59.93 ± 1.37 

CS-F68/CUR 2000 95.22 

0.5 0.62 0.77 0.68 21.78 ± 1.97 

1 0.45 0.31 0.35 33.37 ± 1.83 

2 0.35 0.52 0.36 46.21 ± 2.49 

3 0.38 0.50 0.29 58.46 ± 2.62 

6 0.24 0.33 0.53 69.90 ± 3.85 

12 0.46 0.68 0.47 86.87 ± 3.11 

24 0.21 0.12 0.09 91.27 ± 1.52 

36 0.02 0.10 0.02 92.74 ± 1.17 

48 0.03 0.12 0.04 94.73 ± 1.29 

 

Phụ lục 33. Mô hình động học Zero-order của các nanogel CS−Pluronic/CUR. 
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Phụ lục 34. Mô hình động học First-order của các nanogel CS−Pluronic/CUR. 

 

Phụ lục 35. Mô hình động học Higuchi của các nanogel CS−Pluronic/CUR. 
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Phụ lục 36. Mô hình động học Power Law của các nanogel CS−Pluronic/CUR. 

 

 

Phụ lục 37. Phần trăm tế bào sống sót sau khi ủ với các loại nanogel CS−Pluronic 

trên nguyên bào sợi (tế bào Fibroblast) ở nồng độ 100 µg/mL sau 48 giờ. 

Tên mẫu 
Phần trăm tế bào sống sót (%) 

Lần 1 Lần 2 Lần 3 Trung bình 

CS−L61 79.84 74.38 70.12 74.78 ± 4.87 

CS−P123 85.23 83.97 83.67 84.29 ± 0.83 

CS−F127 87.04 86.41 85.15 86.20 ± 0.96 

CS−F68 90.34 93.2 92.08 91.87 ± 1.44 

 

Phụ lục 38. Phần trăm gây độc tế bào của các mẫu trên dòng tế bào ung thư vú 

MCF-7 ở các nồng độ khác nhau. 

Tên mẫu 
Nồng độ 

CUR (µM) 

Phần trăm gây độc tế bào MCF-7 (%) 

Lần 1 Lần 2 Lần 3 TB 

CUR 

27.15 70.64 71.66 69.16 70.49 ±1.26 

20.36 65.77 59.57 63.65 63.00 ± 3.15 

13.57 53.37 46.49 52.27 50.71 ± 3.70 

6.79 29.37 16.7 25.75 23.94 ± 6.53 

2.71 5.78 8.49 5.02 6.43 ± 1.82 
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Tên mẫu 
Nồng độ 

CUR (µM) 

Phần trăm gây độc tế bào MCF-7 (%) 

Lần 1 Lần 2 Lần 3 TB 

CS-L61/CUR 

27.15 89.25 91.26 88.32 89.61 ± 1.50 

13.57 79.77 82.27 80.14 80.73 ± 1.35 

2.71 31.10 35.08 30.37 32.18 ± 2.54 

1.36 17.46 20.85 13.43 17.25 ± 3.71 

0.27 1.62 3.75 4.21 3.19 ± 1.38 

CS-P123/CUR 

27.15 69.36 71.04 69.04 69.81 ± 1.07 

20.36 63.14 63.33 64.10 63.52 ± 0.51 

13.57 56.00 53.79 55.89 55.23 ± 1.25 

6.79 30.56 27.63 29.74 29.31 ± 1.51 

2.71 4.99 5.50 5.91 5.47 ± 0.46 

CS-F127/CUR 

27.15 69.25 71.29 68.81 69.78 ± 1.32 

20.36 66.27 64.57 67.18 66.01 ± 1.32 

13.57 59.33 54.68 56.91 56.97 ± 2.33 

6.79 38.19 31.81 36.8 35.60 ± 3.36 

2.71 15.77 15.96 14.70 15.48 ± 0.68 

CS-F68/CUR 

27.15 69.25 70.16 68.34 69.25 ± 0.91 

20.36 68.13 65.28 67.27 66.89 ± 1.46 

13.57 62.31 61.86 63.54 62.57 ±0.87 

6.79 39.83 39.36 40.31 39.83 ±0.48 

2.71 -1.07 0.86 8.78 2.86 ± 5.22 

 

Phụ lục 39. Giá trị IC50 của các mẫu CS−Pluronic/CUR trên dòng tế bào ung thư vú 

MCF-7. 

Tên mẫu 
Giá trị IC50 (µM) 

Lần 1 Lần 2 Lần 3 TB 

CUR 15.61 16.83 16.02 16.15 ± 0.62 

CS-L61/CUR 4.86 4.21 5.10 4.72 ± 0.46 

CS-P123/CUR 13.11 13.46 12.70 13.09 ± 0.38 

CS-F127/CUR 10.91 12.16 11.37 11.48 ± 0.63 

CS-F68/CUR 11.35 11.51 10.75 11.20 ± 0.40 

 



160 

 

 

 

Phụ lục 40. Độ hấp thu axit folic (a), Đường chuẩn axit folic (b) và độ hấp thu của 

FACS-P123 và CS-P123-FA trong hỗn hợp dung môi DMSO: H2O (9:1 v/v). 

 

 

Phụ lục 41. Phổ 1H-NMR của FA. 
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Phụ lục 42. Phổ 1H-NMR của BIO. 

 

 

Phụ lục 43. Kết quả xác định giá trị DL% và EE% của các nanogel mang thuốc 

PTX. 

Tên mẫu 

Nồng độ 

mẫu đo 

(ppm) 

Nồng độ 

PTX 

(ppm) 

Nồng độ PTX đo được 

(ppm) 
DL (%) EE (%) 

Lần 1 Lần 2 Lần 3 TB TB 

CS−P123/PTX 100 

1 0.934 0.905 0.919 0.92 ± 0.01 91.93 ± 1.18 

2 1.983 1.899 1.698 1.86 ± 0.12 93.00 ± 5.98 

3 2.025 2.188 1.877 2.03 ± 0.13 67.67 ± 4.23 

FA-CS-

P123/PTX 
100 

1 0.955 0.897 1.05 0.97 ± 0.06 96.73 ± 6.31 

2 1.784 2.053 1.897 1.91 ± 0.11 95.57 ± 5.51 

3 2.098 2.172 2.018 2.10 ± 0.06 69.87 ± 2.10 

CS-P123-

FA/PTX 
100 

1 1.002 0.982 0.897 0.96 ± 0.05 96.03 ± 4.55 

2 1.683 2.01 1.858 1.85 ± 0.13 92.52 ± 6.68 

3 2.009 1.948 2.078 2.01 ± 0.05 67.06 ± 1.77 

CS-P123-

BIO/PTX 
100 

1 0.975 0.997 0.876 0.96± 0.03 94.93 ± 5.26 

2 1.879 1.568 1.783 1.89 ± 0.07 94.17 ± 6.50 

3 2.008 2.272 2.008 1.99 ± 0.02 69.87 ± 4.15 
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Phụ lục 44. Nồng độ PTX giải phóng khỏi nanogel theo thời gian ở pH 7.4. 

Tên mẫu 

Nồng 

độ mẫu 

(ppm) 

Nồng độ 

PTX có 

trong mẫu 

(ppm) 

Thời 

gian 

(giờ) 

Nồng độ PTX đo theo thời 

gian (ppm) 
Phần trăm 

PTX tích lũy 

(%) Lần 1 Lần 2 Lần 3 

CS-P123-

/PTX 
2000 1.860 

0.5 0.158 0.101 0.109 4.95 ± 1.24 

1 0.107 0.058 0.068 8.08 ± 1.04 

2 0.091 0.048 0.039 10.47 ± 1.12 

3 0.056 0.022 0.095 12.80 ± 1.47 

6 0.076 0.016 0.045 14.64 ± 1.21 

12 0.056 0.005 0.032 15.89 ± 1.03 

24 0.058 0.01 0.003 16.84 ± 1.21 

36 0.063 0.019 0.007 18.04 ± 1.19 

48 0.062 0.008 0.003 19.02 ± 1.32 

FA-CS-P123-

/PTX 
2000 

 

1.874 

 

0.5 0.112 0.093 0.099 4.05 ± 0.32 

1 0.008 0.084 0.021 5.56 ± 1.33 

2 0.059 0.021 0.078 7.67 ± 0.95 

3 0.038 0.009 0.002 8.32 ±0.62 

6 0.003 0.008 0.059 9.26 ±1.01 

12 0.094 0.007 0.007 10.70 ± 1.64 

24 0.067 0.002 0.005 11.68 ± 1.20 

36 0.009 0.068 0.003 12.75 ± 1.17 

48 0.004 0.006 0.006 12.96 ± 0.04 

CS-P123-

FA/PTX 
2000 1.850 

0.5 0.101 0.092 0.053 3.32 ± 0.84 

1 0.038 0.046 0.047 5.09 ± 0.16 

2 0.084 0.058 0.094 8.28 ± 0.62 

3 0.073 0.028 0.091 10.88 ± 1.07 

6 0.054 0.064 0.073 13.46 ± 0.31 

12 0.012 0.019 0.037 14.38 ± 0.43 

24 0.003 0.005 0.002 14.51 ± 0.05 

36 0.003 0.008 0.009 14.78 ± 0.11 

48 0.008 0.005 0.006 15.04 ± 0.05 

CS-P123-

BIO/PTX 
2000 1.743 

0.5 0.104 0.189 0.149 6.34 ± 1.83 

1 0.108 0.084 0.021 9.39 ± 1.93 

2 0.055 0.038 0.094 12.07 ± 1.24 

3 0.011 0.036 0.095 14.11 ± 1.86 

6 0.058 0.018 0.059 16.05 ± 1.01 

12 0.008 0.005 0.108 17.78 ± 2.52 

24 0.093 0.005 0.002 19.22 ± 2.22 

36 0.063 0.018 0.009 20.51 ± 1.24 
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Tên mẫu 

Nồng 

độ mẫu 

(ppm) 

Nồng độ 

PTX có 

trong mẫu 

(ppm) 

Thời 

gian 

(giờ) 

Nồng độ PTX đo theo thời 

gian (ppm) 
Phần trăm 

PTX tích lũy 

(%) Lần 1 Lần 2 Lần 3 

48 0.078 0.005 0.006 21.78 ± 1.80 

 

Phụ lục 45. Nồng độ PTX giải phóng khỏi nanogel theo thời gian ở pH 5.0. 

Tên mẫu 

Nồng 

độ mẫu 

(ppm) 

Nồng độ 

PTX có 

trong mẫu 

(ppm) 

Thời 

gian 

(giờ) 

Nồng độ PTX đo theo thời 

gian (ppm) 
Phần trăm 

PTX tích lũy 

(%) Lần 1 Lần 2 Lần 3 

CS-P123-

/PTX 
2000 1.860 

0.5 0.125 0.109 0.195 5.77 ± 1.84 

1 0.091 0.196 0.025 9.96 ± 3.48 

2 0.076 0.184 0.072 14.42 ± 2.56 

3 0.025 0.168 0.054 17.74 ± 3.05 

6 0.093 0.199 0.059 22.46 ± 2.94 

12 0.078 0.136 0.065 26.21 ± 1.52 

24 0.054 0.112 0.127 30.15 ± 1.55 

36 0.056 0.184 0.048 34.02 ± 3.08 

48 0.056 0.203 0.053 38.21 ±3.46 

FA-CS-P123-

/PTX 
2000 

 

1.874 

 

0.5 0.112 0.093 0.099 4.05 ± 0.32 

1 0.008 0.084 0.021 5.56 ± 1.33 

2 0.059 0.021 0.078 7.67 ± 0.95 

3 0.038 0.009 0.002 8.32 ±0.62 

6 0.003 0.008 0.059 9.26 ±1.01 

12 0.094 0.007 0.007 10.70 ± 1.64 

24 0.067 0.002 0.005 11.68 ± 1.20 

36 0.009 0.068 0.003 12.75 ± 1.17 

48 0.004 0.006 0.006 12.96 ± 0.04 

CS-P123-

FA/PTX 
2000 1.850 

0.5 0.101 0.092 0.053 3.32 ± 0.84 

1 0.038 0.046 0.047 5.09 ± 0.16 

2 0.084 0.058 0.094 8.28 ± 0.62 

3 0.073 0.028 0.091 10.88 ± 1.07 

6 0.054 0.064 0.073 13.46 ± 0.31 

12 0.012 0.019 0.037 14.38 ± 0.43 

24 0.003 0.005 0.002 14.51 ± 0.05 

36 0.003 0.008 0.009 14.78 ± 0.11 

48 0.008 0.005 0.006 15.04 ± 0.05 

CS-P123-

BIO/PTX 
2000 1.743 

0.5 0.126 0.128 0.196 6.45 ±1.71 

1 0.109 0.203 0.108 12.48 ± 2.35 

2 0.182 0.197 0.109 19.47 ± 2.03 
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Tên mẫu 

Nồng 

độ mẫu 

(ppm) 

Nồng độ 

PTX có 

trong mẫu 

(ppm) 

Thời 

gian 

(giờ) 

Nồng độ PTX đo theo thời 

gian (ppm) 
Phần trăm 

PTX tích lũy 

(%) Lần 1 Lần 2 Lần 3 

3 0.123 0.092 0.203 25.47 ±2.46 

6 0.174 0.154 0.095 31.53 ± 1.77 

12 0.178 0.126 0.094 37.24 ± 1.82 

24 0.096 0.148 0.067 41.70 ± 1.77 

36 0.067 0.159 0.074 46.00 ± 2.20 

48 0.063 0.149 0.057 49.86 ± 2.21 

 

Phụ lục 46. Mô hình động học Zero-order. 
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Phụ lục 47: Mô hình động học First-order. 

 

 

Phụ lục 48: Mô hình động học Higuchi. 
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Phụ lục 49: Mô hình động học Power Law. 

 

 

 

Phụ lục 50. Phần trăm tế bào sống sót sau khi ủ với các loại nanogel trên nguyên 

bào sợi (tế bào Fibroblast) ở nồng độ 100 µg/mL sau 48 giờ. 

Tên mẫu 
Phần trăm tế bào sống sót (%) 

Lần 1 Lần 2 Lần 3 Trung bình 

CS−P123 85.23 83.97 83.67 84.29 ± 0.83 

FA−CS−P123 90.36 90.35 91.31 90.67 ± 0.55 

CS−P123−FA 89.38 90.16 90.03 89.86 ± 0.42 

CS−P123−BIO 88.92 91.32 89.47 89.90 ± 1.26 

 

Phụ lục 51. Phần trăm gây độc tế bào của các mẫu PTX, nanogel mang PTX trên 

dòng tế bào ung thư vú MCF-7 ở các nồng độ khác nhau.  

Tên mẫu 
Nồng độ 

PTX (nM) 

Phần trăm gây độc tế bào MCF-7 (%) 

Lần 1 Lần 2 Lần 3 TB 

PTX 

11.71 52.07 55.18 55.03 54.09 ± 1.75 

5.86 37.09 44.95 43.3 41.78 ± 4.14 

2.93 31.89 38.12 38.2 36.07 ± 3.62 

1.17 2.02 1.64 -6.56 -0.97 ± 4.85 
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Tên mẫu 
Nồng độ 

PTX (nM) 

Phần trăm gây độc tế bào MCF-7 (%) 

Lần 1 Lần 2 Lần 3 TB 

0.12 -2.44 -3.79 -10.34 -5.52 ± 4.23 

CS-P123/PTX 

23.42 56.02 60.56 63.01 59.86 ± 3.55 

11.71 40.56 34.44 36.31 37.10 ± 3.14 

5.86 35.01 26.02 29.03 30.02 ± 4.58 

1.17 5.74 3.73 7.02 5.50 ± 1.66 

0.59 2.05 1.67 0.67 1.46 ± 0.71 

FA-CS-

P123/PTX 

11.71 66.26 59.45 50.26 58.66 ± 8.03 

5.86 47.74 44.62 44.01 45.46 ± 2.00 

2.34 18.33 22.83 27.52 22.89 ± 4.60 

1.17 9.07 16.91 22.05 16.01 ± 6.54 

0.59 -1.7 -0.37 14.9 4.28 ± 9.22 

CS-P123-

FA/PTX 

5.86 65.35 67.87 69.5 67.57± 2.09 

2.34 40.97 41.95 55.1 46.01 ± 7.89 

1.76 21.54 21.43 23.23 22.07 ± 1.01 

1.17 6.68 19.53 18.99 15.07 ± 7.27 

0.82 6.65 5.7 9.53 7.29 ± 1.99 

0.59 -7.13 2.25 -0.35 -1.74 ± 4.84 

CS-P123-

BIO/PTX 

11.71 67.55 61.12 66.85 65.17 ± 3.53 

5.86 59.72 56.09 57.91 57.91 ± 1.82 

2.34 43.55 38.63 35.93 39.37 ± 3.86 

1.17 16.97 17.58 17.23 17.26 ± 0.31 

0.59 3.96 5.05 7.71 5.57 ±1.93 

 

Phụ lục 52. Giá trị IC50 của các mẫu PTX, nanogel mang PTX trên dòng tế bào ung 

thư vú MCF−7. 

Tên mẫu 
Giá trị IC50 (µM) 

Lần 1 Lần 2 Lần 3 TB 

PTX 9.37 8.20 8.20 8.19 ± 1.17 

CS-P123/PTX 18.38 18.42 17.45 18.08 ± 0.55 

FA-CS-P123/PTX 6.68 7.61 10.42 8.31 ± 1.99 

CS-P123-FA/PTX 3.63 3.40 2.93 3.27 ± 0.35 

CS-P123-BIO/PTX 4.33 5.39 4.80 4.80 ± 0.46 

 


