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1. INTRODUZIONE 

 

1.1 Cenni di anatomia e fisiologia oculare 

L’occhio è un organo pari dalla forma sferoidale, con un diametro medio di 24 mm e un 

peso di 7.5 g [1]. È l’organo di senso principale dell’apparato visivo; la sua funzione è la 

captazione delle radiazioni luminose (fotoni appartenenti allo spettro del visibile) 

provenienti dal mondo esterno e di trasformarle in impulsi nervosi, che a livello corticale 

saranno utilizzati a scopi percettivi. La piccola porzione anteriore è deputata alla 

percezione degli stimoli luminosi, mentre la porzione posteriore è responsabile della 

rilevazione e trasduzione della luce. Ciascun bulbo oculare occupa la cavità orbitale, 

struttura ossea a forma di piramide quadrangolare, ed è mantenuto in situ grazie alla 

presenza di una massa di tessuto adiposo, dei muscoli estrinseci dell’occhio, dei nervi 

cranici e dei vasi sanguigni diretti all’occhio e alle porzioni adiacenti dell’orbita. Altri 

annessi oculari sono le palpebre, la congiuntiva e l’apparato lacrimale (Figura 1). 

 

 

Figura 1. Struttura anatomica dell’occhio e annessi oculari  

 

Le palpebre sono due veli muscolo-membranosi che rivestono anteriormente l’orbita con 

una funzione protettiva. In ogni palpebra distinguiamo la faccia anteriore cutanea, la faccia 

posteriore rivestita dalla congiuntiva palpebrale e il bordo libero. Nello spessore delle 

palpebre ci sono le ghiandole di Meibomio, di Zeiss e di Moll che umidificano e 

lubrificano la superficie anteriore del globo oculare producendo in particolare materiale 

lipidico.  
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La congiuntiva è una membrana mucosa che riveste la superficie posteriore delle palpebre 

riflettendosi all’indietro e rivestendo poi la superficie anteriore del globo oculare, 

delimitando uno spazio virtuale detto sacco congiuntivale. Può essere suddivisa in 

congiuntiva palpebrale, congiuntiva dei fornici e congiuntiva bulbare. In generale, è 

formata dall’epitelio (cellule mucipare, melanociti) e dalla sostanza propria; annesse alla 

congiuntiva abbiamo molte ghiandole, sierose (Krause, Wolfring) e mucose (Henle, 

Manz). Ha una funzione meccanica (scorrevolezza delle palpebre sul bulbo), difensiva 

(aspecifica: azione detergente, lisozima; specifica: IgA e IgG), nutrizionale (contribuisce al 

mantenimento dell’equilibrio metabolico), emuntoria (contribuisce all’eliminazione dei 

metaboliti).  

L’apparato lacrimale è costituito dalle vie lacrimali, che hanno il compito di convogliare 

le lacrime nella cavità nasale, e dalle ghiandole lacrimali, preposte alla secrezione di 

diversi elementi del film lacrimale. Il film lacrimale (o liquido lacrimale) è una pellicola 

trasparente e fluida che ricopre le strutture oculari esterne, distribuendosi sulla superficie 

corneale e congiuntivale grazie ai movimenti volontari e involontari di ammiccamento. Il 

film lacrimale è composto da uno strato mucoso (interno), sieroso (intermedio), lipidico 

(esterno, evita una eccessiva evaporazione) [2]. Lo strato mucoso, secreto dalle cellule di 

Goblet ed intimamente associato con il glicocalice delle cellule epiteliali, è costituito da 

glicoproteine, proteine, lipidi, elettroliti, enzimi, mucopolisaccaridi ed acqua [2]. Le 

componenti principali sono le mucine, delle glicoproteine ad elevato peso molecolare (da 

0.2 a oltre 50 MDa); sono responsabili dell’estensione, della stabilità e della coesione del 

film lacrimale [3]. Il core proteico contiene una serie di regioni centrali ripetute di 

sequenze di prolina, treonina e serina (PTS region); le catene polisaccaridiche sono legate 

al core proteico mediante legami O-glicosidici tra la porzione zuccherina dell’N-

acetilgalattosammina e l’idrossile dei residui serinici e treoninici [4]. La mucina è carica 

negativamente a pH fisiologico per esposizione delle porzioni di fucosio o di acido sialico 

(acido N-acetilneuramminico, pKA=2.6). In soluzione, aggregati lineari formati da 

oligomeri di mucina sono stabilizzati dalla formazione di legami ad idrogeno tra residui 

glucidici adiacenti; una combinazione di crosslinking, data da ponti disolfuro e legami 

idrofobici, e di network, formati da grovigli di molecole organizzate a spirale, forma infine 

la struttura terziaria della mucina [5]. Lo strato mucoso è molto sensibile all’idratazione e 

forma uno strato gelatinoso con proprietà reologiche viscoelastiche. Questo facilita il 

movimento delle palpebre e protegge l’epitelio corneale sottostante da eventuali traumi e 

agenti esterni. Infatti il muco intrappola batteri, detriti e corpi estranei formando un “filo di 
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muco” che verrà trasportato durante il battito delle palpebre nell’angolo interno dell’occhio 

e quindi espulso [2]. Dall’altra parte il muco può fissare sostanze cationiche perché attirate 

dalla carica negativa delle mucine [6].  

Lo strato sieroso intermedio del film lacrimale è uno strato acquoso costituito da sali 

inorganici, glucosio, urea, retinolo, acido ascorbico, varie proteine, immunoglobuline, 

lisozima, lattoferrina e glicoproteine [7]. Lo strato lipidico superficiale (100 nm), secreto 

dalla ghiandola di Meibomio e di Zeiss, è costituito invece da esteri sterolici, 

triacilgliceroli, fosfolipidi, steroli liberi e acidi grassi liberi. I lipidi giocano un importante 

ruolo nel ridurre la velocità di evaporazione del fluido pre-lacrimale in modo tale che la 

normale osmolarità del fluido possa essere mantenuta uguale a quando il flusso lacrimale è 

fermo (Figura 2) [8]. 

 

 

Figura 2. Rappresentazione schematica del film lacrimale pre-corneale e distribuzione delle ghiandole 

accessorie oculari  

 

Il film lacrimale ha funzioni ottiche (distribuendosi sulla superficie corneale la rende liscia 

ed omogenea), metaboliche (nutrimento della cornea), lubrificanti, di difesa e di pulizia.; è 

caratterizzato da uno spessore di circa 3-10 µm, il volume residente è pari a 10 µl [9]. 

L’osmolarità è pari a 310-350 mOsm/kg ed è regolata da principali ioni inorganici come 

Na+, K+, Cl-, HCO3
- e da proteine. Il valore normale di pH lacrimale è intorno a 7.4; in 

condizioni patologiche o in età avanzata il valore di pH può variare ed essere compreso tra 

5.2 e 9.3. Inoltre, il liquido lacrimale mostra un comportamento reologico non-Newtoniano 

e la viscosità è intorno a 3mPa s [10]. La tensione interfacciale è dipendente dalla presenza 

di mucine solubili e lipidi. La velocità del drenaggio lacrimale nell’area pre-corneale è pari 

a 1.45 min-1.  
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Il bulbo oculare è un organo veramente delicato e complesso; è composto da tre tonache 

distinte che dall’esterno all’interno sono la tonaca fibrosa, la tonaca vascolare e la tonaca 

nervosa.  

La tonaca fibrosa è lo strato più esterno ed offre supporto meccanico, protezione fisica e 

contiene le formazioni necessarie al processo di messa a fuoco delle immagini. La maggior 

parte della superficie oculare è ricoperta dalla sclera (il “bianco dell’occhio”) costituita da 

tessuto connettivo fibroso denso con fibre collagene ed elastiche. La superficie anteriore 

della sclera contiene piccoli vasi sanguigni e nervi; la cornea, parte della tonaca fibrosa, è 

strutturalmente in continuità con la sclera (il limbo corneale è il bordo tra le due) ed è 

deputata alla focalizzazione della luce e il direzionamento di questa sulla retina.  

La cornea istologicamente è costituita da 5 strati, che dall'esterno all'interno sono: 

l'epitelio corneale di tipo pavimentoso pluristratificato (5-7 strati) in continuità con quello 

congiuntivale; la membrana di Bowman, con uno spessore di circa 12 µm, costituita da un 

intreccio di fibre collagene e rare cellule di Schwann; lo stroma, costituito da lamelle 

immerse in una sostanza fondamentale, da cheratociti, e talvolta da cellule di Schwann; la 

membrana di Descemet (spessore di circa 12 µm), formata esclusivamente da fibrille 

collagene e dotata di elevata elasticità, anche se non presenta fibre elastiche; l'endotelio 

(spessore di 6 µm), costituito da cellule poligonali, ricche di mitocondri, disposte in un 

unico strato, che nell'insieme appaiono come un mosaico. La cornea è ricca di terminazioni 

nervose ma non è vascolarizzata; le cellule epiteliali traggono ossigeno e nutrimento dalle 

lacrime che scorrono sulla superficie, mentre le cellule endoteliali dall’umor acqueo che 

riempie la camera anteriore (Figura 3).  

 

 

Figura 3. Elementi della tonaca fibrosa; a sinistra in dettaglio la struttura della cornea 
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Posteriormente alla cornea si trova il cristallino, la lente biconvessa dell’occhio, 

circondato dalla zonula di Zinn, formato da strati concentrici di cellule e rivestito da una 

capsula di tessuto connettivo fibroso denso (cristalloide). È mantenuto in posizione dai 

legamenti sospensori originati sul corpo ciliare della coroide. La funzione principale del 

cristallino, svolta modificando la propria forma, consiste nel mettere a fuoco l’immagine 

sui fotorecettori della retina.  

La tonaca vascolare (uvea) rappresenta la via di accesso per i vasi che irrorano l’occhio, 

regola la quantità di luce in entrata, controlla la forma del cristallino e secerne e riassorbe 

l’umor acqueo. È costituita da uno strato pigmentato (iride) e dal corpo ciliare nella 

porzione anteriore, e dalla coroide nel segmento posteriore. L’iride regola la quantità di 

luce che entra nell’occhio; è costituita da vasi sanguigni, cellule pigmentate e dalla 

muscolatura intrinseca dell’occhio che permettono la variazione del diametro della pupilla, 

ovvero l’apertura centrale dell’iride. Il corpo ciliare è costituito anteriormente dalla corona 

ciliare (o pars plicata), caratterizzata da una serie di piccoli rilievi radiali (processi ciliari) 

separati l'un l'altro dalle vallecule dalle quali dipartono fibre che si dirigono al cristallino 

formando l'apparato zonulare di Zinn (zonula ciliare o apparato sospensore del cristallino), 

un sistema di fibre tese fra il cristallino e il corpo ciliare. L’epitelio dei processi ciliari è 

deputato alla produzione dell’umor acqueo. Posteriormente invece il corpo ciliare è 

caratterizzato dall’orbicolo ciliare (o pars plana) la cui superficie interna appare del tutto 

simile a quella corioidea. La faccia esterna del corpo ciliare, specialmente nella regione 

della corona ciliare, è costituita dal muscolo ciliare, le cui cellule muscolari lisce sono 

disposte in fasci esterni orientati longitudinalmente (muscolo di Brucke), in fasci più 

interni a disposizione anulare (muscolo di Müller) e in fasci intermedi a decorso obliquo 

(fibre radiali). La coroide è un vasto intreccio di melanociti e di vasi capillari, essenziali 

per il nutrimento e l’ossigenazione della porzione più esterna della retina (Figura 4).  

 

 

Figura 4. Elementi della tonaca vascolare; a destra, la rappresentazione dettagliata del corpo ciliare 
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La tonaca nervosa, o retina, è formata dallo strato pigmentato esterno, con la funzione di 

assorbire la luce, e dallo strato nervoso interno (neuroretina) che contiene i fotorecettori, i 

neuroni associati, che elaborano ed integrano in fase preliminare le informazioni visive, e i 

vasi sanguigni. Lo strato pigmentato è costituito da un monostrato di cellule specializzate 

con caratteristiche epiteliali, ancorate alla membrana basale della coroide e ricche di 

pigmento scuro (fuscina); queste costituiscono l’epitelio pigmentato retinico (EPR). 

Forma un vero e proprio schermo alla luce, impedendo il propagarsi della stessa agli strati 

sottostanti. Queste cellule si mostrano a sezione esagonale e sono provviste, dalla parte 

rivolta verso la retina, di numerosi e sottili prolungamenti o frange, che si insinuano fra i 

coni ed i bastoncelli. È di fondamentale importanza per gli scambi metabolici tra i 

fotorecettori e la coroide sottostante. La sua integrità è, quindi, condizione essenziale per il 

buon funzionamento del complesso equilibrio retinico; infatti, in molte patologie retiniche 

è compromesso proprio questo strato. 

La neuroretina è costituita da circa 130 milioni di fotorecettori, ciascuno dei quali 

controlla una determinata posizione retinica; si distinguono in coni e bastoncelli. I coni 

sono estremamente differenziati (3 tipi: blu, verde, rosso) e la loro stimolazione in varie 

combinazioni permette la discriminazione dei diversi colori; forniscono immagini più 

nitide ma richiedono una luce più intensa. Ogni cono è connesso ad una singola cellula 

nervosa: tale forma di collegamento fa sì che i coni siano deputati alla visione diurna, a 

quella dei colori e del contrasto. I bastoncelli sono molto più sensibili agli stimoli luminosi 

e rendono possibile la visione in ambienti poco illuminati. Più bastoncelli scaricano il 

proprio impulso ad una sola cellula neuronale sottostante; ne consegue che lo stimolo 

generato non è così strutturato e preciso come quello dei coni. Infatti l’acutezza visiva cala 

notevolmente in condizioni di scarsa luminosità. Coni e bastoncelli si distribuiscono in 

modo non uniforme: i bastoncelli formano un’ampia banda intorno alla periferia retinica, 

mentre nel polo posteriore troviamo i coni concentrati soprattutto nella macula lutea (priva 

di bastoncelli), in cui l’immagine giunge dopo aver attraversato la cornea e il cristallino. La 

macula lutea (o più comunemente macula) è una piccola zona centrale della retina, vicina 

alla papilla ottica (detta anche punto cieco, che è l’origine del nervo ottico). Ha un 

diametro di circa mezzo centimetro ed al centro presenta una depressione, detta fovea. La 

macula lutea è priva di vasi sanguigni poiché questi verrebbero ad ostacolare il passaggio e 

la captazione della luce; si tratta di una zona estremamente delicata e facilmente 
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aggredibile da fenomeni patologici e degenerativi. La più alta concentrazione di coni si ha 

nella fovea, che rappresenta quindi la sede della visione più discriminata.  

In generale, la neuroretina è composta da 9 strati sovrapposti che, andando dalla superficie 

esterna (applicata allo strato pigmentato retinico) fino alla superficie interna (applicata al 

corpo vitreo) sono: 

1°: dei coni e dei bastoncelli 

2°: membrana limitante esterna 

3°: dei granuli esterni 

4°: plessiforme esterno 

5°: dei granuli interni 

6°: plessiforme interno 

7°: delle cellule multipolari 

8°: delle fibre nervose 

9°: membrana limitante interna. 

Dopo aver attraversato le strutture oculari del segmento anteriore ed il corpo vitreo, i raggi 

luminosi sono convogliati sulla fovea centrale per una massima acuità visiva, la percezione 

dei colori e la sensibilità al contrasto. Quindi, la luce passa l'intero spessore della retina e 

colpisce i coni e i bastoncelli, da cui si propagherà la trasmissione visiva alle fibre nervose 

sovrastanti (Figura 5).  

 

 

Figura 5. Propagazione dell’impulso nervoso attraverso la neuroretina (freccia in rosso); a destra in 

dettaglio, la struttura dei coni e bastoncelli  
 

L’occhio è ulteriormente suddiviso in camera anteriore, camera posteriore e camera vitrea; 

tutte queste strutture sono responsabili della rifrazione della luce all’interno dell’occhio. 

Sia la camera anteriore che posteriore contengono l’umor acqueo, fluido incolore prodotto 

dal corpo ciliare e secreto nella camera posteriore; dopo aver attraversato la pupilla, 

raggiunge la camera anteriore e poi diffonde all’interno di essa. L’umor acqueo è costituito 

da fattori di crescita, soluti organici (amminoacidi, glucosio, acido ascorbico), elettroliti e 
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altre proteine, necessario per il nutrimento dei tessuti avascolarizzati nel segmento 

anteriore e per il mantenimento della pressione intraoculare (14-22 mmHg).  

La camera vitrea è costituita dall’umor vitreo (o corpo vitreo), una matrice extracellulare 

altamente idratata (98% di acqua), incolore e trasparente, di consistenza gelatinosa, e 

composta da fibrille, acido ialuronico, collagene, proteine, acido ascorbico, sali inorganici 

e glucosio. L’umor vitreo costituisce circa i quattro quinti del volume dell’intero globo 

oculare, con un peso di circa 3.9 g (3.8 ml) e un peso specifico di 1.005 g/ml. Essendo 

trasparente, l’umor vitreo rappresenta un vero e proprio mezzo di rifrazione (indice di 

rifrazione pari a 1.338) consentendo la trasmissione della luce fino alla retina (funzione 

diottrica). L’umor vitreo contribuisce a stabilizzare la forma dell’occhio, funge da supporto 

alla posizione posteriore del cristallino e della retina, premendo lo strato nervoso su quello 

pigmentato. Inoltre favorisce la diffusione dei nutrienti e protegge dai microtraumi 

provenienti dal mondo esterno. Il corpo vitreo è rivestito da una membrana trasparente 

detta membrana ialoidea (o membrana vitrea). Anteriormente è possibile individuare una 

depressione centrale detta fossetta patellare o fossa ialoidea, in cui alloggia la superficie 

posteriore del cristallino.  

Da un punto di vista macroscopico, il corpo vitreo è caratterizzato da fasci incrociati di 

sottili fibre collagene (tipo II e IX) che costituiscono un vero e proprio reticolo che 

permette di svolgere la funzione meccanica di sostegno [11]. All’interno di questa fitta rete 

di fibre collagene, diversi glicosamminoglicani quali l’acido ialuronico (HA), l’eparan 

solfato (HS) ed il condroitin solfato (CS) sono presenti nel gel vitreale in concentrazioni 

più basse rispetto al collagene [12]. Le variazioni di numero di fibre di collagene e la loro 

organizzazione rendono il vitreo più o meno denso. In particolare, la massa è più fluida 

centralmente, mentre a livello della base le fibre aderiscono strettamente alla retina. A 

causa dell’eterogenea distribuzione delle macromolecole all’interno del vitreo e anche a 

causa dei cambiamenti composizionali legati all’età, la concentrazione in HA riscontrata 

nel vitreo umano rientra nel range 65-400 µg/ml (50-570 µg/ml per il corpo vitreo bovino) 

[13,14]. Nel gel vitreale troviamo inoltre una popolazione cellulare specifica costituita 

dagli ialociti, relativamente più abbondanti nella porzione periferica. Queste cellule 

svolgono diverse funzioni metaboliche; possiedono la struttura enzimatica in grado di 

produrre l'acido ialuronico, e sono deputati alla fagocitosi dei prodotti di scarto del vitreo.  

Inoltre, nell’occhio è possibile individuare due barriere fisiche che proteggono l’intero 

bulbo oculare dalle sostanze estranee provenienti dall’esterno: la barriera emato-acquosa 

(BAB, Blood-Aqueous Barrier) e la barriera emato-retinica (BRB, Blood-Retinal Barrier). 
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La BAB è presente nel segmento anteriore dell’occhio, e solo una ristretta classe di 

molecole penetra dal sangue all’umor acqueo. È costituita dal corpo ciliare e dall’iride: in 

particolare, l’epitelio ciliare non pigmentato del corpo ciliare e le cellule endoteliali 

vascolari dell’iride sono caratterizzate da tight junction che determinano la formazione di 

una barriera [15]. La BAB contribuisce alla nutrizione e alla funzionalità della cornea e del 

cristallino. Le alterazioni di questa barriera sono solitamente indotte da infiammazioni 

oculari, interventi intraoculari, traumi o patologie vascolari. In queste condizioni 

patologiche, l’umor acqueo diventa torbido a causa del riversamento di proteine 

plasmatiche e di cellule infiammatorie. Tuttavia la BAB non è considerata una barriera 

completa poiché presenta dei capillari fenestrati nello stroma del corpo ciliare, attraverso 

cui piccole molecole possono entrare nella circolazione iridea (Figura 6) [16].  

 

 

Figura 6. Blood-Aqueous Barrier (BAB) e Blood-Retinal Barrier (BRB) [17] 

 

La BRB è costituita dalle tight junction presenti nelle cellule endoteliali dei vasi retinici 

(BRB interna) e quelle presenti nelle cellule epiteliali pigmentate retiniche (BRB esterna). 

La BRB interna rende la retina impermeabile alle molecole con un peso molecolare 

maggiore di 20-30 kDa; è simile anatomicamente alla barriera emato-encefalica, poiché 

presenta periciti e cellule della glia. I periciti sono deputati al mantenimento della stabilità 

vascolare e al controllo della proliferazione endoteliale [18]; le cellule della glia presenti 

sono le cellule di Muller, necessarie per il mantenimento del pH e del bilancio ionico, e gli 
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astrociti, con il compito di regolare lo sviluppo della vascolatura retinica [19]. La grande 

densità di giunzioni strette, la presenza di periciti e di cellule della glia rendono l’interno 

della BRB altamente efficace nel limitare il trasporto dei farmaci dal sangue alla retina 

[20]. 

 

1.2 Le retinopatie: cenni di fisiopatologia e trattamenti terapeutici 

Con il termine retinopatie si fa riferimento a un vasto gruppo di patologie che interessano 

la retina; sono patologie particolarmente gravi e possono causare la perdita della vista.  

Le patologie della retina con una più alta incidenza nella società moderna sono la 

degenerazione maculare legata all’età, la retinopatia diabetica, l’edema maculare e la 

retinite pigmentosa. Sono caratterizzate da un’alterazione della componente vascolare 

oculare, con una maggiore espressione di diversi fattori da parte delle cellule endoteliali 

retiniche tra cui il fattore di crescita vascolare endoteliale (VEGF, Vascular Endotelial 

Growth Factor) [21]. Queste patologie condividono i meccanismi fisiopatologici della 

neoangiogenesi, portando generalmente ad un accumulo di fluido ed emorragia nella 

retina, e successivamente al distacco della retina ed alla degenerazione/morte dei 

fotorecettori [22,23]. 

Fisiologicamente, nell’ambiente oculare il VEGF svolge un ruolo di protezione e di 

regolazione del flusso sanguigno all’EPR e ai fotorecettori. Inoltre, è presente un 

sofisticato equilibrio tra fattori pro-angiogenici e fattori anti-angiogenici, che controlla 

strettamente la formazione di nuovi vasi sanguigni; ovviamente ci sarà una prevalenza 

verso i fattori anti-angiogenici, come ad esempio il fattore derivato dall’epitelio pigmentato 

(PEDF, Pigment Epithelium- Derived Factor) [24]. Il PEDF è espresso dell’EPR ed ha una 

potente attività anti-VEGF [25].  

Un importante fattore che può spingere questo delicato equilibrio verso la proangiogenesi è 

l’ipossia. In condizioni patologiche, la riduzione del flusso ematico corio-capillare e della 

circolazione retinica, gli stress ossidativi, gli insulti ischemici (ipossia), l’espressione del 

fattore ipossia-inducibile 1α (HIF-1α, hypoxia inducible factor 1α), il grado di crescita e il 

leakage dei neo-vasi, l’aumento dei recettori Flt-1 e Flk-1 delle cellule endoteliali 

(appartenenti alla famiglia delle tirosin-chinasi) e l’alterazione della membrana di Bruch 

inducono l’incremento dell’espressione del VEGF nell’EPR, con l’innesco di processi bio-

istochimici patologici [26]. Infatti, il VEGF è responsabile di una serie di effetti 

proangiogenici contraddistinti dalla vasodialatazione, dall’aumento della permeabilità 
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vasale, dal rilascio di enzimi proteolitici che invadono e condizionano il rimodellamento 

tissutale con prevenzione dell’apoptosi endoteliale (Figura 7) [26].  

 

 

Figura 7. Rappresentazione schematica dell’ipossia come fattore chiave nella formazione di lesioni 

neovascolari. Le condizioni ipossiche inducono un’up-regulation del HIF-1α che a sua volta induce un 

incremento dell’espressione del VEGF, inclinando il bilancio angiogenico verso la pro-angiogenesi; questo 

induce una neovascolarizzazione patologica [BM (Bruch’s Membrane), FGF (Fibroblast Growth Factor), 

CNV (Choroidal Neo-Vascularization), RNV (Retinal Neo-Vascularization)] [27] 

 

Nell’uomo esistono diverse isoforme di VEGF, distinte per il numero di amminoacidi che 

le costituiscono (Figura 8). Tra queste, la forma maggiormente rappresentata a livello 

oculare è l’isoforma VEGF165. Il VEGF-A è il più potente mediatore dell’angiogenesi 

retinale e coroideale; legandosi ai recettori posti sulla membrana endoteliale vasale 

promuove la migrazione e la proliferazione delle stesse cellule, con formazione di nuovi 

vasi e con un aumento della permeabilità vasale retinica [28]. Si è visto infatti che nella 

neovascolarizzazione coroideale (CNV) l’espressione del VEGF165 è 20 volte maggiore 

rispetto alla condizione basale fisiologica. Per tale motivo, il trattamento delle retinopatie 

con l’impiego di farmaci ad azione anti-VEGF ha un razionale pertinente.  
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Figura 8. Classificazione delle isoforme del fattore di crescita vascolare endoteliale (VEGF) e 

rappresentazione delle strutture recettoriali 

 

1.2.1 Degenerazione maculare legata all’età 

La degenerazione maculare legata all’età (DMLE, Age Related Macular Degeneration 

AMD) è una malattia cronica e progressiva legata all'invecchiamento che colpisce la 

macula; è la principale causa di perdita grave della visione centrale dopo i 65 anni [29].  

La degenerazione maculare è caratterizzata nella fase iniziale da alterazioni pigmentate 

associate alla formazione di drusen piccole o intermedie, cioè piccoli depositi 

rotondeggianti giallastri nella membrana di Bruch di sostanze derivate da un alterato 

metabolismo delle cellule retiniche. Infatti, in queste condizioni, il fisiologico passaggio di 

ossigeno e nutrienti dalla coroide alla retina diventa difficoltoso, e i prodotti del 

metabolismo cellulare si accumulano a formare depositi sotto l'epitelio pigmentato stesso. 

È possibile distinguere due forme di degenerazione maculare, entrambe associate ad 

alterazioni del microcircolo capillare. La forma secca o atrofica (85-90% dei casi) è 

caratterizzata dalla presenza di drusen con successiva alterazione atrofica dell'epitelio 

pigmentato retinico e della coriocapillare ad esse adiacenti, fino al costituirsi di un quadro 

clinico denominato atrofia geografica. A questo segue l’atrofia dei fotorecettori; la perdita 

visiva sarà tanto più grave quanto più estese e centrali sono le lesioni.  

La forma umida, definita essudativa o neovascolare (10-15% dei casi), quella più grave e a 

più rapida evoluzione, è solitamente secondaria alla degenerazione maculare secca, ed è 

caratterizzata da un processo di neoangiogenesi. La formazione di nuovi vasi è la causa di 

essudazione sierosa e di emorragie retiniche. Il processo neovascolare-essudativo interessa 

elettivamente l'area centromaculare; quindi la funzione visiva centrale ne risulta 

gravemente compromessa (Figura 9) [30].  

 



16 
 

 

Figura 9. Rappresentazione della retina nell’occhio sano e nella DMLE secca e neovascolare 

 

Il trattamento della DMLE prevede diversi approcci, scelti in base alla gravità della 

patologia in atto; la prevenzione rappresenta senza alcun dubbio la strategia primaria. La 

terapia fotocoagulativa (laser termico) ha attualmente indicazioni molto limitate ed è 

solitamente destinata a quei casi in cui la lesione appare localizzata al di fuori della 

porzione centrale della macula (neovascolarizzazioni extrafoveali). La terapia 

fotodinamica è invece il trattamento di elezione; la verteporfina (pigmento fotosensibile) è 

iniettata endovena e va ad aderire all’endotelio dei vasi neoformati. La verteporfina 

depositata è successivamente attivata con un laser non termico e la reazione che ne 

consegue porta alla chiusura per trombosi dei vasi anomali; la retina sana adiacente non è 

danneggiata. 

 

1.2.2 Retinopatia diabetica 

La Retinopatia Diabetica (RD) è la più frequente complicanza del diabete mellito, un 

disordine metabolico causato da un’insufficienza assoluta o relativa di insulina [31]. Alla 

base della RD vi è un danno vascolare, causato principalmente da cambiamenti biochimici 

legati all’iperglicemia (esocitosi cellulare di VEGF, istamina, ICAM-1) con conseguente 

aumento della permeabilità vascolare, e da uno stato di grave ipossia tissutale con iper-

espressione di VEGF, citochine infiammatorie e specie reattive all’ossigeno. Nei casi più 

gravi, il paziente va in contro a cecità a causa dell’insorgenza di edema maculare e 

neovascolarizzazione vitreoretinica secondaria [31], [32].  

La RD è distinta in base alla gravità della patologia come RD non proliferante e RD 

proliferante (Figura 10). La RD non proliferante è a sua volta classificata in precoce, 

moderata e severa; senza le cure opportune può evolvere in RD proliferante [33]. Nella 

fase precoce, la RD è caratterizzata da un visibile danno ai piccoli vasi retinici; in 
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particolare, questi vasi sviluppano dei rigonfiamenti balloon-like ovvero dei 

microaneurismi. Col progredire della patologia (stadio moderato), parte dei vasi 

danneggiati si blocca causando un alterato flusso di nutrienti e ossigeno nella parte 

danneggiata della retina. Il numero dei vasi bloccati aumenta nella RD non proliferante 

severa: diverse aree della retina non ricevono quindi l’opportuno nutrimento e ossigeno, 

con lo sviluppo di un processo ischemico. Il tessuto ischemico induce quindi la produzione 

di fattori di crescita specifici per indurre lo sviluppo di nuovi vasi, allo scopo di ristabilire 

l’apporto di ossigeno. Il processo di neovascolarizzazione che si manifesta è la 

caratteristica della RD proliferante. Questi neovasi sono formati da capillari con una parete 

molto fragile, quindi possono rompersi facilmente causando un’emorragia vitreale 

(emovitreo). In seguito può apparire una reazione fibrovascolare con formazione di 

membrane che possono penetrare nel vitreo, provocare una trazione retinica e un distacco 

della retina. Nei casi più gravi vi può essere l’insorgenza di un glaucoma neovascolare. 

 

 

Figura 10. Rappresentazione della retina nell’occhio sano e nella RD non proliferante e proliferante 
 

Il trattamento della RD prevede essenzialmente una terapia laser mirata alle alterazioni 

microvascolari responsabili dell’edema, al fine di ottenere l’obliterazione delle stesse. Il 

trattamento laser è eseguito ambulatorialmente, dopo aver instillato alcune gocce di 

anestetico locale, e generalmente non necessita alcun ricovero. La fotocoagulazione laser 

non sempre è risolutiva ma migliora decisamente la prognosi visiva. In associazione a 

questo trattamento, il paziente dovrebbe osservare un’adeguata attività fisica giornaliera, 

per mantenere un buon controllo metabolico, un’opportuna dieta associata all’assunzione 

di ipoglicemizzanti orali o insulina, e alla terapia farmacologica destinata a migliorare il 

flusso ematico, nonché l'aggregazione piastrinica ed altro. 
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1.2.3 Edema maculare 

L’edema maculare è una condizione patologica caratterizzata da un accumulo improprio di 

liquidi a livello maculare che causa un’espansione localizzata degli spazi extracellulari e/o 

intracellulari della retina. In particolare, i fluidi possono accumularsi all’interno delle 

cellule retiniche (cellule di Muller) dando vita ad un edema citotossico caratterizzato da un 

rigonfiamento cellulare, oppure nello spazio interstiziale (tra lo strato plessiforme esterno e 

lo strato dei granuli interni) con un edema extracellulare che determina la compressione 

cellulare [34]. L’edema maculare spesso insorge in una condizione patologica pre-esistente 

quale retinopatia diabetica, DMLE, occlusioni vascolari retiniche, oppure come effetto 

secondario indesiderato di un intervento chirurgico. Può essere generalmente considerato il 

risultato di un processo infiammatorio: l’ipossia retinica induce il rilascio di sostanze pro-

infiammatorie (citochine, prostaglandine, IL‑6, IL‑8, MCP‑1), con conseguente incremento 

dei livelli di VEGF, della permeabilità vascolare e quindi formazione di edema maculare 

ed essudati intraretinici.  

L’edema maculare cistoide è caratterizzato da un accumulo di liquido che ha l’aspetto di 

numerose cisti a disposizione radiale intorno al centro maculare; nel momento in cui si 

infiltra il liquido sieroso, gli strati della macula si allontanano tra loro. Inoltre, l’edema 

maculare diabetico rappresenta la più comune causa di perdita della vista nei pazienti 

diabetici. La rottura della BRB gioca un ruolo chiave nella comparsa della patologia: 

determina appunta la formazione dell’edema e secondariamente la disfunzione dei 

fotorecettori [35]. Dal punto di vista anatomico l’edema maculare è stato classificato in 

focale e diffuso. La forma focale è caratterizzata da un edema più localizzato, proveniente 

da focolai di microaneurismi spesso circondati da essudati duri. L’edema maculare 

diabetico diffuso è invece la conseguenza di una generalizzata dilatazione e aumento della 

permeabilità del letto capillare della retina al polo posteriore. 

Il trattamento terapeutico eseguito nell’edema maculare è classicamente il laser focale o a 

griglia, talvolta associato ad un’opportuna terapia farmacologica. 

 

1.2.4 Retinite pigmentosa 

Per retinite pigmentosa si intende un gruppo clinicamente e geneticamente eterogeneo di 

malattie ereditarie caratterizzate da una degenerazione progressiva della retina in entrambi 

gli occhi. Generalmente si assiste ad una disfunzione progressiva e diffusa dei bastoncelli, 

con sequenziale degenerazione dei coni e dell’EPR. Si verifica una perdita dell’acutezza 
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visiva, un progressivo restringimento del campo visivo che può progredire fino 

all’ipovisione e, nei casi più gravi, alla cecità.  

Secondo le statistiche internazionali, colpisce circa una persona su 4000; attualmente si 

ritiene che coinvolga una sessantina di geni, tra cui i più rilevanti nella eziogenesi sono il 

gene della rodopsina (RP), il gene USH2A ed il gene RPGR. La patologia può essere 

ereditata come tratto autosomico dominante (30-40%), autosomico recessivo (50-60%), o 

legato al cromosoma X (5-15%). In alcuni casi la malattia si trasmette in modo sporadico, 

senza che siano presenti alterazioni genetiche in altri membri della famiglia. 

Ad oggi, non esistono terapie e trattamenti risolutivi. La retinite pigmentosa è trattata 

esclusivamente per rallentare il progredire della patologia. In particolare, i trattamenti 

prevedono l’impiego di vitamina A, di acido docosaesaenoico o dell’ossigeno terapia 

(OTI) [36–38]. 

Diversi studi mirano allo sviluppo di un’efficace terapia genica, all’integrazione 

nutrizionale ed alla neuroprotezione, al trapianto di epitelio pigmentato retinico, di 

fotorecettori o di cellule staminali nonché all’impiego di microimpianti (es. retina 

artificiale) in grado di stimolare elettricamente la retina, il nervo ottico o la corteccia 

visiva. 

 

1.2.5 Terapie farmacologiche per il trattamento delle retinopatie 

Negli ultimi anni, lo sviluppo di nuove strategie farmacologiche ha permesso di ottenere un 

miglioramento nel trattamento delle diverse retinopatie. Le principali classi di farmaci 

attualmente utilizzati sono gli antagonisti del VEGF e i corticosteroidi. Questi farmaci 

sono utilizzati da soli o in terapie combinate; convenzionalmente sono iniettati nel corpo 

vitreo.  

 

Gli inibitori del VEGF (farmaci antiangiogenici o anti-VEGF) utilizzati in oftalmologia 

per il trattamento delle retinopatie sono il pegaptanib (Macugen®), ranibizumab 

(Lucentis®), bevacizumab (Avastin®) e aflibercept (Eyelea®) (Figura 11).  
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Figura 11. Inibitori del VEGF: pegaptanib, bevacizumab, ranibizumab e aflibercept 
 

Il primo farmaco ad essere utilizzato è stato il pegaptanib (Macugen®), che nel dicembre 

2004 è stato approvato dall’FDA (Food and Drug Administration) per il trattamento della 

DMLE [39,40]. È un aptamero (un piccolo frammento di RNA, costituito da 28 basi), un 

oligonucleotide peghilato di sintesi. Gli aptameri generalmente non inducono una risposta 

immunologica; tuttavia la molecola è stata funzionalizzata con due molecole di PEG allo 

scopo di rallentarne la degradazione da parte delle endo- ed eso-nucleasi, e quindi di 

aumentarne l’emivita [26]. Il pegaptanib ha un’elevata affinità specifica per il VEGF165, 

impedendone il legame con il recettore VEGFR2, bloccando sia la formazione di vasi 

anomali che l’aumento della permeabilità vascolare. L’efficacia nel rallentare il 

peggioramento visivo è stata dimostrata; tuttavia non è in grado di apportare miglioramenti 

statisticamente significati della capacità percettiva nella maggior parte dei pazienti trattati 

[39].  

L’FDA ha approvato nel 2006 il ranibizumab (Lucentis®) per il trattamento delle 

retinopatie. Il ranibizumab è un frammento Fab (fragment antigen binding) di un anticorpo 

monoclonale ricombinante umanizzato, con un peso molecolare di 48 kDa; è caratterizzato 

da un piccolo raggio idrodinamico, e possiede un’elevata capacità di penetrare gli strati 

retinici e di bloccare le forme attive del VEGF-A, inibendo la crescita vascolare e 

riducendo la permeabilità vasale [41]. Come il pegaptanib, anche il ranibizumab è 

somministrato attraverso iniezione intravitreale, al fine di ottenere un massimo effetto 

inibitorio sul VEGF degli strati corio-retinici e di limitare l’inibizione del VEGF sistemico, 

quindi senza interferire con il suo ruolo fisiologico nei tessuti extraoculari. Tuttavia 

l’emivita del Lucentis® è limitata (3 giorni); è necessaria quindi una esecuzione periodica 

dell’iniezione intravitreale al fine di tenere sotto controllo il decorso della malattia.  
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Il bevacizumab (Avastin®) è un anticorpo monoclonale ricombinante umanizzato con un 

peso molecolare di 149 kDa, in grado di legare diverse isoforme del VEGF (165, 121, 

110). È utilizzato solitamente nel trattamento della patologia cancerosa sistemica; 

l’interesse in campo oftalmologico per le patologie retiniche a carattere neoangiogenico ha 

previsto il suo impiego off-label nei casi di DMLE neovascolare e nella retinopatia 

diabetica [42]. Il vantaggio di questo farmaco è un minor impatto economico, rispetto ai 

farmaci citati precedentemente.  

L’aflibercept (Eyelea®) è un nuovo farmaco anti-VEGF con un peso molecolare di 151 

kDa. È in grado di legare tutte le isoforme di VEGF-A con una più alta affinità rispetto agli 

altri inibitori citati [43]. Nel 2014 l’aflibercept è stato approvato dall’FDA per il 

trattamento dell’edema maculare diabetico [44].  

Generalmente, i farmaci anti-VEGF dovrebbero essere somministrati in tre dosi iniziali 

(loading phase, fase di caricamento), mentre le dosi successive dovrebbero essere 

somministrate all’occorrenza in base alla valutazione del visus e alle caratteristiche della 

lesione evidenziabili mediante fluorangiografia e tomografia a coerenza ottica (OCT). 

Tuttavia non è ancora certo se una terapia prolungata con anti-VEGF somministrati per via 

intavitreale influenzi l’omeostasi e la funzionalità neuronale. La somministrazione per 

iniezione intravitreale è infatti invasiva e correlata a serie complicanze quali, ad esempio, 

endoftalmiti e distacco di retina. Gli anti-VEGF sono attualmente utilizzati “off label” nel 

trattamento della retinopatia diabetica, con gravi rischi per il paziente. In letteratura è stata 

riportata l’efficacia clinica della terapia iniettiva antiangiogenica con bevacizumab in 

alcuni casi di RD proliferante severa ad alto rischio con proliferazioni neovascolari 

intravitreali associate ad emovitreo [45,46]. Inoltre, recenti studi hanno dimostrato il ruolo 

efficace dei farmaci anti-VEGF somministrati mediante iniezione nel corpo vitreo per il 

trattamento dell’edema maculare. 

 

I corticosteroidi possiedono una potente attività anti-infiammatoria. Sono utilizzati nel 

trattamento della retinopatia diabetica in quanto sono in grado di reprimere i geni ed i 

fattori di trascrizione proinfiammatori, inducono apoptosi nei leucociti reclutati al sito di 

infiammazione [32,47]; inoltre agiscono riducendo la rottura dei vasi retinici, la 

permeabilità vascolare e l’espressione del VEGF, inibendo l’azione delle metalloproteinasi 

della matrice e impedendo così la formazione di nuovi vasi sanguigni [48,49]. Questa 

attività farmacologica supporta l’uso dei corticosteroidi per le retinopatie a carattere 

neovascolare; il desametasone, il triamcinolone acetonide e il flucinolone acetonide sono i 
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maggiormente utilizzati, e possono essere somministrati secondo diverse strategie tra cui la 

via peribulbare, sub-tenone e intravitreale (iniezione o impianto) (Figura 12) [50].  

 

 

Figura 12. Corticosteroidi utilizzati nel trattamento delle retinopatie neovascolari: formule di struttura del 

desametasone, triamcinolone acetonide, fluocinolone acetonide 
 

Il desametasone (DEX) è un corticosteroide con un’attività anti-infiammatoria maggiore 

rispetto al triamcinolone acetonide, ma rispetto a quest’ultimo possiede un’emivita più 

bassa nel corpo vitreo (minore di 4 ore) [51]. Per tal motivo si è ricorso all’impiego di 

medicamenti a rilascio sostenuto quali gli inserti intravitreali. Ozurdex® è un impianto 

intravitreale approvato dall’FDA per il trattamento dell’edema maculare diabetico e per le 

uveiti retiniche, rendendo così non necessarie le iniezioni ripetute intravitreali [52,53]. Gli 

impianti di desametasone (0.7 mg) costituiti da copolimeri di acido poli(lattico-co-

glicolico) (PLGA) hanno mostrato un’efficacia nel trattamento dell’edema maculare 

diabetico [54]. Posurdex®, un altro sistema a rilascio sostenuto di desametasone 

impiantabile nel corpo vitreo, ha mostrato una potenza anti-infiammatoria sette volte 

maggiore rispetto al triamcinolone ed al fluocinolone. In tal modo la dose di desametasone 

necessaria risulta essere più bassa per ottenere un effetto terapeutico. Infatti un trial clinico 

di Fase II riporta che il Posurdex® (0.7 mg) può essere utilizzato per il trattamento di un 

edema maculare persistente; studi clinici di Fase III sono stati condotti per valutare la 

sicurezza e l’efficacia dell’impianto per il trattamento dell’edema maculare diabetico. 

Il triamcinolone acetonide (TA) è un corticosteroide di sintesi comunemente usato per il 

trattamento della RD attraverso un’iniezione intravitreale. Dal 1970, la somministrazione 

intravitreale del TA è stata utilizzata come terapia adiuvante per prevenire la proliferazione 

di tessuto cicatriziale a seguito di interventi di distacco di retina allo scopo di migliorare 

l’outcome visivo [55]. Il triamcinolone acetonide ha mostrato un profilo di sicurezza 

accettabile in diversi modelli animali, tanto che dal 1999 è stato proposto per il trattamento 

dell’edema maculare diabetico [56,57]. I risultati ottenuti hanno dimostrato infatti 

l’efficacia del farmaco nel migliorare l’acuità visiva nei pazienti con edema maculare 
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diabetico dovuto a RD [58]. La somministrazione intravitreale di 4 mg di TA induce una 

riduzione della progressione della RD e della comparsa degli effetti avversi secondari quali 

cataratta e glaucoma, oltreché una riduzione della pressione intraoculare [59,60]. Tuttavia, 

il principale svantaggio di questo farmaco iniettato nel corpo vitreo è costituito da una 

breve emivita.  

Il fluocinolone acetonide (FA) è uno dei corticosteroidi più interessanti per la sua alta 

lipofilia e potenza [61]. Il Retisert® è un inserto intravitreale non-biodegradabile, che 

richiede la sclerotomia nella regione della pars plana per l’impianto; contiene 0.59 mg di 

farmaco e consente un rilascio protratto in tre anni (0.59 µg/giorno) [62]. È stato 

inizialmente approvato per il trattamento di uveiti croniche, successivamente per il 

trattamento dell’edema maculare diabetico. Diversi trial clinici hanno dimostrato un 

miglioramento visivo, sebbene il device sia associato ad un alto rischio di sviluppo di 

cataratta e incremento della pressione intraoculare [63]. Iluvien® (0.19mg) è un inserto 

intravitrale non-biodegradabile approvato dall’FDA per l’edema maculare diabetico; viene 

somministrato per iniezione nel corpo vitreo con un ago da 23-25 gauge e mostra il 

vantaggio di rilasciare 0.2 µg/giorno limitando la comparsa di effetti avversi secondari 

[64]. Entrambi gli inserti richiedono la rimozione chirurgica.  

 

1.3 Gli Ocular Drug Delivery Systems e le differenti vie di 

somministrazione  

Gli ultimi decenni sono stati caratterizzati da un significativo progresso riguardante lo 

sviluppo di ocular drug delivery sysyems (ocular DDS). In particolare, l’interesse crescente 

verso la nanomedicina è attribuibile al considerevole sviluppo riscontrato nell’ambito delle 

nanotecnologie, della chimica dei polimeri e dell’ingegneria chimica [65]. Uno studio 

specifico è richiesto nel settore dell’ocular drug delivery in quanto è necessario migliorare 

la somministrazione di farmaci idrofobici, acidi nucleici e proteine per oltrepassare le 

barriere oculari, ottenere un’elevata efficacia terapeutica e parallelamente aumentare la 

qualità della vita dei pazienti [66]. A tale scopo, diversi materiali naturali o sintetici sono 

stati studiati ed utilizzati per progettare sistemi carrier in grado di limitare la tossicità e 

aumentare la selettività tissutale dei farmaci incorporati [66,67]. 

Il trattamento di diverse patologie del tratto posteriore richiede terapie di lunga durata, 

solitamente con l’impiego di metodiche invasive a causa delle limitazioni della via 

sistemica e topica nel raggiungimento dei livelli terapeutici di farmaco nel vitreo o nella 
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retina senza ottenere effetti secondari indesiderati [68]. Il mantenimento per lunghi periodi 

delle concentrazioni terapeutiche dei farmaci all’interno del vitreo o alla retina può essere 

ottenuto attuando diverse strategie. A questo scopo, negli ultimi decenni molti ricercatori si 

stanno impegnando nello sviluppo di varie formulazioni a rilascio sostenuto, inclusi gel, 

microparticelle, nanoparticelle e liposomi. Microparticelle e nanoparticelle introdotte 

nell’umor vitreo o nello spazio perioculare possono consentire la veicolazione di 

biomolecole per periodi lunghi, se confrontati con il farmaco non veicolato [69–73]. I 

liposomi sono ampiamente studiati, per il rilascio sostenuto intravitreale e sub-

congiuntivale, da diversi gruppi di ricerca [74–77]. Gli inserti oculari solidi e i film 

polimerici sono dei sistemi utilizzabili per ottenere un rilascio di farmaco per lunghi 

periodi e in maniera controllata, in quanto hanno dimostrato un’abilità nel rilascio 

sostenuto alla parte posteriore dell’occhio [78,79]. 

Un perfetto esempio che ci fa comprendere la necessità di migliorare il drug delivery 

oculare è costituito dall’impiego dei farmaci anti-infiammatori non steroidei (FANS) 

(indometacina, diclofenac e altri) per il trattamento delle patologie infiammatorie oculari. 

Sebbene dagli studi in vitro si evince una rilevante azione terapeutica, gli studi in vivo 

hanno dimostrato un’insufficiente efficacia causata essenzialmente da una scarsa ritenzione 

ed accumulo al sito target dopo una somministrazione oculare topica [80]. D’altro canto, 

somministrazioni intravitreali ripetute di questi farmaci determinano un accumulo nel 

tessuto oculare sano portando alla comparsa di effetti avversi, discomfort e offuscamento 

della vista [81,82]. Nel caso della DMLE, i FANS sono ampiamente utilizzati per ridurre 

sia l’infiammazione che l’edema maculare cistoide [83]. A causa della loro lipofilia, la 

somministrazione intravenosa e intravitreale è ugualmente problematica e complicata; per 

aumentarne la solubilità vengono generalmente somministrati con dei solubilization 

enhancers come le idrossipropil-β-ciclodestrine, il dietilenglicole monoetiletere 

(Transcutol P), l’amido ottenilsuccinato, l’α-tocoferil PEG succinato, il polisorbato 80 

[84,85]. Gli effetti secondari riscontrati sono dovuti anche all’accumulo degli eccipienti 

utilizzati. Pertanto gli obiettivi chiave dell’ocular drug delivery sono: (I) migliorare la 

penetrazione del farmaco attraverso le barriere oculari, (II) controllare il meccanismo di 

rilascio del farmaco e (III) migliorare il riconoscimento tissutale grazie alla presenza di 

molecole target sulla superficie del nanocarrier.  

Diversi nanosistemi sono stati formulati e studiati per l’ocular drug delivery, tenendo 

sempre in considerazione le caratteristiche di base: il carrier deve essere in grado di 
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interagire stabilmente con il farmaco ed in maniera reversibile, oltreché avere un ottimale 

tempo di ritenzione in situ (Figura 13).  

 

 

Figura 13. Schematizzazione dei più rilevanti nanosistemi di drug delivery utilizzati in ambito oftalmico [86] 

 

L’FDA ha approvato l’impiego di impianti polimerici per il trattamento di patologie del 

segmento posteriore dell’occhio, quali il Vitrasert®, il Retisert®, l’Iluvien® e l’Ozurdex®. 

Per la somministrazione intravitreale di questi impianti è richiesto il coinvolgimento di 

personale medico specializzato; tale via di somministrazione pone il paziente a rischio di 

insorgenza di effetti secondari indesiderati come cataratta e/o glaucoma [84]. Quindi, 

considerando la fattibilità di una somministrazione topica per la veicolazione di farmaci al 

segmento posteriore dell’occhio, utilizzando nanosistemi si può notevolmente migliorare la 

terapia farmacologica, minimizzando i costi e soprattutto le complicazioni.  

Per ottenere un sistema di drug delivery che sia efficace per il trattamento delle diverse 

patologie oculari, i tecnologici farmaceutici devono considerare la dinamicità anatomica e 

le diverse barriere oculari. Come già precedentemente accennato, l’occhio è caratterizzato 

da diverse barriere protettive che lo rendono impervio a potenziali sostanze dannose, quali 

microrganismi e tossine. Tuttavia prevengono anche l’ingresso e la diffusione di molecole 

di farmaco; pertanto la somministrazione di farmaci oculari è particolarmente impegnativa 

poiché queste barriere effettivamente schermano, limitano e eliminano le formulazioni 

dopo somministrazione. Secondo la prospettiva tecnologica del drug delivery, l’occhio può 

essere suddiviso in quattro parti: l’area pre-corneale (congiuntiva e palpebra), la cornea, il 

segmento anteriore (iride, corpo ciliare e cristallino) e il segmento posteriore (retina e 

corpo vitreo) [20,65,87,88].  
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Il drenaggio lacrimale che avviene nell’area pre-corneale causa un’eliminazione evidente 

del farmaco somministrato o del sistema carrier applicato topicamente. La goccia instillata 

nella parte inferiore del sacco congiuntivale ha generalmente un volume di circa 50 µl, 

ovvero il doppio rispetto al volume ospitabile dal sacco congiuntivale (circa 25 µl). Il 

riflesso meccanico di ammiccamento determina l’esclusione di gran parte del volume 

iniziale, permettendo solo ad una percentuale inferiore al 5% della dose somministrata di 

raggiungere il tessuto intraoculare. Infatti, la perdita del farmaco a causa del drenaggio 

lacrimale è circa 500-700 volte maggiore rispetto alla velocità di assorbimento del farmaco 

nella camera anteriore [89]. Inoltre, la complessa anatomia del film lacrimale, con il suo 

strato oleoso esterno che ritarda l’evaporazione dell’acqua, impedisce l’assorbimento del 

farmaco nella cornea e nella sclera [7]. La formulazione somministrata avrà quindi un 

tempo di residenza in situ molto breve, che varia dai 4 ai 23 minuti circa. Pertanto, un 

collirio dovrebbe essere formulato in modo tale da non essere percepito come corpo 

estraneo (limitata irritazione oculare) così da limitare l’ammiccamento; il farmaco che è 

trattenuto sulla superficie oculare entrerà verosimilmente a contatto con la cornea 

sottostante. L’epitelio corneale ha un ruolo fondamentale nel limitare l’assorbimento trans-

corneale delle molecole di farmaco; costituisce una vera e propria barriera selettiva ed è 

caratterizzata da una velocità di permeazione compresa tra 10-5 e 10-7 cm·s-1 [90]. Mentre 

le piccole molecole lipofile di farmaco sono trasportate passivamente attraverso il pathway 

trans-cellulare, le molecole idrofile invece permeano attraverso le tight junction seguendo 

il pathway paracellulare. Lo stroma corneale essendo idrofilo impedisce il trasporto delle 

molecole lipofile, mentre quelle idrofile generalmente diffondono liberamente attraverso lo 

stroma. Complessivamente, l’efficacia della via trans-corneale è limitata a causa delle 

costanti di velocità di assorbimento relativamente basse (1-5 10-3 min-1) [91], con un cut-

off di peso molecolare di 400-600 Da che costituisce un’importante limitazione nella 

permeabilità delle molecole di farmaco [92]. 

Contrariamente alla struttura corneale, l’elevata permeabilità della congiuntiva può essere 

attribuita innanzitutto all’elevata area che ricopre (17 volte maggiore rispetto alla 

membrana corneale) ed al fatto che i larghi spazi paracellulari (230 volte più grandi 

rispetto a quelli presenti nella cornea) facilitano il passaggio delle grandi molecole idrofile 

[93]. Queste caratteristiche hanno messo in risalto le potenzialità della via sclero-

congiuntivale per la veicolaione intraoculare di macromolecole quali proteine, peptidi e 

acidi nucleici. Tuttavia, i vasi linfatici e sanguigni presenti a livello congiuntivale 
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eliminano significativamente le molecole di farmaco ovviamente per via sistemica, 

rendendo meno efficace questa via di somministrazione [94].  

La via trans-sclerale potrebbe essere utilizzata per veicolare molecole con un elevato peso 

molecolare e raggio idrodinamico alla retina e al vitreo, utilizzando ovviamente dei sistemi 

di drug delivery appropriati. Le molecole idrofile di farmaco permeano attraverso i pori 

della sclera facilmente e senza difficoltà rispetto alle lipofile. Inoltre, il diametro 

idrodinamico e la carica superficiale delle molecole sono fattori discriminanti per la 

permeazione della sclera [95]. Infine, le barriere emato-oculari contribuiscono attivamente 

e maggiormente alla protezione dell’occhio, limitando l’ingresso dei farmaci nel segmento 

posteriore soprattutto in seguito ad una somministrazione perioculare e sistemica. 

In generale, le forme di dosaggio convenzionali (soluzioni, sospensioni, emulsioni, 

unguenti, lozioni, inserti oculari, lenti a contatto) sono ampiamente utilizzate per il 

trattamento di varie patologie oculari. Tali formulazioni non sono in grado di oltrepassare 

le barriere statiche e dinamiche dell’occhio e di raggiungere il segmento posteriore 

dell’occhio; il farmaco non è direzionato efficientemente al sito bersaglio poiché resta 

bloccato al sito di somministrazione causando il fallimento della terapia farmacologica. I 

tecnologi farmaceutici hanno pertanto focalizzato l’attenzione sullo sviluppo di diversi 

ocular drug delivery nanosystems allo scopo non solo di garantire una migliore efficacia 

farmacologica ma anche una diminuzione degli effetti avversi [6]. I prerequisiti base di una 

formulazione oculare convenzionale dovrebbero essere sempre considerati attentamente, 

come il corretto utilizzo di bagnanti, tamponi, colloidi protettori e antimicrobici; inoltre per 

ogni farmaco in sospensione deve essere garantito un’appropriata dimensione particellare e 

un opportuno range dimensionale, una limitata irritazione, un’adeguata biodisponibilità e 

compatibilità con il tessuto oculare [96]. Teoricamente, un ideale DDS oculare dovrebbe 

essere un sistema formulato in forma di eye drops, in modo da non offuscare la vista, non 

irritare, da non richiedere più di una/due somministrazioni al giorno e aumentare la 

compliance del paziente [6]. Tuttavia sono state messe a punto diverse strategie di 

somministrazione: le strategie non invasive si basano sull’impiego di una 

somministrazione oculare topica, mentre quelle invasive si basano sull’impiego delle vie 

intraoculari. In entrambe le circostanze potranno essere utilizzati diversi sistemi di drug 

delivery quali gli in situ gelling systems, microsfere, nanoparticelle polimeriche, micelle 

polimeriche ecc. [97]; questi ovviamente saranno progettati con caratteristiche nettamente 

differenti, in funzione delle strutture oculari con cui dovranno interagire e della tipologia di 

somministrazione impiegata.  
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Per quanto riguarda la somministrazione non invasiva, in letteratura sono presenti diversi 

studi che riportano i tentativi di trattamento di patologie del segmento posteriore sfruttando 

la somministrazione topica di farmaci [98]; tuttavia è necessario utilizzare diverse strategie 

per migliorare il successo di una formulazione oftalmica convenzionale, prolungando la 

ritenzione del farmaco nel film lacrimale e migliorarne dunque l’assorbimento attraverso la 

cornea. La formulazione può contenere polimeri viscosizzanti (derivati della cellulosa, 

acido ialuronico e altri) al fine di ridurre la velocità del drenaggio naso-lacrimale e 

aumentare lo spessore del film lacrimale, poiché questi polimeri sono in grado di 

richiamare acqua in situ e stabilizzare lo strato acquoso del film lacrimale stesso. Un’altra 

strategia è costituita dall’impiego di polimeri mucoadesivi in grado di interagire con la 

mucina pre-corneale; tali polimeri sono generalmente idrocolloidi macromolecolari dotati 

di gruppi funzionali opportuni e di una determinata densità di carica superficiale in modo 

da garantire la massima interazione con lo strato di mucina grazie a legami covalenti, 

elettrostatici e ad idrogeno. Tra questi polimeri ricordiamo polimeri sintetici, come l’acido 

poliacrilico, e polimeri naturali come l’acido ialuronico che, oltre alle proprietà 

mucoadesive, presenta un’elevata capacità di inglobare acqua e un comportamento 

pseudoplastico [99]. 

Le strategie descritte per le formulazioni convenzionali possono essere applicate 

facilmente alle nanotecnologie oculari: in tal modo le potenzialità dei sistemi carrier sono 

accentuate dall’impiego di polimeri mucoadesivi. I nanosistemi costituiti da polimeri 

mucoadesivi sono in grado di migliorare e prolungare la permanenza del carrier nel sito di 

azione/sito di somministrazione. Inoltre, grazie alle loro dimensioni nanometriche, la 

permeazione dei nanosistemi attraverso il corpo vitreo è facilitata in modo tale da 

incrementare la quota di farmaco veicolata nel segmento posteriore oculare. Il complesso 

nanosistema/farmaco potrebbe essere progettato per una somministrazione oculare topica 

in forma di collirio. Con l’impiego di polimeri mucoadesivi sarebbero inoltre necessarie 

somministrazioni meno frequenti a causa di una maggiore permanenza del farmaco in situ, 

aumentando così la compliance dei pazienti. Inoltre, la dimensione delle particelle 

somministrate per via oftalmica al di sotto di 1000 nm permette di evitare la sensazione di 

fastidio durante e dopo la somministrazione. 

Gli in situ gelling systems sono dei sistemi che dopo somministrazione nel cul-de-sac 

congiuntivale subiscono una transizione sol-gel in risposta ad uno stimolo ben preciso (pH, 

temperatura, forza ionica, ecc …) [100]. Possono essere facilmente somministrati come eye 

drops, con un dosaggio accurato e riproducibile. Il sistema è in grado di prolungare il 
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tempo di ritenzione in situ e di conseguenza fornire un rilascio sostenuto di farmaco. Come 

altri vantaggi ricordiamo la semplice processabilità, il facile scale-up industriale, e il 

semplice processo di sterilizzazione; inoltre i polimeri impiegati presentato un 

comportamento pseudoplastico che determina durante l’ammiccamento una diminuzione in 

viscosità, un aumento dell’adesione alla superficie oculare e incremento della tolleranza da 

parte del paziente [101].  

Le microsfere sono particelle monolitiche costituite da una matrice polimerica solida o 

porosa, con un diametro medio di 1-1000 µm. Sono dei sistemi in grado di garantire un 

rilascio sostenuto e/o controllato di farmaco, quindi possono anche aumentare la 

biodisponibilità dei farmaci attraverso le cellule epiteliali [102]. Possono essere utilizzate 

per migliorare il drug delivery di farmaci al segmento anteriore e posteriore dell’occhio, sia 

attraverso strategie non invasive che invasive, quindi utilizzando la via di 

somministrazione topica ma anche la via intravitreale o sub-congiuntivale. Kapanigowda e 

collaboratori riportano la somministrazione oculare topica di microsfere cariche di 

valacyclovir per il trattamento della porzione anteriore dell’occhio [103]; Herrero-Vanrel 

hanno invece progettato delle microsfere cariche di 5-fluorouracile e PKC412 (un inibitore 

delle chinasi) da iniettare secondo una via invasiva [104].  

In generale, le nanoparticelle (10-1000 nm) sono in grado di veicolare passivamente 

(grazie alle loro dimensioni nanometriche) o attivamente (ligando-mediato) i farmaci al 

segmento posteriore dell’occhio, con un’efficacia maggiore rispetto alle forme di dosaggio 

convenzionali [105]. Negli ultimi anni diverse formulazioni contenenti nanoparticelle 

cariche di farmaco sono state utilizzate per il trattamento delle varie patologie del 

segmento posteriore oculare. In particolare sono state progettate formulazioni a base di 

nanoparticelle polimeriche, liposomi, micelle e dendrimeri [106]; recentemente anche le 

nanoparticelle lipidiche solide (SLNs) e i carrier lipidici nanostrutturati (NLCs) sono state 

considerate delle valide alternative agli interventi chirurgici invasivi per il trattamento di 

diverse patologie degenerative della retina, in quanto posseggono un’elevata sicurezza ed 

efficacia, e un ottimale profilo farmacocinetico [105].  

A causa della complessità dell’anatomia oculare, l’iniezione intraoculare (ovvero l’impiego 

di strategie invasive di somministrazione) rappresenta in molti casi la strategia di elezione 

per ottenere un’ottimale efficacia terapeutica per patologie retiniche e coroideali. Il 

percorso del farmaco all’interno della struttura oculare è in tal modo ridotto: è possibile 

bypassare l’epitelio corneale e le altre barriere oculari che fungono da ostacolo, 

permettendo di aumentare la biodisponibilità del farmaco in situ. Tra le diverse strategie 
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messe a punto, l’iniezione sub-congiuntivale è largamente utilizzata per patologie 

perioculari quali dermatite atopica, eczema da contatto e verruche palpebrali e prevede 

un’iniezione profonda nella congiuntiva bulbare superficialmente alla sclera. La via sub-

congiuntivale potrebbe essere usata per ottenere un rilascio sostenuto per formazione nello 

spazio sub-congiuntivale di un depot di farmaco; inoltre è considerata una strategia 

conveniente per la veicolazione di farmaci al segmento anteriore e/o posteriore [107,108]. 

Tuttavia, il farmaco iniettato in questo spazio è rapidamente riversato nella circolazione 

sistemica.  

La somministrazione intracamerale, utilizzata per patologie come l’endoftalmite post-

operatoria, prevede l’iniezione diretta della soluzione di farmaco nella camera anteriore. 

Questo metodo è ottimale per il trattamento di patologie del tratto anteriore; tuttavia non 

consente il raggiungimento di concentrazioni terapeutiche nel segmento posteriore a causa 

del drenaggio del farmaco attraverso il flusso dell’umor acqueo. Per contrastare il rapido 

turnover dell’umor acqueo, sono effettuate iniezioni intracamerali ripetute al fine di 

mantenere una concentrazioni terapeutica di farmaco; tuttavia ciò porta ad un incremento 

del rischio di infezione. 

È stata quindi messa a punto la somministrazione intravitreale di farmaci: questa via è 

preferita poiché l’agente terapeutico è direttamente posto in prossimità del tessuto target. 

Ovviamente, in condizioni patologiche gravi come ad esempio nel DMLE sono richieste 

iniezioni intravitreali ripetute, e questo comporterebbe inevitabilmente l’aumento della 

comparsa di effetti secondari [84,85]. Inoltre la viscosità dell’umor vitreo ostacola la 

diffusione delle molecole di farmaco e delle macromolecole, comportando una cinetica di 

diffusione e un profilo di distribuzione del farmaco somministrato non uniforme. In tal 

senso, è preferibile somministrare molecole con un piccolo raggio idrodinamico in quanto 

sono in grado di distribuirsi rapidamente e in quantità maggiore nel vitreo [109].  

L’iniezione intravitreale è generalmente utilizzata per ottenere una concentrazione 

terapeutica del farmaco nel segmento posteriore dell’occhio. La procedura dell’iniezione 

prevede l’ospedalizzazione del paziente e l’anestesia locale. L’iniezione avviene mediante 

perforazione nella pars plana, una zona relativamente avascolarizzata posta a circa 3 mm 

posteriormente al limbo. Un volume di 20-100 µl è generalmente iniettato nell’umor vitreo 

senza provocare offuscamento della vista [110,111]. Tuttavia, l’iniezione intravitreale è 

una procedura invasiva che richiede la penetrazione di tutti gli strati del globo oculare. Il 

numero delle iniezioni intravitreali può essere ridotto grazie all’impiego di drug delivery 

systems a rilascio sostenuto, in modo da prolungare l’efficacia terapeutica nel tempo.  
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La via perioculare sta guadagnando popolarità negli ultimi anni poiché rappresenta una via 

non invasiva di somministrazione. Le molecole di farmaco (all’interno o meno di un 

sistema carrier) sono introdotte nello spazio sub-congiuntivale, retro bulbare o 

juxtasclerale, senza quindi alterare l’integrità delle barriere oculari, e con la capacità di 

raggiungere il tessuto target (la retina o l’RPE) [112]. Tra queste, la via sub-congiuntivale 

rappresenta la meno invasiva. I farmaci somministrati attraverso le vie perioculari possono 

raggiungere il segmento posteriore dell’occhio attraverso tre differenti meccanismi: la 

diffusione trans-sclerale, la circolazione sistemica attraverso la coroide, o la via anteriore 

attraverso il film lacrimale, la cornea, l’umor acqueo o l’umor vitreo. Tuttavia, questa 

tipologia di somministrazione è caratterizzato da altrettante limitazioni: il washout  del 

farmaco è elevato; il farmaco deve raggiungere il sito da azione in quantità 

terapeuticamente attiva attraverso le barriere statiche e dinamiche dell’occhio [113]. 

Questa via risulta essere vantaggiosa ad esempio se si utilizzasse un carrier micro- o nano-

particellare, un film polimerico o un inserto oculare, in modo da proteggere il farmaco 

dalla degradazione e dalla clearance, e per ottenere un rilascio di farmaco sostenuto. Infatti, 

la natura cronica di molte patologie oculari richiede l’impiego di sistemi a rilascio 

sostenuto di farmaci, che possono aiutare a veicolare la dose terapeutica per ottenere una 

lunga durata.  

Le microparticelle e le nanoparticelle possono essere introdotte nello spazio perioculare, da 

dove il farmaco incapsulato potrebbe essere trasportato attraverso i tessuti oculari per 

raggiungere il sito richiesto. Tra i diversi sistemi sviluppati negli ultimi decenni, 

ricordiamo le nanoparticelle (551 nm) e le microparticelle (2090 nm) di PLA (acido poli-

D,L-lattico) veicolanti il triamcinolone acetonide, caratterizzate rispettivamente da una 

drug loading del 14.7 e 29.5%; lo studio è stato condotto su dei ratti in cui è stata indotta la 

CNV. Le nanoparticelle e le microparticelle presentano in vitro un profilo di rilascio 

sostenuto del farmaco per 45 e 120 giorni rispettivamente. In vivo, le microparticelle sono 

in grado di protrarre il rilascio del farmaco fino a 2 mesi dopo iniezione sub-congiuntivale, 

mentre i livelli del farmaco risultano essere pressoché nulli quando si utilizzano le 

nanoparticelle o una sospensione del farmaco. Inoltre, le microparticelle mantengono 

inalterata la loro forma sferica nell’arco dei 2 mesi. Gli autori hanno dedotto che le 

microparticelle sviluppate e studiate sono in grado di garantire un ottimale rilascio 

sostenuto di farmaco rispetto alle nanoparticelle, sfruttando la via di somministrazione sub-

congiuntivale [114]. 
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Riuscire ad ottenere un rilascio sostenuto di farmaco alla parte posteriore dell’occhio resta 

un target esclusivo in termini di traslazione clinica, a causa della mancanza di una 

completa comprensione dei meccanismi di trasporto, distribuzione e rilascio sostenuto dei 

sistemi carrier. Sebbene ci siano numerose ricerche e diversi sistemi siano stati studiati per 

un rilascio sostenuto, la convenienza di questi sistemi per differenti necessità cliniche a 

carico dell’occhio posteriore deve essere ancora ampiamente esplorata. Inoltre, le proprietà 

dei carrier polimerici come la biodegradabilità, la durata e il meccanismo di rilascio del 

farmaco, e anche la modalità di somministrazione, la compliance del paziente, sono tutte 

caratteristiche distintive di ogni sistema carrier che devono essere attentamente valutate 

[115].  

 

1.3.1 Le Micelle Polimeriche 

Negli ultimi decenni, le micelle polimeriche hanno suscitato un crescente interesse come 

potenziali nanocarrier in grado di superare parte delle limitazioni oculari già descritte, e di 

ottenere una concentrazione terapeutica di farmaco nei tessuti costitutivi del segmento 

anteriore e posteriore, a seguito di una somministrazione oculare topica [116,117]. Le 

micelle polimeriche usate come sistemi di drug delivery sono generalmente costituite da 

polimeri anfifilici a blocchi (idrofilo-idrofobo o idrofilo-idrofobo-idrofilo), da copolimeri 

graft (idrofilo-idrofobo) e da copolimeri ionici (idrofobo-ionico). Comunemente il PEG è 

utilizzato come polimero idrofilo [118].  

Le micelle polimeriche, dopo l’applicazione oculare topica, essendo estremamente piccole 

(particle size <300 nm), possono penetrare attraverso la cornea. In alternativa possono 

diffondere attraverso la via sclero-congiuntivale per raggiungere potenzialmente il 

segmento posteriore: la presenza di uno strato di solvatazione sullo shell idrofilico esterno 

consente alle micelle cariche di farmaco di attraversare la sclera per mezzo dei canali 

acquosi [119]. Giunte in prossimità del segmento posteriore, le micelle potrebbero essere 

ulteriormente endocitate dalle cellule dell’EPR [120,121]. I fenomeni di assorbimento 

tissutale e uptake cellulare dipendono dalla carica superficiale e dalle dimensioni delle 

micelle stesse [122]. 

Le unità anfifiliche polimeriche, chiamate unimeri, in ambiente acquoso aggregano 

spontaneamente (processo di self-assembly) a formare la micella polimerica, un 

nanoaggregato con un core idrofobo e una corona idrofila, quando la loro concentrazione è 

al di sopra della concentrazione di aggregazione critica (CAC) [123]. Il self-assembly è un 
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processo termodinamicamente favorito e si basa sulla riduzione della tensione interfacciale 

[124,125]. La porzione idrofila si dispone esternamente verso la fase acquosa coprendo 

così le catene idrofobiche del core micellare; in questo modo si limita il contatto diretto 

della porzione apolare con l’acqua. La loro formazione è da attribuire ad una riduzione 

della tensione interfacciale del sistema, dovuto alla sottrazione dei gruppi lipofili 

dall’interfaccia con il solvente acquoso, al ripristino dei legami a idrogeno tra le molecole 

di acqua e alla formazione di interazioni tra la porzione idrofila del polimero e il solvente. 

Tale fenomeno è ulteriormente favorito dall’instaurarsi di forze di van der Waals tra i 

gruppi idrofobi all’interno del sistema che permettono di ottenere un maggiore guadagno 

energetico.  

Il grado di self-assembly generalmente dipende dalla concentrazione polimerica, dalle 

proprietà del farmaco, dal peso molecolare e dalla composizione del backbone polimerico 

[126]. In base al peso molecolare del polimero a blocchi, le micelle possono essere 

caratterizzate da una forma differente inclusa la forma sferica, cilindrica o star-shaped (a 

forma di stella) [127]. Come già riportato, la minima concentrazione polimerica richiesta 

per la formazione delle micelle è nota come concentrazione di aggregazione critica CAC 

[128,129]. Al di sotto della CAC gli unimeri sono distribuiti uniformemente in soluzione; 

aumentando progressivamente la concentrazione polimerica fino al valore critico, i 

monomeri interagiscono all’interfaccia fino a quando questa si satura. Superando il valore 

di CAC le micelle iniziano a formarsi [129]. Le micelle polimeriche sono caratterizzate da 

un valore di CAC nel range di 10-6-10-7 M, valore mille volte più basso rispetto alle micelle 

formate da tensioattivi con basso peso molecolare (CAC nel range 10-3-10-4 M). Un basso 

valore di CAC presuppone un incremento di stabilità della struttura micellare in mezzo 

acquoso [130,131]. Per le formulazioni oftalmiche di micelle polimeriche da somministrare 

per via topica, la CAC è un parametro critico di fondamentale importanza. Ad esempio, il 

valore di CAC può determinare un rilascio prematuro di farmaco dalla formulazione a 

causa della diluizione ad opera del flusso lacrimale e del drenaggio naso-lacrimale. Inoltre, 

l’indice di polidispersità (PDI, polydispersity index) è un altro fattore che influenza la 

forma, la stabilità, la performance della formulazione micellare, e la cinetica di equilibrio 

tra le micelle e gli unimeri in soluzione acquosa.  

 

La preparazione delle micelle polimeriche può essere condotto secondo tre strategie: la 

formazione di coniugati farmaco-polimero, la formazione di complessi ionici micellari, la 

preparazione di carrier micellari con il farmaco fisicamente incorporato. 
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Le micelle formate da coniugati polimero-farmaco sono caratterizzate da legami chimici 

tra gruppi funzionali rispettivamente del polimero e della molecola bioattiva. In 

particolare, si usano polimeri con diversi gruppi funzionali o se necessario derivatizzabili 

per consentire la coniugazione con un adeguato numero di molecole di farmaco e/o agenti 

direzionanti, per ottenere un opportuna efficacia terapeutica oltreché un meccanismo di 

targeting attivo [132]. In generale, sebbene il legame chimico farmaco-polimero possa 

indurre un miglioramento della cinetica di circolazione, biodistribuzione e accumulo delle 

micelle nel sito target, le reazioni chimiche potrebbero alterare la struttura e la funzionalità 

del farmaco stesso.  

Nel caso dei complessi ionici micellari, le interazioni elettrostatiche tra le cariche opposte 

di polimero e farmaco sono sfruttate per creare il nanoaggregato. Questo metodo è 

solitamente utilizzato per la somministrazione di peptidi o materiale genico: formando il 

complesso ionico, le molecole bioattive risultano stabilizzate in quanto la loro carica 

superficiale è annullata e ne viene facilitata la veicolazione [133].  

Per quanto riguarda l’incapsulazione fisica del farmaco nelle micelle, possono essere 

utilizzate diverse metodiche (Figura 14). Il metodo della dissoluzione diretta (non 

riportato in Figura 14) è la più semplice tecnica per la preparazione di micelle polimeriche 

cariche di farmaco. Il copolimero anfifilico e il farmaco sono miscelati in acqua ad una 

concentrazione superiore alla CAC, affinché il copolimero si aggreghi spontaneamente 

intrappolando il farmaco all’interno del core. Solitamene utilizzando questa metodica 

l’efficienza di caricamento del farmaco è bassa; tuttavia, questo limite potrebbe essere 

superato incrementando la temperatura del sistema. Civiale e collaboratori hanno riportato 

la sintesi di una serie di copolimeri dell’α,β-poli(N-2-idrossietil)-D,L-aspartamide (PHEA) 

funzionalizzati con l’esadecilammina (C16) e/o il PEG in catena laterale, per il potenziale 

impiego come carrier oculare. I derivati sono stati opportunamente funzionalizzati per 

impartire proprietà anfifiliche al backbone idrofilo del PHEA, e per ottenere capacità 

complessanti dei farmaci e un’interazione con le membrane lipidiche biologiche. Le 

micelle polimeriche preparate hanno mostrato una parziale protezione del farmaco 

incorporato dalla degradazione, rispetto alle formulazioni controllo. Gli studi di 

permeazione in vitro su colture primarie di cellule epiteliali congiuntivali e corneali hanno 

dimostrato la capacità delle micelle PHEA-C16 e PHEA-PEG-C16 di aumentare la 

permeabilità dei farmaci studiati (desametasone, netilmicina solfato) rispetto alle semplici 

soluzioni e sospensioni. Gli studi di biodisponibilità in vivo sui conigli hanno ulteriormente 

confermato che le micelle PHEA-PEG-C16 agiscono non solo da promotori di solubilità ma 
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consentono di ottenere un’alta biodisponibilità del farmaco: l’AUC ottenuta per le micelle 

è infatti risultata essere maggiore del 40% rispetto alla sospensione di farmaco usata come 

controllo [134]. 

 

 

Figura 14. Metodi fisici di incapsulazione di farmaci all’interno delle micelle polimeriche: A) metodo della 

dialisi, B) emulsione O/W, C) evaporazione del solvente, D) evaporazione del co-solvente, E) freeze-drying 

[125] 

 

Il metodo della dialisi prevede la dissoluzione del farmaco e del copolimero in un solvente 

organico miscibile con acqua (N,N dimetilformammide, tetraidrofurano o altri); la 

soluzione ottenuta verrà posta in una membrana da dialisi contro acqua [135]. Il solvente 

organico è gradualmente sostituito dall’acqua, promuovendo il self-assembly degli unimeri 

e il contemporaneo caricamento del farmaco all’interno delle micelle formate; 

contemporaneamente, il farmaco non incorporato sarà allontanato dalla dialisi (Figura 14-

A). Questo metodo permette una produzione di micelle polimeriche soltanto su piccola 

scala; un altro svantaggio è rappresentato dalla incompleta rimozione del farmaco non 
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incorporato, che tuttavia potrebbe essere superato dall’impiego del tangential flow 

filtration (TFF) [136].  

Un altro metodo è la preparazione di un’emulsione olio in acqua: il farmaco è dissolto in 

un solvente organico immiscibile con l’acqua (cloroformio o diclorometano), e 

successivamente questa fase organica è aggiunta alla fase acquosa sotto vigorosa 

agitazione. Il polimero potrebbe essere disperso nella fase acquosa o nella fase organica; il 

solvente organico viene successivamente rimosso grazie all’evaporazione mediante 

rotovapor (Figura 14-B) [137]. 

Secondo il metodo dell’evaporazione del solvente, il farmaco e il polimero sono 

solubilizzati in un solvente organico volatile; questo è allontanato mediante rotovapor al 

fine di ottenere un sottile film di farmaco-polimero al fondo del pallone di preparazione. Il 

film sarà successivamente ricostituito aggiungendo la fase acquosa sotto vigorosa 

agitazione (Figura 14-C). Questo metodo può essere utilizzato per le micelle polimeriche 

preparate con copolimeri a blocchi caratterizzati in particolar modo da alti valori di HLB, 

così che si abbia un’opportuna affinità con il solvente polare e il film polimerico si possa 

ricostituire facilmente in acqua [138]. Shi e collaboratori hanno sintetizzato un copolimero 

a blocchi partendo dal chitosano (CH) e dal metossipoli(etilenglicole)-poli(ε-caprolattone) 

(MPEG-PCL), allo scopo di preparare micelle polimeriche con uno shell cationico. 

Ricordiamo infatti che il chitosano è un policatione, e pertanto i nanosistemi a base di 

questo polimero sono potenzialmente in grado di interagire elettrostaticamente con la 

mucosa oculare e favorire l’interazione del farmaco con gli epiteli corneale e congiuntivale 

[139]. Le micelle siglate MPEG-PCL-CH hanno dimostrato avere un profilo di rilascio in 

vitro del diclofenac incorporato analogo a quello del farmaco libero in soluzione. Il 

vantaggio è costituito dall’effetto di penetration enhancer non solo in vitro ma anche in 

vivo: è stato dimostrato che la biodisponibilità del diclofenac nell’umor acqueo dei conigli 

è 2-3 volte maggiore rispetto a quella ottenuta con una soluzione commerciale [140]. Un 

altro esempio di micelle polimeriche preparate con questa tecnica è rappresentato dallo 

studio di Vaishya e collaboratori. Le micelle preparate a partire dal copolimero a blocchi 

siglato mPEG-PCL (metossipolietilenglicole-poli-ε-caprolattone) sono in grado di 

aumentare la permeazione trans-sclerale del desametasone in esperimenti ex vivo su occhi 

di conigli [141]. Di Prima e collaboratori hanno dimostrato la capacità delle micelle 

polimeriche di INU-EDA-RA (inulina funzionalizzata con etilendiammina e acido 

retinoico) di incorporare efficientemente diversi corticosteroidi mediante la tecnica 

dell’evaporazione del solvente. Gli studi in vitro hanno dimostrato l’efficacia di questi 
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nanosistemi di interagire stabilmente con le mucine costitutive della mucosa oculare, e 

soprattutto di agire come penetration enhancer su cellule dell’epitelio corneale [142].  

Il metodo dell’evaporazione del co-solvente prevede generalmente l’iniziale 

solubilizzazione del farmaco e del polimero in un solvente organico polare miscibile con 

l’acqua (co-solvente), seguita dall’aggiunta della fase acquosa. Il co-solvente organico 

verrà allontanato per evaporazione; in questo modo si verifica la formazione delle micelle 

polimeriche contenenti il farmaco (Figura 14-D) [143], [144]. Sheardown e collaboratori 

hanno sviluppato una serie di micelle polimeriche, partendo da diversi copolimeri a blocchi 

di acido poli-D,L-lattico (PLA) e acido metacrilico (MAA), e con proprietà mucoadesive, 

ottenute utilizzando l’acido fenilboronico (PBA, phenylboronic acid). Le micelle cariche di 

ciclosporina A hanno mostrato un profilo di rilascio del farmaco caratterizzato da 

un’iniziale rapido rilascio (40% in 24 ore) seguito da un rilascio non lineare in circa 14 

giorni (70-80%). Rispetto al chitosano, queste micelle con il PBA hanno mostrato un 

eccellente profilo di mucoadesione in vitro suggerendo il loro potenziale impiego 

nell’aumentare la biodisponibilità oculare [145]. Li e collaboratori hanno dimostrato 

l’efficacia oculare delle micelle polimeriche a base del copolimero PEG-PCL-g-PEI 

(polietilenglicole-poli-ε-caprolattone-g-polietilenimina) sia in vitro che in vivo. Le micelle 

cariche positivamente hanno mostrato un effetto di permeation enhancer corneale 

prolungando il tempo di residenza sulla superficie oculare e di interazione con le 

membrane cellulari cariche negativamente. Inoltre in vivo è stato dimostrato che le micelle 

oltrepassano la barriera epiteliale e rilasciano il farmaco incorporato nello stroma. La 

presenza del PEG nello shell esterno probabilmente aumenta la stabilità della formulazione 

e migliora la solubilità delle micelle sia nelle componenti polari che apolari della barriera 

corneale [122].  

Infine, il metodo del freeze-drying prevede la dissoluzione del polimero e del farmaco in 

terz-butanolo. La soluzione di farmaco/polimero è successivamente miscelata con l’acqua, 

quindi si procede con il freeze-drying al fine di ottenere una massa omogenea di polimero e 

farmaco che sarà idratata per indurre la formazione delle micelle polimeriche (Figura 14-

E). Questo metodo consente una produzione su larga scala, ma è applicabile solo ai 

copolimeri ed ai farmaci solubili in terz-butanolo.  

 

Le micelle polimeriche cariche di farmaco dovranno essere in grado di rilasciare 

opportunamente il farmaco dal core micellare. Questo processo dipende maggiormente da 

fattori come: le proprietà chimico-fisiche del farmaco, la localizzazione del farmaco 
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all’interno della micella, la struttura del polimero e del farmaco, e dal metodo usato per la 

produzione del nanosistema. Per quanto riguarda quest’ultimo aspetto in particolare, 

possiamo distinguere tre meccanismi differenti. La micella polimerica costituita da un 

coniugato polimero-farmaco è caratterizzata da un rilascio del farmaco che può seguire due 

meccanismi: la dissociazione delle micelle seguita dal clivaggio/rottura del legame chimico 

del farmaco dall’unimero, o il clivaggio del farmaco dentro il core micellare seguito dalla 

sua diffusione fuori dal carrier. Nel caso dei complessi ionici, il rilascio del farmaco è 

guidato da un processo di scambio ionico nei fluidi fisiologici. Per i carrier micellari, il 

farmaco diffonde semplicemente dal core idrofobico.  

A parte questo meccanismo di base, un rilascio di farmaco istantaneo, sostenuto, 

intermittente o ritardato può essere ottenuto modificando la struttura chimica dei derivati 

anfifilici che formano le micelle, che determina ovviamente la variazione delle proprietà 

chimico-fisiche della struttura core-shell. Per esempio, un rilascio sostenuto o ritardato del 

farmaco può essere ottenuto aumentando la lipofilia e la rigidità del core micellare; così 

facendo la diffusione all’interno delle micelle dell’acqua e degli ioni liberi in soluzione è 

limitata, soprattutto nel caso di sistemi micellari coniugati e a complesso ionico [146,147]. 

Una diminuzione della velocità di dissociazione micellare, della diffusione del farmaco e 

soprattutto del rilascio del farmaco dal core micellare può essere anche ottenuta tramite il 

crosslinking delle catene idrofobiche con induzione di forti interazioni idrofobiche o 

legami ad idrogeno tra le componenti del core e le molecole di farmaco [146]. La 

funzionalizzazione del core idrofobico con gruppi idrofili o stimolo-responsivi può essere 

utilizzata per ottenere un rilascio istantaneo o pulsato del farmaco [148].  

La particolare struttura core-shell rende le micelle dei carrier idonei per farmaci 

scarsamente solubili in acqua che, come è ben noto, sono caratterizzati da una scarsa 

biodisponibilità, una rapida clearance dopo somministrazione, una bassa efficacia 

terapeutica e un’alta tossicità [149]. La solubilità del farmaco potrebbe essere 

enormemente migliorata grazie allo shell idrofilo delle micelle; inoltre grazie alle 

dimensioni del carrier, le molecole di farmaco potrebbero raggiungere direttamente il 

tessuto target, così come il targeting tissutale e l’uptake cellulare potrebbero essere 

migliorati mediante l’impiego di biomolecole segnale [150].  

Ad oggi, numerosi drug delivery systems micellari sono stati sviluppati e per alcuni di 

questi già sono noti dei risultati clinici preliminari. Risultati clinici preliminari hanno 

suggerito che le micelle dovrebbero essere progettate e realizzate con specifici materiali 

selezionati. Idealmente, le micelle dovrebbero essere biodegradabili e avere un’elevata 
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stabilità, biocompatibilità e bassa immunogenicità. I polisaccaridi naturali soddisfano 

questi requisiti e possono essere facilmente modificati chimicamente; inoltre sono dei 

materiali bioattivi e possono essere utilizzati per aumentare l’efficacia terapeutica dei 

farmaci veicolati e/o aumentare la capacità targeting del sistema carrier [151].  

I polisaccaridi sono una classe variegata di materiali polimerici di origine naturale formati 

da legami glicosidici tra le unità monosaccaridiche e con una struttura lineare e/o 

ramificata [152]. Sono caratterizzati da gruppi ossidrilici, amminici e carbossilici, 

disponibili per la funzionalizzazione chimica [153].  

Rispetto a molti polimeri sintetici, i polisaccaridi hanno dei livelli di tossicità molto bassi. 

Inoltre considerando la loro presenza all’interno dell’organismo umano, molti polisaccaridi 

sono soggetti a processi di degradazione enzimatica ad opera di diversi enzimi endogeni. 

Ad esempio, le ialuronidasi sono una classe specifica di enzimi che idrolizzano il legame 

β-1,4 tra l’acido-D-glucuronico e l’N-acetilglucosammina, le componenti del dimero 

costitutivo dell’acido ialuronico (HA).  

Molti polisaccaridi possiedono un’innata bioattività, e in particolare delle proprietà 

antimicrobiche, anti-infiammatorie e mucoadesive. Ad esempio, l’azione antimicrobica del 

chitosano probabilmente è dovuta alle forti interazioni delle ammine protonate con le 

cariche negative delle pareti cellulari batteriche [154]. L’eparina invece è caratterizzata da 

un’attività anti-infiammatoria, probabilmente dovuta alla presenza di forti cariche negative 

con cui è in grado di interagire con una vasta gamma di proteine, tra le quali le proteine del 

sistema del complemento [155]. Per quanto riguarda le proprietà mucoadesive invece 

ricordiamo la capacità del chitosano (carico positivamente) di interagire con le mucine 

(cariche negativamente). Tuttavia anche i polisaccaridi neutri o carichi negativamente 

(come l’acido ialuronico) sono in grado di interagire con le mucine instaurando legami ad 

idrogeno mediante i gruppi ossidrilici e carbossilici che li caratterizzano [156].  

I vantaggi che si riscontrano nell’utilizzo delle micelle polimeriche sono molteplici; 

innanzitutto le metodiche di preparazione risultano essere semplici e quasi sempre 

riproducibili. Le micelle polimeriche consentono di veicolare farmaci antitumorali 

sfruttando il fatto che sono caratterizzate da piccole dimensioni, da un’elevata capacità di 

solubilizzazione e da una buona stabilità in vivo. Inoltre esse fungono da targeting passivi 

per l’effetto EPR (Enhanced Permeability and Retention) e da targeting attivi grazie alla 

funzionalizzazione con specifici ligandi, e prolungano il tempo di circolazione del 

farmaco. Come già riportato, le micelle polimeriche permettono di incorporare nel core 

idrofobico principi attivi poco solubili nei fluidi biologici, veicolandoli e proteggendoli da 
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alterazioni chimiche e/o enzimatiche [157]. Molecole polari invece, potrebbero essere 

adsorbite sulla superficie delle micelle. Come la maggior parte dei veicoli colloidali, le 

micelle polimeriche sono in grado di aumentare la biodisponibilità e il tempo di 

permanenza dei farmaci nella circolazione sistemica, aumentando la possibilità che i 

principi attivi si possano accumulare nel sito bersaglio e contribuendo alla riduzione degli 

effetti collaterali tossici. Pertanto, le micelle polimeriche hanno mostrato un potenziale 

nell’aumentare la solubilità e l’efficacia terapeutica dei farmaci idrofobici.  

Le formulazioni acquose di micelle polimeriche cariche di farmaco sono dei sistemi 

innovativi di ocular drug delivery in grado potenzialmente di migliorare la permeazione e 

di aumentare il tempo di residenza della formulazione sulla superficie oculare, migliorando 

quindi l’assorbimento del farmaco attraverso le barriere oculari [158]. Le piccole 

dimensioni e la natura esterna idrofila delle micelle potrebbero efficacemente permettere il 

superamento della barriera corneale, migliorando il tempo di residenza in situ delle 

molecole di farmaco, e producendo un effetto terapeutico sia nel segmento anteriore sia in 

quello posteriore dell’occhio. Tuttavia, dopo somministrazione oculare topica, le micelle 

entrano a contatto con il fluido lacrimale andando incontro inevitabilmente ad un processo 

di diluizione ed eliminazione mediata dal drenaggio naso-lacrimale. Per prolungare il 

tempo di residenza in situ e limitare la perdita pre-corneale, le micelle polimeriche 

dovrebbero entrare intimamente in contatto con lo strato mucoso. Le micelle polimeriche 

con uno shell idrofilo cationico possono aumentare l’interazione con le mucine cariche 

negativamente sulla superficie corneale, migliorando così la ritenzione pre-corneale. Gupta 

e collaboratori hanno preparato delle micelle polimeriche cariche di ketorolac e con uno 

shell mucoadesivo di acido poliacrilico. Studi in vivo su modello oculare di coniglio hanno 

confermato un’attività antiinfiammatoria spiccata con una maggiore durata d’azione, in 

confronto con una sospensione di farmaco libero [159].  

Pertanto, la progettazione di nanosistemi micellari mucoadesivi potrebbe potenzialmente 

prolungare il contatto tra la formulazione e la cornea e/o la congiuntiva [160]. Nell’ambito 

dei drug delivery systems, il termine bioadesione implica l’adesione del sistema carrier ad 

un tessuto biologico specifico. Nel caso in cui l’adesione coinvolge lo strato mucoso, il 

fenomeno di interazione è indicato come mucoadesione [161]. La mucoadesione è un 

fenomeno complesso, regolato da diverse tipologie di interazioni; pertanto sono state 

suggerite differenti teorie che nel complesso permettono di comprendere i diversi aspetti 

della mucoadesione [162,163]. Peppas e Huang hanno studiato il fenomeno della 

mucoadesione su nanoscala, in modo da comprendere i fenomeni che coinvolgono le forme 
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di dosaggio liquide contenenti i nanosistemi quando posti su una mucosa: i legami ad 

idrogeno, le interazioni elettrostatiche, le interazioni idrofobiche e l’inter-diffusione delle 

catene polimeriche sono i fenomeni caratteristici [164]; inoltre, possono essere utilizzati 

dei materiali polimerici con gruppi tiolici liberi per l’interazione chimica con residui 

cisteinici delle mucine [165]. I drug delivery systems mucoadesivi sono potenzialmente in 

grado di prolungare il tempo di residenza del farmaco in situ dopo somministrazione in 

modo tale da ridurre la frequenza delle somministrazioni, e di intensificare il contatto con 

la sottostante barriera epiteliale per facilitare l’assorbimento dei farmaci attraverso 

l’epitelio stesso. L’intimo contatto del drug delivery system con la mucosa dovrebbe 

determinare la formazione di un elevato gradiente di concentrazione del farmaco in grado 

di incrementare la quota di principio attivo assorbito (Figura 15) [166]. 

 

 

Figura 15. Schematizzazione della complessa interazione tra la struttura dinamica delle micelle polimeriche 

e l’ambiente pre-epiteliale ed epiteliale [158]   
 

1.3.2 Le Nanoparticelle Polimeriche 

Le nanoparticelle polimeriche sono particelle colloidali con un diametro compreso tra 10 e 

1000 nm [167]. Negli ultimi decenni questi nanocarriers sono stati ampiamente studiati 

come ocular drug delivery systems allo scopo di aumentare la biodisponibilità dei farmaci 

dopo somministrazione [168]. Tra i diversi materiali utilizzati ricordiamo i polimeri di 

sintesi e naturali, come poliacrilamide, poliacrilato, poli-alchil-cianoacrilati, poli-ε-
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caprolattone, polivinilacol, polimetilmetacrilato, gelatina, chitosano, albumina, acido 

ialuronico e tanti altri [169]. Tra questi, il PLA e il PLGA sono stati impiegati per 

l’applicazione oculare in quanto approvati dall’FDA per la loro biodegradabilità, 

biocompatibilità e non immunogenicità [170]. L’efficacia delle nanoparticelle polimeriche 

è essenzialmente influenzata dalle dimensioni e dalle proprietà di superficie; queste 

possono essere modulate variando le metodiche di produzione [171,172]. Innanzitutto, al 

variare della tecnica possono essere ottenute delle nanosfere o delle nanocapsule: le 

nanosfere hanno una struttura matriciale in cui il farmaco è uniformemente distribuito, 

mentre le nanocapsule sono delle particelle core-shell con una cavità acquosa o lipofila in 

cui è presente il farmaco. Inoltre, modulando la velocità di degradazione del polimero è 

possibile modulare il rilascio del farmaco; pertanto è fondamentale valutare la 

biocompatibilità e la biodegradabilità dei polimeri, sia che essi siano naturali che di sintesi.  

Per la preparazione delle nanoparticelle polimeriche sono state messe a punto diverse 

strategie [173]. La scelta di una metodica è determinata dalla tipologia di polimero, dalle 

proprietà chimicofisiche del farmaco, e dalle proprietà finali del sistema carrier che si 

vorrebbe ottenere[174]. Tutti i metodi hanno in comune uno step in cui il polimero 

precipita, solitamente per aggiunta di un non-solvente o per diminuzione della sua 

solubilità; si ottiene così una sospensione di nanoparticelle in cui la stabilità chimica e 

fisica è molto spesso ridotta. Per aumentare la stabilità a lungo termine, facilitarne il 

trattamento e lo stoccaggio, la sospensione nanoparticellare viene processata mediante 

freeze-drying, talvolta in presenza di crioprotettori per minimizzare i danni [175]. La 

purificazione post-produzione è un altro step critico per il controllo della qualità e delle 

caratteristiche del carrier, e quindi per la sua idoneità per le applicazioni biomediche; 

devono essere opportunamente allontanate le impurezze tossiche presenti in sospensione 

e/o adsorbite sulla superficie delle nanoparticelle, quali residui di solvente organico, sali, 

particelle aggregate e reagenti residui, mediante processi di filtrazione, centrifugazione o 

dialisi.  

Le diverse tecniche di produzione possono essere classificate in due grandi gruppi, a 

seconda se si verifica la polimerizzazione di monomeri o la nanoaggregazione di 

macromolecole polimeriche preformate [173]. Inoltre possono essere classificate in due 

categorie: le procedure two-step, con la preparazione di un’emulsione seguita dalla 

formazione di nanoparticelle, e le procedure one-step, con formazione diretta delle 

nanoparticelle. Per quanto riguarda i metodi di polimerizzazione, i monomeri 

polimerizzano formando la nanostruttura e incapsulando le molecole bioattive; 
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polimerizzazione in emulsione o una polimerizzazione interfacciale [172]. Sono stati 

riscontrati diversi inconvenienti con l’impiego di questi metodi: i monomeri hanno una 

lenta cinetica di biodegradazione o talvolta non sono biodegradabili, e residui di monomeri 

e iniziatori possono persistere anche dopo un’accurata purificazione.  

La formazione di nanoparticelle da polimeri preformati risulta essere molto più 

conveniente e meno problematica. I metodi two-step emulsification/solvent removal sono 

dei metodi sia a bassa che ad alta energia, caratterizzati dall’iniziale formazione di 

nanodroplets e successivamente di nanoparticelle. Il primo step è fondamentale poiché 

determina la dimensione e la distribuzione dimensionale delle risultanti nanoparticelle; 

queste si formeranno per rimozione del solvente organico tramite evaporazione, rapida 

diffusione dopo diluzione o per salting-out. In questi processi, il farmaco è generalmente 

aggiunto alla soluzione polimerica. Il metodo emulsification/solvent evaporation è stato il 

primo processo messo a punto per la preparazione di nanoparticelle polimeriche [176]. Il 

polimero è solubilizzato in un solvente organico (diclorometano, cloroformio, etile 

acetato), e la soluzione ottenuta è emulsionata con una fase acquosa in presenza di 

tensioattivi: è indotta la formazione delle nanodroplets usando un omogeneizzatore ad alta 

velocità o un ultra-sonicatore. Una sospensione di nanoparticelle si ottiene facendo 

evaporare il solvente, che quindi sarà costretto a lasciare le nanodroplets e ad attraversare 

la fase acquosa dell’emulsione [177]. L’evaporazione è condotta a temperatura ambiente 

con un’agitazione magnetica continua, oppure a pressione ridotta mediante rotovapor. Le 

nanoparticelle formate vengono opportunamente purificate e conservate [175]. Variando i 

parametri sperimentali è possibile ottenere nanocarrier con caratteristiche differenti. Barba 

e collaboratori hanno messo a punto una tecnica di preparazione basata su un’emulsione 

multipla, utilizzando diversi poliesteri come PCL, PLA, poli(D,L-lattato-co-caprolattone) 

70/30 (PDLA-PLC), e il poli(metilmetacrilato-acido acrilico) 73/27 (polyMMA-AA), e 

diverse biomolecole modello. È stato dimostrato che le nanoparticelle a base di poliestere 

sono caratterizzate da una forma sferica e da una superficie liscia, mentre con i metacrilati 

era possibile ottenere microparticelle altamente porose ma con scarsa efficacia di 

caricamento [178]. Cavallaro e collaboratori hanno sfruttato la tecnica dell’evaporazione 

del solvente da un’emulsione multipla per preparare nanoparticelle a base di α,β-poli(N-2-

idrossietil)-D,L-aspartamide-acido polilattico (PHEA-PLA) per modulare il rilascio di 

molecole idrofobiche. Grazie all’ottimizzazione dei parametri di produzione, è stata 

ottenuta un’efficienza di caricamento dell’α-tocoferolo (molecola modello) pari al 100%; 
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inoltre grazie alla presenza del PHEA è stato possibile ottenere un rilascio del farmaco 

prolungato/modulato nel tempo [179].  

Il metodo emulsification/solvent diffusion è stato introdotto da Leroux [180]; consiste 

nella formazione di una convenzionale emulsione O/W utilizzando un solvente organico 

parzialmente miscibile con l’acqua e in grado di solubilizzare il polimero e il farmaco, e 

una fase acquosa contenente i tensioattivi. I solventi dovranno essere reciprocamente saturi 

a temperatura ambiente per garantire l'equilibrio termodinamico iniziale di entrambi i 

liquidi; la successiva diluizione con acqua induce la diffusione del solvente organico con 

formazione delle particelle colloidali. Il processo di diffusione è più lento rispetto 

all’evaporazione del solvente organico; la dimensione delle nanodroplets diminuirà 

improvvisamente durante la diffusione del solvente [181]. Questa tecnica permette 

generalmente di produrre nanosfere, mentre le nanocapsule possono essere ottenute solo 

aggiungendo una piccola quantità di olio nella fase organica; il diametro finale delle 

nanocapsule è influenzato dalla concentrazione di olio, dal rapporto volumetrico tra le due 

fasi dell’emulsione e dalla concentrazione dei tensioattivi [182]. Questa metodica è inoltre 

caratterizzata da vantaggi come alte rese, facile scale-up, non necessita di processi ad alta 

energia, garantisce un’alta riproducibilità e generalmente un’ottimale efficienza di 

caricamento [183]. Tuttavia grandi volumi di acqua devono essere eliminati dalla 

sospensione nanoparticellare, ed è elevato il rischio che molecole di farmaci idrofili siano 

perduti nella fase esterna durante il processo di emulsione.  

Il metodo emulsification-solvent diffusion descritto può essere considerato uno dei metodi 

di emulsification/reverse salting-out [184]. In questo caso l’emulsione sarà composta da 

un solvente organico miscibile con l’acqua (ad esempio acetone), mentre la fase acquosa 

esterna conterrà degli agenti di salting-out di natura elettrolita (cloruro di magnesio, 

cloruro di calcio o magnesio acetato) o glucidica (saccarosio), e tensioattivi. L’emulsione 

si formerà spontaneamente grazie senza la necessità di impiegare alti sforzi di taglio ed alte 

energie [185]. La miscibilità delle due fasi è ridotta dalla saturazione della fase acquosa 

che permetterà la formazione di un’emulsione O/W; un effetto di reverse salting-out può 

essere ottenuto diluendo l’emulsione O/W formata con un eccesso di acqua per 

promuovere la diffusione dell’acetone dalla fase interna a quella esterna, promuovendo 

quindi la precipitazione del polimero in nanodroplets. Il restante solvente organico e gli 

agenti di salting-out verranno eliminati mediante filtrazione a flusso incrociato [186]. La 

condizione di completa miscibilità tra le due fasi non è essenziale, ma senz’altro facilita il 

processo: infatti se non ci fosse questa condizione iniziale, dovrebbe essere usata 
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un’elevata quantità di acqua per indurre la formazione delle nanoparticelle [184]. Il 

principale vantaggio del metodo di salting-out è l’assenza dei solventi clorurati; tuttavia 

questa tecnica è applicabile alla veicolazione di biomolecole lipofile, e necessita di 

drastiche fasi di purificazione per allontanare i sali.  

Per quanto riguarda i processi one-step, le principali tecniche da ricordare sono il metodo 

della dialisi, la tecnologia dei fluidi supercritici e la nanoprecipitazione. Il metodo della 

dialisi è ampiamente utilizzato con successo per la preparazione di nanoparticelle 

polimeriche con una distribuzione dimensionale ridotta [187]. Le membrane da dialisi con 

un opportuno cut-off di peso molecolare (MWCO, molecular weight cut-off) sono usate 

come barriere fisiche nei confronti del polimero; questo è disciolto in un solvente organico, 

posto all’interno della membrana da dialisi, quindi dializzato contro un non-solvente 

(ovviamente i due solventi dovranno essere miscibili tra loro) [172]. Gradualmente il “non-

solvente” per il polimero diffonde all’interno della membrana miscelandosi con il “buon 

solvente”: un incremento della tensione interfacciale induce l’aggregazione del polimero 

con formazione della sospensione colloidale di nanoparticelle. La morfologia e la 

distribuzione dimensionale delle nanoparticelle possono essere modulate dalla coppia 

solvente/non-solvente, dal MWCO della membrana da dialisi, dalla concentrazione 

polimerica e dalla velocità di miscelazione tra i solventi [188]. Sebbene questo metodo sia 

semplice e comune, il grande e dispendioso volume di solventi da utilizzare e le 

tempistiche utilizzate potrebbero causare un prematuro rilascio del farmaco dai carrier.  

La tecnologia dei fluidi supercritici è emersa come strategia alternativa di preparazione di 

sistemi di drug delivery micro- e nanometrici; è una tecnologia con un basso profilo di 

tossicità, un’elevata riproducibilità e scale-up, un buon controllo dell’omogeneità 

strutturale [189]. Prevede l’impiego di un fluido supercritico, ovvero un solvente che al di 

sopra delle sue condizioni critiche di temperatura e pressione presenta delle proprietà 

chimico-fisiche intermedie tra un gas (ad esempio come viscosità) ed un liquido (ad 

esempio come densità). La CO2 supercritica (scCO2) è ampiamente utilizzata grazie ai suoi 

parametri critici di temperatura e pressione moderati (31.1 °C, 73.8 bar); inoltre è 

facilmente reperibile, economica, non infiammabile, non tossica ed innocua per l’ambiente 

[190]. C’è una vasta letteratura sulla produzione di microparticelle contenenti farmaci 

mediante questa tecnica, rispetto a quella relativa alle nanoparticelle Tuttavia, l’impiego di 

questa metodica richiede un elevato investimento economico per il sistema ad alta 

pressione, ed è fortemente limitato a causa della ridotta varietà di fluidi supercritici, 
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considerano il fatto che molti polimeri mostrano per essi una scarsa solubilità o una 

completa insolubilità [174].  

Tra tutti i processi di preparazione one-step delle nanoparticelle, il più comune è senz’altro 

il metodo della nanoprecipitazione, messo a punto da Fessi e collaboratori [191]. Il 

polimero è disciolto in un solvente organico miscibile con l’acqua, con una polarità 

intermedia; a questa soluzione è aggiunta la soluzione acquosa direttamente, a vari step, 

goccia a goccia o con una velocità controllata [192]. Le nanoparticelle si formeranno 

istantaneamente grazie alla diffusione spontanea e veloce della soluzione polimerica nella 

fase acquosa; questo processo sembra essere governato dall’effetto Gibs-Marangoni per cui 

al diminuire della tensione interfacciale tra le due fasi aumenta l’area superficiale grazie 

alla rapida diffusione con formazione di piccole gocce di solvente organico [193]. Il 

solvente organico quindi diffonderà dall’interno delle gocce verso la fase acquosa, e il 

polimero coacerverà formando nanocapsule o nanosfere. Il solvente organico 

comunemente usato è l’acetone poiché è miscibile con l’acqua e facilmente rimovibile 

mediante evaporazione. Anche l’etanolo e miscele binarie (acetone e acqua, etanolo o 

metanolo) possono essere utilizzate, così come possono essere utilizzate due fasi acquose o 

due fasi organiche [192,194]. Le nanoparticelle ottenute sono solitamente caratterizzate da 

una dimensione e una distribuzione dimensionale ben definita. Inoltre modificando 

attentamente la natura e la concentrazione delle componenti, il rapporto tra le due fasi, la 

velocità di miscelazione e di agitazione, è possibile controllare le proprietà chimicofisiche 

dei sistemi carrier. L’ottimizzazione del processo di nanoprecipitazione permette di 

migliorare la produzione e soprattutto il caricamento di farmaci.  

Le piattaforme microfluidiche potrebbero costituire delle valide e promettenti alternative 

per la produzione controllata di nanoparticelle polimeriche mediante processo di 

nanoprecipitazione, in quanto il flusso idrodinamico assicura una rapida e completa 

miscelazione del solvente e non-solvente all’interno dei microcanali microfluidici 

[195,196]. Nel corso degli ultimi decenni le tecnologie lab-on-a-chip (LOC) hanno 

portato a considerevoli progressi nello sviluppo di microsistemi per applicazioni chimiche, 

biologiche e mediche, per la produzione di nanoparticelle, sistemi fibrillari, 

microparticelle, e per l’esecuzione di processi di polimerizzazione, sintesi organiche, saggi 

analitici e tanto altro [197]. Si basano essenzialmente su un processo di micromiscelazione 

e sull’impiego di micromixer, ovvero sistemi miniaturizzati all’interno dei quali è favorito 

l'intimo contatto tra le molecole reagenti per consentire lo svolgimento del processo 

preposto. Il processo di micromiscelazione è governato dalle stesse leggi che regolano il 
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flusso di un fluido su macroscala. Sebbene i dispositivi microfluidici non siano una mera 

versione miniaturizzata delle loro controparti su macroscala poiché molte caratteristiche 

fisiche non decrescono linearmente (rapporto area superficiale/volume, tensione 

superficiale, diffusione), la miniaturizzazione conferisce caratteristiche peculiari che 

possono essere sfruttate per eseguire processi che sarebbero difficoltosi o addirittura 

impossibili realizzare su macroscala.  

I processi microfluidici sono caratterizzati da una costante presenza di condizioni di flusso 

laminare. Come è noto, il flusso di un fluido è generalmente distinto in laminare 

(caratterizzato da un moto regolare e costante del fluido) e turbolento (caratterizzato da 

vortici e fluttuazioni del flusso). Fisicamente i due regimi differiscono in termini di forze 

viscose ed inerziali; il numero di Reynold (Re) permette di valutare se il flusso di 

scorrimento di un fluido è di regime laminare (Re<2000) o turbolento (Re>4000). Per i 

sistemi microfluidici, il valore di Re è tipicamente più piccolo di 100, pertanto il flusso è 

considerato essenzialmente laminare. Questa caratteristica ha una diretta conseguenza sulla 

miscelazione all'interno dei dispositivi microfluidici poiché in un ambiente in cui il flusso è 

restrittivamente lineare, la miscelazione è largamente dominata dall'avvezione e dalla 

diffusione molecolare passiva. Inoltre, la distanza di diffusione può essere estremamente 

piccola, pertanto una diminuzione nella distanza riduce notevolmente il tempo richiesto per 

una completa miscelazione dei fluidi focalizzati. 

I micromixers sono generalmente progettati con geometrie di canale che riducono il 

percorso di miscelazione ed aumentano l'area superficiale di contatto. Il piccolo volume 

interno fornisce l'opportunità di ridurre la quantità di campione richiesto; sono infatti 

caratterizzati da canali con dimensioni comprese tra 10 e 400 μm e questo consente un 

aumento nel rapporto area superficiale/volume rispetto ai sistemi su macroscala (10000-

50000 m2·m-3 contro 100-2000 m2·m-3). Recentemente, lo sviluppo di sistemi microfluidici 

capaci di generare piccole gocce di liquido in maniera controllata, ha consentito la 

possibilità di eseguire diverse tipologie di processi chimici e biologici, includendo la 

sintesi di biomolecole, la realizzazione di drug delivery systems e lo svolgimento di test 

diagnostici. 

I micromixers sono generalmente classificati in attivi quando utilizzano una fonte di 

energia esterna per ottenere la miscelazione, e passivi quando funzionano basandosi 

esclusivamente sull'energia di pompaggio. Generalmente i micromixers attivi hanno una 

più alta efficienza di miscelazione; tuttavia l'esigenza di integrare dispositivi periferici 

come fonte di energia esterna all'interno del micro-dispositivo ed il complesso e costoso 
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processo di fabbricazione, limitano la realizzazione di tali dispositivi. I micromixers 

passivi sono stati i primi dispositivi microfluidici riportati in letteratura; spesso 

comportano una fabbricazione meno costosa e più conveniente, e possono essere 

facilmente integrati in dispositivi LOC più complessi. La riduzione del tempo di 

miscelazione è generalmente ottenuta splittando la corrente di fluido attraverso l'uso di 

laminazione seriale o parallela, focalizzando idrodinamicamente i flussi di miscelazione, 

introducendo bolle di gas (slug) o goccioline di liquido (droplet) nel flusso o migliorando 

l'avvezione caotica mediante l'uso di nervature e scanalature prodotte sulle pareti del 

canale [198]. La rapidità della miscelazione all’interno di un micromixer rappresenta un 

valido vantaggio per i processi di nanoprecipitazione [196]. Karnik e collaboratori hanno 

preparato nanoparticelle di PLGA-PEG mediante tecnica microfluidica, miscelando 

soluzioni polimeriche in acetonitrile con acqua e usando un micromixer hydrodynamic 

flow focusing. L’autoassemblaggio del copolimero PLGA-PEG durante la 

nanoprecipitazione avviene in 3 stadi, come è riportato in Figura 16.  

 

 

Figura 16. Processo di nanoprecipitazione in tre stadi del copolimero PLGA-PEG: (I) nucleazione delle 

nanoparticelle, (II) aggregazione e crescita, (III) completamento del processo [196] 
 

Attraverso un processo di diffusione controllata del polimero nel non-solvente, si vengono 

a formare delle nanodroplets che gradualmente aumentano in dimensione. Questo processo 

continua finché le nanoparticelle diventano sufficientemente grandi, con formazione di uno 

strato di solvatazione sulla superficie particellare che porta al blocco cinetico della crescita 

dimensionale delle nanoparticelle. Se la velocità di miscelazione iniziale è lenta, la seconda 
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fase di aggregazione ritarda a raggiungere la completezza e non si forma la barriera di 

solvatazione; pertanto l’aggregazione continuerà e si produrranno nanoparticelle più 

grandi. Invece, se la miscelazione avviene più velocemente (τ MIX < τ AGG) la dimensione 

delle nanoparticelle potrebbe diventare indipendente dal tempo di miscelazione e dalla 

concentrazione polimerica. Il risultato sarà la formazione di nanoparticelle bloccate 

cineticamente, con un diametro medio particellare inferiore e una migliore omogeneità 

rispetto alle particelle preparate mediante miscelazione lenta [196]. 

 

In generale, le nanotecnologie e le tecnologie LOC offrono la possibilità di progettare drug 

delivery systems particolarmente adatti alla somministrazione oculare in grado di veicolare 

un’ampia varietà di farmaci e biomolecole allo scopo di aumentare la solubilità in acqua di 

un farmaco lipofilo, la stabilità di farmaci suscettibili alla degradazione idrolitica ed 

enzimatica, l’interazione con l’epitelio corneale e congiuntivale, il tempo di ritenzione e il 

profilo di rilascio del farmaco all’interno del corpo vitreo [199–201].  

Le nanoparticelle composte da matrici polimeriche sono state proposte come sistemi adatti 

alla somministrazione oculare topica di diverse classi di farmaci a partire dalla metà degli 

anni '80. Le nanoparticelle costituite da polimeri cationici e bioadesivi hanno mostrato 

maggior tempo di ritenzione sulla superficie oculare dopo instillazione nel sacco 

congiuntivale [160,170]. Tahara e collaboratori hanno progettato delle nanoparticelle di 

PLGA per la somministrazione oculare topica di farmaci ad azione retinica; queste 

nanoparticelle sono state rivestite con chitosano per ottenere un sistema mucoadesivo. 

Sebbene si sia ottenuto un miglioramento nell’assorbimento del farmaco grazie 

all’aumento del tempo di residenza in situ, l’assorbimento delle nanoparticelle è apparso 

limitato a causa delle dimensioni del carrier polimerico (>300nm) [202]. Generalmente, le 

dimensioni delle nanoparticelle dovrebbero rientrare in un range dimensionale opportuno e 

inferiore a 300 nm, per ottenere un target retinico. Parallelamente, la somministrazione 

intravitreale di nanoparticelle di albumina è stata studiata per il trattamento di patologie 

retiniche. Le proprietà chimico-fisiche di questi carrier hanno rivelato un migliore uptake e 

penetrazione nelle cellule della glia retiniche, oltreché la diffusione nella porzione 

coroidale pretrattata con il laser [203]. Inoltre, le nanoparticelle di PLGA garantiscono una 

migliore ritenzione cellulare in quanto riescono a sfuggire dal sistema endolisosomiale, 

prolungando così l’efficacia terapeutica [204]. 

Considerando l’importanza della somministrazione intravitreale nel trattamento di 

patologie a carico del segmento posteriore dell’occhio, sono stati studiati i fattori generali 
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che influenzano la mobilità delle nanoparticelle nel corpo vitreo dopo iniezione 

intravitreale Grazie all’impiego del multiple particle tracking e della microscopia a 

fluorescenza, Xu e collaboratori hanno dimostrato che la diffusione nanoparticellare 

dipende dalla stabilità colloidale, dalla dimensione, dalla carica superficiale e dalla 

concentrazione [205]. Generalmente, introducendo molecole di farmaco nell’umor vitreo 

mediante iniezione intravitreale in forma di soluzione, sospensione o caricate in un sistema 

carrier, si assiste ad una lenta diffusione dell’agente terapeutico verso il tessuto target e ad 

un concomitante processo di clearance (che può avvenire attraverso la via anteriore o 

attraverso la vascolatura retinica) [206]. Sakurai e collaboratori hanno studiato l’effetto 

delle dimensioni particellari sulla distribuzione intravitreale, preparando delle nanosfere 

polimeriche (fluorescent polystyrene) con un diametro medio pari a 2 µm, 200 nm e 50 nm. 

Le particelle più piccole di 200 nm sono state osservate nella retina dopo 2 mesi post 

iniezione, mentre le particelle micrometriche sono state trovate distribuite nell’apparato 

zonulare di Zinn e nella cavità vitreale. Una considerevole opacità del vitreo è stata 

osservata nella retina per particelle con diametro di 2 µm, mentre le particelle 

nanometriche presentano una distribuzione omogenea nel vitreo dopo un mese post 

iniezione. Probabilmente le particelle micrometriche sono troppo grandi per penetrare nel 

tessuto retinico [206]. L’effetto della carica superficiale del nanocarrier sulla diffusione 

intravitreale è stato analizzato da Kim e collaboratori, utilizzando nanoparticelle di 

albumina sierica umana (HSA) cationiche ed anioniche. Le particelle anioniche della 

dimensione di 114 nm e un potenziale-ζ di -33.3 mV sono in grado di diffondere 

facilmente attraverso le fibrille di collagene intravitreali e di raggiungere la retina, 5 ore 

post iniezione; le particelle cationiche (diametro pari a 175.5 e potenziale-ζ di +11.7 mV) 

restano bloccate e in forma aggregata nel corpo vitreo [203].  

Le nanoparticelle PEGilate e neutre non tendono ad interagire con i componenti del corpo 

vitreo, e sono in grado di diffondere liberamente se presentano una dimensione inferiore a 

500 nm. c o se la loro concentrazione supera una certa soglia oltre la quale si manifestano 

effetti sterici ed idrofobici; le particelle cationiche sono completamente immobili, 

indipendentemente dalla dimensione o dalla concentrazione, in quanto interagiscono con le 

fibrille di collagene anioniche del corpo vitreo attraverso interazioni elettrostatiche (Figura 

17) [205].  
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Figura 17. Influenza della carica superficiale, dimensione e concentrazione delle nanoparticelle sulla loro 

mobilità nel corpo vitreo [PS-COOH NP: anionic polystyrene nanoparticles; PS-NH2 NP: cationic 

polystyrene-amine nanoparticles; PS-PEG NP: PEGylated polystyrene nanoparticles] [205] 

 

Una valida strategia per limitare le interazioni elettrostatiche con le componenti vitreali, 

aumentare la mobilità nel corpo vitreo e migliorare l’interazione con le cellule del tessuto 

retinico è quella di utilizzare l’acido ialuronico per rivestire o per realizzare i nanocarrier. 

Koo e collaboratori hanno osservato che le nanoparticelle di HA (particle size di 200 nm e 

potenziale-ζ di -26mV) sono in grado di diffondere attraverso il gel vitreale e di 

accumularsi nelle regioni più profonde della retina in seguito a somministrazione 

intravitreale; inoltre queste nanoparticelle sono bioeliminate dal tessuto retinico entro 

pochi giorni [207].  

Un altro approccio di notevole importanza è l’impiego di un targeting attivo allo scopo di 

indirizzare selettivamente le nanoparticelle alle lesioni neovascolari, ad esempio mediante 

l’impiego della sequenza peptidica arginina-glicina-aspartato (RGD) sulla superficie 

esterna delle nanoparticelle. La sequenza RGD è capace di legare diverse integrine 

(glicoproteine trans-membrana, deputate all’adesione cellulare), tra cui l’isoforma αvβ3 e 

αvβ5, essenziali per la formazione di nuovi vasi sanguigni ed iper-espresse nello stato 

angiogenico. In una coroide sana e non proliferante, l’espressione di queste integrine è 

minima, mentre nel processo di angiogenesi l’iper-espressione è necessaria in quanto 

conferisce alle cellule endoteliali la capacità di migrare e legarsi alla matrice extracellulare 

durante il processo di rimodellamento [208]. In uno studio è stato dimostrato che in un 

occhio sano le nanoparticelle funzionalizzate con l'RGD lineare non sono capaci di 
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interagire con la vascolatura intatta e quindi non si accumulano significativamente; quando 

sulla superficie colloidale è presente la sequenza ciclica dell’RGD, le nanoparticelle 

raggiungono e legano le integrine dei capillari sani [209]. A causa della restrizione 

conformazionale imposta dalla ciclizzazione, i peptidi RGD ciclici mostrano un’affinità 

alle integrine di circa 100 volte maggiore rispetto ai loro corrispettivi peptidi lineari; ciò 

potrebbe causare un’aumentata interazione delle nanoparticelle funzionalizzate con la 

coroide sana, nonostante il basso livello di espressione delle integrine. In un processo 

patologico di neoangiogenesi probabilmente il legame tra l’endotelio e nanoparticelle 

funzionalizzate con ligandi a bassa affinità come l’RGD lineare, è favorito dall’aumentata 

avidità di legami multivalenti sui vasi. Poiché le nanoparticelle presentano diverse 

molecole target sulla loro superficie, esse potrebbero avere la capacità di legare diversi 

recettori simultaneamente; l’affinità di un ligando per il recettore non cambia ma la 

maggior espressione dei recettori porta ad interazioni multiple nanoparticella-recettore, ad 

una maggiore avidità di interazione e di conseguenza ad una più forte associazione (Figura 

18).  

 

Figura 18. Interazione tra le nanoparticelle funzionalizzate con l’RGD ciclico e le integrine espresse nella 

vascolatura oculare [27] 
 

Infine è necessario ricordare che i peptidi RGD ciclici hanno anche un’attività intrinseca 

antiangiogenica: grazie alla loro capacità di legare e antagonizzare le integrine, mostrano 

un potente effetto inibitorio sulla neovascolarizzazione coroideale e retinica, oltreché un 
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effetto positivo sul rimodellamento fibrovascolare durante la progressione della malattia 

neovascolare dell’occhio [210].  

 

1.4 L’acido ialuronico 

L’acido ialuronico (HA) è un biopolimero ampiamente utilizzato in ambito oftalmico per la 

formulazione di diversi ocular DDS; per la preparazione di questi sistemi può essere 

utilizzato l’HA estratto da diversi tessuti animali, come la cresta del gallo, oppure l’HA di 

origine biofermentativa [211]. L’acido ialuronico è un polisaccaride a struttura lineare 

costituito da unità ripetitive di N-acetil-D-glucosammina e acido D-glucuronico, e 

caratterizzato da legami glicosidici β 1-3 e β 1-4. Il valore di pKa dei gruppi carbossilici è 

pari a 3-4, pertanto questi gruppi nell’ambiente fisiologico a pH 7.4 sono prevalentemente 

in forma ionizzata conferendo una carica negativa al polimero; i gruppi carbossilato si 

presentano naturalmente in forma di sale sodico (Figura 19). 

 

 

Figura 19. Struttura chimica del dimero costitutivo dell’acido ialuronico 
 

L’HA è caratterizzato da un elevato peso molecolare compreso tra 20 kDa e 4000 kDa 

circa [212]. Le catene di HA ad alto peso molecolare (HAHMW) assumono in soluzione 

acquosa una conformazione random-coil, per interazione con le molecole d’acqua 

mediante legami ad idrogeno; grazie a questa particolare conformazione e soprattutto 

all’elevato peso molecolare, l’HAHMW è in grado di assorbire acqua ed aumentare il suo 

volume 1000 volte di più rispetto a quello iniziale formando un gel elastico e viscoso con 

un elevato volume idrodinamico [213].  

L’HA è costitutivamente presente nell’organismo umano. È sintetizzato da tre diverse 

sintasi ialuroniche trans-membrana (HAS1, HAS2 e HAS3) e secreto poi nella matrice 

extracellulare (ECM); la sua degradazione avviene invece ad opera delle ialuronidasi 

(HYALs). È uno dei componenti principali della matrice extra-cellulare dei tessuti 
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connettivi nonché del corpo vitreo oculare; influenza la proliferazione e la migrazione 

cellulare, ed è coinvolto nella modulazione di diversi sagnali intracellulari [214]. Diversi 

recettori sono coinvolti in queste funzioni intracellulari, tra cui il gruppo delle proteine 

CD44, il recettore endoteliale dei vasi linfatici LYVE-1, il recettore per la motilità mediata 

dal ialuronato RHAMM, e il recettore per l’endocitosi HARE [212]. In particolare, il CD44 

è responsabile dell’interazione tra l’HA e la superficie di specifiche cellule, nel processo di 

adesione cellulare (aggregazione e migrazione), nella proliferazione cellulare, nella 

risposta infiammatoria, nell’angiogenesi e nella riparazione dei tessuti. Inoltre, è 

particolarmente iper-espresso in diversi tipi di tumori, nella isoforma CD44v6. Il peso 

molecolare dell’acido ialuronico è strettamente in relazione con le sue proprietà chimico-

fisiche (come già descritto precedentemente) e biologiche. Generalmente l’HA natio ad 

alto peso molecolare (HAHMW con MW da 2000 a 1000 kDa) è presente nella matrice 

extra-cellulare con un’azione anti-infiammatoria e un effetto anti-angiogenico, mentre per 

valori bassi in peso molecolare (<5 kDa) vi è un coinvolgimento nei processi infiammatori 

[215]. D’Agostino e collaboratori hanno condotto uno studio comparativo su diversi 

frammenti di acido ialuronico con MW compreso tra 1800 e 6 kDa, studiando in vitro 

l’effetto di wound dermal reparation su modelli costituiti da cheratinociti. È stato 

dimostrato che i frammenti ad alto e intermedio peso molecolare sono in grado di indurre 

la rigenerazione tissutale, mentre il frammento a 6 kDa addirittura ne previene la 

riparazione. Per ogni frammento è stato inoltre valutata la capacità di stimolare 

l’espressione di biomarker pro-infiammatori (IL-6, TGF-β1, TNF-α): si osserva un trend di 

iper-espressione fattoriale al diminuire del peso molecolare dei frammenti studiati [216].  

Dal punto di vista farmaceutico, l’acido ialuronico è biodegradabile, biocompatibile, non 

tossico e non immunogenico. Può essere modificato chimicamente mediante processi di 

crosslinking o reazioni di coniugazione, sfruttando i gruppi ossidrili primari o secondari, i 

gruppi carbossilici e il gruppo N-acetilico [213]. La funzionalizzazione chimica permette 

di migliorare le prestazioni del polimero per la preparazione di drug delivery systems; ad 

esempio, è possibile rallentarne la cinetica di degradazione e migliorarne le prestazioni 

meccaniche. Grazie alle favorevoli proprietà chimicofisiche e biologiche, l’acido 

ialuronico è ampiamente utilizzato nel trattamento dell’osteoartite, nella chirurgia oculare, 

nella chirurgia plastica, in medicina rigenerativa, nel drug delivery per la progettazione di 

carrier per sistemi di targeting attivo nella terapia anti-cancro e per la veicolazione di 

proteine, peptidi e acidi nucleici, e nella veicolazione di agenti di imaging. Per far fronte ai 
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diversi scopi, l’acido ialuronico è utilizzato come polisaccaride di base per la preparazione 

di nanoparticelle, nanocomplessi, matrici, idrogel, micelle ecc. [217].  

L’acido ialuronico è ampiamente utilizzato come un bioavailability-enhancer nelle 

formulazioni oculari topiche [218]: grazie alla presenza di questo polisaccaride, è stato 

dimostrato che il tempo di residenza pre-corneale dei farmaci quali pilocarpina, timololo, 

gentamicina, tobramicina è notevolmente prolungato [219]. Inoltre per le sue proprietà 

viscoelastiche e mucoadesive, l’HA presenta degli effetti benefici sull’epitelio corneale, 

ovvero protezione contro la deidratazione, riduzione del tempo di guarigione, riduzione 

della risposta infiammatoria, e la lubrificazione della superficie oculare [220]. Pertanto è 

ampiamente utilizzato in oftalmologia non solo come eccipiente ma come componente 

primario dei sostituti lacrimali artificiali; tantissime formulazioni di eye drops a base di 

acido ialuronico e ad alta prestazione sono attualmente di grande interesse clinico [221]. 

L’HA è stato inoltre ampiamente studiato come sostituto vitreale in interventi vitreo-

retinici o in caso di distacco di retina dovuto a retinopatia diabetica. Convenzionalmente 

sono usati gas inerti o olio di silicone, ma sono correlati a diversi svantaggi come una 

breve durata di azione per quanto riguarda i gas, e una necessaria rimozione chirurgica nel 

secondo caso. L’acido ialuronico costituisce una soluzione ottimale per la sua 

biocompatibilità e facile iniettabilità (ad opportune concentrazioni); tuttavia a causa della 

sua rapida cinetica di degradazione è prevista una somministrazione ogni 7/10 giorni [222]. 

Diverse strategie sintetiche sono state messe a punto per rallentare i processi di 

degradazione. Schramm e collaboratori hanno studiato la tollerabilità e la cinetica di 

degradazione dell’HA crosslinkato mediante raggi UV con l’acido adipico diidrazide o 

l’N-vinil-pirrolidone; è stata dimostrata una riduzione in vitro pari al 10% nelle prime 

quattro settimane seguita da una lenta cinetica di degradazione, e oltretutto una massima 

tollerabilità in vivo dopo impianto nella cavità vitrea dei conigli [223]. 
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2. SCOPO DELLA TESI 

 

L’ocular drug delivery è una delle sfide più promettenti ed interessanti affrontate dai 

tecnologi farmaceutici. Come già descritto, l’anatomia, la fisiologia e la biochimica 

dell’occhio rendono quest’organo estremamente impervio a diverse sostanze; 

l’ammiccamento, la lacrimazione, il turnover lacrimale, il drenaggio naso-lacrimale, la 

complessa struttura corneale, la BAB e la BRB costituiscono degli ostacoli non indifferenti 

nella veicolazione di farmaci somministrati per via topica e diretti alla porzione posteriore 

dell’occhio [117]. Tra le diverse patologie progressive a carattere neovascolare che 

colpiscono il segmento posteriore dell’occhio ricordiamo la DMLE, la RD, l’edema 

maculare e la retinite pigmentosa. Queste sono tutte caratterizzate da un processo 

incontrollato di neovascolarizzazione, che nei casi più gravi compromette l’integrità e la 

funzionalità della retina, con degenerazione e/o morte dei fotorecettori [22,23]. In queste 

condizioni patologiche, il delicato equilibrio tra fattori pro-angiogenici e fattori anti-

angiogenici è fortemente sbilanciato verso un’iper-espressione di fattori pro-angiogenici, 

primo fra tutti il VEGF. Le terapie farmacologiche con farmaci anti-infiammatori e anti-

VEGF, usati singolarmente o combinati tra loro, permettono di ottenere un miglioramento 

nel trattamento delle retinopatie, poiché sono in grado di ridurre i livelli di espressione dei 

fattori pro-angiogenici (seppur con meccanismi d’azione differenti). Questi sono dei 

trattamenti di lunga durata e solitamente prevedono l’impiego di vie di somministrazione 

invasive con la comparsa di effetti secondari indesiderati non trascurabili, tra cui ad 

esempio la morte di un numero eccessivo di cellule neuronali nella retina a causa di un 

blocco eccessivo e continuato del VEGF [224].  

In questo complesso scenario, l’applicazione delle nanotecnologie in oftalmologia risulta 

essere estremamente vantaggiosa e interessante per il trattamento delle diverse patologie 

degenerative della retina. Uno dei vantaggi sarebbe quello di limitare il numero di 

somministrazioni giornaliere, allo scopo di ridurre notevolmente la comparsa degli effetti 

indesiderati secondari e di migliorare la compliance del paziente. Ovviamente, i diversi 

nanosistemi dovranno essere progettati con un opportuno razionale al fine di ottenere una 

migliore interazione con il sito della somministrazione oculare, un rilascio controllato del 

farmaco e di conseguenza un aumento della biodisponibilità nel sito target [225]. Tra i 

diversi carrier colloidali, le micelle polimeriche sono ampiamente accettate per la 

somministrazione oculare topica di farmaci lipofili, in quanto le dimensioni nanometriche 
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(<300 nm) risultano essere appropriate e favorevoli per la permeazione corneale (mediante 

un meccanismo trans-cellulare e/o para-cellulare) di molecole scarsamente solubili in 

acqua [127]. Diversi polisaccaridi possono essere impiegati come materiali di partenza per 

la sintesi di derivati anfifilici e la realizzazione di micelle polimeriche grazie alla loro 

biocompatibilità, biodegradabilità e versatilità chimica; in particolare, i polisaccaridi 

anionici sono ampiamente utilizzati per la formulazione di nanosistemi mucoadesivi poiché 

in grado di stabilire legami ad idrogeno con la mucina presente sulla superficie oculare 

[226]. Parallelamente, la nanoparticelle polimeriche rappresentano dei sistemi carrier 

altamente vantaggiosi per la somministrazione intra-vitreale di farmaci ad azioni retinica, 

poiché potenzialmente in grado di aumentarne la biodisponibilità in situ. Se progettate 

correttamente (in termini di particle size, carica superficiale, polimero utilizzato, 

concentrazione, ecc …), le nanoparticelle polimeriche sono in grado di diffondere con 

velocità opportuna nel corpo vitreo e garantire un’adeguata biodisponibilità retinica.  

 

Considerato lo stato dell’arte, lo scopo della presente tesi di Dottorato di Ricerca è stato 

quello di realizzare differenti ocular drug delivery systems potenzialmente utili per il 

trattamento di patologie degenerative della retina, utilizzando l’acido ialuronico con 

differente peso molecolare come biopolimero di partenza. L’acido ialuronico è stato scelto 

perché, essendo un biopolimero presente nel bulbo oculare, possiede un’elevata capacità di 

interagire con le strutture oculari (signaling biologico) e una buona biodegradabilità. 

Inoltre è importante ricordare che il peso molecolare influenza l’attività biologica dell’HA: 

quello ad elevato peso molecolare è coinvolto principalmente nel mantenimento del tono 

tissutale grazie alla sua attività osmotica, mentre quello a basso peso molecolare è 

coinvolto nell’attività di signaling e riconoscimento cellulare [216]. Tuttavia, per la 

realizzazione di DDS sono progettati ed utilizzati diversi derivati chimici dell’HA, allo 

scopo di migliorare le sue proprietà chimicofisiche, cambiare l’affinità e la solubilità in 

acqua, regolare il comportamento viscoelastico e modulare la resistenza idrolitica. In tal 

modo i derivati dell’HA risulteranno adatti per l’impiego in campo biomedico nella 

progettazione di carrier nanometrici. 

Pertanto, la ricerca svolta durante il periodo di Dottorato si è basata sull’impiego dell’acido 

ialuronico a differente peso molecolare per la progettazione di derivati chimici da poter 

impiegare per la realizzazione di micelle polimeriche e nanoparticelle polimeriche.  

La prima linea di ricerca sviluppata ha avuto come obiettivo la realizzazione di micelle 

polimeriche; per poter presuppore una somministrazione oculare topica, questi sistemi 
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dovrebbero essere in grado di interagire con il tessuto corneale e avere un appropriato 

tempo di ritenzione in situ al fine di migliorare la permeazione trans-corneale di farmaci 

idrofobici caricati al loro interno. 

Per la realizzazione delle micelle polimeriche è stato scelto l’HALMW (MW 240 kDa) e 

l’HAMINI (MW < 10 kDa) come polimero di partenza per la sintesi di diversi derivati 

anfifilici potenzialmente in grado di aggregare in mezzo acquoso.  

Inizialmente, il lavoro è stato svolto utilizzando l’HALMW per la sintesi di diversi derivati 

siglati HALMWC18 e HALMWC16; la funzionalizzazione chimica con l’ottadecilammina 

(C18NH2) o l’esadecilammina (C16NH2) è stata condotta sugli ossidrili primari dell’acido 

ialuronico (previa attivazione degli stessi con il bis(4-nitrofenil)carbonato) secondo un 

diverso rapporto molare. I derivati sintetizzati sono stati opportunamente caratterizzati allo 

scopo di valutare la loro solubilità in acqua e la tendenza a formare micelle; solo per i 

derivati con le caratteristiche chimicofisiche opportune è stata valutata la capacità di 

incorporare il desametasone, corticosteroide ampiamente utilizzato nel trattamento di 

patologie acute e croniche del segmento oculare posteriore [227]. Tuttavia i risultati 

ottenuti non sono risultati essere soddisfacenti per lo scopo prefissato. 

Pertanto è stato impiegato l’HAMINI (MW < 10 kDa) per la preparazione di diversi derivati 

anfifilici, utilizzando l’esadecilammina come agente idrofobizzante. Sono stati sintetizzati 

e caratterizzati tre derivati anfifilici dell’HAMINI siglati HAC16a, HAC16b e HAC16c, 

rispettivamente con un DDC16mol% del 15, 12 e 7%, allo scopo di valutare come il diverso 

bilancio idrofilo/idrofobo dei derivati polimerici potesse influenzare le caratteristiche 

chimicofisiche delle micelle preparate. È stato scelto il metodo dell’evaporazione del co-

solvente per preparare le micelle polimeriche vuote e cariche di corticosteroidi; in 

particolare sono stati scelti il desametasone, il triamcinolone e il triamcinolone acetonide. 

Le micelle polimeriche HAC16a e HAC16b hanno mostrato i risultati migliori in termini di 

particle size e di drug loading. Inoltre, attraverso uno studio in vitro è stato studiato il loro 

carattere mucoadesivo e il derivato HAC16b ha mostrato un profilo di interazione con le 

mucine migliore rispetto al derivato a. Pertanto, il derivato b è stato scelto per la 

conduzione degli studi di permeazione in vitro ed ex vivo; nel primo caso sono state 

utilizzate le HCEpiC (Human Corneal Epithelial Cells) per l’allestimento di un sistema 

transwell, nel secondo caso invece le cornee bovine sono state impiegate come barriera 

selettiva all’interno di celle di diffusione verticale di Franz. Questi studi sono stati condotti 

per dimostrare la potenziale capacità delle micelle polimeriche HAC16b di incrementare la 
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permeazione trans-corneale dei farmaci scelti, agendo da penetration e/o permeation 

enhancers.  

Partendo quindi dai risultati positivi ottenuti per le micelle polimeriche HAC16b preparate, 

la ricerca tecnologica svolta successivamente è stata indirizzata verso la preparazione di 

nuove micelle polimeriche costituite da un derivato anfifilico dell’HAMINI siglato HA-

EDA-C16. Questo è caratterizzato da un DDC16mol% pari al 12% (come il derivato 

HAC16b) e dalla presenza di gruppi amminici liberi, con un DDEDAmol% del 48% circa 

(grazie alla funzionalizzazione con l’etilendiammina di una frazione degli ossidrili primari 

dell’HA, preventivamente attivati con il bis(4-nitrofenil)carbonato). La funzionalizzazione 

con l’etilendiammina è stata condotta per aumentare la versatilità chimica del derivato, allo 

scopo di preparare delle micelle polimeriche in cui lo shell esterno sia funzionalizzato con 

diverse molecole che possano migliorare la permeazione trans-corneale. Le molecole scelte 

a tale scopo sono state il polietilenglicole (PEG) e la L-carnitina (CRN). Il PEG, un 

polimero idrofilo con diverso peso molecolare, è frequentemente utilizzato per la 

realizzazione di ocular drug carrier poiché è in grado di permeare attraverso le barriere 

oculari, garantendo un miglioramento della farmacocinetica, biodisponibilità e 

distribuzione tissutale del nanocarrier [228]. È stato inoltre scelto per la funzionalizzazione 

delle micelle polimeriche HA-EDA-C16 poiché è stato dimostrato che la PEGilazione di 

nanocarrier somministrati sulla superficie oculare migliora le proprietà mucoadesive del 

sistema [229].  

La L-carnitina è un acido carbossilico ed amminoacido a catena corta, un composto 

zwitterionico ampiamente distribuito nei tessuti biologici; è costitutivamente presente nel 

film lacrimale dove svolge un’importante funzione osmoregolatoria necessaria per il 

mantenimento dell’integrità corneale [230]. Questa molecola è inoltre coinvolta nella β-

ossidazione degli acidi grassi attraverso un meccanismo di facilitazione del loro trasporto 

mitocondriale e attraverso la modulazione dell’omeostasi intracellulare del coenzima A 

[231] In questo lavoro sperimentale, la L-carnitina è stata scelta per la funzionalizzazione 

delle micelle polimeriche HA-EDA-C16 poiché sulla superficie apicale delle cellule umane 

corneali e congiuntivali sono presenti diversi organic cation/carnitine transporters 

OCTN1, OCTN2 e OCTN3 che trasportano cationi organici, L-carnitina e diverse 

acilcarnitine attraverso dei meccanismi specifici [232]; pertanto l’obiettivo sarebbe quello 

di aumentare il riconoscimento cellulare del sistema micellare con l’epitelio corneale, allo 

scopo di migliorarne ulteriormente la permeazione trans-corneale. 
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Partendo dal derivato HA-EDA-C16, sono stati sintetizzati e caratterizzati altri due derivati 

polimerici siglati HA-EDA-C16-PEG e HA-EDA-C16-CRN. 

I tre derivati polimerici ottenuti sono stati utilizzati per la preparazione di micelle 

polimeriche mediante la tecnica dell’evaporazione del co-solvente; inoltre, è stato possibile 

incorporare l’imatinib all’interno del core idrofobico micellare utilizzando questa metodica 

di preparazione. L’imatinib è un farmaco approvato dall’FDA nel trattamento della 

leucemia mieloide cronica e possiede un’azione inibitoria a livello del dominio tirosin-

chinasico della proteina di fusione BCR-ABL1 (Figura 20); l’impiego off label 

dell’imatinib a livello oculare potrebbe essere sfruttato per il trattamento delle diverse 

retinopatie poiché la proteina ABL1 sembra essere coinvolta nel processo di 

neoangiogenesi.  

 

 

Figura 20. Formula di struttura dell’imatinib 

 

In una condizione patologica retinica, la non completa risposta dell’endotelio vasale alle 

terapie anti-VEGF ha avvalorato l’ipotesi che probabilmente esistono dei pathway VEGF-

indipendenti che contribuiscono parallelamente al processo di neoangiogenesi. Da questa 

considerazione è scaturita la necessità di identificare delle terapie anti-angiogeniche 

efficaci che agiscano su nuovi target VEGF-indipendenti, e che possano essere utilizzate in 

combinazione o in alternativa alle terapie attuali. La neuropilina 1 (NRP1) è una 

glicoproteina trans-membrana che lega il VEGF; ha un ruolo essenziale nello sviluppo 

vascolare e nell’angiogenesi patologica [233]. Fisiologicamente, dopo aver legato il VEGF 

(con un’alta affinità per l’isoforma VEGF165), la NRP1 complessa con il recettore 

VEGFR2 per potenziare la trasduzione del segnale nelle cellule endoteliali vascolari; 

inoltre, la NRP1 è in grado di interagire con le integrine della matrice extra cellulare 

indipendentemente dall’interazione con il VEGFR2 [234]. Raimondi e collaboratori hanno 

dimostrato che la NRP1 è coinvolta nel processo di neoangiogenesi, attraverso un 
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meccanismo che coinvolge la proteina ABL1 e in maniera indipendente dal complesso 

VEGF/VEGFR2 [235]; ABL1 è una tirosin-chinasi non recettoriale con un dominio actin-

binding/bundling che induce un rimodellamento dell’actina mediante fosforegolazione in 

diverse linee cellulari [236]. In particolare, la NRP1 forma un complesso con ABL1 

inducendo la fosforilazione della paxilina (un target integrinico) e un concomitante 

rimodellamento dell’actina nelle cellule endoteliali vasali stimolate dalla fibronectina. 

Attraverso questo pathway, le cellule endoteliali vasali sono guidate in un processo di 

sprouting, branching e fusion vascolare [237,238]. Tale scoperta ha pertanto suggerito che 

il dominio tirosin-chinasico di ABL1 potrebbe costituire un nuovo e valido target per il 

trattamento di patologie retiniche a carattere neoangiogenico. Pertanto, gli inibitori del 

dominio tirosin-chinasico di ABL1, tra cui l’imatinib, potrebbero essere utilizzati per la 

realizzazione di una terapia anti-angiogenica che sia eventualmente complementare al 

trattamento con molecole ad azione anti-VEGF [235].  

Le micelle polimeriche HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e HA-EDA-C16-CRN vuote e 

cariche di imatinib sono state opportunamente caratterizzate per dimostrare il loro 

potenziale impiego come ocular DDS. In particolare, è stata valutata la capacità di 

permeare attraverso la cornea (mediante la preparazione di micelle polimeriche 

fluorescenti) e di fungere da penetration e/o permeation enhancer nei confronti 

dell’imatinib incorporato; inoltre è stata valutata la capacità dei sistemi carichi di inibire lo 

sprouting vasale su un modello in vitro di HUVEC (Human Umbilical Vein Endothelial 

Cells).  

 

La seconda linea di ricerca sviluppata ha avuto come obiettivo la realizzazione di 

nanoparticelle polimeriche utilizzando una piattaforma microfluidica. Come 

precedentemente accennato, lo sviluppo delle tecnologie “lab-on-a-chip” (LOC) ha 

consentito di raggiungere notevoli vantaggi nella realizzazione di nano- e micro-sistemi 

per applicazioni biomediche all’interno di appositi micromixer. La tecnica microfluidica è 

in grado di esaltare le caratteristiche fisiche della miscelazione in uno spazio ben definito e 

limitato; in particolare, all’interno di un micromixer la miscelazione dipende dai processi 

di avvezione e di diffusione molecolare passiva, pertanto è possibile condurre un processo 

di nanoprecipitazione controllata per la produzione di nanoparticelle con proprietà 

dimensionali opportune.  

È stato messo a punto un metodo microfluidico per la produzione di nanosistemi polimerici 

utilizzando un micromixer chip a laminazione sequenziale, in cui il flusso principale in 
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entrata è suddiviso in “n” sottoflussi che sono di seguito ricongiunti in un flusso laminare. 

In particolare, il micromixer chip utilizzato in questa procedura presenta 12 regioni di 

miscelazione che amplificano il numero dei flussi laminari migliorando significativamente 

l’efficienza di miscelazione, la velocità e la completezza del processo di 

nanoprecipitazione. Il polimero HAXS-EDA-C18, ottenuto per funzionalizzazione chimica 

dell’HA con porzioni ottadecilamminiche ed etilendiamminiche, è stato sintetizzato a 

partire dell’HAXS (MW 100 kDa). Questo derivato è liberamente disperdibile in acqua ma 

risente dell’incremento di forza ionica del mezzo, precipitando per desolvatazione; si 

presta in maniera ottimale alla produzione di nanoparticelle per nanoprecipitazione indotta 

da un’aumentata forza ionica. Quindi, sono state prodotte nanoparticelle di HAxs-EDA-C18 

mediante la tecnica della microfluidica, studiando l’influenza diretta di alcuni parametri 

microfluidici sulla dimensione particellare. Successivamente, sono state preparate e 

caratterizzate le nanoparticelle HAxs-EDA-C18 cariche di imatinib; è stata quindi valutata 

le potenzialità dei carrier preparati di interagire stabilmente con il farmaco incorporato e di 

promuovere un direzionamento a livello retinico, presupponendo una somministrazione 

intravitreale.  

Inoltre, il lavoro sperimentale svolto ha previsto la funzionalizzazione delle nanoparticelle 

con la sequenza tripeptidica arginina-glicina-aspartato (RGD) che, come è noto, è capace 

di legare diverse integrine tra cui l’isoforma αvβ3 e αvβ5 essenziali per la formazione di 

nuovi vasi sanguigni ed iper-espresse in un processo di neoangiogenesi [208]. L’iper-

espressione dell’integrina αvβ3 è necessaria durante la neoangiogenesi per conferire alle 

cellule endoteliali la capacità di migrare e legarsi alla matrice extracellulare nel processo di 

rimodellamento vasale; al contrario, in una coroide sana e non proliferante, l’espressione di 

queste integrine è a livello basale [239,240]. Per lo scopo prefissato, il derivato HAxs-

EDA-C18 è stato opportunamente funzionalizzato chimicamente con un peptide RGD 

ciclico (RGDC), quindi utilizzato per la preparazione di nanoparticelle.  

È stato condotto uno studio biologico in vitro per valutare la biocompatibilità delle 

nanoparticelle preparate, la capacità dei sistemi di promuovere un targeting attivo RGD-

mediato e, per i sistemi carichi di imatinib, di inibire lo sprouting vasale su un modello in 

vitro di HUVEC. 
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3. RISULTATI E DISCUSSIONE 

 

3.1 Micelle polimeriche a base di HALMW 

La prima fase del presente lavoro sperimentale è basata sull’impiego dell’HA con un MW 

pari a 240 kDa per la sintesi di diversi derivati anfifilici, allo scopo di preparare micelle 

polimeriche da impiegare come ocular DDS.  

L’HALMW (in forma di sale di tetrabutilamonio) e le ammine C18NH2 e C16NH2 sono stati 

utilizzati per la sintesi dei derivati HALMWC18 e HALMWC16, secondo una strategia di sintesi 

costituita da due step consecutivi senza isolamento degli intermedi di reazione (Schema 1) 

[241].  

 

 

Schema 1. Schema di sintesi dei derivati HALMWC18 e HALMWC16 

 

Il primo step consente l’attivazione dei gruppi ossidrilici primari della porzione N-acetil-

glucosamminica dell’HA tramite il bis(4-nitrofenil)carbonato (4-NPBC); l’attivazione con 

il 4-NPBC è quantitativa [242], e viene condotta impostando differenti rapporti molari 

teorici di mol 4-NPBC/mol u.r.HA (X), allo scopo di ottenere derivati anfifilici con un 

differente bilancio idrofilo/idrofobo. Successivamente l’ottadecilammina o 

l’esadecilammina aggiunta agisce da nucleofilo sui gruppi –OH attivati; lo step di 

funzionalizzazione è condotto invece mantenendo costante il rapporto molare teorico mol 

CnNH2/mol 4-NPBC (Y). 
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Per i derivati HALMWC18 preparati impostando una funzionalizzazione teorica in ammina 

tra il 5 e il 20 % non è stato possibile procedere con la caratterizzazione 1H-NMR poiché 

non solubili in mezzo acquoso, organico o miscele di entrambi. I derivati preparati 

impostando un valore di X pari al 0.015 e 0.025 sono risultati solubili in mezzo acquoso; 

tramite analisi 1H-NMR, il grado di funzionalizzazione effettivo è risultato essere pari 

rispettivamente all’1% ± 0.2 e al 2% ± 0.2, calcolato rapportando l’integrale del picco a δ 

0.75 e δ 1.5 (relativo rispettivamente ai protoni metilici e metilenici della catena alchilica) 

con l’integrale del picco a δ 1.9 (relativo ai protoni metilici della porzione N-acetil-

glucosamminica dell’HA) (spettri non mostrati).  

Pertanto, su questi due derivati è stato effettuato uno studio usando il pirene come sonda 

fluorescente allo scopo di valutare la loro capacità self-assembly in acqua e in DPBS pH 

7.4. Da tale studio si evince l’assenza di una concentrazione di aggregazione critica 

(CAC); quindi, il grafting della catena alchilica a 18 atomi di carbonio sul backbone di 

HALMW, secondo i rapporti molari impostati, porterebbe ad un bilancio idrofilo/idrofobo 

per ogni derivato sfavorevole per la messa a punto di sistemi micellari.  

 

I derivati HALMWC16 sintetizzati sono stati analogamente caratterizzati, e i dati ottenuti 

sono riportati in Tabella 1. Appare subito evidente che il trend crescente di 

funzionalizzazione in esadecilammina rispecchia il trend (anch’esso crescente) del 

rapporto molare X utilizzato nel processo di sintesi.  

 

Tabella 1. Rapporto molare X (mol 4-NPBC/mol u.r.HA), DDC16mol% (calcolato tramite analisi 1H-NMR), 

resa in peso percentuale (calcolato rispetto l’HALMW di partenza), e valori di CAC (mg/ml) in H2O e DPBS 

(calcolato tramite saggio del pirene) dei derivati HALMWC16 sintetizzati  

 

HALMWC16 X DDC16mol% Resa in Peso % CAC H2O CAC DPBS 

A 0.200 14.5 ± 2.5 82.3 ± 13 non calcolato non calcolato 

B 0.150 10.1 ± 1.1 67.8 ± 13 0.48 ± 0.15 0.125 ± 0.05 

C 0.100 8.1 ± 1.6 71.3 ± 8 0.37 ± 0.11 0.173 ± 0.02 

D 0.050 3.6 ±1.2 65.1 ± 6 / / 

E 0.025 1.8 ± 0.5 76.3 ±6 / / 

F 0.015 1.3 ±0.2 68.4 ±2 / / 

 

Il derivato A è stato escluso da ulteriori studi poiché non risulta essere solubile in DPBS. 

Per tutti gli altri derivati è stato effettuato il saggio del pirene; solo con una 

funzionalizzazione in esadecilammina superiore del 6% è possibile apprezzare un valore di 

CAC. Tuttavia, dai dati ottenuti appare evidente che i derivati B e C hanno una capacità di 
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self-assembly simile poiché è pressoché uguale il loro grado di funzionalizzazione; il 

derivato B presenta un valore di CAC in DPBS più basso, probabilmente perché risente 

maggiormente della forza ionica del mezzo. Considerando quindi che un basso valore di 

CAC presuppone un incremento di stabilità della struttura micellare in mezzo acquoso, il 

derivato HALMWC16B è stato scelto come unico candidato anfifilico per la preparazione di 

sistemi micellari, utilizzando il metodo della dialisi. Sono state preparate le micelle vuote e 

le micelle cariche di desametasone (DEX), impostando un rapporto in peso 

polimero/farmaco pari a 1:0.5. Entrambe le tipologie di micelle sono state caratterizzate 

mediante analisi al Dynamic Light Scattering (DLS) per valutarne le dimensioni e il 

potenziale-ζ (Tabella 2).  

 

Tabella 2. Analisi tramite DLS delle micelle HALMWC16B e delle micelle HALMWC16B/DEX disperse in 

acqua e DPBS 

 

 Mezzo Disperdente Particle Size (nm) PDI Potenziale-ζ (mV) 

HALMWC16B 
H2O 925.5  ± 5.8 0.481 -68.9  ± 5.5 

DPBS 306.3  ± 4.9 0.642 -14.2  ± 1.8 

HALMWC16B/DEX 
H2O 601.7  ± 7.1 0.549 -54.1  ± 6.3 

DPBS 233.5  ± 3.9 0.662 -13.7  ± 2.1 

 

Appare subito evidente che il polimero è sensibile alla forza ionica del tampone poiché le 

dimensioni (nm) dei sistemi con e senza farmaco risultano essere ridotte rispetto a quelle 

ottenute in acqua. Inoltre, le micelle cariche di DEX hanno una dimensione inferiore 

rispetto alle micelle vuote; probabilmente il farmaco lipofilo si interpone in maniera 

ottimale tra le catene alchiliche del core micellare determinando una migliore aggregazione 

del derivato polimerico sia in acqua che, soprattutto, in tampone fosfato. È stata inoltre 

valutata la drug loading % delle micelle HALMWC16B/DEX, che tuttavia è risultata essere 

inferiore all’1% (p/p). 

Considerando le dimensioni non appropriate, gli elevati valori di PDI e la bassa drug 

loading ottenuta, i sistemi HALMWC16B e HALMWC16B/DEX preparati non sono stati 

ulteriormente caratterizzati poiché considerati non idonei come ocular drug carrier. 
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3.2 Micelle polimeriche a base di HAMINI 

 

3.2.1 Micelle polimeriche HAC16 

Diversi derivati anfifilici, siglati HAC16, sono stati sintetizzati partendo dal sale di 

tetrabutilamonio dell’HAMINI, secondo una procedura di sintesi one pot che prevede 

l’attivazione dei gruppi –OH primari dell’acido ialuronico seguita dalla sostituzione 

nucleofila con l’esadecilammina (Schema 2).  

 

 

Schema 2. Schema di sintesi dei derivati HAC16 

 

Ogni derivato può essere considerato come un backbone lineare idrofilo a cui sono legate 

un diverso numero di catene esadecilamminiche secondo una distribuzione casuale. Infatti, 

variando il rapporto molare X e mantenendo costante il rapporto molare Y sono stati 

ottenuti tre diversi derivati siglati HAC16a, HAC16b e HAC16c (Tabella 3). 
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Tabella 3. Rapporto molare X (mol 4-NPBC/mol u.r.HA), DDC16mol% (calcolato tramite analisi 1H-NMR), 

resa in peso percentuale (calcolato rispetto l’HAMINI di partenza), valori di MW e PDI (calcolati tramite GPC), 

valori di CAC (mg/ml) in H2O e DPBS (calcolati tramite saggio del pirene) dei derivati HAC16 sintetizzati; i 

valori di Mw e PDI dell’HAMINI di partenza sono riportati in tabella 

 

 X 
DDC16mol 

% 

Resa in 

Peso% 
MW PDI CACH2O CACDPBS CACHEPES 

HAMINI / / / 7333 1.63 / / / 

HAC16a 0.20 15 ± 0.3 85 ± 2.1 8066 1.43 0.19 ± 0.03 0.12 ± 0.01 0.08 ± 0.01 

HAC16b 0.15 12 ± 0.2 89 ± 1.7 7919 1.39 0.28 ± 0.01 0.17 ± 0.01 0.13 ± 0.02 

HAC16c 0.10 7  ± 0.9 82 ± 1.1 7662 1.54 0.46 ± 0.06 0.33 ± 0.02 0.21 ± 0.01 

 

Come si evince dai dati riportati in Tabella 3, all’aumentare del valore di X utilizzato il 

DDC16mol% e i valori del MW aumentano progressivamente, mentre si assiste ad una 

riduzione dei valori di CAC (mg/ml). Inoltre, ogni derivato è caratterizzato da un valore di 

CAC più basso in DPBS e in tampone HEPES, probabilmente perché la forza ionica del 

mezzo induce una più forte aggregazione del polimero rispetto a quella che avviene in 

acqua bidistillata.  

I derivati HAC16a, HAC16b e HAC16c sono stati utilizzati per la preparazione delle micelle 

polimeriche mediante la tecnica dell’evaporazione del co-solvente, poiché i dati di 

caratterizzazione ottenuti risultano essere incoraggianti per lo scopo prestabilito. Le 

micelle vuote sono state caratterizzate mediante analisi al DLS, e i dati ottenuti sono 

riportati in Tabella 4. 

 

Tabella 4. Analisi tramite DLS delle micelle HAC16a, HAC16b e HAC16c disperse in acqua, DPBS e 

tampone HEPES 

 

 Mezzo Disperdente Particle Size (nm) PDI Potenziale-ζ (mV) 

HAC16a 

H2O 213.8 ± 5.7 0.167 -34.6 ± 6.2 

DPBS 153.7 ± 5.4 0.244 -18.6 ± 2.1 

HEPES 127.1 ± 9.1 0.253 -14.2 ± 1.9 

HAC16b 

H2O 231.5 ± 9.5 0.221 -37.6 ± 5.6 

DPBS 173.7 ± 7.4 0.293 -14.7 ± 2.8 

HEPES 145.8 ± 6.3 0.284 -10.2 ± 3.1 

HAC16c 

H2O 329.6 ± 7.2 0.255 -39.8 ± 6.8 

DPBS 251.2 ± 9.9 0.253 -16.8 ± 1.5 

HEPES 223.2 ± 4.3 0.206 -13.2 ± 2.6 

 

Per ogni derivato, le micelle polimeriche analizzate hanno mostrato una dimensione 

particellare in DPBS e in tampone HEPES più bassa rispetto a quella ottenuta in acqua 
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bidistillata, confermando quindi l’influenza positiva della forza ionica sull’aggregazione 

polimerica. Le micelle HAC16a e HAC16b mostrano, in tutti i mezzi disperdenti utilizzati, 

dei valori dimensionali più bassi rispetto alle micelle HAC16c; ragionevolmente la 

maggiore funzionalizzazione alchilica del backbone polimerico di HA determina una 

maggiore interazione idrofobica con formazione di micelle più piccole. Per quanto riguarda 

i valori di potenziale-ζ, questi cambiano al variare del mezzo disperdente.  

Per valutare il potenziale impiego di questi sistemi micellari come ocular drug delivery 

systems per la somministrazione di farmaci idrofobici, sono stati scelti tre corticosteroidi 

(desametasone, triamcinolone e triamcinolone acetonide) per la preparazione delle micelle 

cariche. Ricordiamo infatti che questi farmaci sono in grado di ridurre la permeabilità 

vascolare e la rottura della BRB, di indurre una down-regulation dell’espressione e/o della 

produzione del VEGF da parte delle cellule endoteliali, e di inibire l’azione delle 

metalloproteinasi [227,243]. È stato utilizzato il metodo dell’evaporazione del co-solvente, 

e le micelle ottenute sono state caratterizzate per valutare la drug loading, la dimensione 

(nm) e il potenziale-ζ (Tabella 5). Per ogni corticosteroide, la quantità di farmaco 

intrappolato nel core micellare segue un trend crescente in relazione all’aumento del 

DDC16mol% dei derivati utilizzati; una differenza significativa è riscontrata tra i derivati a 

e b rispetto il derivato c.  

Tutte le micelle cariche di farmaco hanno mostrato una dimensione maggiore rispetto i 

sistemi vuoti; tuttavia, mentre le micelle HAC16a e HAC16b hanno una dimensione sempre 

inferiore ai 300 nm, per le micelle HAC16c, e soprattutto per le micelle HAC16a/TA, i 

valori dimensionali sono più alti.  
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Tabella 5. Valori di DL% (p/p), particle size (nm) e potenziale-ζ (mV) delle micelle HAC16a, HAC16b e 

HAC16c cariche di DEX, T e TA (A: HAC16/DEX micelle; B: HAC16/T micelle; C: HAC16/TA micelle) 

 

A DL % Mezzo Disperdente Particle Size PDI Potenziale-ζ  

HAC16a/DEX 4.9 ± 0.2 

H2O 240.2 ± 7.4 0.243 -39.1 ± 5.1 

DPBS 219.2 ± 5.5 0.211 -19.1 ± 2.1 

HEPES 161.1 ± 5.9 0.146 -15.1 ± 1.7 

HAC16b/DEX 4.1 ± 0.1 

H2O 260.4 ± 6.6 0.208 -36.4 ± 7.5 

DPBS 239.4 ± 9.1 0.212 -14.4 ± 2.7 

HEPES 185.6  ± 4.7 0.176 -15.1 ± 3.4 

HAC16c/DEX 2.5 ± 0.2 

H2O 394.2 ± 7.3 0.272 -22.2 ± 5.7 

DPBS 360.4 ± 2.2 0.223 -13.4 ± 4.3 

HEPES 239.9 ± 7.9 0.263 -12.2 ± 2.6 

 

B DL % Mezzo Disperdente Particle Size PDI Potenziale-ζ 

HAC16a/T 5.8 ± 0.2 

H2O 246.6 ± 2.2 0.344 -46.3 ± 8.1 

DPBS 203.6 ± 1.9 0.242 -17.1 ± 2.2 

HEPES 190.2 ± 3.1 0.280 -15.6  ± 1.7 

HAC16b/T 5.0 ± 0.1 

H2O 279.8 ± 1.4 0.240 -44.5 ± 5.9 

DPBS 219.8 ± 8.3 0.265 -17.3  ± 3.2 

HEPES 219.6 ± 1.7 0.299 -13.7  ± 2.7 

HAC16c/T 2.6 ± 0.3 

H2O 351.7 ± 6.7 0.335 -46.5 ± 5.6 

DPBS 283.2 ± 7.6 0.224 -17.2  ± 1.9 

HEPES 251.5 ± 5.6 0.329 -14.8  ±3.2 

 

C DL % Mezzo Disperdente Particle Size PDI Potenziale-ζ 

HAC16a/TA 3.9 ± 0.1 

H2O 225.4 ± 1.7 0.439 -51.1 ± 4.5 

DPBS 206.3 ± 1.4 0.225 -20.3  ± 1.9 

HEPES 192.2 ± 1.1 0.386 -18.2  ± 2.7 

HAC16b/TA 2.9 ± 0.2 

H2O 281.3 ± 6.3 0.230 -48.3 ± 5.3 

DPBS 241.7 ± 5.6 0.215 -19.9 ± 3.7 

HEPES 219.3 ± 2.4 0.238 -17.7  ± 1.8 

HAC16c/TA 1.7 ± 0.2 

H2O 518.7 ± 6.3 0.197 -30.8 ± 5.8 

DPBS 463.9 ± 7.1 0.324 -20.7  ± 4.1 

HEPES 355.6 ± 9.9 0.231 -18.7  ± 2.4 

 

Poiché le micelle HAC16a e HAC16b, rispetto alle micelle HAC16c, hanno mostrato la 

capacità di intrappolare un’opportuna quantità di molecole bioattive e una dimensione 

particellare opportuna (< 300 nm), questi due sistemi sono stati ulteriormente caratterizzati. 

In particolare è stato studiato il profilo di rilascio del DEX, T e TA dalle micelle 

polimeriche disperse in DPBS; questo è stato confrontato con il profilo di diffusione dei 

corticosteroidi da una soluzione e da una sospensione opportunamente preparate. Nel caso 

della soluzione, la concentrazione di farmaco utilizzato è corrispondente al valore di 

massima solubilità, che ovviamente sarà più bassa rispetto alla quantità presente nelle 
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micelle [244]; la quantità di farmaco presente nella sospensione invece è uguale alla 

concentrazione di farmaco disciolto utilizzando le micelle polimeriche.  

Come riportato in Figura 21, il DEX e il TA diffondono completamente nell’arco di 24 ore 

mentre il T nell’arco delle 48 ore, quando usati come soluzione (curve in verde). Nel caso 

delle sospensioni, solo una quantità di farmaco pari al 41%, 34% e 21.6% è in grado di 

diffondere dopo 48 ore rispettivamente per DEX, T e TA. Analizzando i profili di rilascio 

ottenuti per le micelle HAC16a (curve in rosso) e HAC16b (curve in blu) si può dedurre che 

questi sistemi sono in grado di rilasciare rapidamente un’elevata percentuale di farmaco 

incorporato; in particolare, nell’arco delle 48 ore entrambi i sistemi micellari consentono il 

rilascio di una quantità maggiore dell’80% per il DEX e il T. Nel caso del TA, è rilasciata 

una quantità inferiore all’80%, probabilmente a causa di una maggiore interazione 

idrofobica tra il farmaco (caratterizzato da un valore di Log P pari a 2.53) e le catene 

alchiliche del core idrofobico micellare.  

 

 

Figura 21. Profilo di rilascio in vitro del DEX (A), T (B) e TA (TA) dalle micelle HAC16a (■ nero) e 

HAC16b (● rosso), e profilo di diffusione del farmaco da una sospensione (▲ rosa) e da una soluzione (▼ 

verde) attraverso la membrana da dialisi in DPBS 



71 
 

 

Le micelle HAC16 cariche di farmaco risultano essere più vantaggiose rispetto al farmaco 

libero in soluzione e soprattutto in sospensione. I farmaci lipofili scelti sono intrappolati in 

forma molecolare nel core micellare ad una concentrazione maggiore rispetto alla loro 

solubilità in mezzo acquoso; utilizzando questi sistemi micellari si potrebbe evitare 

l’impiego di sospensioni farmaceutiche che, come è noto, sono le forme di dosaggio 

comunemente utilizzate per la somministrazione di corticosteroidi a livello oculare. I dati 

ottenuti suggeriscono che utilizzando le micelle HAC16 è disponibile una maggiore 

quantità di farmaco, con un profilo di rilascio controllato nel tempo. Questo aspetto 

incoraggia l’impiego di tali sistemi come ocular drug carriers poiché sono potenzialmente 

in grado di rilasciare la dose terapeutica del farmaco intrappolato subito dopo la 

somministrazione, e successivamente di garantire un rilascio sostenuto nel tempo [245].  

 

Come già discusso precedentemente, diversi meccanismi sono responsabili della bassa 

biodisponibilità dei farmaci a livello oculare dopo instillazione nel sacco congiuntivale. Per 

incrementare l’efficacia terapeutica delle molecole bioattive somministrate si dovrebbe 

innanzitutto incrementare il tempo di residenza della formulazione sulla superficie oculare. 

La progettazione di DDS mucoadesivi è quindi una strategia importante per ottenere un 

tempo di contatto prolungato tra il sistema polimerico e l’epitelio corneale [246,247]. A 

tale scopo, sono state valutate le proprietà mucoadesive delle micelle HAC16a e HAC16b 

mediante uno studio di trasmittanza in vitro, per valutare l’interazione tra la mucina e le 

micelle e paragonando il risultato ottenuto con quello relativo all’interazione tra la mucina 

e l’HAMINI non funzionalizzato (Figura 22). L’eventuale interazione tra la mucina e il 

campione analizzato (HA o micelle) porterebbe ad una diminuzione della trasmittanza a 

causa della formazione di macro-aggregati [248]. 
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Figura 22. Trasmittanza % della mucina in dispersione e delle miscele di mucina con l’HAMINI o con le 

micelle HAC16a e HAC16b a diversi tempi di incubazione (0-360 minuti) e a diversa concentrazione di 

campione (A: 0.5 mg/ml; B: 1 mg/ml; C: 5 mg/ml) 
 

Sia per l’acido ialuronico non modificato che per i sistemi micellari preparati, i valori di 

trasmittanza diminuiscono all’aumentare della concentrazione polimerica, mentre per ogni 

singolo campione e ad ogni concentrazione studiata i valori di trasmittanza restano 

approssimativamente costanti nel tempo. Questi dati suggeriscono che tra la mucina e le 

micelle HAC16 si instaura rapidamente un’interazione influenzata essenzialmente dalla 

concentrazione polimerica; pertanto il processo di mucoadesione che avviene risulta essere 

tempo-indipendente e concentrazione-dipendente. Per tutte le concentrazioni studiate, le 

micelle HAC16b hanno mostrato un’interazione con la mucina più forte rispetto sia 

all’acido ialuronico non modificato che alle micelle HAC16a; probabilmente la natura 

anfifilica del derivato b permette di ottenere una struttura micellare in cui i gruppi 

ossidrilici e carbossilici del backbone di HA risultano essere maggiormente disponibili per 

l’interazione con le mucine, mostrando così una maggiore forza di interazione.  
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Considerando che le micelle polimeriche HAC16b mostrano appropriati valori dimensionali 

(< 300 nm) e di drug loading, un’abilità nel garantire un rilascio sostenuto di molecole 

idrofobiche e proprietà mucoadesive opportune, questi sistemi sono stati scelti per 

un’ulteriore caratterizzazione. In particolare, è stata studiata e confermata la stabilità, in 

termini di particle size e potenziale-ζ, delle micelle vuote e cariche di farmaco disperse in 

DPBS per 7 giorni (Figura 23).  

 

 
 
Figura 23. Stabilità delle micelle HAC16b (■ nero), HAC16b/DEX (● rosso), HAC16b/T (▲ blu) HAC16b/TA 

(▼ rosa), in termini di particle size (nm) (sinistra) e potenziale-ζ (destra) in DPBS, a 25°C per 7giorni 

 

Allo scopo di valutare la citocompatibilità delle micelle HAC16b, presupponendo una 

somministrazione oculare topica, le cellule HCEpiC (Human Corneal Epithelial Cells) 

sono state trattate con concentrazioni differenti di dispersione micellare, e dopo 6 e 24 ore 

è stata valutata la vitalità cellulare mediante saggio MTS. I risultati riportati in Figura 24 

confermano che la vitalità cellulare è superiore al 70%, se confrontata con un sistema 

controllo (cellule non trattate) (ISO 10993-5).  
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Figura 24. Vitalità cellulare % delle HCEpiC dopo 6 e 24 ore di trattamento con le micelle HAC16b a 

differente concentrazione (mg/ml) 
 

Gli esperimenti di permeazione attraverso un monostrato di cellule epiteliali della cornea 

sono stati condotti in vitro usando un sistema transwell, allo scopo di mimare la resistenza 

corneale alla permeazione dei farmaci idrofobici. Innanzitutto, le dispersioni micellari 

HAC16b/DEX, HAC16b/T e HAC16b/TA sono state caratterizzate dopo sterilizzazione 

mediante filtrazione su 0.22 µm. I dati ottenuti permettono di affermare che il processo di 

sterilizzazione non altera né le caratteristiche dimensionali dei sistemi né i loro valori di 

drug loading (Tabella 6).  

 
Tabella 6. Valori di DL% (p/p), particle size (nm), PDI, potenziale-ζ (mV) delle micelle HAC16b, 

HAC16b/DEX, HAC16b/T e HAC16b/TA pre- e post-filtrazione (0.22 µm) disperse in mezzo di coltura 

cellulare 

 

Micelle 

HAC16b 

Pre-filtrazione Post-filtrazione 

DL % 
Particle  

Size 
PDI Potenziale- DL% 

Particle  

Size 
PDI Potenziale- 

Vuote / 185.7 ± 9.2 0.108 -16.1 ± 1.7 / 171.2 ± 6.7 0.136 -14.9 ± 1.8 

DEX 4.1 ± 0.1 223.5 ± 5.1 0.041 -14.6 ± 1.3 3.9 ± 0.3 192.2 ± 14.4 0.271 -15.6 ± 3.1 

T 5.0 ± 0.1 221.3 ± 3.9 0.238 -11.5 ± 2.4 5.1 ± 0.2 232.5 ± 12.9 0.235 -13.7 ± 5.1 

TA 2.9 ± 0.2 254.8 ± 6.7 0.281 -16.1 ± 0.7 2.7 ± 0.3 216.2 ± 15.6 0.251 -15.7 ± 3.7 

 

Inoltre è stata confermata la stabilità delle micelle polimeriche (vuote e cariche di 

corticosteroidi) in mezzo cellulare fino a 7 giorni, sia in termini di particle size che di 

potenziale-ζ (Figura 25). 
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Figura 25. Stabilità delle micelle HAC16b (■ nero), HAC16b/DEX (● rosso), HAC16b/T (▲ blu) HAC16b/TA 

(▼ rosa), in termini di particle size (nm) (sinistra) e potenziale-ζ (destra) in mezzo cellulare completo, a 

37°C per 7giorni 
 

Le dispersioni micellari HAC16b/DEX, HAC16b/T e HAC16b/TA o le soluzioni dei farmaci 

sono state opportunamente caricate nel compartimento donatore del sistema transwell; 

sono stati così ricavati i profili di permeazione del DEX, T e TA, ed è stata valutata la 

percentuale di farmaco residua nelle diverse strutture del sistema transwell alla fine dello 

studio (dopo 6 ore) (Figura 26). La quantità di farmaco (µg/cm2) di DEX, T e TA permeata 

utilizzando le micelle polimeriche risulta essere statisticamente più alta rispetto a quella 

ottenuta utilizzando le soluzioni di farmaco (p < 0.001); inoltre, con i sistemi micellari è 

possibile minimizzare la ritenzione del DEX e T nelle cellule. Per quanto riguarda il TA, è 

importante ricordare che il farmaco è solubilizzato inizialmente in solvente organico 

(metanolo) e successivamente diluito in mezzo cellulare, per ottenere una soluzione 

utilizzabile per questo studio. Tuttavia, le tracce di metanolo inevitabilmente presenti (pari 

all’1% v/v) probabilmente modificano l’integrità del monolayer cellulare, determinando 

un’eccessiva permeazione del farmaco. Pertanto, i risultati ottenuti per il triamcinolone 

acetonide sono differenti rispetto a quelli ottenuti per gli altri corticosteroidi studiati.  
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Figura 26. Profili di permeazione trans-corneale in vitro del DEX (pannello A), T (pannello B) e TA 

(pannello C) usando una soluzione di farmaco (■ nero) o le micelle HAC16b cariche di farmaco (● rosso). 

SINISTRA: µg/cm2 di farmaco permeato in funzione del tempo; DESTRA: quantità di farmaco % nei 

compartimenti donatore (rosso), cellulare (blu) e accettore (nero) 
 

Gli studi di permeazione trans-corneale ex vivo sono stati condotti utilizzando le cornee 

bovine; è possibile mantenere l’integrità del tessuto asportato utilizzando diverse tipologie 

di tamponi e senza la necessità di aggiungere nutrienti specifici [249,250]. Questa è la 

ragione per cui in questo studio le cornee bovine sono state utilizzate, subito dopo 

l’esportazione, come membrana nelle celle di diffusione verticale di Franz; come mezzo 

isotonico è stato utilizzato il tampone HEPES. Inizialmente, il modello di permeazione 

trans-corneale ex vivo preparato è stato convalidato utilizzando la fluoresceina sodica 

(FLUO) e il diclofenac sodico (DICL) come molecole modello; in particolare, è stato 

calcolato il coefficiente di permeabilità (KP) per entrambe le molecole utilizzate, e i 

risultati sono stati confrontati con i dati riportati in letteratura (Tabella 7). 
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Tabella 7. Validazione del modello di permeazione ex vivo; valori di KP (cm/s) relativi alla fluoresceina 

sodica e al diclofenac sodico attraverso la cornea bovina 
 

FLUO DICL 

KP SPERIMENTALE KP RANGE [251] KP SPERIMENTALE KP RANGE [249] 

7.46  10-7 8 - 12  10-7 2.52  10-5 0.96 – 2.3  10-5 

 

I valori ottenuti sperimentalmente rientrano esattamente nei range riportati in letteratura; 

pertanto è confermata la validità del modello messo a punto, soprattutto considerando il 

risultato ottenuto per la fluoresceina sodica, che è ritenuta un marker di integrità tissutale.  

Il profilo di permeazione trans-corneale ex vivo per ogni farmaco caricato nelle micelle 

HAC16b è stato confrontato con il profilo di permeazione del farmaco in soluzione e in 

sospensione, allo scopo di valutare il ruolo del carrier micellare di aumentare la 

penetrazione e/o la permeazione attraverso la cornea (Figura 27). Utilizzando le micelle 

HAC16b, la permeazione del desametasone attraverso la barriera corneale aumenta di 1.60 

volte rispetto alla sospensione di farmaco (p<0.05) (Figura 27-pannello A), mentre nel 

caso del triamcinolone si ha un incremento di 1.63 volte (p>0.001) (Figura 27- pannello 

B). Il triamcinolone acetonide non è in grado di permeare la cornea quando si utilizza in 

forma di sospensione (Figura 27- pannello C), al contrario di quanto avviene invece 

quando caricato all’interno delle micelle polimeriche HAC16b. 
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Figura 27. Profili di permeazione trans-corneale ex vivo del DEX (pannello A), T (pannello B) e TA 

(pannello C) usando una soluzione di farmaco (■ nero), una sospensione di farmaco (▲ blu) o le micelle 

HAC16b cariche di farmaco (● rosso). SINISTRA: µg/cm2 di farmaco permeato in funzione del tempo; 

DESTRA: µg/cm2 di farmaco trattenuto nella cornea alla fine dell’esperimento  
 

Quindi i vantaggi riscontrati sono relativi non solo al DEX e al T, ma soprattutto al TA. I 

dati ottenuti suggeriscono che le micelle HAC16b sono in grado di incrementare la 

permeazione delle molecole idrofobiche attraverso la barriera corneale; il derivato 

anfifilico che costituisce le micelle probabilmente interagisce con la struttura corneale, 

anch’essa di natura anfifilica, facilitando così il fenomeno di permeazione.  

Sebbene le micelle siano in grado di promuovere la permeazione trans-corneale dei 

corticosteroidi, la quantità di farmaco trattenuta nella cornea è differente probabilmente 
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perché i tre farmaci studiati posseggono proprietà chimicofisiche diverse (come ad 

esempio diversi valori di LogP). Il desametasone (LogP = 1.83) è probabilmente in grado 

di interagire con le strutture lipofile della cornea (epitelio e membrana di Bowman) 

piuttosto che con lo stroma idrofilo. Le micelle aumentato la ritenzione del farmaco di 2.28 

volte rispetto alla sospensione di DEX; in questo caso quindi è evidente il ruolo delle 

micelle HAC16b di agire sia come penetration che come permeation enhancer.  

La ritenzione corneale del triamcinolone e del triamcinolone acetonide è meno evidente. 

Probabilmente il triamcinolone interagisce sia con le componenti lipofile che idrofile della 

cornea (LogP = 1.16); una elevata quantità di farmaco è in grado di interagire con il tessuto 

(la ritenzione aumenta di 1.20 volte rispetto alla sospensione) e di attraversare questa 

barriera. Al contrario, il triamcinolone acetonide in sospensione probabilmente interagisce 

con l’epitelio corneale (lipofilo) ma non è in grado di oltrepassarlo (LogP = 2.53); quindi il 

vantaggio dell’impiego delle micelle HAC16b è ulteriormente evidente (Figura 27 – 

pannello C). I dati ottenuti suggeriscono che questo sistema promuove la permeazione del 

TA probabilmente modificando temporaneamente la barriera corneale e facilitando il 

passaggio del farmaco; il loro ruolo di permeation enhancer è evidente e preponderante 

rispetto al ruolo di penetration enhancer. Tuttavia, la barriera corneale potrebbe essere 

considerata come un compartimento depot dal quale le molecole di farmaco possono 

diffondere nel tempo e raggiungere le strutture oculari sottostanti. 

 

Per dimostrare l’effettivo vantaggio delle micelle HAC16b realizzate nell’aumentare la 

permeazione trans-corneale in vitro ed ex vivo dei farmaci idrofobici incorporati, sono stati 

calcolati i flussi (JS) e i coefficienti di permeabilità (KP) del DEX, T e TA. I valori sono 

stati calcolati allo steady state per unità di area attraverso un’analisi di regressione lineare 

dei dati di permeazione ottenuti dagli studi precedenti, utilizzando l’equazione 

JS = Q (A t)-1 (µg cm-2 h-1)         (1) 

dove Q è la quantità (µg) che permea attraverso la barriera considerata e che raggiunge il 

compartimento accettore, A è l’area disponibile per la permeazione (0.33 cm2 per lo studio 

in vitro, 1.1304 cm2 per lo studio ex vivo), e t è il tempo di esposizione (h). Il coefficiente 

di permeabilità (KP) è calcolato utilizzando l’equazione 

KP = JS CD (cm h-1)          (2) 

dove CD è la concentrazione del farmaco utilizzato nel compartimento donatore (µg cm-3). 

Calcolando il KP, la differenza in termini di concentrazione di farmaco usato tra la 
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soluzione, la sospensione e le micelle HAC16b è normalizzata, e pertanto i valori sono 

confrontabili [252]. I dati sono riportati in Tabella 8. 

 

Tabella 8. Valori di JS (µg cm-2 h-1) e KP (cm h-1) del DEX, T e TA usati in forma di soluzione, sospensione e 

caricati in micelle HAC16b relativi allo studio di permeazione trans-corneale in vitro ed ex vivo  

 

 
IN VITRO EX VIVO 

JS KP JS KP 

DEX soluzione 3.962 ± 0.224 0.07921 ± 0.00231 0.217 ± 0.009 0.00434 ± 0.00002 

DEX sospensione / / 0.093 ± 0.005 0.00019 ± 0.00001 

HAC16b/DEX 9.607 ± 0.148 0.09611 ± 0.00151 0.208 ± 0.013 0.00042 ± 0.00002 

T soluzione 2.667 ± 0.251 0.05331 ± 0.00451 0.281 ± 0.017 0.00562 ± 0.00005 

T sospensione / / 1.227 ± 0.109 0.00245 ± 0.00002 

HAC16b/T 11.334 ± 0.943 0.11331 ± 0.00941 3.125 ± 0.117 0.00625 ± 0.00004 

TA soluzione 2.244 ± 0.245 0.08981 ±0.00411 0.033 ± 0.079 0.00132 ± 0.00015 

TA sospensione / / non calcolato non calcolato 

HAC16b/TA 6.389 ± 0.289 0.06391 ± 0.00291 0.513 ± 0.031 0.00103 ± 0.00010 

 

È evidente che le micelle HAC16b sono in grado di agire in vitro come permeation 

enhancer aumentando non solo il flusso del DEX, T e TA attraverso il monolayer cellulare, 

ma anche i valori di KP. In particolare, usando le micelle, il valore di KP del DEX e del T 

aumentano rispettivamente di 1.21 e 2.13 volte rispetto al farmaco in soluzione. Nel caso 

del TA, il KP del farmaco in soluzione è apparentemente più alto rispetto a quello ottenuto 

con le micelle HAC16b/TA, probabilmente perché la presenza del metanolo residuo 

determina un’alterazione della membrana epiteliale [253]. Come precedentemente 

specificato, l’impiego del metanolo è necessario per solubilizzare il farmaco, mentre 

utilizzando le micelle polimeriche il solvente organico non è necessario. Pertanto, i due 

valori di KP ottenuti non sono confrontabili.  

Per lo studio di permeazione trans-corneale ex vivo, tutti i valori di JS e KP sono più piccoli 

rispetto ai rispettivi valori ottenuti dallo studio in vitro, a causa della complessità 

strutturale della cornea. Per il DEX, i valori di JS ottenuti per la soluzione e le micelle 

polimeriche risultano essere pressoché uguali; di conseguenza il valore di KP per le micelle 

è più basso rispetto alla soluzione. Nei confronti della sospensione, per le micelle 

HAC16b/DEX si ottiene un incremento del valore di JS e KP di 2.23 e 2.21 volte, e della 

ritenzione corneale di 2.28 volte. Quindi è realmente evidente il ruolo delle micelle 

polimeriche HAC16b di agire come penetration e permeation enhancer per il 

desametasone.  
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Per quanto riguarda il triamcinolone, con l’impiego delle micelle il valore di KP aumenta di 

1.12 volte rispetto alla soluzione, e di 2.55 volte rispetto alla sospensione; per questo 

farmaco, il sistema carrier sembrerebbe agire come permeation enhancer.  

Per il triamcinolone acetonide, i valori di KP ottenuti per le micelle e la soluzione sono 

simili, ma dobbiamo nuovamente ribadire che il confronto non può essere preso in 

considerazione perché la presenza del metanolo (impiegato esclusivamente per la 

preparazione della soluzione di TA) probabilmente altera il processo di permeazione. 

Inoltre, è importante ricordare che il TA in sospensione non permea attraverso la barriera 

corneale.  

 

In definitiva, dall’analisi dei dati ottenuti è possibile confermare che le micelle HAC16b 

sono in grado di interagire con l’epitelio corneale e di agire in vitro come permeation 

enhancers per i corticosteroidi incorporati. Tale effetto è meno evidente negli studi ex vivo 

a causa della complessità della cornea, ma è possibile rimarcare il reale vantaggio 

nell’impiego delle micelle polimeriche in confronto alle sospensioni di farmaco utilizzate 

convenzionalmente. 
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3.2.2 Micelle polimeriche HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e  

HA-EDA-C16-CRN 

Partendo dai risultati positivi ottenuti per le micelle polimeriche HAC16b preparate, la 

ricerca tecnologica svolta è stata indirizzata verso la preparazione di nuove micelle 

polimeriche costituite da un nuovo derivato anfifilico esadecilamminico dell’HAMINI 

siglato HA-EDA-C16. Il processo di sintesi chimica ha innanzitutto previsto la preparazione 

di diversi derivati anfifilici allo scopo di ottenere un grado di funzionalizzazione in 

esadecilammina pari al 12%, valore caratteristico del derivato HAC16b studiato 

precedentemente. Sono stati preparati tre diversi derivati polimerici partendo dall’HAMINI-

TBA e utilizzando una strategia sintetica costituita da due step consecutivi senza 

isolamento degli intermedi di reazione (Schema 3).  

 

 

Schema 3. Schema di sintesi dei derivati polimerici HA-EDA-C16 

 

I gruppi ossidrilici primari dell’HA, previa attivazione con il 4-NPBC secondo un rapporto 

molare teorico fisso, sono stati funzionalizzati con l’esadecilammina e successivamente 

con l’etilendiammina, secondo rapporti molari teorici tra le mol C16NH2 e le mol 4-NPBC 
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differenti, allo scopo di modulare la porzione idrofobica legata al backbone idrofilo di HA. 

La funzionalizzazione in EDA invece è stata condotta secondo un rapporto molare teorico 

fisso opportuno, con lo scopo di saturare tutti i gruppi ossidrilici preventivamente attivati e 

che non sono stati funzionalizzati con l’esadecilammina. I tre derivati HA-EDA-C16 

sintetizzati (siglati A, B e C), solubili in acqua e in diversi tamponi isotonici, sono stati 

caratterizzati tramite analisi 1H-NMR per determinare il grado di derivatizzazione molare 

in C16 (DDC16mol%) (Figura 28), e mediante saggio colorimetrico TNBS per valutare la 

funzionalizzazione in etilendiammina (DDEDAmol%). 

 

 

Figura 28. Spettro 1H-NMR del derivato HA-EDA-C16 

 

Come aspettato, i derivati HA-EDA-C16A, HA-EDA-C16B e HA-EDA-C16C mostrano un 

valore di DDC16mol% crescente all’aumentare del valore di Y impostato, mentre di 

conseguenza il grado di funzionalizzazione in etilendiammina diminuisce 

progressivamente (Tabella 9). 

 

Tabella 9. Rapporto molare teorico X (mol 4-NPBC/mol u.r.HA), Y (mol C16NH2/mol 4-NPBC) e Z (mol 

EDA/mol 4-NPBC), DDC16mol% (calcolato tramite analisi 1H-NMR), DDEDAmol% (calcolato tramite saggio 

TNBS) e resa % in peso (calcolata rispetto l’HAMINI di partenza) dei derivati HA-EDA-C16A, B e C 

sintetizzati 

 

HA-EDA-C16 X Y Z DDC16mol% DDEDAmol% Resa % 

A 0.70 0.30 2 12.2 ± 0.03 48.4 ± 0.8 81.7 ± 3.1 

B 0.70 0.20 2 7.4 ± 0.08 60.4 ± 2.5 87.4 ± 2.8 

C 0.70 0.15 2 5.5 ± 0.10 65.3 ± 0.8 79.4 ± 1.9 
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Sebbene impostando opportuni valori teorici molari (X= 0.70, Y = 0.30 e Z= 2) è possibile 

ottenere un derivato anfifilico con un DDC16mol% pari al 12%, per tutti i derivati è stato 

condotto il saggio del pirene per valutare se la presenza dell’EDA possa influenzare il 

grado di self-assembly, I dati ottenuti sono riportati in Tabella 10.  

 

Tabella 10. Valori di CAC (mg/ml) dei derivati HA-EDA-C16A, B e C in acqua, DPBS e tampone HEPES  

 

 CAC (mg/ml) 

HA-EDA-C16 DDC16mol% H2O DPBS HEPES pH 7.4 

A 12.2 ± 0.03 0.233 ± 0.014 0.119 ± 0.015 0.121 ± 0.010 

B 7.4 ± 0.08 0.330 ± 0.011 0.160 ± 0.004 0.170 ± 0.007 

C 5.5 ± 0.10 0.450 ± 0.002 0.380 ± 0.006 0.360 ± 0.004 

 

All’aumentare del DDC16mol%, i derivati polimerici posseggono dei valori di CAC 

(mg/ml) più piccoli, probabilmente grazie alla presenza di un numero maggiore di catene 

alchiliche idrofobiche che costituiscono il core micellare. Inoltre, le concentrazioni critiche 

di aggregazione risultano essere più basse in DPBS e in tampone HEPES pH 7.4, piuttosto 

che in acqua bidistillata, poiché i derivati sono sensibili alla forza ionica dei tamponi. I 

valori di CAC ottenuti per i tre derivati anfifilici sono adeguati per un’eventuale 

somministrazione oculare topica, presupponendo una loro potenziale stabilità dopo la 

somministrazione e la diluizione con i fluidi biologici.  

 

La strategia di sintesi attuata (Schema 3) ha permesso quindi di modulare il grado di 

funzionalizzazione in esadecilammina ed etilendiammina dell’acido ialuronico di partenza. 

In particolare, è stato possibile ottenere un derivato con un DDC16mol% pari al 12%, 

proprietà prefissata all’inizio di questa fase di ricerca. È stato dimostrato che la presenza 

dell’EDA sul backbone di HA non influenza il self assembly del derivato polimerico, che 

ha mostrato infatti dei valori di CAC analoghi a quelli ottenuti per il derivato HAC16b 

(anch’esso caratterizzato da un DDC16mol% pari al 12%, paragrafo 3.2.1) in diversi mezzi 

acquosi.  

Pertanto, per proseguire lo studio è stato selezionato esclusivamente il derivato A, che da 

adesso sarà indicato semplicemente con la sigla HA-EDA-C16. 

La funzionalizzazione in etilendiammina dell’HA-EDA-C16 è stata condotta per aumentare 

la versatilità chimica del derivato, allo scopo di preparare micelle polimeriche in cui lo 

shell idrofilo esterno sia funzionalizzato con molecole che possano migliorare il 

riconoscimento tissutale e la permeazione trans-corneale. 
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È stato sintetizzato il derivato PEGilato dell’HA-EDA-C16, siglato HA-EDA-C16-PEG. Il 

PEG (MW tra 750 e 5000 Da) è ampiamente utilizzato per la progettazione di DDS al fine 

di sfruttare il suo carattere mucoadesivo e per la sua capacità di agire come permeation 

enhancer trans-corneale. Per lo scopo prefissato in questo lavoro, è stato utilizzato il PEG 

con un MW di 2000 Da al fine di incrementare ulteriormente sia la mucoadesione del 

sistema che la sua permeazione trans-corneale. Il derivato HA-EDA-C16-PEG è stato 

sintetizzato partendo dal derivato HA-EDA-C16, seguendo una procedura di sintesi one-pot 

in cui una parte dei gruppi amminici dell’EDA reagiscono con il gruppo aldeidico 

terminale del PEG utilizzato (Schema 4). 

 

 

Schema 4. Schema di sintesi del derivato polimerico HA-EDA-C16-PEG 

 

In Figura 29 è riportato lo spettro 1H-NMR del derivato PEGilato sintetizzato; il grado di 

derivatizzazione molare in PEG (DDPEGmol%), pari al 6% ± 1.2, è stato calcolato 

rapportando l’integrale del picco a δ 3.7 (relativo ai protoni metilenici del PEG) con 

l’integrale del picco a δ 1.9 (relativo ai protoni metilici della porzione N-acetil-

glucosamminica dell’HA).  
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Figura 29. Spettro 1H-NMR del derivato HA-EDA-C16-PEG 
 

Il saggio colorimetrico TNBS condotto sul derivato HA-EDA-C16-PEG ha permesso di 

confermare tale grado di derivatizzazione molare. Il polimero è stato ulteriormente 

caratterizzato mediante analisi FT-IR; lo spettro ottenuto è stato confrontato con quello 

relativo al polimero HA-EDA-C16 e al PEG-aldeide utilizzato per la sintesi (Figura 30).  

 

Figura 30. Sovrapposizione degli spettri FT-IR del PEG-aldeide (- nero), del derivato polimerico HA-EDA-

C16 (- rosso) e del derivato polimerico HA-EDA-C16-PEG (- blu) 
 



87 
 

Lo spettro FT-IR del derivato HA-EDA-C16-PEG è caratterizzato dalla presenza delle 

bande relative allo scissoring ed al bending dei gruppi C-H del PEG tra 1450 e 1300 cm-1, 

e dalla banda a circa 800 cm-1 relativa al bending del legame N-H.  

Inoltre è stata valutata la CAC (mg/ml) del derivato in acqua bidistillata, DPBS e tampone 

HEPES pH 7.4 (Tabella 11). 

 

Tabella 11. Valori di DDPEGmol%, resa % in peso, CAC (mg/ml) del derivato HA-EDA-C16-PEG in acqua, 

DPBS e tampone HEPES pH 7.4 

 CAC (mg/ml) 

molPEG/mol u.r.HA DDPEGmol% Resa % H2O DPBS HEPES pH 7.4 

0.10 6 ± 1.2 85.1 ± 2.3 0.387± 0.017 0.138 ± 0.002 0.139 ± 0.014 

 

Parallelamente è stato sintetizzato il derivato HA-EDA-C16-CRN mediante 

funzionalizzazione del derivato HA-EDA-C16 con la L-carnitina, un amminoacido a catena 

corta costitutivamente presente nel film lacrimale dove svolge un’importante funzione 

osmoregolatoria. La L-carnitina è stata scelta per la funzionalizzazione delle micelle 

polimeriche HA-EDA-C16 con l’obiettivo di sfruttare i diversi trasportatori per le ammine 

organiche (compresa la L-carnitina) presenti sull’epitelio corneale, per aumentare il 

riconoscimento cellulare del sistema micellare e quindi migliorarne ulteriormente la 

permeazione trans-corneale. Per la sintesi del derivato HA-EDA-C16-CRN, il gruppo 

carbossilico della L-carnitina, previa attivazione via EDC/NHS, è fatto reagire con i gruppi 

amminici liberi delle porzioni etilendiamminiche (Schema 5).  

 

Schema 5. Schema di sintesi del derivato polimerico HA-EDA-C16-CRN 
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Il derivato ottenuto è stato caratterizzato mediante analisi 1H-NMR, ed è stato calcolato un 

grado di derivatizzazione molare in L-carnitina pari a 7.2% ± 2.3, rapportando l’integrale 

del picco a δ 2.8 (relativo ai protoni metilici terminali dell’L-carnitina) con l’integrale del 

picco a δ 1.9 (relativo ai protoni metilici della porzione N-acetil-glucosamminica dell’HA) 

(Figura 31).  

 

Figura 31. Spettro 1H-NMR del derivato HA-EDA-C16-CRN 
 

Il valore ottenuto è stato confermato tramite saggio colorimetrico TNBS; è stata inoltre 

valutata la CAC (mg/ml) del derivato in acqua bidistillata, DPBS e tampone HEPES pH 

7.4 (Tabella 12). 

 

Tabella 12. Valori di DDCRN mol%, resa % in peso, CAC (mg/ml) del derivato HA-EDA-C16-CNR in acqua, 

DPBS e tampone HEPES pH 7.4 

 CAC (mg/ml) 

molCRN/mol u.r.HA DDCRNmol% Resa % H2O DPBS HEPES pH 7.4 

0.10 7.2 ± 2.3 87.3 ± 3.1 0.271± 0.005 0.140 ± 0.002 0.111± 0.001 

 

Confrontato i valori di CAC (mg/ml) dei derivati HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e HA-

EDA-C16-CRN è possibile confermare che la funzionalizzazione chimica con il PEG e la L-

carnitina non altera le proprietà di self assembly del derivato. Pertanto, tutti e tre i derivati 

sono stati utilizzati per la preparazione delle micelle polimeriche usando il metodo 

dell’evaporazione del co-solvente; i sistemi ottenuti sono stati caratterizzati tramite analisi 

di DLS (Tabella 13).  
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Tabella 13. Particle size (nm), PDI e potenziale-ζ (mV) delle micelle HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e 

HA-EDA-C16-CRN in acqua, DPBS e tampone HEPES pH 7.4 

 

 Mezzo Disperdente Particle Size PDI Potenziale-ζ 

HA-EDA-C16 

H2O 231.5 ± 9.5 0.221 -37.6 ± 5.6 

DPBS 173.7 ± 7.4 0.293 -14.7 ± 2.8 

HEPES 145.8 ± 6.3 0.284 -10.2 ± 3.1 

HA-EDA-C16-PEG 

H2O 222.6 ± 2.9 0.198 -26.4 ± 4.9 

DPBS 157.7 ± 9.7 0.187 -10.3 ± 0.8 

HEPES 217.7 ± 11.7 0.204 -10.2 ± 1.1 

HA-EDA-C16-CRN 

H2O 226.8 ± 6.8 0.219 -20.1 ± 1.1 

DPBS 143.8 ± 4.3 0.176 -12.1 ± 0.9 

HEPES 211.5 ± 6.1 0.191 -10.6 ± 2.3 

 

Dai dati ottenuti è possibile confermare l’influenza positiva della forza ionica sul self 

assembly del derivato HA-EDA-C16, poiché le dimensioni delle micelle in DPBS e in 

HEPES pH 7.4 sono inferiori rispetto a quelle ottenute in acqua bidistillata; anche per i 

derivati HA-EDA-C16-PEG e HA-EDA-C16-CRN tale effetto è evidente in DPBS. I valori 

di potenziale zeta sono sempre negativi, per esposizione dei gruppi carbossilato del 

backbone di HA; i derivati HA-EDA-C16-PEG e HA-EDA-C16-CRN mostrano dei valori di 

potenziale-ζ meno negativi in acqua bidistillata, confermando la funzionalizzazione dello 

shell idrofilo esterno.  

Partendo dalle micelle polimeriche preparate, è stata valutata la proprietà mucoadesiva di 

ogni derivato mediante uno studio di trasmittanza, paragonando il risultato ottenuto con 

quello relativo all’interazione tra la mucina e l’HA non funzionalizzato (Figura 32). Per 

ogni campione studiato si evince che rapidamente si instaura un’interazione stabile e 

duratura; pertanto il fenomeno risulta essere tempo-indipendente. Tutti i derivati polimerici 

hanno un carattere mucoadesivo statisticamente migliore rispetto all’HA non 

funzionalizzato (p<0.001); inoltre la funzionalizzazione chimica del derivato HA-EDA-C16 

con il PEG e la L-carnitina permette di migliorare ulteriormente l’interazione con la mucina 

(p<0.05). 
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Figura 32. Trasmittanza % della mucina in dispersione e della mucina in miscela con l’HAMINI, le micelle 

HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e HA-EDA-C16-CRN a diversi tempi di incubazione (10-360 minuti) 

 

Quindi, il comportamento mucoadesivo valutato per le tre tipologie di micelle polimeriche 

risulterebbe essere vantaggioso in prospettiva di una somministrazione oculare topica, 

poiché potrebbe indurre un potenziale incremento del tempo di ritenzione sulla barriera 

corneale. 

 

Per valutare il potenziale uso delle micelle polimeriche HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG 

e HA-EDA-C16-CRN come ocular drug carriers per farmaci idrofobici, sono state 

preparate le micelle cariche con l’imatinib. L’imatinib è un farmaco inibitorio dell’attività 

tirosin-chinasica della proteina ABL1; è approvato dall’FDA per il trattamento della 

leucemia mieloide cronica (inibizione dell’attività tirosin-chinasica della proteina di 

fusione BCR-ABL1). In questo lavoro di ricerca è proposto l’impiego off label 

dell’imatinib per il trattamento delle retinopatie poiché il target proteico su cui agisce 

sembra essere coinvolto nel processo di angiogenesi. Infatti, come già riportato 

precedentemente, la proteina ABL1 è attivata dalla NRP1 (in maniera indipendente dal 

complesso VEGF/VEGFR2) ed induce la fosforilazione della paxilina, con conseguente 

rimodellamento dell’actina nelle cellule endoteliali vasali e l’avvio di un processo di 

sprouting, branching e fusion vascolare. Pertanto, l’inibizione di questo pathway potrebbe 

costituire una strategia opportuna per la riduzione del processo di neoangiogenesi 

caratteristico delle retinopatie.  
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Per incorporare il farmaco nel core delle micelle polimeriche, è stato utilizzato il metodo 

dell’evaporazione del co-solvente. I risultati ottenuti in termini di drug loading %, particle 

size (nm) e potenziale ζ sono riportati in Tabella 14.  

 

Tabella 14. Valori di DL% (p/p), particle size (nm) e potenziale-ζ (mV) delle micelle HA-EDA-C16, HA-

EDA-C16-PEG e HAC16-CRN cariche di imatinib (I) in acqua bidistillata, DPBS e tampone HEPES pH 7.4 

 

 DL % Mezzo Disperdente Particle Size PDI Potenziale-ζ 

HA-EDA-C16/I 13.1 ± 0.5 

H2O 193.3 ± 8.2 0.282 -30.3 ± 3.7 

DPBS 164.1 ± 4.9 0.230 -19.5 ± 2.9 

HEPES 143.7 ± 7.2 0.280 -11.8 ± 1.7 

HA-EDA-C16-PEG/I 12.6 ± 0.8 

H2O 180.4 ± 11 0.208 -22.6 ± 4.3 

DPBS 191.6 ± 8.4 0.184 -18.1 ± 3.8 

HEPES 135.5 ± 11 0.202 -10.9 ± 0.5 

HA-EDA-C16-CRN/I 11.2 ± 0.4 

H2O 165.7 ± 4.9 0.176 -35.8 ± 4.3 

DPBS 143 ± 7.3 0.201 -16.4 ± 1.7 

HEPES 128.9 ± 4.7 0.196 -12.4 ± 1.8 

 

Come è possibile notare, le micelle polimeriche sono in grado di incorporare un’ottimale 

quantità di farmaco. Inoltre, i sistemi contenenti l’imatinib mostrano dei valori 

dimensionali inferiori rispetto ai sistemi vuoti; probabilmente, a causa della loro marcata 

lipofilia (Log P IMATINIB = 3), le molecole di farmaco si interpongono stabilmente tra le 

catene alchiliche all’interno della micella, determinando la formazione di un sistema più 

compatto.  

È stata confermata la stabilità delle micelle vuote e cariche di imatinib disperse in DPBS 

per 7 giorni; in Figura 33 sono riportati i valori di particle size ottenuti, mentre i valori di 

potenziale-ζ restano invariati nell’arco di 7 giorni (dati non mostrati). 

 
Figura 33. Stabilità in termini di particle size (nm) delle micelle vuote e cariche di imatinib in DPBS, a 25°C 

per 7giorni  
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Il profilo di rilascio in vitro dell’imatinib dalle micelle HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e 

HA-EDA-C16-CRN è stato valutato mediante la tecnica della dialisi. Lo studio è stato 

condotto in DPBS e la quantità di farmaco rilasciata è stata valutata mediante HPLC; i dati 

sono stati rielaborati ed espressi in percentuale come mg cumulativi di farmaco rilasciato 

nel tempo (Figura 34). La soluzione e la sospensione di imatinib sono state utilizzate come 

confronto; in particolare, la soluzione è stata ottenuta solubilizzando preventivamente il 

farmaco in metanolo e diluendo la soluzione ottenuta in tampone fosfato, mentre la 

sospensione è stata posta all’interno della dialisi in presenza di un visibile corpo di fondo, 

al fine di valutarne il profilo di dissoluzione.  

 

 

Figura 34. Profilo di rilascio in vitro dell’imatinib dalle micelle HA-EDA-C16 (● rosso), HA-EDA-C16-PEG 

(■ blu) e HA-EDA-C16-CRN (* arancione), e profilo di diffusione del farmaco da una sospensione (▲ rosa) e 

da una soluzione (▼ verde) attraverso la membrana da dialisi in DPBS 
 

Tutte le micelle preparate sono in grado di rilasciare gradualmente una quantità inferiore 

all’80% del farmaco incorporato entro le 48 ore; le micelle sono in grado di trattenere 

parzialmente il farmaco lipofilo incorporato nel core, e di rilasciarlo con un meccanismo 

che risulta essere idoneo per una somministrazione oculare topica. Confrontando le micelle 

polimeriche e la sospensione di farmaco, in cui la quantità di imatinib utilizzata è uguale, si 

osserva un comportamento nettamente diverso. Il farmaco in sospensione (curva rosa) 
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mostra un profilo di diffusione lento probabilmente a causa di una lenta cinetica di 

dissoluzione del farmaco solido in DPBS; nel caso delle micelle (curva rossa, blu e 

arancione), sebbene la quantità di farmaco caricata sia nettamente superiore alla sua 

solubilità in acqua (0.0146 mg/ml), esso si trova incorporato nel core micellare in una 

forma “solubilizzata”, pronto e disponibile per fenomeni di diffusione e auspicabilmente di 

assorbimento.  

Quindi, tutte le micelle polimeriche preparate risulterebbero essere vantaggiose rispetto 

all’impiego del farmaco come tale in soluzione o in sospensione. Inoltre, il profilo di 

diffusione del farmaco dalle micelle risulta essere conveniente nelle terapie oculari in 

quanto la dose terapeutica del farmaco è prontamente rilasciata all’inizio dell’applicazione, 

seguita da un rilascio sostenuto [245]. 

 

Affinché le micelle progettate possano essere opportunamente impiegate come ocular 

DDS, deve essere valutata la loro citocompatibilità. Innanzitutto, le dispersioni micellari 

HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e HA-EDA-C16-CRN (vuote e cariche di imatinib) in 

mezzo di coltura cellulare sono state caratterizzate dopo sterilizzazione mediante 

filtrazione su 0.22 µm. I dati ottenuti permettono di confermare che il processo di 

sterilizzazione scelto non altera né le caratteristiche dimensionali dei sistemi né i loro 

valori di drug loading (Tabella 15).  
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Tabella 15. Valori di DL% (p/p), particle size (nm), PDI e potenziale-ζ (mV) delle micelle HA-EDA-C16, 

HA-EDA-C16-PEG e HA-EDA-C16-CRN vuote e cariche di imatinib pre- e post-filtrazione (0.22 µm) 

disperse in mezzo di coltura cellulare 

 

 
 Pre-filtrazione 

DL % Particle Size PDI Potenziale- 

HA-EDA-C16 / 169.2 ± 6.1 0.207 -20.1 ± 5.0 

HA-EDA-C16/I 13.1 ± 0.5 172.8 ± 2.9 0.197 -17.9 ± 3.1 

HA-EDA-C16-PEG / 161.2 ± 4.2 0.205 -12.9 ± 1.8 

HA-EDA-C16-PEG/I 12.6 ± 0.8 151.0 ± 3.4 0.201 -19.1 ± 3.0 

HA-EDA-C16-CRN / 149.6 ± 5.2 0.179 -17.8 ± 2.8 

HA-EDA-C16-CRN/I 11.2 ± 0.4 149.0 ± 1.8 0.177 -16.8 ± 1.9 

 

 
 Post-filtrazione 

DL% Particle Size PDI Potenziale- 

HA-EDA-C16 / 175.6 ± 4.0 0.193 -18.2 ± 2.6 

HA-EDA-C16/I 12.8 ± 0.4 181.0 ± 6.1 0.179 -19.3 ± 4.3 

HA-EDA-C16-PEG / 158.3 ± 3.7 0.194 -18.1 ± 3.6 

HA-EDA-C16-PEG/I 12.1 ± 0.4 146.7 ± 2.2 0.189 -21.1 ± 5.1 

HA-EDA-C16-CRN / 153.0 ± 5.0 0.185 -16.4 ± 1.8 

HA-EDA-C16-CRN/I 10.9 ± 0.6 143.0 ± 3.6  0.201 -17.5 ± 2.7 

 

Inoltre, tutti i sistemi micellari dispersi in mezzo cellulare hanno dimostrato un’opportuna 

stabilità in termini di particle size (Figura 35) e di potenziale-ζ (dati non riportati) entro 7 

giorni.  

 

Figura 35 Stabilità in termini di particle size (nm) delle micelle vuote e cariche di imatinib in mezzo 

cellulare, a 37°C per 7 giorni  

 

È stato condotto uno studio di vitalità cellulare in vitro, usando le cellule umane 

dell’epitelio corneale (HCEpiC). Le cellule sono state incubate con concentrazioni 

crescenti di una dispersione micellare HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e HA-EDA-C16-
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CRN, al di sotto e al di sopra del loro valore di CAC. Dopo 6 e 24 h di incubazione, è stato 

effettuato il saggio MTS; i valori di assorbanza ottenuti sono stati rapportati al valore 

relativo alle cellule non trattate (sistema controllo), ed espressi quindi come Vitalità 

Cellulare % (Figura 36). Per tutte le concentrazioni studiate e per entrambi i tempi di 

incubazione, la vitalità cellulare si mantiene al di sopra del 70%, valore accettato secondo 

la normativa ISO 10993-5. 

 

 

Figura 36. Dati di Vitalità Cellulare % delle HCEpiC dopo 6 e 24 h di incubazione con concentrazioni 

crescenti (mg/ml) di micelle HA-EDA-C16 (● rosso), HA-EDA-C16-PEG (■ blu) e HA-EDA-C16-CRN (* 

arancione) rispetto al controllo (non mostrato nel grafico) 

 

Le micelle polimeriche, essendo costituite da polimeri anfifilici, sono potenzialmente in 

grado di interagire con i componenti idrofili e lipofili della membrana corneale, alterando 

reversibilmente la complessa struttura corneale in modo da favorire l’ingresso di farmaci 

verso le porzioni più interne dell’occhio. Al fine di valutare la capacità enhancer delle 

micelle HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e HA-EDA-C16-CRN sono stati effettuati studi 

di permeazione trans-corneale in vitro ed ex vivo utilizzando rispettivamente gli inserti 

transwell e celle di diffusione verticale di Franz.  

Innanzitutto è stato studiato il profilo di permeazione delle micelle fluorescenti, preparate 

legando chimicamente la sonda AlexaFluor488 alle micelle HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-

PEG e HA-EDA-C16-CRN, sia in vitro che ex vivo. Questo studio è stato condotto allo 

scopo di dimostrare l’abilità dei carrier micellari di interagire con l’epitelio corneale e di 

permearlo opportunamente (Figura 37).  
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Figura 37. Profilo di permeazione trans-corneale in vitro attraverso il monolayer di HCEpiC (A) ed ex vivo 

attraverso le cornee bovine (B) delle micelle HA-EDA-C16 (● rosso), HA-EDA-C16-PEG (■ blu) e HA-EDA-

C16-CRN (* arancione) marcate con la sonda AlexaFluor488  
 

Le micelle HA-EDA-C16-PEG e HA-EDA-C16-CRN sono in grado di permeare attraverso 

il monolayer cellulare (studio in vitro) con un profilo nettamente differente rispetto alle 

micelle HA-EDA-C16; probabilmente la modifica chimica con il PEG o la L-carnitina dello 

shell esterno delle micelle aumenta l’interazione con le cellule e la permeazione trans-

epiteliale. Per quanto riguarda lo studio ex vivo invece, le micelle HA-EDA-C16 e HA-

EDA-C16-PEG mostrano un profilo di permeazione analogo, mentre il sistema 

funzionalizzato con la L-carnitina è trattenuto meno nello stroma corneale e quindi in grado 

di permeare più velocemente attraverso la barriera corneale.  

È stato quindi condotto uno studio analogo utilizzando le micelle HA-EDA-C16, HA-EDA-

C16-PEG e HA-EDA-C16-CRN cariche di imatinib; come confronto sono state utilizzate 

una soluzione (opportunamente preparata in metanolo e successivamente diluita in mezzo 

cellulare completo) ed una sospensione di imatinib. I dati ottenuti in vitro ed ex vivo sono 

riportati in Figura 38, ed espressi come µg/cm2 di imatinib permeato nel tempo. 
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Figura 38. Profilo di permeazione trans-corneale in vitro attraverso il monolayer di HCEpiC (A) ed ex vivo 

attraverso le cornee bovine (B) dell’imatinib incorporato nelle micelle HA-EDA-C16 (● rosso), HA-EDA-

C16-PEG (■ blu) e HA-EDA-C16-CRN (* arancione), o da una sospensione (▲ rosa) e da una soluzione (▼ 

verde) di farmaco 
 

La quantità di imatinib permeata in vitro (espressa come µg/cm2) in presenza delle micelle 

polimeriche risulta essere statisticamente maggiore rispetto a quella permeata utilizzando 

la soluzione di farmaco; inoltre, i sistemi HA-EDA-C16-PEG e HA-EDA-C16-CRN 

promuovono maggiormente la permeazione del farmaco attraverso il monostrato di cellule 

epiteliali. Tuttavia, è necessario ricordare che l’impiego delle micelle polimeriche 

preparate risulta essere ulteriormente vantaggioso poiché per la preparazione della 

soluzione di imatinib è necessario utilizzare un solvente organico (metanolo); non è da 

escludere che, nonostante la diluizione di 100 volte della soluzione con mezzo cellulare, 

parte del metanolo potrebbe interferire nel processo di permeazione agendo come 

enhancer, alterando l’integrità dello strato cellulare.  
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I dati ottenuti dallo studio di permeazione trans-corneale ex vivo permettono di confermare 

l’azione di permeation enhancer delle micelle polimeriche. La permeazione del farmaco è 

notevolmente limitata dopo la somministrazione in forma di sospensione e di soluzione. 

Nel caso della sospensione di imatinib, probabilmente si assiste ad un parziale deposito di 

farmaco solido sulla superficie oculare che potrebbe dar luogo a fenomeni di occlusione 

limitando il passaggio trans-corneale della frazione solubile di farmaco. Per quanto 

riguarda la soluzione, le molecole di farmaco non riescono ad interagire con la struttura 

corneale a causa del loro carattere fortemente idrofobico. Il profilo di permeazione 

dell’imatinib caricato all’interno delle micelle HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e HA-

EDA-C16-CRN risulta essere completamente diverso. Dopo un lag time di circa 2 ore, la 

quantità di imatinib permeato aumenta considerevolmente se paragonato alla soluzione e 

alla sospensione. Ciò è ragionevolmente dovuto al fatto che le micelle polimeriche sono in 

grado di interagire con la struttura anfifilica corneale fungendo da permeation enhancer, 

favorendo il passaggio del farmaco lipofilo attraverso i vari strati della cornea. Inoltre, tale 

fenomeno è accentuato per le micelle HA-EDA-C16-PEG e HA-EDA-C16-CRN, 

confermando così l’effettivo vantaggio della funzionalizzazione chimica del derivato 

polimerico HA-EDA-C16 nella permeazione trans-corneale dell’imatinib.  

Al termine del test di permeazione ex vivo, è stata determinata la quantità di farmaco 

intrappolato all’interno della struttura corneale; i dati ottenuti sono espressi come µg/cm2 e 

riportati in Tabella 16.  

 

Tabella 16. Quantità di imatinib (µg/cm2) trattenuto nella cornea alla fine dell’esperimento di permeazione 

trans-corneale ex vivo 
 

Soluzione 

imatinib 

Sospensione 

imatinib 

Micelle 

HA-EDA-C16 

Micelle 

HA-EDA-C16-PEG 

Micelle 

HA-EDA-C16-CRN 

1.29 ± 0.27 1.57 ± 0.21 14.86 ± 0.88 6.67 ± 1.2 16.97 ± 1.07 

 

I dati ottenuti confermano ulteriormente la capacità delle micelle di agire come penetration 

enhancer a livello della barriera corneale. In particolare, le micelle polimeriche HA-EDA-

C16 consentono un incremento della ritenzione dell’imatinib di 11.51 e di 9.46 volte 

rispetto alla soluzione e alla sospensione di farmaco libero, mentre le micelle HA-EDA-

C16-CRN di 13.15 e di 10.81 volte rispetto alla soluzione e alla sospensione. Le micelle 

HA-EDA-C16-PEG determinano un incremento della quantità di imatinib trattenuta nella 

cornea di 5.17 e di 4.25 volte (sempre rispetto alla soluzione ed alla sospensione); pertanto, 

in questo caso, l’effetto di penetration enhancer risulta essere di entità inferiore rispetto 



99 
 

agli altri sistemi progettati. Probabilmente la presenza del PEG sullo shell idrofilo esterno 

conferisce alla micella una migliore affinità con lo stroma della cornea (di natura idrofila), 

facilitando pertanto la permeazione del farmaco idrofobo e riducendone la sua ritenzione a 

livello della barriera tissutale.  

Comunque in ogni caso è possibile ottenere un effetto reservoir di farmaco, grazie 

all’interazione tra cornea e micelle; questo accumulo potrebbe contribuire nel tempo ad 

incrementare ulteriormente la quantità di farmaco in grado di permeare la cornea e 

successivamente di distribuirsi nelle porzioni più interne dell’occhio, in modo da 

migliorare la biodisponibilità intraoculare e potenzialmente l’efficacia terapeutica. 

Per dimostrare il reale vantaggio nell’utilizzo delle micelle polimeriche HA-EDA-C16c di 

agire come permeation e penetration enhancer, i dati ottenuti dagli studi di permeazione 

transcorneale in vitro ed ex vivo sono stati rielaborati per calcolare il flusso del farmaco 

(JS), il coefficiente di permeabilità (KP). I valori calcolati sono stati riportati in Tabella 17-

A per lo studio in vitro e in Tabella 17-B per lo studio ex vivo; le equazioni utilizzate per 

calcolare tali parametri sono state riportate nella sezione 3.3.2.  

 

Tabella 17. Valori di JS e KP del farmaco in soluzione e in sospensione, e del farmaco veicolato nelle micelle 

HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e HA-EDA-C16-CRN relativi allo studio di permeazione transcorneale in 

vitro (A) ed ex vivo (B) 

 

A JS KP 

Soluzione imatinib 2.330 ± 0. 171 0.09321 ± 0.00832 

HA-EDA-C16 / I 3.071 ± 0.164 0.06143 ± 0.00351 

HA-EDA-C16 -PEG/ I 5.042 ± 0.104 0.10086 ± 0.00208 

HA-EDA-C16 -CRN/ I 6.802 ± 0.139 0.13604 ± 0.00173 

 

B JS KP 

Soluzione imatinib 0.007 ± 0.001 0.00028 ± 0.00003 

Sospensione imatinib 0.020 ± 0.004 0.00004 ± 0.00002 

HA-EDA-C16 / I 0.208 ± 0.011 0.00042 ± 0.00002 

HA-EDA-C16 -PEG/ I 0.406 ± 0.009 0.00082 ± 0.00003 

HA-EDA-C16 -CRN/ I 0.331 ± 0.005 0.00066 ± 0.00004 
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Le micelle polimeriche HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e HA-EDA-C16-CRN sono in 

grado di aumentare il flusso (JS) del farmaco sia attraverso il monostrato cellulare (studio 

in vitro) che attraverso la barriera corneale bovina (studio ex vivo).  

L’analisi più significativa è costituita dalla comparazione dei valori di KP ottenuti. In vitro, 

il coefficiente di permeabilità dell’imatinib quando veicolato con le micelle HA-EDA-C16-

PEG e HA-EDA-C16-CRN è superiore di 1.08 e di 1.46 volte rispetto alla soluzione di 

farmaco. Questo confronto non può essere preso in considerazione poiché per preparare la 

soluzione di imatinib è necessario utilizzare un solvente organico, la cui presenza (seppure 

dell’1%) potrebbe causare un’alterazione dell’integrità tissutale e l’ottenimento di un 

risultato falsato.  

Analizzando i valori di KP ottenuti dall’esperimento ex vivo, è possibile confermare 

definitivamente la capacità delle micelle polimeriche HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e 

HA-EDA-C16-CRN di agire da permeation e penetration enhancer per l’imatinib 

incorporato. In particolare, le micelle polimeriche HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e HA-

EDA-C16-CRN aumentano il valore di KP dell’imatinib rispettivamente di 10.5, 20.5 e 16.5 

volte rispetto alla sospensione di farmaco libero.  

 

Come già discusso nella sezione introduttiva (paragrafo 1.2), la neoangiogenesi è un 

evento di formazione di nuovi vasi sanguigni da vasi maturi già esistenti; è un processo 

multi-step che coinvolge la migrazione e la proliferazione di cellule endoteliali e di periciti, 

guidato da una varietà di fattori di crescita tra cui il VEGF, il basic-fibroblast growth 

factor (bFGF) e il platelet derived growth factor-B (PDGF-B). Un dual-targeting sui 

pathway del VEGF e del PDGF-B permette di ottenere un’inibizione sinergica 

dell’angiogenesi in modelli di neovascolarizzazione oculare, rispetto ad una terapia singola 

con anti-VEGF [254,255]. Inoltre, le small molecule kinase inhibitors possono essere 

impiegate come agenti anti-angiogenici in modelli di patologie oculari [256–259]. 

Considerando che l’imatinib ha un’azione inibitoria sull’attività tirosin-chinasica, lo scopo 

ultimo di questo lavoro di ricerca è stato quello di valutare la proprietà anti-angiogenica 

dell’imatinib utilizzando un modello in vitro di neovascolarizzazione coroidale. In vitro, il 

processo di neoangiogenesi è costituito da diverse fasi tempo-dipendenti: migrazione e 

allineamento cellulare, seguito dallo sviluppo e dallo sprouting di nuovi capillari e 

formazione di networks cellulari. Variando il tempo di analisi è possibile ottenere diverse 

informazioni riguardo al meccanismo di azione degli agenti anti-angiogenici e gli step in 

cui essi agiscono. Le HUVEC (Human Umbilical Vein Endothelial Cells) sono 
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ampiamente utilizzate come modello oftalmologico in vitro per valutare il comportamento 

delle cellule endoteliali in un processo di formazione di neo-vasi [260,261].  

Per lo scopo prefissato, è stato inizialmente valutato l’effetto citotossico dell’imatinib a 

diverse concentrazioni sulle HUVEC in coltura bidimensionale, dopo 24 ore di 

esposizione; in particolare è stato utilizzato un range di concentrazione di farmaco 

compreso tra 0.5 e 125 µg/ml, corrispondenti ad un range di molarità pari a 1.01 – 253.24 

pM (Figura 39).  

 

 

Figura 39. Vitalità cellulare % delle HUVEC trattate con diverse concentrazioni (µg/ml) di imatinib in 

soluzione dopo 24 ore di incubazione 
 

Per concentrazioni inferiori a 25 µg/m (quindi minori a 50.65 pM) la vitalità cellulare è 

ottimale (superiore del 70% rispetto al controllo). Inoltre, è stato dimostrato che 

l’eventuale presenza di solvente organico residuo (DMSO utilizzato per la preparazione di 

una soluzione di imatinib alla concentrazione di 10mg/ml) nei diversi campioni non è 

citotossico.  

È stata quindi preparata una coltura di HUVEC su matrigel allo scopo di creare un sistema 

modello di neoangiogenesi, come riportato in letteratura [255,260]. Inizialmente è stata 

valutata la capacità dell’imatinib in soluzione e a differente concentrazione (nel range di 5-

25 µg/ml) di inibire l’organizzazione e lo sprouting cellulare (Figura 40).  
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Figura 40. Analisi qualitativa dello sprouting delle HUVEC trattate con concentrazioni crescenti di imatinib 

(5-25 µg/ml) per 6 ore; a destra le immagini concernenti il saggio Live&Dead condotto sui campioni alla fine 

dell’esperimento 
 

L’effetto inibitorio dell’imatinib sullo sprouting delle HUVEC si osserva per 

concentrazioni superiori a 15 µg/ml. Inoltre, passando da 15 a 25 µg/ml il processo di 

migrazione e orientamento cellulare sembra avvenire più lentamente; dopo le 6 ore si 

evince una strutturazione ridotta (15 µg/ml) o assente (25 µg/ml) delle HUVEC. 

Nonostante il marcato effetto inibitorio, la vitalità cellulare non è compromessa 

confermando quindi l’assenza di citotossicità del farmaco a tali concentrazioni.  

Parallelamente, è stato eseguito un secondo studio per valutare la capacità dell’imatinib di 

indurre una regressione strutturale dei network cellulari già formati (Figura 41). Dopo 6 ore 

di incubazione, i campioni trattati con la concentrazione maggiore di imatinib subiscono 

una parziale regressione strutturale; tuttavia, dopo 24 ore si osserva tale effetto per tutte le 

concentrazioni utilizzate.  

 



103 
 

 

Figura 41. Analisi qualitativa della variazione strutturale del network di HUVEC trattate per 24 ore con 

concentrazioni crescenti di imatinib (5-25 µg/ml)  
 

Dall’analisi dei risultati ottenuti è stato possibile confermare che l’imatinib è 

potenzialmente in grado di agire in un processo di neoangiogenesi inibendo la formazione 

di nuovi vasi e riducendo la struttura capillare già formata. Pertanto, uno studio analogo è 

stato condotto utilizzando le micelle polimeriche HA-EDA-C16/I, HA-EDA-C16-PEG/I e 

HA-EDA-C16-CRN/I allo scopo di valutare l’efficacia del farmaco quando caricato 

all’interno di un nanocarrier polimerico. La concentrazione di farmaco utilizzata è di 

40µg/ml; considerando il profilo di rilascio graduale del farmaco dalle micelle polimeriche 

(in un tampone simulante i fluidi biologici, vedi Figura 34), è stato presupposto che 

nell’arco delle 24 ore di esperimento la concentrazione di farmaco sia tale da indurre un 

effetto inibitorio senza indurre la morte cellulare. Questa ipotesi è stata opportunamente 

confermata dal risultato ottenuto dal saggio di vitalità condotto sulle HUVEC in coltura 

bidimensionale. I sistemi micellari vuoti e carichi di farmaco sono citocompatibili, e 

consentono di mantenere una vitalità al di sopra del 70% (rispetto al controllo) (Figura 42).  
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Figura 42. Vitalità cellulare % delle HUVEC trattate con le micelle HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e HA-

EDA-C16-CRN vuote e cariche di imatinib dopo 6 e 24 ore di incubazione  

 

Le HUVEC sono state opportunamente caricate sul matrigel insieme ad una sospensione di 

micelle polimeriche HA-EDA-C16/I, HA-EDA-C16-PEG/I o HA-EDA-C16-CRN/I in mezzo 

cellulare. È stata quindi valutata l’inibizione dello sprouting cellulare entro le 24 ore 

(Figura 43). 

 

 

Figura 43. Analisi qualitativa dello sprouting delle HUVEC trattate con le micelle polimeriche HA-EDA-

C16/I, HA-EDA-C16-PEG/I e HA-EDA-C16-CRN/I (concentrazione di imatinib 40 µg/ml) per 24 ore; a destra 

le immagini concernenti il saggio Live&Dead condotto sui campioni alla fine dell’esperimento 
 

L’imatinib veicolato dalle micelle polimeriche HA-EDA-C16 e HA-EDA-C16-PEG limita 

inizialmente l’interazione cellulare; lo sprouting che si osserva dopo 4 ore è tuttavia 

disomogeneo e meno organizzato. Le micelle polimeriche HA-EDA-C16-CRN invece 

consentono di ottenere un effetto inibitorio molto più marcato; anche dopo 24 ore 

dall’inizio del trattamento, le cellule non sono in grado di interagire tra di esse con un 

effetto inibitorio sicuramente evidente.  
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L’effetto dell’imatinib, quando somministrato all’interno delle micelle HA-EDA-C16, HA-

EDA-C16-PEG o HA-EDA-C16-CRN, di indurre una regressione strutturale dei network 

cellulari già formati appare evidente già dopo le prime ore di trattamento (Figura 44).  

 

 

Figura 44. Analisi qualitativa della variazione strutturale del network di HUVEC trattate per 24 ore con le 

micelle polimeriche HA-EDA-C16/I, HA-EDA-C16-PEG/I e HA-EDA-C16-CRN/I (concentrazione di imatinib 

40 µg/ml); a destra le immagini concernenti il saggio Live&Dead condotto sui campioni alla fine 

dell’esperimento 
 

Le connessioni tra le cellule sono visibilmente ridotte in numero ed in entità; inoltre, dal 

saggio Live&Dead è possibile confermare che le cellule sono ancora vive confermando 

ulteriormente che la concentrazione di farmaco utilizzata è opportuna per lo scopo 

prefissato. Inoltre, anche in questo caso utilizzando le micelle polimeriche HA-EDA-C16-

CRN è possibile ottenere un’efficacia inibitoria più evidente. Probabilmente la 

funzionalizzazione dello shell micellare con la L-carnitina migliora l’interazione tra le 

micelle e le cellule endoteliali vasali, promuovendo il rilascio del farmaco e l’esplicazione 

della sua azione farmacologica.  
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3.3 Nanoparticelle polimeriche a base di HAXS 

 

La microfluidica è una metodologia LOC innovativa e vantaggiosa che consente la 

manipolazione di piccole quantità di reagenti e di controllare accuratamente i processi di 

miscelazione su micro-scala. Rispetto alle tecniche convenzionali di preparazione, la 

microfluidica offre un controllo superiore nella resa e nelle proprietà chimicofisiche dei 

nanosistemi preparati [262]; in particolare, la dimensione delle nanoparticelle può essere 

facilmente modulata variando la velocità di flusso, la polarità dei solventi, la composizione 

dei polimeri e la loro concentrazione [263].  

Considerando pertanto i vantaggi già esposti, la seconda linea di ricerca sviluppata durante 

il Dottorato di Ricerca ha previsto la preparazione di nanoparticelle polimeriche mediante 

tecnica microfluidica. Inizialmente, è stato studiato il comportamento di due derivati 

polimerici sintetizzati partendo dall’HA a differente peso molecolare; una riduzione del 

peso molecolare dell’acido ialuronico utilizzato consentirebbe di ottenere dei derivati 

polimerici che in dispersione acquosa (a parità di concentrazione) abbiano una viscosità 

differente. Pertanto, lo scopo iniziale è stato quello di ottenere un miglior controllo sulla 

fluidità e sulla viscosità delle dispersioni acquose preparate.  

In un precedente studio, la piattaforma microfluidica è stata utilizzata per la realizzazione 

di microfibre utilizzando un derivato ottadecilamminico ed etilendiamminico dell’HA, 

siglato HALMW-EDA-C18 (MW 300 kDa circa); è stato dimostrato che modulando la forza 

ionica del mezzo di coacervazione le microfibre presentano una differente morfologia e 

capacità di rilasciare il desametasone incorporato [264].  

Partendo da tali dati, è stato preparato un derivato utilizzando l’HAXS 100 kDa e siglato 

HAXS-EDA-C18. Entrambi i derivati sono stati sintetizzati seguendo un protocollo di sintesi 

che prevede l’attivazione dei gruppi ossidrilici primari della porzione N-

acetilglucosamminica dell’HA con il 4-NPBC e la successiva funzionalizzazione con 

l’ottadecilammina e l’etilendiammina (Schema 6).  
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Schema 6. Schema di sintesi dei derivati HALMW-EDA-C18 ed HAxs-EDA-C18 

 

I due derivati, opportunamente caratterizzati, non hanno mostrato differenze significative 

nel grado di derivatizzazione molare in ottadecilammina (DDC18mol%) e in etilendiammina 

(DDEDAmol%), indicando che l’efficienza della funzionalizzazione chimica non è 

influenzata dal peso molecolare dell’HA di partenza (Tabella 18). Inoltre, la 

determinazione del peso molecolare medio pesato (MW) mostra che il peso molecolare di 

entrambi i derivati aumenta rispetto all’HA di partenza proporzionalmente al grado di 

funzionalizzazione ottenuto. 

 

Tabella 18. Grado di derivatizzazione molare percentuale in ottadecilammina ed etilendiammina, resa % in 

peso, valori di MW e PDI dei derivati HA-EDA-C18 e HAxs-EDA-C18 

 

 
DDC18mol % DDEDAmol % Resa% in Peso MW PDI 

HALMW-EDA-C18 12.0 ± 1.3 30.0 ± 0.5 87.1 ± 2.9 321992 1.83 

HAxs-EDA-C18 13.4 ± 0.5 29.8 ± 0.5 85.7 ± 3.1 125029 2.13 
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L’analisi viscosimetrica è stata eseguita sulle dispersioni polimeriche acquose dei due 

derivati (alla stessa concentrazione dell’1% p/v) allo scopo di valutare l’effetto della 

riduzione del peso molecolare sul profilo reologico. Come è possibile osservare in Figura 

45, il comportamento reologico delle due dispersioni è completamente differente. Il 

derivato a più alto peso molecolare presenta un comportamento pseudoplastico, ed a bassi 

sforzi di taglio presenta valori di viscosità (50-60 Pa·s) che risultano non compatibili con la 

possibilità di processare la dispersione tramite tecnica microfluidica. Il derivato HAXS-

EDAC18 (a più basso peso molecolare) in dispersione acquosa all’1 % (p/v) perde il 

comportamento pseudoplastico e presenta una viscosità massima inferiore a 5 Pa·s; 

pertanto risulta processabile tramite microfluidica. 

 

 

Figura 45. Profilo di viscosità in funzione della velocità di taglio del derivato HALMW-EDA-C18 (■ nero) e 

HAXS-EDA-C18 (● rosso) all’1% (p/v) in acqua bidistillata  
 

L’ HAXS-EDA-C18 è stato impiegato per la produzione di nanoparticelle usando un 

micromixer chip a laminazione sequenziale (Figura 46). In questa particolare geometria il 

flusso principale in entrata è suddiviso in n sottoflussi che sono di seguito ricongiunti in un 

flusso laminare. In particolare il micromixer chip utilizzato in questa procedura presenta 12 

regioni di miscelazione che amplificano il numero dei flussi laminari migliorando 

significativamente l’efficienza di miscelazione, la velocità e la completezza del processo di 

nanoprecipitazione.  
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Figura 46. Micromixer chip a laminazione sequenziale; a destra, la geometria split-and-recombine che 

consente la scissione e il ricongiungimento del flusso  
 

Partendo da una soluzione di HAXS-EDA-C18 all’1 % (p/v) in acqua bidistillata, il processo 

di nanoprecipitazione è stato indotto utilizzando come fase esterna il DPBS poiché il 

derivato HAxs-EDA-C18 precipita in soluzioni saline a causa dell’effetto di desolvatazione 

indotto dalla presenza dei sali. Il processo di nanoprecipitazione controllato avviene per 

diffusione dell’HAXS-EDA-C18 dalla lamella di fluido focalizzato verso la soluzione salina 

precipitante. La dimensione delle nanoparticelle di HAXS-EDA-C18 è stata modulata 

variando il rapporto di flusso interno ed esterno, cioè tra la fase polimerica flussata nel 

canale interno e la soluzione precipitante flussata nei canali esterni del chip (Figura 47).  

 

 

Figura 47. Dimensione delle nanoparticelle (nm) in funzione del rapporto di flusso. Le misurazioni sono 

state eseguite sui campioni con e senza trealosio (-t e +t rispettivamente), dopo 1 e 24 ore; i dati sono 

paragonati ai valori dimensionali relativi alle particelle prodotte in bulk. SINISTRA: campioni analizzati 

dopo produzione in DPBS; DESTRA: campioni dispersi in DPBS dopo freeze-drying 
 

In accordo con l’incremento del rapporto di flusso da 0.05 a 0.5, la dimensione media delle 

particelle prodotte (valutata mediante analisi al DLS) aumenta da 150 a 210 nm dopo 1 ora 

dalla loro produzione. Il confronto dei valori di particle size tra le nanoparticelle prodotte 

nel micromixer chip e le nanoparticelle prodotte per semplice nanoprecipitazione in bulk 

mette in evidenza il miglioramento in termini di dimensioni medie e distribuzione 
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dimensionale ottenuto grazie alla tecnica microfluidica. Inoltre, dai dati riportati in Figura 

47, è possibile notare un incremento delle dimensioni nell’arco delle 24 ore per le 

nanoparticelle prodotte e lasciate in DPBS, con e senza trealosio. Questo identico 

comportamento delle nanoparticelle, in assenza ed in presenza del crioprotettore, 

suggerisce che l’incremento dimensionale potrebbe essere attribuito allo swelling delle 

particelle piuttosto che alla loro aggregazione. Dopo 7 giorni in DPBS le dimensioni 

rimangono pressoché costanti (dati non mostrati) suggerendo che è stato raggiunto 

l’equilibrio di swelling e che i nanosistemi sono stabili nel tempo. 

I campioni raccolti ed essiccati tramite freeze-drying sono stati opportunamente dispersi in 

DPBS; rispetto al campione non liofilizzato, queste nanoparticelle mostrano dimensioni 

più grandi dopo 1 ora di idratazione probabilmente perché raggiungono rapidamente 

l’equilibrio di swelling. Inoltre, la presenza di trealosio sembra avere un effetto 

stabilizzante limitando l’incremento dimensionale osservato per i campioni essiccati 

tramite freeze-drying in assenza del crioprotettore. Per quanto riguarda invece le 

nanoparticelle prodotte in bulk, queste mostrano una maggiore dimensione, per tutte le 

condizioni studiate. Per quanto riguarda i valori di potenziale-ζ, le nanoparticelle sono 

caratterizzate da valori compresi tra -10 e -15 mV; questi valori si mantengono costanti nel 

tempo.  

Le immagini TEM hanno confermato l’incremento dimensionale delle particelle 

all’aumentare del rapporto di flusso impiegato. È possibile notare una distribuzione 

dimensionale omogenea in tutti i campioni e una morfologia tondeggiante (Figura 48). Il 

diametro particellare medio è compreso tra 150 e 400 nm, in accordo con le misure 

ottenute tramite il DLS. Alcune particelle appaiono elettronicamente più dense rispetto alle 

altre, mostrando un core leggermente più traslucido e suggerendo che il rapporto di flusso 

può influenzare anche la morfologia e lo stato di aggregazione delle nanoparticelle dopo la 

nanoprecipitazione (Figura 48-C). Inoltre è possibile notare un evidente incremento 

dell’aggregazione particellare a rapporti di flussi più alti (Figura 48-D).  
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Figura 48. Microfotografie TEM delle nanoparticelle di HAxs-EDA-C18 ottenute con differenti rapporti di 

flusso 0.05 (A), 0.1 (B), 0.25 (C) e 0.5 (D); i campioni sono stati fissati per l’osservazione 1 ora dopo la 

preparazione  
 

Sono state preparate le nanoparticelle cariche di imatinib utilizzando esclusivamente il 

valore di RF pari a 0.1, poiché questo rapporto consente di ottenere nanoparticelle più 

piccole ed idonee per la somministrazione intra-vitreale (200-250 nm). Inoltre, per tale 

rapporto di flusso non è necessario utilizzare il trealosio come criprotettore.  

Le nanoparticelle sono state prodotte utilizzando come fase esterna due mezzi acquosi a 

differente forza ionica, allo scopo di valutare come questo parametro potesse influenzare il 

processo di nanoprecipitazione e le proprietà chimicofisiche delle nanoparticelle ottenute, 

le rese di produzione, i valori di Drug Loading % (DL%), nonché i profili di rilascio del 

farmaco incorporato. I mezzi scelti sono stati il DPBS, isotonico con i fluidi biologici (0.15 

M), ed una soluzione di NaCl 9% (p/v), ipertonica e caratterizzata da un valore di molarità 

pari a 1.5 M.  

Innanzitutto, le nanoparticelle HAxs-EDA-C18 vuote sono state preparate in NaCl 9%. Le 

analisi al DLS sono state condotte sulle nanoparticelle: (I) dopo 1 ora dalla produzione e in 

dispersione nel mezzo di precipitazione, (II) dopo ultracentrifugazione e dispersione in 

DPBS, (III) dopo ultracentrifugazione, liofilizzazione e dispersione in DPBS (Tabella 19). 
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Tabella 19. Valori di particle size (nm) e PDI delle nanoparticelle HAxs-EDA-C18 preparate in NaCl 9% 

analizzati: (I) dopo 1 ora dalla produzione e in dispersione nel mezzo di precipitazione, (II) dopo 

ultracentrifugazione e dispersione in DPBS, (III) dopo ultracentrifugazione, liofilizzazione e dispersione in 

DPBS  

 

 Particle size (nm) PDI 

(I) 198.2  2.9 0.207 

(II) 224.  4.2 0.098 

(III) 203.3  4.3 0.137 

 

Anche aumentando la forza ionica del mezzo di nanoprecipitazione, le nanoparticelle 

posseggono dei valori di particle size opportuni ed analoghi ai valori ottenuti inducendo la 

nanoprecipitazione in DPBS (dati riportati in Figura 47); inoltre, i valori dimensionali non 

cambiano anche disperdendo le nanoparticelle in DPBS sia dopo l’ultracentrifugazione che 

dopo liofilizzazione.  

Sono state quindi preparate le nanoparticelle HAxs-EDA-C18 cariche di imatinib, 

utilizzando il DPBS o la soluzione di NaCl 9% come fase esterna. Dall’analisi dei dati 

ottenuti si evince che non si ottengono differenze significative in termini di DL% tra le 

nanoparticelle prodotte nei due mezzi a diversa forza ionica (Tabella 20). Considerando 

che la quantità totale di farmaco inizialmente caricato nella fase polimerica è pari al 25% 

in peso rispetto alla quantità totale di polimero utilizzato, l’efficienza d’incorporazione è 

circa pari al 40 % per entrambi i lotti prodotti. 

 

Tabella 20. Valori di DL% (p/p) e resa % in peso delle nanoparticelle preparate in DPBS e in NaCl 9%. 

Valori di particle size (nm) e PDI delle nanoparticelle: (I) dopo produzione e in dispersione nel mezzo di 

precipitazione; (II) dopo ultracentrifugazione, liofilizzazione e dispersione in DPBS  

 

 

 (I) (II) 

DL % Resa % 
Particle size  

(nm) 
PDI 

Particle size 

(nm) 
PDI 

DPBS  10.6  0.5 8.8  3 191.6  4.6 0.091 220.8  4.9 0.183 

NaCl 9% 9.5  0.3 47.9  6 228.9  6.2 0.109 173.2  6.7 0.143 

 

Si osserva un incremento significativo del valore di resa % in peso quando è utilizzata la 

soluzione acquosa a più alta molarità. Bisogna infatti considerare che per la preparazione 

delle nanoparticelle HAxs-EDA-C18/I è necessario utilizzare una quantità minima di co-

solvente (THF) per favorire la solubilizzazione del farmaco lipofilo nel mezzo acquoso 
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durante la fase di produzione. Verosimilmente, la presenza del co-solvente riduce la 

sensibilità alla forza ionica del derivato polimerico che diffonde dalla fase interna verso la 

fase esterna all’interno del micromixer chip, riducendo l’efficienza di nanoprecipitazione e 

pertanto la resa finale delle nanoparticelle prodotte. I dati ottenuti confermano che la forza 

ionica del mezzo di nanoprecipitazione influenza la completezza del processo di 

coacervazione del polimero HAxs-EDAC18 all’interno dei canali del micromixer chip. 

Per quanto riguarda la dimensione, le nanoparticelle HAxs-EDA-C18/I dopo produzione in 

NaCl 9% mostrano dei valori opportuni inferiori a 250 nm; tuttavia, dopo il processo di 

liofilizzazione e la successiva dispersione in DPBS, la dimensione particellare si riduce in 

maniera statisticamente significativa. Probabilmente, la strutturazione nanoparticellare del 

polimero all’interno del micromixer chip avviene rapidamente e in maniera più stabile, 

guidata da una maggiore forza ionica e dalla presenza del farmaco lipofilo. 

Lo studio di rilascio dell’imatinib dalle nanoparticelle HAxs-EDAC18 prodotte in DPBS e 

in NaCl 9% è stato condotto in vitro utilizzando il metodo della dialisi (Figura 49).  

 

 

Figura 49. Profili di rilascio in vitro dell’imatinib dalle nanoparticelle HAxs-EDA-C18 prodotte in DPBS (● 

grigio) e in NaCl 9% (▼ viola); profilo di dissoluzione del farmaco dalla sospensione (▲ rosa) e di 

diffusione dalla soluzione (▼ verde) 
 

Rispetto al farmaco in sospensione, entrambe le tipologie di nanoparticelle prodotte 

consentono di prolungare il rilascio del farmaco entro le 48 ore. Inoltre, le nanoparticelle 

prodotte in mezzo a più alta forza ionica (rispetto al sistema prodotto in DPBS) mostrano 

una maggiore capacità di trattenere il farmaco incorporato, confermando la maggiore 

strutturazione del nanocarrier durante la fase di nanoprecipitazione.  
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Considerando le proprietà dimensionali delle nanoparticelle HAxs-EDA-C18 progettate 

nonché la loro capacità di modulare la disponibilità dell’imatinib in mezzo acquoso, è 

possibile ipotizzare l’impiego di questi nanocarriers come ocular DDS da somministrare 

per via intra-vitreale per il trattamento delle retinopatie a carattere neoangiogenico. Il 

lavoro di ricerca svolto ha previsto la funzionalizzazione dello shell nanoparticellare con il 

peptide ciclico (Arg-Gly-Asp-D-Phe-Cys) (RGDC), allo scopo di ottenere un targeting 

attivo per la veicolazione dell’imatinib alle cellule endoteliali vascolari. La sequenza RGD 

è capace di legare diverse integrine tra cui l’isoforma αvβ3 e αvβ5, essenziali per la 

formazione di nuovi vasi sanguigni ed iper-espresse nello stato angiogenico [208]. Il 

motivo di questa iper-espressione è dovuto alla funzione dell’integrina αvβ3, durante 

l’angiogenesi, di conferire alle cellule endoteliali la capacità di migrare e legarsi alla 

matrice extra-cellulare nel processo di rimodellamento [239]. 

È stato sintetizzato il derivato HAXS-EDA-C18-RGDC. Inizialmente è stato prodotto il 

derivato N-idrossisuccinimidico dell’MLB, quindi si è proceduto all’addizione di Michael 

tra la funzione maleimidica dell’MLB-NHS e la porzione tiolica del residuo di cisteina del 

RGDC (Schema 7). 

 

 

Schema 7. Schema di sintesi relativo al derivato N-idrossisuccinimidico del peptide ciclico RGDC, siglato 

MLB-NHS-RGDC 
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Nel secondo step di reazione l’intermedio RGDC-MLB-NHS è stato utilizzato per la 

funzionalizzazione dell’HAxs-EDA-C18. Il derivato HAxs-EDA-C18-RGDC (Figura 50) è 

stato caratterizzato tramite analisi 1H-NMR; il grado di derivatizzazione molare, pari al 5 

% rispetto alle moli di unità ripetitive del derivato polimerico HAXSEDA-C18 

(corrispondente a 25 μg di RGDC per mg di HAXSEDA-C18), è stato calcolato rapportando 

l’integrale del picco a δ 7.2, attribuibile al residuo di tirosina della peptide ciclico, con 

l’integrale del picco a δ 1.9, relativo al gruppo metilico della porzione N-

acetilglucosamminica dell’HA.  

 

 

Figura 50. Struttura chimica del derivato HAxs-EDA-C18-RGDC 
 

Sono state quindi preparate e caratterizzate le nanoparticelle HAxs-EDA-C18-RGDC vuote 

e cariche di imatinib, utilizzando come fase esterna di nanoprecipitazione la soluzione 

NaCl 9% (Tabella 21).  

 

Tabella 21. Valori di DL% (p/p) delle nanoparticelle HAxs-EDA-C18-cyRGDC e HAxs-EDA-C18-RGDC/I 

preparate in NaCl 9%. Valori di particle size (nm) e PDI delle nanoparticelle prodotte: (I) dopo produzione e 

in dispersione nel mezzo di precipitazione; (II) dopo ultracentrifugazione, liofilizzazione e dispersione in 

DPBS 

 

 (I) (II) 

DL % 
Particle size  

(nm) 
PDI 

Particle size 

(nm) 
PDI 

HAxs-EDA-C18-RGDC / 220.5  3.7 0.192 246.9  6.1 0.183 

HAxs-EDA-C18-RGDC/I 8.7  1.4 229.5  7.6 0.163 242.9  5.7 0.090 
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Le nanoparticelle HAxs-EDA-C18-RGDC preparate sono in grado di incorporare 

efficacemente l’imatinib; sebbene presentino una dimensione maggiore rispetto alle 

nanoparticelle HAxs-EDA-C18, i valori dimensionali rientrano nel range opportuno per 

un’eventuale somministrazione intra-vitreale.  

 

Nella prima fase di ricerca svolta è stata dimostrata la capacità dell’imatinib di agire in un 

processo di neoangiogenesi inibendo la formazione di nuovi vasi e riducendo la struttura 

capillare già formata. Pertanto, è stato condotto uno studio utilizzando le nanoparticelle 

HAxs-EDA-C18/I e HAxs-EDA-C18-RGDC/I allo scopo di valutare l’efficacia del farmaco 

quando somministrato all’interno di tali sistemi carriers. Considerando i risultati positivi 

ottenuti utilizzando i sistemi micellari su un sistema in vitro di HUVEC (paragrafo 3.2.2), 

è stata scelta ed utilizzata una concentrazione di farmaco pari a 40µg/ml. 

Inizialmente è stata valutata e confermata la citocompatibilità dei sistemi vuoti e carichi di 

imatinib nei confronti delle HUVEC, dopo 6 e 24 ore di incubazione con i nanosistemi 

preparati (Figura 51).  

 

 

Figura 51. Vitalità cellulare % delle HUVEC trattate con le nanoparticelle HA-EDA-C18 e HA-EDA-C18-

RGDC vuote e cariche di imatinib dopo 6 e 24 ore di incubazione  

 

Pertanto, utilizzando un modello in vitro di neoangiogenesi costituito dalle HUVEC 

opportunamente caricate sul matrigel, è stata valutata l’inibizione dello sprouting vascolare 



117 
 

e la regressione strutturale dei network cellulari già formati utilizzando le nanoparticelle 

HAxs-EDA-C18/I e HAxs-EDA-C18-RGDC/I. Nel primo studio, la sospensione 

nanoparticellare (con una concentrazione di farmaco pari a 40 µg/ml) è stata caricata sul 

matrigel insieme alla sospensione cellulare; l’analisi qualitativa è stata condotta per 24 ore 

(Figura 52).  

 

 

Figura 52. Analisi qualitativa dello sprouting delle HUVEC trattate con le nanoparticelle HA-EDA-C18/I e 

HA-EDA-C18-RGDC/I (concentrazione di imatinib 40 µg/ml) per 24 ore; a destra le immagini relative al 

saggio Live&Dead condotto sui campioni alla fine dell’esperimento 
 

L’imatinib veicolato dalle nanoparticelle HAxs-EDA-C18 e HAxs-EDA-C18-RGDC è in 

grado di agire sulle HUVEC; infatti, utilizzando i sistemi di drug carrier è possibile notare 

un ridotto fenomeno di sprouting, rispetto al controllo di cellule non trattate. Dall’analisi 

delle immagini acquisite in fluorescenze (saggio Live&Dead) dopo 24 ore di incubazione, 

è possibile osservare che le cellule sono in grado di interagire tra di esse poiché sono 

presenti dei cluster cellulari; tuttavia utilizzando le nanoparticelle funzionalizzate con 

l’RGDC è possibile limitare la formazione di protrusioni citoplasmatiche.  

Inoltre, utilizzando le nanoparticelle HAxs-EDA-C18 e HAxs-EDA-C18-RGDC è stato 

dimostrato l’effetto dell’imatinib di indurre una regressione strutturale dei network cellulari 

già formati (Figura 53). In particolare, utilizzando il carrier HAxs-EDA-C18-RGDC è 

possibile ridurre le connessioni tra le cellule già dopo le prime ore di incubazione.  
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Figura 53. Analisi qualitativa della variazione strutturale del network di HUVEC trattate per 24 ore con le 

nanoparticelle HA-EDA-C18/I e HA-EDA-C18-RGDC/I (concentrazione di imatinib 40 µg/ml) 
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4. CONCLUSIONI 

 

Nella presente tesi di Dottorato di Ricerca, lo scopo prefissato di realizzare differenti 

ocular drug delivery systems è stato raggiunto utilizzando l’acido ialuronico a differente 

peso molecolare come biopolimero di partenza. L’HA è stato opportunamente 

funzionalizzato per ottenere nuovi derivati da utilizzare per la realizzazione di micelle 

polimeriche o nanoparticelle polimeriche, potenzialmente in grado di veicolare farmaci 

idrofobici efficaci per il trattamento delle retinopatie.  

Nella prima fase del lavoro sperimentale svolto, sono stati ottenuti diversi risultati 

positivi utilizzando l’HAMINI con un Mw < 10 kDa per la preparazione di micelle 

polimeriche. Tre derivati anfifilici dell’HAMINI sono stati sintetizzati usando una differente 

quantità di esadecilammina come catena idrofobica. Tali derivati sono stati siglati HAC16a, 

HAC16b e HAC16c, e sono rispettivamente caratterizzati da un valore di DDC16mol% pari a 

15, 12 e 7%. Per ogni derivato HAC16 è stata dimostrata la capacità di self-assembly in 

differenti mezzi acquosi e di incorporare efficacemente differenti corticosteroidi di natura 

idrofobica (desametasone, triamcinolone, triamcinolone acetonide), utilizzati 

convenzionalmente in ambito oculare come sospensioni farmaceutiche. Tra i sistemi 

preparati, le micelle HAC16b (DDC16mol% del 12%) hanno mostrato ottimi valori di 

particle size (inferiori a 300 nm), un appropriato valore di drug loading (nel range 2.3-

6.0%) e un profilo di rilascio controllato nel tempo per ciascun farmaco incorporato; 

inoltre, sono in grado di interagire stabilmente in vitro con le mucine. Pertanto, le 

opportune proprietà chimicofisiche e la capacità mucoadesiva di questo ocular drug 

carriers potrebbero essere vantaggiose per aumentare l’efficacia terapeutica dei farmaci 

incorporati limitando il washing-out dopo somministrazione oculare topica. L’impiego 

delle micelle HAC16b in tale ambito potrebbe essere ulteriormente vantaggioso poiché è 

stato dimostrato che questi carriers sono in grado di agire da penetration e/o permeation 

enhancers per i corticosteroidi incorporati, sia in un modello di permeazione trans-corneale 

in vitro che soprattutto ex vivo.  

Considerando i risultati incoraggianti ottenuti, la ricerca tecnologica svolta è stata 

indirizzata verso la realizzazione di nuovi sistemi micellari per la veicolazione 

dell’imatinib (I). È stato innanzitutto sintetizzato nuovo derivato anfifilico 

esadecilamminico dell’HAMINI siglato HA-EDA-C16, caratterizzato da un valore di 

DDC16mol% pari al 12% e di DDEDAmol% pari al 48.4%. È stato dimostrato che la 
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presenza dell’EDA sul backbone di HA non influenza il self assembly del derivato 

polimerico, che ha mostrato infatti dei valori di CAC analoghi a quelli ottenuti per il 

derivato HAC16b (anch’esso caratterizzato da un DDC16mol% del 12%). Grazie alla 

presenza dell’etilendiammina, il derivato è stato funzionalizzato con il PEG (derivato HA-

EDA-C16-PEG) o con la L-carnitina (derivato HA-EDA-C16-CRN) allo scopo di migliorare 

il riconoscimento corneale. Le micelle polimeriche HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e 

HA-EDA-C16-CRN preparate possiedono delle dimensioni adeguate (< 300 nm) tali da 

presupporre una potenziale somministrazione oculare topica; inoltre è stato dimostrato che 

la funzionalizzazione dello shell micellare migliora le proprietà mucoadesive del carrier.  

Il potenziale impiego di questi sistemi micellari come ocular drug carriers per l’imatinib è 

stato confermato dagli ottimi risultati ottenuti nel caricamento, con valori di drug loading 

compresi tra l’11 e il 13%, e nel profilo di rilascio del farmaco in vitro che è controllato nel 

tempo.  

È stato dimostrato che le micelle HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e HA-EDA-C16-CRN 

(marcate con una sonda fluorescente) sono in grado di interagire con un monolayer di 

cellule epiteliali della cornea (studio in vitro) e con la complessa struttura corneale (studio 

ex vivo), confermando la capacità dei polimeri di natura anfifilica di interagire 

efficacemente con la struttura anfifilica corneale. Inoltre, questi ocular drug carriers sono 

in grado di veicolare l’imatinib attraverso la barriera corneale agendo da penetration e 

permeation enhancers, poiché consentono un aumento del valore di KP del farmaco e che 

un’opportuna quantità di farmaco possa essere trattenuta all’interno della barriera cornea e 

fungere da potenziale reservoir. Infine, è stata confermata l’efficacia dell’imatinib di 

inibire lo sprouting vascolare e di indurre una regressione strutturale dei network cellulari 

già formati quando tale farmaco è incorporato all’interno delle micelle polimeriche. 

Pertanto, tutti i risultati ottenuti suggeriscono che le micelle di HA-EDA-C16, HA-EDA-

C16-PEG e HA-EDA-C16-CRN potrebbero essere potenzialmente utilizzate per il rilascio di 

imatinib nella regione posteriore dell’occhio nel trattamento di patologie retiniche 

caratterizzate da un processo di neoangiogenesi.  

La seconda linea di ricerca ha avuto come obiettivo la realizzazione di 

nanoparticelle polimeriche, utilizzando l’HAxs con MW 100 kDa come biopolimero di 

partenza e la tecnica microfluidica. È stato sintetizzato il derivato etilendiamminico (EDA) 

ed ottadecilamminico (C18) dell’HAxs, siglato HAxs-EDA-C18, e le sue proprietà 

chimicofisiche sono state confrontate con quelle relative al derivato HALMW-EDA-C18, 

sintetizzato a partire dall’HALMW con MW 240 kDa; il grado di derivatizzazione molare in 
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C18 e in EDA è analogo per entrambi i polimeri (DDC18mol% del 12% e DDEDAmol% 

30%). L’analisi reologica ha confermato la significativa riduzione di viscosità ottenuta con 

il derivato a più basso peso molecolare (MW 125 kDa); pertanto l’impiego della dispersione 

acquosa HAxs-EDA-C18 all’1% è ottimale per la processabilità mediante tecnica 

microfluidica. 

La produzione delle nanoparticelle è stata effettuata in un micromixer chip utilizzando 

DPBS come mezzo di nanoprecipitazione; è stato possibile controllare finemente le 

proprietà dimensionali dei nanosistemi prodotti (nel range 150-400 nm) modulando il self 

assembly del derivato polimerico all’interno dei canali del micromixer chip mediante la 

scelta di un opportuno rapporto di flusso interno/esterno.  

Considerate le blande condizioni utilizzate per la loro produzione, le nanoparticelle HAXS-

EDA-C18 possono essere impiegate come ocular drug carriers ideali per la veicolazione ed 

il rilascio d’imatinib alla retina, presupponendo un’eventuale somministrazione intra-

vitreale. Le nanoparticelle HAXS-EDA-C18/I preparate sono caratterizzate da un’ottimale 

valore di drug loading pari al 13% circa; inoltre, modulando la molarità della fase acquosa 

per la nanoprecipitazione, è possibile ottenere un miglioramento nella resa in peso e un 

differente profilo di rilascio del farmaco nel tempo.  

Le nanoparticelle sono state opportunamente funzionalizzate sullo shell esterno con un 

piccolo peptide RGD ciclico (RGDC) allo scopo di migliorare il riconoscimento da parte 

delle cellule endoteliali vasali mediante l’interazione con i recettori integrinici. È stata 

quindi messa a punto la sintesi del derivato polimerico HAxs-EDA-C18-RGDC, 

caratterizzato da un grado di derivatizzazione molare in RGDC pari al 5%. Pertanto, sono 

state prodotte le nanoparticelle HAxs-EDA-C18-RGDC e HAxs-EDA-C18-RGDC/I, 

dimostrando che la funzionalizzazione del polimero con il piccolo peptide non altera il 

processo di nanoprecipitazione in un mezzo a forza ionica controllata, le dimensioni 

particellari e la capacità di incorporare efficientemente l’imatinib. Inoltre, è stata 

confermata la capacità di entrambi i sistemi HAxs-EDA-C18/I e HAxs-EDA-C18-RGDC/I 

di veicolare il farmaco quando a contatto con le HUVEC, e l’efficacia dell’imatinib di 

inibire lo sprouting vascolare e di indurre la regressione strutturale dei network cellulari 

già formati. Infine, è stato possibile dimostrare qualitativamente la maggiore efficacia 

dell’imatinib quando veicolate all’interno delle nanoparticelle funzionalizzato con 

l’RGDC.  
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Pertanto, le nanoparticelle polimeriche progettate potrebbero costituire dei vantaggiosi 

ocular drug delivery systems per la veicolazione dell’imatinib e quindi per il suo impiego 

off-label nel trattamento di retinopatie a carattere neoangiogenico. 
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5. PARTE SPERIMENTALE 

 

5.1 Materiali 

L’acido ialuronico (HA) con MW inferiore a 10 kDa (HAMINI) e con MW pari a 100 kDa 

(HAXS) sono stati acquistati presso Biophil Italia S.P.A. L’acido ialuronico (HA) a basso 

peso molecolare (HALMW, MW pari a 240 kDa, indice di polidispersità 1.9) è stato prodotto 

come riportato precedentemente partendo dal sodio ialuronato EP Altergon (grado 

iniettabile ultrapuro) di origine biofermentativa ad elevato peso molecolare (HAHMW, MW 

di 1058 kDa, con una viscosità intrinseca a 25 °C compresa tra 1.60 e 2.00 m3/kg) 

acquistato alla IBSA Farmaceutici Italia s.r.l. [265]. Il sale di tetrabutilammonio dell’acido 

ialuronico (HALMW-TBA; HAXS-TBA, HAMINI-TBA) è stato prodotto seguendo una 

procedura riportata precedentemente [265].  

L’esadecilammina (C16NH2), l’ottadecilammina (C18NH2), il bis(4-nitrofenil)carbonato (4-

NPBC), il pirene, l’idrossido di tetrabutiammonio (TBA-OH), il metossi-ammino-

polietilenglicole (PEG-NH2, MW 2 kDa), il O-metil-O′-[2-(6-

oxocaproilammino)etil]polietilenglicole (PEG-aldeide MW 2 kDa), la L-carnitina (CRN), il 

diclofenac sale sodico, la fluoresceina sale sodico, il tampone fosfato a pH 7.4 (Dulbecco’s 

Phosphate-Buffered Saline, DPBS), l’etanolo, il dimetilsolfossido anidro (DMSOA), il 

dietil etere, il cloroformio (CHCl3), il metanolo (MeOH), l’acetone, l’acetonitrile, la 

soluzione 5 % (p/v) di acido picrosolfonico (acido 2,4,6-trinitrobenzensolfonico, TNBS), il 

tetrametilammonio cloruro (TMACl), il Sephadex G-25, il desametasone (DEX), il 

triamcinolone (T), il triamcinolone acetonide (TA), l’imatinib (I), l’acido 4-2-idrossietil-1-

piperazinil- etansolfonico (HEPES), la mucina di tipo III (proveniente da stomaco di 

maiale, acido sialico legato 0.5-1.5% p/p), l’N-idrossisuccinimide (NHS), l’N-(3-

dimetilamminopropil)-N’-etilcarbodiimide (EDC), gli inserti transwell 

Corning®Transwell®-COL rivestiti superiormente con il collagene (0.4 µm pores-6.5 mm 

Transwell-PTFE), ECM Gel from Engelbreth-Holm-Swarm murine sarcoma sono stati 

acquistati presso la Sigma-Aldrich (Italia).  

L’etilendiammina (EDA) e l’acido 4-maleimidobutirrico (MLB) sono acquistati presso 

Fluka (Italia). Il peptide Arg-Gly-Asp-D-Phe-Cys-ciclico (RGDC) è stato acquistato presso 

la Bachem (Svizzera). 
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Il tampone HEPES a pH 7.4, simulante i fluidi oculari, è stato preparato solubilizzando 

5.96 g di HEPES e 9 g di NaCl in 1 L di acqua bidistillata, e aggiustando il pH con NaOH 

5 M.  

L’ossido di deuterio (D2O), il cloruro di sodio (NaCl) e il sodio bicarbonato (NaHCO3) 

sono stati acquistati presso la Merk (Italia). 

L’AlexaFluor®-NHS488 (carboxylic acid, succinimidyl ester) è stato acquistato presso Life 

Technologies-–Thermo Fisher Scientific (USA). Il tetraidrofurano-d8 (THFd8) è stato 

acquistato da VWR (Italy), mentre il tetraidrofurano (THF) presso Alfa Aesar (Italia). 

Le cellule epiteliali umane della cornea HCEpiC (Human Corneal Epithelial Cells) sono 

state acquistate presso ScienCell Research Laboratories (USA). Il mezzo di coltura basale 

utilizzato per le HCEpiC e i relative supplementi (estratto di ghiandola pituitaria BPE, il 

fattore di crescita epiteliale umano EGF) sono stati acquistati presso Gibco–Thermo Fisher 

Scientific (USA). Le cellule HUVEC (Human Umbilical Vein Endothelial Cells) sono state 

acquistate presso ScienCell Research Laboratories (USA). Il mezzo di coltura Endothelial 

Cell Growth Medium (all-in-one ready-to-use) è stato acquistato presso Sigma-Aldrich 

(Italia). 

Il kit per il saggio LIVE & DEAD è stato acquistato alla Thermo Fisher Scientific (Italia). 

La vitalità cellulare è stata valutata usando il saggio MTS 3-[4,5-dimetiltiazol-2-il)-5-(3-

carbossimetossifenil)-2-(4-sulfofenil)-2H-tetrazolio] (CellTiter 96® AQueous One 

Solution Cell Proliferation, PROMEGA), seguendo le istruzione del produttore (USA).  

I bulbi oculari bovini sono stati forniti dall’Istituto Zooprofilattico Sperimentale della 

Sicilia “A. Mirri” (Palermo, Italia), previa autorizzazione del veterinario competente 

dell’ASP di Palermo. 

 

5.2 Strumentazioni 

Gli spettri 1H-NMR sono stati registrati con uno strumento Bruker Avance II 300 (300.12 

MHz). Le misure UV sono state effettuate utilizzando uno spettrofotometro Shimadzu UV-

2401PC e uno spettrofotometro Microplate Reader Multiskan Ex. Gli spettri FT-IR sono 

stati acquisiti con uno strumento Brucker Alpha.  

Gli spettri di emissione del pirene sono stati acquisiti utilizzando uno spettrofluorimetro 

Shimadzu RF-5301 PC; la quantificazione della fluoresceina sodica e delle micelle fluo è 

stata condotta utilizzando uno spettrofluorimetro Plate Reader AF2200 Eppendorf.  
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La Size Exclusion Chromatography (SEC) è stata effettuata usando lo strumento Agilent 

1260 Infinity Multi-Detector Bio-SEC Solution utilizzando come fase stazionaria la 

colonna Phenomenex PolySep-GFC-P 4000, il Bio-Dual Angle LS/DLS ed il rivelatore IR. 

Le analisi sono state effettuate usando come eluente la miscela costituita da una soluzione 

di TMACl allo 0.025 M e MeOH in rapporto 7:3 (v/v), con un flusso di 0.6 ml/min e con 

una temperatura di colonna di 35 °C (±0.1 °C). I campioni sono stati solubilizzati in 700 μl 

della soluzione TMACl 0.025 M, e successivamente sono stati aggiunti 300 μl di MeOH. 

Gli standard di pullulano (nel range di peso molecolare compreso tra 5.9 e 788 kDa) sono 

stati usati per ottenere la curva di calibrazione. I campioni e gli standard di pullulano sono 

stati filtrati con un filtro da 0.45 μm e sono stati iniettati nell’apparecchiatura SEC. 

Le misure di Dynamic Light Scattering (DLS) sono state registrate a 25°C ± 0.1 

utilizzando un Malvern Zetasizer Nano ZS con laser a 532 nm e angolo di scattering fisso a 

173°.  

La quantificazione dei farmaci studiati è stata effettuata tramite analisi HPLC usando un 

HPLC Agilent Technologies 1260 Infinity, accoppiato a Quat Pump VL G1311C Serial N° 

DEAB812844 e DAD 1260 VL G1315D Serial N° DEAAX05597. In particolare, si è 

ricorso a una cromatografia su fase inversa impiegando una colonna Luna Phenomenex 

C18 (100A size 250*4.60 mm) come fase stazionaria e un detector UV settato ad 

opportuna lunghezza d’onda (DEX: 246 nm; T e TA: 254 nm; I: 257 nm).  

Le analisi reologiche sono state effettuate con uno strumento DHR-2 TA usando una 

geometria a piatti piani paralleli, con 8 mm di diametro e scanalature radiali per impedire 

la fuoriuscita della soluzione. I campioni sono stati versati direttamente sul piatto fisso 

(piatto inferiore), e la dipendenza della viscosità dalla velocità di taglio (da 1.6 a 108 s-1) è 

stata studiata a 25 °C.  

Le nanoparticelle sono state preparate utilizzando un’Elveflow® Microfluidic Machine, 

costituita da un controller della pressione OB1. La pressione di esercizio utilizzata è 

compresa tra 2 e 8 Bar, e sono stati utilizzati dei sensori di flusso nel range 0-5000 μl/min 

con una precisione di ± 10μl/min. È stato utilizzato un micromixer chip a laminazione 

sequenziale in cui il flusso principale in entrata viene suddiviso in n sottoflussi grazie alla 

presenza di 12 regioni di miscelazione che amplificano il numero dei flussi laminari. 

Per visualizzare la forma, la morfologia superficiale e la dimensione, le nanoparticelle sono 

state analizzate attraverso la microscopia a trasmissione elettronica (TEM). Le sospensioni 

sono state poste su griglie di rame coperte con pellicole, essiccate ed infine sono state 

visualizzate utilizzando un microscopio JEOL JEM-1400 Plus, a 80kV. 
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Le analisi al microscopio ottico e a fluorescenza per gli studi biologici in vitro sono state 

effettuate utilizzando un microscopio CareZeis Axio Vert. 

 

5.3 Acido ialuronico LMW (240 kDa) 

 

5.3.1 Sintesi e caratterizzazione dei derivati HALMWC18 e HALMWC16 

È stata adottata una procedura sintetica riportata nel brevetto WO2010/061500A1 [241]. 

L’HALMW-TBA è stato solubilizzato in DMSOA alla concentrazione dell’1% (p/v). I gruppi 

–OH primari dell’HA sono stati attivati aggiungendo il 4-NPBC secondo una reazione 

condotta a 40°C per 4 h. I diversi derivati sono stati sintetizzati impostando il rapporto 

molare teorico X= mol 4-NPBC/mol u.r.HA pari a 0.20, 0.15, 0.10, 0.05, 0.025 e 0.015. 

Nel secondo step di sintesi il pallone di reazione è stato posto a 60°C ed è stata aggiunta 

l’ammina scelta (C18NH2 o C16NH2), preventivamente solubilizzata in DMSOA, 

impostando un rapporto molare teorico Y=mol C16NH2/mol 4-NPBC pari a 10. Questa fase 

di funzionalizzazione è stata condotta per 20 h. Il work-up della reazione prevede 

l’aggiunta di un’aliquota opportuna di soluzione satura di NaCl (1 ml per ogni grammo di 

HA-TBA iniziale) sotto agitazione per 15 minuti, al fine di consentire lo scambio dello 

ione TBA con lo ione Na. La precipitazione del prodotto di reazione viene condotta in 

miscela dieti etere/cloroformio 1:1 (v/v). Sono stati eseguiti un paio di lavaggi nella stessa 

miscela, 3-4 lavaggi in etanolo 80% e infine in etanolo assoluto. Il prodotto è stato quindi 

essiccato.  

La reazione di ogni singolo derivato è stata eseguita in triplicato. La resa in peso, espressa 

in funzione del peso iniziale dell’HA, e il grado di derivatizzazione molare (DDmol%) in 

ammina sono stati espressi come valore medio. Il grado di funzionalizzazione in catene 

alchilica (DDC18mol% o DDC16mol%) è stato calcolato attraverso analisi 1H-NMR. Un 

tipico spettro 1H-NMR in D2O mostra segnali a: δ 0.75 (-CH3 terminale della catena 

alchilica); δ 1.5 (gruppi metilenici della catena alchilica –CH2-(CH2)n-CH3, dove n=16 per 

C18NH2, e n=14 per C16NH2); δ 1.9 (gruppo metilico della porzione N-

acetilglucosamminica dell’HA); δ 3.3-4.0 (gruppi piranosidici dell’unità disaccaride 

dell’HA).  

La determinazione della capacità di self-assembling dei copolimeri HALMWC18 e 

HALMWC16 sintetizzati è stata valutata mediante spettroscopia a fluorescenza impiegando il 

pirene come sonda fluorescente [266]. Il pirene è stato solubilizzato in acetone ad una 
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concentrazione di 6·10-5 M. Aliquote di tale soluzione sono state poste nei vials e lasciati 

in orbital shaker a 37°C per far evaporare l’acetone, quindi è stata aggiunto un volume 

noto di soluzione di polimero a differente concentrazione, secondo un rapporto 

volumetrico 1:100 tra soluzione di pirene e soluzione di polimero. La concentrazione finale 

di pirene risulta essere pari a 6·10-7 M. Per ogni copolimero studiato è stata preparata una 

serie di diluizioni in acqua e in DPBS considerando il range di concentrazione da 1·10-4 

mg/ml a 2 mg/ml. I campioni preparati sono incubati a 37°C over night. Gli spettri di 

emissione di fluorescenza del pirene sono stati registrati impiegando come lunghezze 

d’onda di emissione e di eccitazione rispettivamente 373 nm e 333 nm; il rapporto delle 

intensità di fluorescenza I373/I384 (riportato come I1/I3) derivante dallo spettro di emissione 

del pirene è riportato in grafico contro il logaritmo decimale della concentrazione 

polimerica. Il valore della CAC può essere determinato dal punto di intersezione della 

tangente alla porzione di curva crescente con la tangente alla porzione piana della curva 

stessa [267]. 

 

5.3.2 Preparazione e caratterizzazione delle micelle polimeriche 

HALMWC16 e HALMWC16/DEX 

Le micelle polimeriche cariche di desametasone (DEX) sono state preparate utilizzando il 

metodo della dialisi, usando il derivato HALMWC16B (DDC16mol% pari a 10.1%). Il 

farmaco è stato solubilizzato in miscela H2O/THF 1:1 (v/v); a questa soluzione è stato 

aggiunto il derivato HALMWC16 scelto alla concentrazione del 0.3% (p/v), al fine di ottenere 

un rapporto in peso polimero/farmaco 1:0.5. La soluzione ottenuta è stata posta in dialisi 

MWCO 3.5 kDa contro H2O per 4 ore, effettuando 6 cambi circa. La sospensione 

colloidale recuperata è stata opportunamente purificata per centrifugazione e filtrazione su 

1 µm. La dispersione micellare è stata quindi liofilizzata. In maniera analoga sono state 

preparate le micelle HALMWC16 vuote.  

Le micelle polimeriche vuote e contenenti il DEX sono state caratterizzate al DLS, 

disperdendo il campione liofilizzato in H2O o in DPBS alla concentrazione di 1 mg/ml, per 

valutare la dimensione (nm) e il potenziale-ζ (mV).  

Per la valutazione della drug loading % (DL%), i campioni sono stati solubilizzati in 

miscela H2O/THF 1:1 (v/v), filtrati su 0.45 µm e iniettati all’HPLC. È stata utilizzata la 

miscela acetonitrile/H2O 42:58 (v/v) come fase mobile, un flusso di 0.8 ml/min, e un 

valore di λ pari a 246 nm; in queste condizioni il tempo di ritenzione del DEX è pari a 8.5 
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minuti. La curva di taratura è stata costruita solubilizzando il farmaco miscela H2O/THF 

1:1 (v/v) in un range di concentrazione compreso tra 1 e 1·10-4 mg/ml.  

I valori di DL% calcolati sono espressi come il rapporto percentuale tra i mg di farmaco 

nelle micelle e il peso totale delle micelle cariche. 

 

5.3.3 Sintesi e caratterizzazione del derivato HALMW-EDA-C18 

L’HALMW-TBA è stato solubilizzato in DMSOA alla concentrazione dell’1% (p/v). 

L’attivazione dei gruppi ossidrilici primari è stata effettuata aggiungendo una quantità 

opportuna di 4-NPBC secondo un rapporto molare teorico (X) tra le moli di 4-NPBC e le 

moli di unità ripetitive di HA-TBA pari a 0.7; la reazione di attivazione è stata condotta a 

40 °C per 4 ore. Trascorso questo tempo, alla soluzione è stata aggiunta sotto agitazione la 

C18-NH2 secondo un rapporto molare teorico (Y) tra le moli di C18-NH2 e le moli di unità 

ripetitive di 4-NPBC pari a 0.5. La fase di funzionalizzazione è stata condotta per 24 h a 

60°C. Successivamente, la temperatura è stata nuovamente impostata a 40 °C ed è stato 

aggiunto il volume opportuno di etilendiammina (EDA) secondo un rapporto molare (Z) 

tra le moli di EDA e le moli di 4-NPBC pari a 10. Dopo 3 h, il work-up della reazione ha 

previsto l’aggiunta di un’opportuna aliquota di soluzione satura di NaCl (1 ml per ogni 

grammo di HA-TBA) sotto agitazione per 30 minuti per consentire lo scambio dello ione 

TBA con lo ione Na. È stata quindi effettuata la precipitazione del prodotto di reazione in 

una miscela dieti etere/cloroformio 1:1 (v/v). Sono stati eseguiti 4-5 lavaggi a caldo nella 

stessa miscela, poi 3-4 lavaggi in etanolo 80%, ed infine in etanolo assoluto. Il prodotto è 

stato quindi essiccato; la polvere ottenuta è stata solubilizzata in acqua bidistillata, 

congelata e liofilizzata. 

Il derivato HALMW-EDA-C18 è stato caratterizzato tramite analisi 1H-NMR e saggio 

colorimetrico al TNBS, per determinare rispettivamente il grado di derivatizzazione molare 

in ottadecilammina ed in EDA. Un tipico spettro 1H-NMR del derivato HALMW-EDA-C18 

in D2O/THFd8 2:1 (v/v) mostra i segnali a: δ 0.99 (-CH3 terminale della catena 

ottadecilamminica); δ 1.5 (gruppi metilenici delle catene alchiliche –CH2(CH2)16CH3); δ 

1.9 (gruppo metilico della porzione N-acetilglucosamminica dell’HA); δ 3.3-4.0 (gruppi 

piranosidici delle unità disaccaridiche dell’HA). La derivatizzazione molare in gruppi 

amminici è stata determinata attraverso il saggio colorimetrico al TNBS, preparando una 

curva di calibrazione con il PEG-NH2 (MW 2 kDa) [242,268].  
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Il peso molecolare (MW) e l’indice di polidispersità (PDI) sono stati determinati tramite 

analisi SEC (vedi paragrafo 5.2). Inoltre è stata effettuata una caratterizzazione volta a 

valutare il profilo reologico della soluzione di HALMW-EDA-C18 all’1% p/v in acqua 

distillata (vedi paragrafo 5.2). 

 

5.4 Acido ialuronico MINI (<10 kDa) e i derivati HAC16 

 

5.4.1 Sintesi e caratterizzazione dei derivati HAC16 

La sintesi dei derivati dell’HAMINI con l’esadecilammina è stata condotta seguendo una 

procedura di sintesi simile a quella riportata precedentemente (vedi paragrafo 5.3.1). In 

particolare, tre derivati sono stati sintetizzati variando il rapporto molare teorico (X) tra le 

moli 4-NPBC e le moli u.r. HA, che risulta essere pari a 0.20, 0.15 e 0.10. Il rapporto 

molare teorico Y=mol C16NH2/mol 4-NPBC utilizzato risulta essere pari a 10 per tutti i 

derivati. Il work-up della reazione segue la procedura già riportata precedentemente. Dopo 

l’isolamento del prodotto finale per precipitazione, il polimero è stato opportunamente 

lavato un paio di volte nella miscela di precipitazione; successivamente sono stati condotti 

3-4 lavaggi in etanolo 90% e infine in etanolo assoluto. Il prodotto è stato quindi essiccato.  

La reazione di ogni singolo derivato è stata eseguita in triplicato; la resa in peso è espressa 

in funzione del peso iniziale dell’HA ed espressa come valore medio. Il grado di 

derivatizzazione molare in C16 (DDC16mol%) è stato calcolato attraverso analisi 1H-NMR 

(in miscela D2O/THFd8 3:2 v/v). Inoltre, l’HAMINI e i derivati ottenuti, siglati 

rispettivamente HAC16a (per X=0.20), HAC16b (per X=0.15) e HAC16c (per X=0.10), sono 

stati caratterizzati tramite analisi SEC.  

Per tutti i derivati polimerici sintetizzati è stata effettuata la determinazione della CAC, 

mediante saggio del pirene, in acqua, DPBS e in tampone HEPES pH 7.4. L’analisi è stata 

condotta in triplicato (vedi paragrafo 5.3.1). 

 

5.4.2 Preparazione e caratterizzazione delle micelle HAC16 

Il metodo dell’evaporazione del co-solvente è stato scelto per la preparazione delle micelle 

polimeriche HAC16 e il caricamento di corticosteroidi. Inizialmente il farmaco (DEX, T, 

TA) e il derivato HAC16 vengono solubilizzati in miscela THF/H2O 1:1 (v/v) (nel caso del 

DEX) o 1:0.5 (v/v) (per T e TA), ad una concentrazione polimerica pari a 0.3% p/v. In tutti 

i casi, il rapporto in peso tra HAC16 e farmaco è pari a 1:0.75. La soluzione di polimero e 
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farmaco è posta su una piastra agitante, quindi viene indotta l’evaporazione del THF sotto 

agitazione vorticosa (1000 rpm) per 3 ore a temperatura ambiente. Successivamente viene 

aggiunta un’opportuna aliquota di H2O per ristabilire il volume iniziale, e la dispersione è 

lasciata agitare per altre 2 ore. La dispersione colloidale finale viene centrifugata, filtrata 

su 1 µm, e successivamente liofilizzata.  

Le micelle vuote sono state preparate in maniera analoga usando la miscela THF/H2O 1:1 

(v/v) come fase iniziale di solubilizzazione. 

Le micelle HAC16a, b e c vuote e cariche di farmaco (DEX, T o TA) sono state 

caratterizzate tramite DLS in H2O bidistillata, DPBS e tampone HEPES pH 7.4; ogni 

analisi è stata condotta in triplicato. La stabilità delle micelle vuote e cariche, in termini di 

dimensione (nm) e potenziale-ζ (mV), è stata valutata in DPBS a 25°C entro 7 giorni.  

La Drug Loading % (DL%) delle micelle cariche di DEX, T e TA è stata valutata tramite 

analisi HPLC (vedi paragrafo 5.3.2 per DEX). Per la quantificazione del T e TA, i 

campioni vengono direttamente dispersi in MeOH e l’estrazione del farmaco viene 

condotta overnight. La metodica HPLC prevede l’impiego del MeOH come fase mobile, 

con un flusso pari a 0.5 ml/min; in queste condizioni il tempo di ritenzione è 5.4 e 5.8 min 

rispettivamente per T e TA.  

I valori di DL% calcolati sono espressi come rapporto percentuale tra i mg di farmaco nelle 

micelle e il peso totale delle micelle cariche.  

 

5.4.3 Studio di rilascio in vitro dei corticosteroidi dalle micelle  

Il rilascio dei corticosteroidi dalle micelle HAC16a e HAC16b è stato studiato in vitro per 

48 ore utilizzando il metodo della dialisi. Ogni campione è stato disperso in DPBS alla 

concentrazione dell’1% (p/v), ponendo all’interno della dialisi (MWCO 1 kDa) una 

quantità di campione tale da avere una concentrazione di farmaco pari a 0.5 mg/ml. La 

dialisi è posta in DPBS, impostando un rapporto tra volume interno ed esterno alla dialisi 

pari a 1:10. Lo studio è condotto per 48 ore a 37°C ponendo i campioni in orbital shaker 

(100 rpm). A tempi prestabili, 1 ml di mezzo esterno è prelevato e sostituito con mezzo 

fresco, in modo tale da garantire le condizioni sink.  

La quantità di DEX e di T rilasciata nel tempo è determinata mediante analisi UV-VIS 

(λ=246 nm per DEX, λ=254 nm per T) dei campioni prelevati. La quantità di TA è stata 

valutata mediante analisi HPLC; i campioni sono stati liofilizzati, trattati con MeOH 

overnight, filtrati su 0.45 μm e iniettati all’HPLC.  
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Le soluzioni di farmaco (DEX e T=0.05mg/ml; TA=0.01 mg/ml) e le sospensioni di 

farmaco libero (0.5 mg/ml) in DPBS sono state utilizzate come confronto.  

 

5.4.4 Studio di trasmittanza delle micelle HAC16 

La proprietà mucoadesiva delle micelle HAC16a e HAC16b è stata valutata effettuando uno 

studio di trasmittanza. La dispersione micellare è miscelata con la dispersione di mucina 

secondo un rapporto volumetrico 1:1, utilizzando il DPBS come mezzo disperdente. La 

concentrazione finale della mucina è pari a 1 mg/ml, mentre la concentrazione finale delle 

micelle è pari a 0.5, 1 e 5 mg/ml. I campioni sono incubati a 35°C e a tempi prestabiliti (da 

0 a 360 min) è stata valutata l’assorbanza a 500 nm. Il comportamento dell’HAXS è stato 

studiato analogamente per valutare come la funzionalizzazione e la riorganizzazione in 

micelle possa influenzare la proprietà mucoadesiva propria del polisaccaride. I valori di 

assorbanza ottenuti sono stati rielaborati ed espressi come Trasmittanza %, mettendo in 

rapporto la trasmittanza del campione con quella della dispersione di mucina. La 

diminuzione del valore di Trasmittanza % di un campione è indice di un fenomeno 

mucoadesivo. Ogni esperimento è stato condotto su sei campioni.  

 

5.4.5 Studio di citocompatibilità in vitro 

Per valutare la citocompatibilità delle micelle HAC16b preparate, le cellule HCEpiC 

(passaggio 2-3) sono state piastrate alla densità di 10000 cellule per pozzetto in una piastra 

da 96, e incubate a 37°C overnight (5% CO2).  

È stata preparata una dispersione micellare in DPBS alla concentrazione di 10 mg/ml, e 

questa è stata sterilizzata per filtrazione su 0.22 μm. Per dimostrare che tale processo non 

altera le caratteristiche del campione, la dimensione particellare è stata valutata prima e 

dopo filtrazione tramite analisi di DLS.  

Le micelle vengono successivamente diluite con mezzo cellulare nel range 0.01–0.7 

mg/ml. Ad ogni pozzetto vengono aggiunti 200 µl di dispersione micellare; dopo 6 e 24 

ore di incubazione è stata valutata la vitalità cellulare mediante saggio MTS. I valori di 

assorbanza (λ=490 nm) ottenuti sono stati rielaborati ed espressi come Vitalità cellulare %, 

calcolando il rapporto tra la densità ottica del campione e quella del controllo positivo di 

HCEpiC in TCPS (Tissue Culture Polystyrene) non trattate.  
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Inoltre, la stabilità (dimensione e potenziale-ζ) delle micelle HAC16b vuote e cariche di 

DEX, T e TA (alla concentrazione di 1 mg/ml) è stata valutata in mezzo cellulare completo 

a 37 °C per 7 giorni dopo la preparazione. 

 

5.4.6 Studi di permeazione trans-corneale  

5.4.6.1 Permeazione trans-corneale in vitro 

Lo studio di permeazione trans-corneale in vitro è stato condotto utilizzando le HCEpiC e 

sistemi transwell rivestiti superiormente da un film di collagene (0.4 µm pores-6.5 mm 

Transwell-PTFE membrane insert, Corning). Le cellule sono state così incubate 

indisturbate per 24 ore (5% CO2) alla concentrazione di 105 cellule/transwell; il mezzo è 

stato quindi sostituito con mezzo fresco ogni giorno fino a completa confluenza delle 

cellule [134,269,270]. In particolare, sono stati posti rispettivamente 150 μl e 650 μl di 

mezzo cellulare completo nel compartimento donatore e nell’accettore. Il giorno 

dell’esperimento, nel compartimento donatore il mezzo è stato sostituito con 150 μl di una 

dispersione micellare contente una concentrazione di farmaco pari a 100 μg/ml. I campioni 

sono stati incubati a 37 °C (5% CO2), e a tempi prestabiliti, nell’intervallo di 0-6 ore, 

aliquote da 200 μl sono state prelavate dal compartimento accettore e immediatamente 

sostituite con mezzo cellulare fresco. I campioni raccolti sono stati liofilizzati, trattati con 

un solvente organico (THF per il DEX, MeOH per T e TA) e analizzati all’HPLC.  

La stessa procedura è stata utilizzata per valutare il profilo di permeazione trans-corneale 

del farmaco in soluzione (50 µg/ml per DEX e T; 25 µg/ml per TA). Nel caso della 

soluzione di TA, il farmaco è stato inizialmente solubilizzato in MeOH e successivamente 

diluito in mezzo cellulare, considerando una quantità residua di MeOH dell’1% (v/v).  

I risultati sono espressi come farmaco permeato attraverso lo strato cellulare (μg/cm2) in 

funzione del tempo di incubazione. Ogni esperimento è stato condotto in triplicato.  

 

5.4.6.2 Permeazione trans-corneale ex vivo 

Lo studio di permeazione trans-corneale ex vivo è stato condotto su cornee bovine estratte 

da bulbi oculari bovini ottenuti da un mattatoio locale. In particolare, tutti i tessuti sono 

stati forniti dall’Istituto Zooprofilattico della Sicilia “A. Mirri” (Palermo, Italia) previa 

autorizzazione del Dipartimento di Prevenzione Veterinario (ASP-Palermo, Italia). 

Gli occhi bovini recuperati sono stati immersi per 2 ore in DPBS contenente streptomicina 

al 2% (v/v). Le cornee sono state isolate mediante asportazione della parte anteriore del 
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bulbo oculare e successivo distacco manuale della cornea integra dal sottostante iride. I 

campioni tissutali così ottenuti sono stati lavati in tampone HEPES pH 7.4 e 

immediatamente usati per gli esperimenti di permeazione trans-corneale, utilizzando la 

cella di diffusione verticale di Franz come modello ex vivo. La cornea bovina è stata 

utilizzata come membrana interposta tra il compartimento donatore e il compartimento 

accettore, entrambi riempiti con tampone HEPES pH 7.4 alla temperatura di 35 ± 0.1°C.  

Dopo un iniziale condizionamento del sistema (15 min), nel compartimento donatore sono 

stati posti 300 μl di una dispersione di HAC16b/DEX, HAC16b/T o HAC16b/TA in HEPES 

pH 7.4; per ogni sistema, la concentrazione di farmaco utilizzata è stata pari a 500 µg/ml. Il 

compartimento accettore è riempito con 4.5 ml di tampone HEPES pH 7.4; ogni 

esperimento è condotto su sei campioni per 6 ore, sotto costante agitazione (50 rmp), e ad 

intervalli di tempo prestabiliti (da 0 a 6 ore) sono stati prelevati dal braccio laterale 200 µl 

di soluzione del compartimento accettore. Questi sono stati immediatamente sostituiti con 

un uguale volume di tampone HEPES pH 7.4 fresco per mantenere le condizioni sink del 

sistema. Tutti i campioni sono stati liofilizzati, trattati con un’opportuna aliquota di 

solvente organico (THF per DEX, MeOH per T e TA) e iniettati all’HPLC. Al termine 

dell’esperimento, le cornee sono state lavate rapidamente con il tampone, quindi sono state 

trattate overnignt a 37 °C con 2 ml di THF o MeOH per estrarre rispettivamente DEX e T 

o TA intrappolato. Anche in questo caso, i campioni sono stati filtrati su 0.45 μm e iniettati 

opportunamente all’HPLC allo scopo di determinare la quantità di farmaco trattenuta dalla 

cornea alla fine dell’esperimento.  

Parallelamente, lo studio di permeazione transcorneale è stato effettuato usando 300 μl di 

una soluzione di farmaco libero alla concentrazione di 50 µg/ml e di una sospensione di 

farmaco libero alla concentrazione di 500 µg/ml. Nel caso del TA, la soluzione è stata 

preparata dissolvendo inizialmente il farmaco in MeOH e diluendo successivamente in 

tampone HEPES. Tutti i risultati sono espressi come µg/cm2 di farmaco permeato in 

funzione del tempo. 

La convalida del modello ex vivo è stata condotta per 6h usando la fluoresceina sale sodico 

(FLUO) ed il diclofenac sale sodico (DICL) come molecole modello, alla concentrazione 

di 100 μg/ml. Al termine dello studio, le cornee sono state trattate con 2 ml di DMSO per 

3h per estrarre il DICL, mentre con EtOH per 3h per estrarre la FLUO. Per la 

quantificazione del DICL, tutti i campioni sono stati sottoposti ad analisi 

spettrofotometrica alla lunghezza d’onda 277 nm; per la quantificazione della FLUO 

invece è stata condotta un’analisi spettrofluorimetrica alle lunghezze d’onda di emissione e 
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di eccitazione pari a 520 nm e 485 nm rispettivamente. Tutti gli esperimenti sono stati 

condotti su sei campioni.  

 

5.5 Acido ialuronico MINI (<10 kDa) e i derivati HA-EDA-C16,  

HA-EDA-C16-PEG e HA-EDA-C16-CRN 

 

5.5.1 Sintesi e caratterizzazione dei derivati HA-EDA-C16 

La sintesi dei derivati dell’HA (MW <10 kDa) con l’esadecilammina (C16NH2) e 

l’etilendiammina (EDA) è stata condotta seguendo una procedura di sintesi simile a quella 

riportata precedentemente (vedi paragrafo 5.3.3). In particolare, tutti i derivati sono stati 

sintetizzati impostando il rapporto molare teorico (X) tra le moli 4-NPBC e le moli u.r. HA 

pari a 0.70. Il rapporto molare teorico Y tra le moli C16NH2 e le moli 4-NPBC cambia per 

ogni derivato, e risulta essere pari a 0.30, 0.20 e 0.15. Infine, il rapporto molare teorico Z 

tra le moli di EDA e le moli 4-NPBC risulta essere sempre pari a 2.  

Il work-up della reazione prevede, dopo l’aggiunta di un’aliquota di soluzione satura di 

NaCl, l’isolamento del prodotto finale per precipitazione in EtOH; il derivato polimerico è 

stato opportunamente lavato un paio di volte in EtOH, poi 3-4 volte in EtOH 90% e infine 

nuovamente in etanolo assoluto. Il prodotto è stato quindi essiccato. La reazione di ogni 

singolo derivato è stata eseguita in triplicato; la resa in peso è calcolata in funzione del 

peso iniziale dell’HA ed espressa come valore medio. Il grado di derivatizzazione molare 

in esadecilammina (DDC16mol%) è stato calcolato attraverso analisi 1H-NMR 

solubilizzando il campione in miscela D2O/THFd8 3:2 (v/v), mentre il grado di 

derivatizzazione molare in EDA (DDEDAmol%) è stato calcolato tramite saggio 

colorimetrico TNBS [268]. 

La determinazione della CAC dei derivati HA-EDA-C16A, HA-EDA-C16B e HA-EDA-

C16C sintetizzati è stata effettuata mediante saggio del pirene in acqua, in DPBS e in 

tampone HEPES pH 7.4 (vedi paragrafo 5.3.1). 

 

5.5.2 Sintesi e caratterizzazione del derivatoHA-EDA-C16-PEG  

Per la sintesi del derivato HA-EDA-C16-PEG, il derivato HA-EDA-C16 è stato solubilizzato 

in H2O a pH 6.5; il PEG-aldeide è stato aggiunto alla soluzione impostando un rapporto 

molare tra le moli di PEG e le moli di HA-EDA-C16 pari a 0.10. Il pH della soluzione è 

stato controllato e impostato ad un valore di 6.5; la reazione è condotta a temperatura 
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ambiente per 24 ore, sotto costante agitazione. Il work-up della reazione ha previsto un 

processo di purificazione mediante dialisi (MWCO 3.5 kDa); il derivato polimerico così 

ottenuto è stato trattato mediante freeze-drying. 

La reazione è stata eseguita in triplicato; la resa in peso è calcolata rispetto al peso iniziale 

del derivato HA-EDA-C16 ed espressa come valore medio. 

Il grado di derivatizzazione molare in PEG (DDPEGmol%) è stato calcolato direttamente 

attraverso analisi 1H-NMR, ed indirettamente tramite il saggio colorimetrico TNBS. In 

particolare, lo spettro del derivato HA-EDA-C16-PEG in D2O mostra i segnali a: δ 0.99 (-

CH3 terminale della catena esadecilamminica); δ 1.5 (gruppi metilenici delle catene 

alchiliche –CH2(CH2)14CH3); δ 1.9 (gruppo metilico della porzione N-

acetilglucosamminica dell’HA); δ 3.3-4.0 (gruppi piranosidici delle unità disaccaridiche 

dell’HA); δ 3.6 (gruppi metilenici del PEG).  

La determinazione della CAC del derivato HA-EDA-C16-PEG è stata effettuata mediante 

saggio del pirene in acqua, in DPBS e in tampone HEPES pH 7.4 (vedi paragrafo 5.3.1). 

 

5.5.3 Sintesi e caratterizzazione del derivato HA-EDA-C16-CRN 

Per la sintesi del derivato HA-EDA-C16-CRN, la L-carnitina è stata solubilizzata in H2O a 

pH 5 ed è stata aggiunta un’opportuna quantità di NHS e successivamente di EDC, 

secondo un rapporto molare molNHS/molCRN e molEDC/molCRN pari a 1.5. La reazione di 

attivazione del gruppo carbossilico della L-carnitina è stata condotta per 4 ore a 

temperatura ambiente. Successivamente, la soluzione preparata è stata aggiunta lentamente 

e sotto agitazione vorticosa ad una soluzione acquosa di HA-EDA-C16 all’1% (p/v), 

secondo un rapporto molare tra L-carnitina e polimero pari a 0.10. La reazione di 

funzionalizzazione è stata condotta per 20 ore a temperatura ambiente, sotto costante 

agitazione. 

Il work-up della reazione ha previsto un processo di purificazione mediante dialisi 

(MWCO 2 kDa); il derivato polimerico così ottenuto è stato essiccato mediante freeze-

drying. La reazione è stata eseguita in triplicato; la resa in peso è espressa in funzione del 

peso iniziale del derivato HA-EDA-C16 ed espressa come valore medio. 

Il grado di derivatizzazione molare in CRN (DDCRNmol%) è stato calcolato direttamente 

attraverso analisi 1H-NMR, ed indirettamente tramite il saggio colorimetrico TNBS. In 

particolare, lo spettro del derivato HA-EDA-C16-CRN in D2O mostra i segnali a: δ 0.99 (-

CH3 terminale della catena esadecilamminica); δ 1.5 (gruppi metilenici delle catene 
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alchiliche –CH2(CH2)14CH3); δ 1.9 (gruppo metilico della porzione N-

acetilglucosamminica dell’HA); δ 2.8 (-N+(CH3)3 della L-carnitina); δ 3.3-4.0 (gruppi 

piranosidici delle unità disaccaridiche dell’HA).  

La determinazione della CAC del derivato HA-EDA-C16-CRN è stata effettuata mediante 

saggio del pirene in acqua, in DPBS e in tampone HEPES pH 7.4 (vedi paragrafo 5.3.1). 

 

5.5.4 Preparazione e caratterizzazione delle micelle vuote e cariche di 

imatinib 

Il metodo dell’evaporazione del co-solvente è stato scelto per la preparazione delle micelle 

polimeriche HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG, HA-EDA-C16-CRN e il caricamento di 

imatinib (I). Inizialmente il derivato polimerico ed il farmaco sono solubilizzati in una 

miscela THF/H2O 1:1 (v/v) ad una concentrazione polimerica pari a 0.3% (p/v), e 

impostando un rapporto in peso polimero/farmaco pari a 1:0.5. La soluzione preparata è 

posta su una piastra agitante e viene indotta l’evaporazione del solvente organico sotto 

agitazione vorticosa (1000 rpm) per 3 h a temperatura ambiente. Successivamente viene 

aggiunta un’opportuna aliquota di H2O al fine di ristabilire il volume iniziale impiegato; il 

campione viene lasciato sotto agitazione vorticosa per un’ora. La dispersione colloidale 

finale viene centrifugata, filtrata su 1 µm, e successivamente liofilizzata.  

Le micelle vuote sono state preparate in maniera analoga. 

Le micelle vuote HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG, HA-EDA-C16-CRN e le micelle 

cariche di farmaco HA-EDA-C16/I, HA-EDA-C16-PEG/I, HA-EDA-C16-CRN/I sono state 

caratterizzate tramite DLS disperdendo il campione in H2O bidistillata, DPBS e tampone 

HEPES pH 7.4. Ogni analisi è stata condotta in triplicato. La stabilità delle micelle vuote e 

cariche, in termini di dimensione (nm) e potenziale ζ (mV), è stata valutata in DPBS a 

25°C entro 7 giorni.  

La Drug Loading % delle micelle cariche è stata valutata tramite analisi HPLC. In 

particolare, il campione è stato disperso in MeOH overnight, quindi filtrato su 0.45 µm e 

iniettato all’HPLC. Il metodo HPLC utilizzato per l’imatinib prevede l’impiego di MeOH 

come fase mobile, un flusso pari a 0.8 ml/min e una lunghezza d’onda del detector UV pari 

a 257 nm; in queste condizioni, il tempo di ritenzione dell’imatinib è di 3.9 min. I valori di 

DL% calcolati sono espressi come il rapporto percentuale tra i mg di farmaco nelle micelle 

e il peso totale delle micelle cariche.  
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5.5.5 Studio di trasmittanza delle micelle HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-

PEG e HA-EDA-C16-CRN 

La proprietà mucoadesiva delle micelle HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e HA-EDA-C16-

CRN è stata valutata effettuando uno studio di trasmittanza su una miscela di micelle 

(5mg/ml) e di mucina (1 mg/ml) in dispersione acquosa (DPBS), come riportato 

precedentemente (paragrafo 5.4.4).  

 

5.5.6 Studio di rilascio in vitro dell’imatinib dalle micelle  

Il profilo di diffusione dell’imatinib caricato nelle micelle HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-

PEG e HA-EDA-C16-CRN è stato studiato utilizzando il metodo della dialisi per 48 ore, 

come descritto precedentemente (paragrafo 5.4.3). In particolare, è stata preparata la 

dispersione micellare all’1% (p/v) in DPBS utilizzando una quantità di campione tale da 

avere una quantità di farmaco pari a 0.5 mg/ml.  

I dati di rilascio ottenuti sono stati confrontati con il profilo di diffusione dell’imatinib 

dalla soluzione (0.025 mg/ml) e con il profilo di dissoluzione dalla sospensione (0.5 

mg/ml). In particolare, per la soluzione di I è stata preparata inizialmente una soluzione 

concentrata in MeOH (2.5 mg/ml) che è stata successivamente diluita in DPBS fino ad 

ottenere la concentrazione desiderata. La quantità di I rilasciata nel tempo è determinata 

mediante analisi UV-VIS (λ = 257 nm) dei campioni prelevati. Lo studio è stato condotto 

in triplicato. 

 

5.5.7 Studio di citocompatibilità in vitro 

Per valutare la citocompatibilità delle micelle HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e HA-

EDA-C16-CRN, è stato condotto un saggio di vitalità su differenti linee cellulari. 

Innanzitutto, è stata preparata una dispersione micellare in DPBS, sterilizzata per 

filtrazione su 0.22 μm; l’analisi al DLS è stata condotta sul campione pre- e post-

filtrazione. Inoltre è stata valutata la stabilità (dimensione e potenziale-ζ) delle micelle 

polimeriche vuote e cariche di I (alla concentrazione di 1 mg/ml) in mezzo cellulare 

completo per le HCEpiC a 37 °C per 7 giorni dopo la preparazione. 

Il saggio di vitalità sulle cellule HCEpiC è stato condotto in maniera analoga a quello 

riportato nel paragrafo 5.4.5.  

Il saggio di vitalità sulle HUVEC è stato condotto utilizzando le cellule al passaggio 6-7. 

Le cellule sono state piastrate alla densità di 3 104 cell/pozzetto in una piastra da 96, e 
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incubate a 37°C overnight (5% CO2). Il primo studio di vitalità cellulare è stato condotto 

utilizzando concentrazioni crescenti di imatinib in soluzione; è stata preparata una 

soluzione di imatinib in DMSO (10 mg/ml) che è stata opportunamente diluita in mezzo 

cellulare per le HUVEC nel range di 0.5-125 µg/ml. In tali condizioni operative la 

massima quantità di solvente organico residua è dell’1.25% (v/v); è stata anche valutata la 

citocompatibilità del mezzo cellulare per le HUVEC con una quantità di DMSO pari 

all’1.25% (v/v). Ad ogni pozzetto vengono aggiunti 150 µl di ogni soluzione preparata; 

dopo 24 ore di incubazione è stata valutata la vitalità cellulare mediante saggio MTS.  

Per il secondo studio, le micelle HA-EDA-C16, HA-EDA-C16-PEG e HA-EDA-C16-CRN 

vuote e cariche di imatinib sono state disperse in DPBS (3 mg/ml) e diluite in mezzo 

cellulare alla concentrazione polimerica finale di 0.3 mg/ml. Ad ogni pozzetto vengono 

aggiunti 150 µl di dispersione micellare; dopo 6 e 24 ore di incubazione è stata valutata la 

vitalità cellulare mediante saggio MTS.  

Per tutti gli esperimenti, i valori di assorbanza (λ=490 nm) ottenuti sono stati rielaborati ed 

espressi come Vitalità cellulare %, calcolando il rapporto tra la densità ottica del campione 

e quella del controllo positivo di HUVEC in TCPS (Tissue Culture Polystyrene) non 

trattate.  

 

5.5.8 Studi di permeazione trans-corneale  

5.5.8.1 Permeazione trans-corneale in vitro 

Lo studio di permeazione trans-corneale in vitro è stato condotto utilizzando le cellule 

HCEpiC (1•105 cellule per pozzetto) e sistemi transwell, come descritto precedentemente 

(paragrafo 5.4.6.1). In particolare, l’esperimento è stato condotto utilizzando 150 μl di una 

dispersione micellare HA-EDA-C16/I, HA-EDA-C16-PEG/I e HA-EDA-C16-CRN/I 

(concentrazione di farmaco pari a 100 μg/ml), una soluzione di imatinib (solubilizzato in 

MeOH alla concentrazione di 2.5 mg/ml, poi diluita con mezzo cellulare ad una 

concentrazione di 25 µg/ml), e una dispersione di micelle fluorescenti alla concentrazione 

di 2 mg/ml.  

Le micelle fluorescenti, siglate HA-EDA-C16-AlexaFluor488, HA-EDA-C16-PEG-

AlexaFluor488 e HA-EDA-C16-CRN-AlexaFluor488, sono state preparate disperdendo le 

micelle vuote (25 mg) in 5 ml di una soluzione tampone di NaHCO3 a pH 8.3. 

Successivamente alla dispersione micellare è stato aggiunto l’AlexaFluor-NHS488 (1 mg), 

preventivamente solubilizzato in 100 µl di DMSO. Il pH è stato corretto per ottenere un 
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valore di 8.3, e la reazione è stata condotta per 1 h a temperatura ambiente sotto continua 

agitazione e al riparo dalla luce. Ogni prodotto ottenuto è stato purificato mediante GPC, 

usando il Sephadex G25, quindi liofilizzato. Le rese in peso delle micelle HA-EDA-C16-

AlexaFluor488, HA-EDA-C16-PEG-AlexaFluor488 e HA-EDA-C16-CRN-AlexaFluor488 

preparate sono rispettivamente pari a 95.1 ± 0.9, 97.4 ± 1.6 e 96.8 ±2.1.  

Per studio di permeazione trans-corneale in vitro con le micelle fluorescenti, le aliquote 

prelevate ai tempi prestabiliti sono state direttamente analizzate allo spettrofluorimetro 

(λECC: 485 nm; λEM: 520 nm). Tutti gli altri campioni raccolti sono stati liofilizzati, trattati 

con MeOH, filtrati su 0.45 μm e analizzati all’HPLC; i risultati sono espressi come 

quantità di farmaco permeata attraverso lo strato cellulare (μg/cm2) in funzione del tempo 

di incubazione (h). Ogni esperimento è stato condotto in triplicato.  

 

5.5.8.2 Permeazione trans-corneale ex vivo 

Lo studio di permeazione trans-corneale ex vivo è stato condotto utilizzando celle di 

diffusione verticale di Franz, e le cornee bovine come membrane interposte tra il 

compartimento donatore e il compartimento accettore (paragrafo 5.4.6.2). Nel 

compartimento donatore sono stati posti 300 μl di una dispersione di HA-EDA-C16/I, HA-

EDA-C16-PEG/I e HA-EDA-C16-CRN/I, considerando una concentrazione di farmaco pari 

a 500 µg/ml.  

Lo studio di permeazione trans-corneale è stato effettuato anche usando la soluzione di 

farmaco libero alla concentrazione di 25 µg/ml (l’imatinib è solubilizzato in MeOH alla 

concentrazione di 2.5 mg/ml, poi diluito con tampone HEPES pH 7.4), la sospensione di 

farmaco libero alla concentrazione di 500 µg/ml e le micelle HA-EDA-C16-AlexaFluor488, 

HA-EDA-C16-PEG-AlexaFluor488 e HA-EDA-C16-CRN-AlexaFluor488 (3 mg/ml). 

Le aliquote raccolte per lo studio di permeazione delle micelle fluorescenti sono state 

direttamente analizzate allo spettrofluorimetro (λECC: 485 nm; λEM: 520 nm); tutti gli altri 

campioni sono stati liofilizzati, trattati con MeOH, filtrati su 0.45 μm e iniettati all’HPLC.  

Inoltre, al termine dell’esperimento, le cornee sono state lavate rapidamente con il 

tampone, quindi sono state trattate overnignt a 37 °C con 2 ml di MeOH per estrarre 

l’imatinib intrappolato. Anche in questo caso, i campioni sono stati filtrati su 0.45 μm e 

iniettati opportunamente all’HPLC allo scopo di determinare la quantità di farmaco 

trattenuta dalla cornea alla fine dell’esperimento.  
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5.5.9 Saggio di sprouting vascolare  

La sprouting vascolare è stato studiato preparando un modello in vitro di HUVEC sul 

matrigel (ECM Gel from Engelbreth-Holm-Swarm murine sarcoma). In particolare, ogni 

pozzetto di una piastra a 96 è stato rivestito con una quantità opportuna di matrigel (50 µl), 

gelificato a 37 °C, allo scopo di creare una membrana basale ricca di fattori pro-

angiogenici sulla quale le HUVEC (3 104 cell/pozzetto) possono formare strutture tubulari.  

Il primo studio ha previsto il caricamento simultaneo delle HUVEC e dell’imatinib 

(soluzione o caricato all’interno della micelle) sul matrigel, per studiare la capacità del 

farmaco di inibire lo sprouting delle cellule. Nel caso della soluzione, l’imatinib è stato 

utilizzato a differente concentrazione nel range 5-25 µg/ml (la soluzione di imatinib in 

DMSO alla concentrazione di 10 mg/ml è stata diluita in mezzo cellulare); il processo di 

formazione dei tubuli cellulari è stato studiato per 6 ore. Nel caso delle micelle 

polimeriche, i campioni sono stati dispersi in DPBS (1 mg/ml), filtrati su 0.2 µm, e diluiti 

opportunamente (0.3 mg/ml) per ottenere una concentrazione di farmaco pari a 40 µg/ml. 

In questo caso, la valutazione dell’inibizione dello sprouting è stata condotta per 24 ore. 

Nel secondo studio, è stata effettuata un’analisi qualitativa della variazione strutturale del 

network cellulare preformato sul matrigel. In particolare, le HUVEC sono state caricate sul 

matrigel (3 104 cell/pozzetto); dopo completa formazione del network capillare, ad ogni 

pozzetto è stata aggiunta un’opportuna aliquota (150 µl) di imatinib in soluzione (range 5-

25 µg/ml; è stata preparata una soluzione in DMSO alla concentrazione di 10 mg/ml, 

successivamente diluita in mezzo cellulare) o di dispersione micellare HA-EDA-C16/I, HA-

EDA-C16-PEG/I e HA-EDA-C16-CRN/I, considerando una concentrazione di farmaco pari 

a 40 µg/ml (ogni dispersione micellare è stata preparata come descritto precedentemente in 

questo paragrafo). L’analisi è stata condotta per 24 ore. Le immagini sono state acquisite 

con un ingrandimento 10X, utilizzando un microscopio ottico CareZeis Axio Vert. Inoltre, 

il saggio Live&Dead è stato condotto seguendo la procedura riportata dalla casa 

produttrice.  

 

  



141 
 

5.6 Acido ialuronico XS (100 kDa) e i derivati HAxs-EDA-C18 e  

HAxs-EDA-C18-RGDC 

 

5.6.1 Sintesi e caratterizzazione del derivato HAxs-EDA-C18 

L’HAXS-EDA-C18 è stato ottenuto mediante un procedimento sintetico analogo a quello già 

riportato nel paragrafo 5.3.3. In particolare, in seguito alla fase di scambio ionico tra lo 

ione TBA+ e lo ione Na+, la soluzione di reazione è stata precipitata in miscela dieti 

etere/cloroformio 1:1 (v/v). Il prodotto, recuperato mediante filtrazione sotto vuoto è stato 

lavato a caldo diverse volte con la stessa miscela, successivamente con EtOH 90% (v/v) ed 

infine con etanolo assoluto. Il prodotto essiccato è stato solubilizzato in acqua distillata e 

dializzato contro acqua bidistillata (MWCO 1kDa). Il prodotto purificato è stato infine 

liofilizzato ed utilizzato come tale. 

Il derivato HAXS-EDA-C18 è stato caratterizzato tramite 1H-NMR e saggio colorimetrico al 

TNBS, per determinare rispettivamente il grado di derivatizzazione molare in 

ottadecilammina ed in etilendiammina. Inoltre, il peso molecolare (MW) e l’indice di 

polidispersità (PDI) sono stati determinati tramite analisi SEC, mentre il profilo reologico è 

stato valutato su una soluzione di HAXS-EDA-C18 all’1% (p/v) in acqua distillata. 

 

5.6.2 Sintesi e caratterizzazione del derivato HAxs-EDA-C18-RGDC 

5.6.2.1 Sintesi dell'estere N-idrossisuccinimidico dell'acido 

maleimidobutirrico (MLB-NHS) 

Un’opportuna quantità di acido maleimidobutirrico (MLB) è stata solubilizzata sotto 

agitazione in 4 ml di CH2Cl2; è stata quindi aggiunta un’opportuna quantità di N-

idrossisuccinimide (NHS) secondo un rapporto molare tra le moli di NHS e le moli di 

MLB pari a 1.1. La funzione carbossilica dell'MLB è stata attivata aggiungendo la 

dicicloesilcarbodiimide (DCC), secondo un rapporto molare tra le moli di DCC e quelle di 

MLB pari a 1.1. La reazione è stata condotta overnight a temperatura ambiente, sotto 

costante agitazione. Al termine, la soluzione è stata filtrata mediante filtro di carta per 

eliminare la dicicloesilurea (DCU) precipitata, concentrata al rotavapor, quindi posta in 

frigo per 20 minuti. Dopo una seconda filtrazione, la soluzione ottenuta è stata essiccata al 

rotavapor. Al residuo secco è stata aggiunta un’aliquota di una miscela di acetato di 

etile/dieti etere 1:1 (v/v), ed il prodotto cristallizzato è stato recuperato per centrifugazione. 
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La procedura è stata ripetuta 3-4 volte sul surnatante sino a completo recupero del 

prodotto. Il prodotto finale siglato MLB-NHS è stato infine essiccato. 

 

5.6.2.2 Grafting del peptide RGDC 

Per la funzionalizzazione del derivato HAxs-EDA-C18 con il peptide ciclico (Arg-Gly-Asp-

D-Phe-Cys) (RGDC) è stata innanzitutto preparata una dispersione di HAxs-EDA-C18. Il 

polimero è stato dapprima solubilizzato in acqua bidistillata, e successivamente è stata 

aggiunta un’opportuna aliquota di DPBS secondo un rapporto volumetrico H2O/DPBS 3:5 

(v/v) ottenendo una concentrazione polimerica finale pari a 0.625% (p/v). Parallelamente 1 

ml di una soluzione di MLB-NHS in DPBS/DMSO 16:1 (v/v) è stata miscelata con 1 ml di 

una soluzione di RGDC in DPBS, secondo un rapporto molare tra moli di MLB-NHS e 

moli di RGDC pari a 1. La reazione tra il gruppo maleimidico e il gruppo tiolico del 

peptide è stata condotta per 2 ore a 37 °C ± 0.5 in orbital shaker (100 rpm). 

Successivamente, alla dispersione polimerica è stata aggiunta goccia a goccia la soluzione 

di MLB-NHS-RGDC; la reazione tra il gruppo amminico del derivato HAxs-EDA-C18 e la 

porzione carbossilica attivata dell’MLB è stata condotta a 37 °C ± 0.5 in orbital shaker 

(100 rpm) overnight. Il prodotto così ottenuto è stato lavato in DPBS per 3 volte e 

dializzato usando una membrana con MWCO pari a 1kDa. Dopo liofilizzazione il derivato 

sintetizzato è stato caratterizzato tramite 1H-NMR in D2O. Lo spettro ha mostrato i 

seguenti picchi caratteristici: δ 0.86 (s, -CH3 del C18), δ 1.29 (m, - CH2-CH2- del C18), δ 

1.9 (s,CH3 porzione N-acetilglucosamminica dell’HA), δ 7.2 (m, -CH- fenilici della 

tirosina del RGDC). 

 

5.6.3 Produzione e caratterizzazione delle nanoparticelle HAxs-EDA-C18 

e HAxs-EDA-C18-RGDC vuote e cariche di imatinib 

Per la produzione delle nanoparticelle polimeriche è stato utilizzato un micromixer chip 

con una sezione trasversale interna al canale (125μm x 350μm and 50μm x 125μm) 

(Dolomite, UK).  

Il derivato HAxs-EDA-C18 o HAxs-EDA-C18-RGDC è stato solubilizzato in acqua 

bidistillata all’1% (p/v); questa soluzione è stata filtrata con filtri da 1 μm e posta in un 

FalconTM da 15 ml connesso al chip attraverso tubi in PTFE, ed al controller OB1 che 

lavora con una pressione massima di 8 Bar. La soluzione polimerica è stata connessa al 

canale interno, mentre il FalconTM contenente il DPBS (0.15 M) o la soluzione NaCl 9% 
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(p/v) (1.5 M) è stato connesso ai canali esterni. Il flusso interno è stato impostato a 100 

μl/min, mentre il flusso esterno utilizzato è variabile e rientra nel range di 2000-200 

μl/min. Sono stati impiegati quattro differenti rapporti di flusso pari a 0.05, 0.1, 0.25 e 0.5, 

espressi come il rapporto tra il flusso interno della soluzione polimerica e quello esterno 

del DPBS. Il tubo d’uscita è stato immerso in DPBS o in una soluzione di DPBS con 

trealosio, scelto come crioprotettore, oppure posto in un FalconTM di raccolta vuoto. Le 

nanoparticelle raccolte e quelle risospese in DPBS dopo freeze-drying sono state 

caratterizzate tramite DLS e Microscopio a Trasmissione Elettronica (TEM).  

La nanoparticelle di HAxs-EDA-C18 sono state preparate in bulk tramite precipitazione 

diretta di una soluzione polimerica acquosa all’1% (p/v) in un opportuno volume di DPBS, 

sotto vigorosa agitazione, come confronto.  

Per quanto riguarda le nanoparticelle HAxs-EDA-C18 e HAxs-EDA-C18-RGDC cariche di 

imatinib (I), queste sono state preparate mediante microfluidica utilizzando esclusivamente 

un rapporto di flusso 0.1. Inizialmente è stata preparata una soluzione di farmaco in THF 

alla concentrazione di 1.25% (p/v); questa è stata aggiunta goccia a goccia sotto agitazione 

ad una soluzione polimerica in acqua per ottenere una concentrazione finale di farmaco 

pari a 0.25% (p/v) e di polimero pari all’1% (p/v) (rapporto in peso tra polimero e farmaco 

pari a 1:4). Tale soluzione è stata posta nel reservoir connesso al canale interno del 

micromixer chip, utilizzando come fase esterna il DPBS oppure una soluzione di NaCl 9% 

(p/v).  

Le nanoparticelle preparate sono state raccolte direttamente in un FalconTM vuoto. I 

campioni sono stati posti in ultracentrifuga a 20000 rpm ed alla temperatura di 10 °C per 

10 minuti. Il surnatante è stato rimosso, il pellet è stato congelato e liofilizzato.  

Le nanoparticelle sono state disperse opportunamente in DPBS e caratterizzate tramite 

DLS. È stata valutata la DL% tramite analisi HPLC; i campioni liofilizzati sono stati 

dispersi in MeOH, e l’estrazione del farmaco è stata condotta overnight sotto vigorosa 

agitazione. I campioni sono stati quindi filtrati su un filtro da 0.45 μm ed iniettati 

all’HPLC. I valori di DL% calcolati sono stati espressi come il rapporto in peso 

percentuale tra i mg di farmaco nelle nanoparticelle ed il peso totale delle nanoparticelle 

cariche. 
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5.6.4 Studio di rilascio in vitro dell’imatinib dalle nanoparticelle HAxs-

EDA-C18 

Lo studio di rilascio dell’imatinib dalle nanoparticelle HAxs-EDA-C18 preparate in DPBS e 

NaCl 9% è stato condotto in vitro mediante la tecnica della dialisi. Le nanoparticelle sono 

disperse in DPBS in modo tale da avere una concentrazione di farmaco pari a 0.50 mg/ml; 

la dispersione è stata caricata all’interno di una membrana da dialisi (MWCO di 1 kDa) e 

posta contro DPBS, secondo un rapporto 1:10 tra il volume interno ed esterno alla dialisi. 

Lo studio è stato condotto per 48 ore, ponendo i campioni in orbital shaker (100 rpm) ad 

una temperatura di 37 °C ± 0.5. Ad intervalli di tempo stabiliti è stato prelevato 1 ml di 

mezzo esterno e ricostituito ogni volta con uno stesso volume di mezzo fresco. Come 

confronto sono state utilizzate una soluzione (0.25 mg/ml) e una sospensione (0.50 mg/ml) 

di farmaco in DPBS; nel caso della soluzione, è stata preparata una soluzione concentrata 

(2.5 mg/ml) in MeOH che è stata opportunamente diluita in DPBS alla concentrazione 

desiderata. Ogni esperimento è stato effettuato in triplicato ed i campioni prelevati sono 

stati analizzati mediante spettrofotometro UV-Vis alla lunghezza d’onda di 257 nm. I 

risultati sono stati espressi come percentuale di farmaco nel compartimento ricevente 

rispetto alla quantità di farmaco contenuta nel compartimento donatore, considerando la 

diluizione ad ogni prelievo. 

 

5.6.5 Studio di citocompatibilità in vitro 

Per valutare la citocompatibilità delle nanoparticelle HAxs-EDA-C18 e HAxs-EDA-C18-

RGDC vuote e cariche di imatinib, è stato condotto un saggio di vitalità sulle HUVEC 

secondo una procedura riportata nel paragrafo 5.5.7.  

I campioni sono stati dispersi in DPBS (10 mg/ml) e diluiti in mezzo cellulare alla 

concentrazione polimerica finale di 1 mg/ml o una concentrazione di farmaco pari a 40 

µg/ml. Ad ogni pozzetto vengono aggiunti 150 µl di dispersione micellare; dopo 6 e 24 ore 

di incubazione è stata valutata la vitalità cellulare mediante saggio MTS. Per tutti gli 

esperimenti, i valori di assorbanza (λ=490 nm) ottenuti sono stati rielaborati ed espressi 

come Vitalità cellulare %, calcolando il rapporto tra la densità ottica del campione e quella 

del controllo positivo di HUVEC in TCPS (Tissue Culture Polystyrene) non trattate.  
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5.6.6 Saggio di sprouting vascolare  

La sprouting vascolare è stato studiato preparando un modello in vitro di HUVEC sul 

matrigel (ECM Gel from Engelbreth-Holm-Swarm murine sarcoma) (paragrafo 5.5.9).  

Il primo studio ha previsto il caricamento simultaneo delle HUVEC e delle nanoparticelle 

HAxs-EDA-C18/I e HAxs-EDA-C18-RGDC/I sul matrigel, per studiare la capacità del 

farmaco di inibire lo sprouting delle cellule. I campioni sono stati dispersi in DPBS (10 

mg/ml), filtrati su 0.45 µm, e diluiti opportunamente per ottenere una concentrazione di 

farmaco pari a 40 µg/ml. In questo caso, la valutazione dell’inibizione dello sprouting è 

stata condotta per 24 ore. 

Nel secondo studio, è stata effettuata un’analisi qualitativa della variazione strutturale del 

network cellulare preformato sul matrigel. In particolare, dopo completa formazione del 

network capillare delle HUVEC, ad ogni pozzetto è aggiunta un’opportuna aliquota (150 

µl) di dispersione nanoparticellare considerando una concentrazione di farmaco pari a 40 

µg/ml. L’analisi è stata condotta per 24 ore.  

Le immagini sono state acquisite con un ingrandimento 10X, utilizzando un microscopio 

ottico CareZeis Axio Vert. Inoltre, il saggio Live&Dead è stato condotto seguendo la 

procedura riportata dalla casa produttrice.  

 

5.7 Analisi Statistica 

Tutti i risultati sono stati riportati come valori medi ± deviazione standard (S.D.) e quando 

possibile è stata effettuata l’analisi statistica utilizzando il test di comparazione multipla di 

Bonefrani (Grappa software). I valori con p<0.05 sono considerati statisticamente 

significativi (*), mentre i valori con p<0.01 (**) e p<0.001 (***) sono considerati molto 

significativi. 
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