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INTRODUZIONE:

Il rilascio controllato dei farmaci &€ un campo in rapida evoluzione nel panorama della
farmacologia moderna, con un impatto significativo sulla qualita e I'efficacia delle terapie
mediche. Questo approccio mira a migliorare |'efficienza dei trattamenti attraverso la
somministrazione precisa e temporizzata dei principi attivi, garantendo un rilascio del
farmaco in un tempo, luogo e dosaggio predefiniti all'interno del corpo. Tale precisione
permette di mantenere costanti i livelli terapeutici del farmaco, riducendo al minimo gli
effetti collaterali e aumentando I'aderenza del paziente al trattamento.

Negli ultimi anni, la ricerca nel campo del rilascio controllato ha portato allo sviluppo di
nuovi sistemi di somministrazione che sfruttano avanzate tecnologie, come la microfluidica
e le nanoparticelle. Questi sistemi sono in grado di trasportare i farmaci direttamente ai siti
target, migliorando la biodisponibilita e riducendo il rischio di tossicita. Inoltre, la possibilita
di regolare il rilascio del farmaco in risposta a stimoli specifici, come il pH, la temperatura o
campi magnetici, rappresenta un ulteriore passo avanti verso una medicina sempre piu
personalizzata e su misura.

Questa tesi si propone di esplorare i principali modelli e meccanismi alla base del rilascio
controllato dei farmaci, esaminando in dettaglio le diverse modalita di somministrazione e
le tecnologie emergenti in questo campo. Attraverso un'analisi dei fenomeni di diffusione,
trasporto e azione dei sistemi di drug delivery, verranno illustrati i vantaggi e le potenzialita
offerte da queste innovazioni, con un focus particolare sull'impiego delle tecnologie
microfluidiche e delle nanoparticelle.

L'obiettivo finale e di fornire una visione d'insieme delle attuali metodologie utilizzate nella
somministrazione controllata dei farmaci, evidenziando come queste possano contribuire a

migliorare significativamente i trattamenti medici e la qualita della vita dei pazienti.



CAPITOLO 1: BASI DELLA FARMACOLOGIA

Il rilascio controllato di farmaci € una strategia terapeutica che mira a migliorare |'efficacia e
la sicurezza dei trattamenti farmacologici attraverso la somministrazione precisa e
temporizzata dei principi attivi nel corpo, [1].

Questo approccio offre numerosi vantaggi rispetto alla somministrazione tradizionale,
inclusa una riduzione della frequenza delle dosi, un miglioramento dell'aderenza al
trattamento da parte del paziente e una minimizzazione degli effetti collaterali.

Le principali vie di somministrazione sistemica possono essere enterali (a livello del tratto
digestivo) o parenterali (al livello del circolo ematico). Ad esse si affiancano modalita di
somministrazione topica o regionale.

La somministrazione per via sottocutanea ¢ di solito impiegata per ottenere una diffusione
nel circolo lenta ed efficace; la via transcutanea invece é per lo pil utilizzata ad uso topico e,
per le caratteristiche del tessuto, serve per ottenere un assorbimento lento e costante dei
farmaci che attraversano le membrane.

Una somministrazione venosa puo causare effetti indesiderati che si possono invece evitare

attraverso le vie intramuscolare o enterale.

1.1 VIE ENTERALI

Attraverso le vie enterali i farmaci possono essere somministrati in modo sicuro e semplice.
L'assorbimento del farmaco avviene attraverso il passaggio nelle membrane cellulari;
tuttavia, il farmaco € esposto a condizioni chimico-fisiche che possono alterare sia I'entita
che la velocita dell’assorbimento.

Tra le varie vie, quella orale & la piu efficace.

1.1.1 Via orale

I meccanismo principale che controlla il passaggio dei farmaci dal lume gastrointestinale al

sangue ¢ la diffusione passiva. Le somministrazioni per via orale possono essere:

- compresse a rilascio prolungato: formulate per rilasciare il farmaco lentamente nel
tratto gastrointestinale, mantenendo livelli terapeutici costanti nel sangue.
- capsule arilascio controllato: utilizzano materiali polimerici per regolare il rilascio del

farmaco.



1.2 VIE PARENTERALI SISTEMICHE

1.2.1 Via Intravascolare

E la modalita migliore per ottenere rapidita di intervento e/o controllo rapido dell’efficacia.
Uno dei piu grandi vantaggi € che il farmaco viene immesso totalmente e direttamente nel
circolo ematico e quindi la sua disponibilita a presentarsi nel suo sito di azione & legato al
solo fatto di uscire dal letto capillare.

L'iniezione viene solitamente effettuata a livello venoso poiché I'uso della via arteriosa e
limitato a quelle situazioni in cui si richiede che il farmaco si presenti in alte concentrazioni
in un organo specifico.

La somministrazione pud avvenire sia in forma di un unico bolo che per infusione continua a
velocita controllata.

Questo tipo di somministrazione pu0 pero causare delle problematiche; infatti, una volta
che il farmaco e stato somministrato non potra essere pill recuperato, a differenza della via
orale che puo essere recuperato inducendo al paziente vomito o facendo una lavanda
gastrica. Un’ulteriore problematica & legata alla somministrazione troppo rapida del
farmaco poiché potrebbe creare danni agli organi piu perfusi come il cuore e il cervello.
Embolismo e infezioni sono ulteriori complicazioni che possono essere indotte da

somministrazione di farmaci attraverso la via endovenosa.

1.2.2 Via intramuscolare

La somministrazione dei farmaci per via intramuscolare viene fatta iniettando una soluzione
di farmaco nel tessuto muscolare; la scelta della sede dipende dalla quantita del liquido da
iniettare, quella piu utilizzata € il muscolo gluteo.

La velocita dell’'assorbimento e strettamente legata al grado di irrorazione del muscolo.

1.2.3 Via cutanea

La somministrazione per via cutanea puo essere effettuata mediante iniezione sottocutanea
o intradermica. L'uso pill comune € la via sottocutanea in cui il farmaco viene iniettato nel
tessuto connettivale sottocutaneo che € in grado di accumulare volumi pil consistenti.
Anche questa via puo presentare delle complicanze che sono dolore, ascesso o necrosi

dovute alla somministrazione di farmaci irritanti.



1.4 ULTERIORI VIE

Ulteriori vie per il rilascio di farmaci possono essere quella inalatoria dove i farmaci vengono
somministrati sottoforma di gas o di aerosol, oppure per via dermica o transcutanea nei
distretti di facile accesso come pelle, occhi e orifizi dove € possibile una somministrazione
diretta del farmaco dall’esterno.

Tra gli esempi piu diffusivi ci sono i cerotti transdermici che vengono applicati sulla pelle e

rilasciano il farmaco in modo continuo nel flusso sanguigno attraverso la pelle.

1.5 MECCANISMI

Diversi fattori possono influenzare o meno l'assorbimento di un farmaco,[2]. Le proprieta
chimico-fisiche sono sicuramente fattori da tenere in considerazione, tra queste bisogna
tenere conto della solubilita.

Infatti, affinché un farmaco possa essere assorbito deve essere solubile in acqua, ma deve
anche essere liposolubile per poter attraversare le membrane cellulari.

Per I'attraversamento delle membrane € importante anche la forma chimica; infatti, i
farmaci non ionizzanti attraversano meglio le membrane lipidiche.

Possono quindi esserci diversi meccanismi di assorbimento:

- Diffusione passiva: Il farmaco si muove attraverso la membrana cellulare da un'area
di alta concentrazione a una di bassa concentrazione senza bisogno di energia.

- Trasporto attivo: alcuni farmaci richiedono trasportatori specifici per attraversare le
membrane cellulari. Questo processo utilizza energia (ATP) e pud avvenire contro un
gradiente di concentrazione. E caratteristico per nutrienti essenziali e alcuni farmaci
simili a nutrienti.

- Diffusione facilitata: simile alla diffusione passiva, ma il farmaco utilizza proteine
trasportatrici per attraversare le membrane cellulari. Non richiede energia, ma
richiede la presenza di una proteina specifica.

- Endocitosi: in alcuni casi, le cellule possono inglobare il farmaco mediante vescicole
di membrana. Questo processo & importante per farmaci di grandi dimensioni o per

particelle.



Il rilascio controllato di farmaci rappresenta una frontiera avanzata nella farmacoterapia,
combinando principi di chimica, biologia e ingegneria per ottimizzare i trattamenti e

migliorare la qualita della vita dei pazienti.



CAPITOLO 2: MICROFLUIDICA

Negli ultimi anni, a causa della miniaturizzazione dell’ambiente fluidico, la tecnologia della
microfluidica offre sempre piu opportunita per I'implementazione di processi di produzione
di sistemi di somministrazione dei nano farmaci (NDDS), [3]. Gli NDDS sono formulazioni
farmaceutiche con una dimensione delle particelle di 10-1000 nm, costituiti da farmaci e
nanovettori di farmaci composti da materiali biocompatibili e biodegradabili. Rispetto alle
tecniche tradizionali migliora la controllabilita e I'uniformita degli NDDS poiché attraverso le
proprieta di miscelazione rapida e flusso laminare ottenute nei microcanali, possono
sintonizzare le proprieta chimico-fisiche degli NDDS.

La microfluidica e la tecnologia che puo elaborare e manipolare in modo preciso piccoli
fluidi che hanno volumi che vanno da 1072 a 10718 L; & stata ampiamente applicata in vari
campi come il rilevamento molecolare, I'analisi chimica, la sintesi dei farmaci e per gli NDDS
che possono consegnare farmaci al sito desiderato e realizzare cosi il rilascio prolungato del
farmaco, ridurre la tossicita e migliorare la biodisponibilita.

Lo studio della microfluidica € in rapida crescita ed un valido strumento con una grande
varieta di opzioni che vanno dalle scienze di base fino ad arrivare alla ricerca biomedica e
alla nanomedicina.

La microfluidica puo essere divisa in due categorie: a flusso continuo o a flusso segmentato;
quella a flusso continuo si concentra principalmente sul fluido miscibile, mentre quella a
flusso segmentato si concentra sul flusso bifase dove si introduce un liquido o un gas
immiscibile in uno miscibile. Entrambe le categorie possono controllare i vari parametri

relativi al rilascio controllato dei farmaci.

2.1 1 FLUSSI

La microfluidica e il campo di studio che riguarda il comportamento, il controllo e la
manipolazione di fluidi che sono geometricamente vincolati a una scala molto piccola,
solitamente sub-millimetrica.

In questi piccoli canali i fluidi si comportano in maniera diversa rispetto alle pil intuitive
condizioni macroscopiche. Ad esempio i fenomeni di superficie, come la tensione
superficiale, diventano piu significativi rispetto alle forze di volume come la gravita. Inoltre,
in tale scala, il flusso del fluido tende ad essere laminare invece che turbolento,

permettendo un controllo piu preciso su come i fluidi si mescolano e reagiscono.



In generale, il regime fluidico & principalmente diviso in flusso laminare e flusso turbolento.
Nel flusso laminare, il fluido scorre in strati paralleli e la velocita del fluido in qualsiasi punto
e costante, mentre il flusso turbolento non mostra linee di flusso distinte, come presentato

(figura 1).
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Figura numero 1: la figura rappresenta lo schema dei due tipi di flussi, quello laminare e

quello turbolento, [4].

Il parametro che si usa per determinare la tipologia del flusso & il numero di Reynolds (Re):

Re = 24Pr (1)
U

dove:
- p éladensita del fluido (kg/m3)
- u élavelocita media (m/s)
- uélaviscosita dinamica (N-s/m?)

- Dy, eil canale nel quale scorre il fluido

A basse velocita di Reynolds (Re<2000), le forze viscose giocano un ruolo dominante e si
verifica un flusso laminare,[5]. Il fluido scorre in uno strato parallelo e la velocita del fluido
in qualsiasi punto & costante; mentre a elevate velocita di Reynolds (Re>4000), la forza

d'inerzia @ dominante e si verifica un flusso turbolento senza linee di flusso distinte.



Il regime fluidico & quindi correlato alla densita del fluido, alla velocita del fluido, alla
viscosita dinamica, all'area della sezione trasversale e al perimetro bagnato del canale. Un
numero di Re basso puo essere ottenuto aumentando la viscosita dinamica dei fluidi o
diminuendo la densita del fluido e/o la velocita del fluido e/o il diametro idraulico del canale
microfluidico. Le dimensioni dei canali microfluidici sono di solito nell'ordine dei

micrometri; quindi, & possibile ottenere un Re pil basso. Il Re & estremamente basso (Re <
100) nei dispositivi microfluidici, e pud essere raggiunto un flusso laminare.

Poiché il flusso laminare mostra linee di flusso costanti, i fluidi nel dispositivo microfluidico
possono essere manipolati con precisione e il trasferimento di massa € dominato dalla

diffusione molecolare passiva e dall'advezione nel dispositivo microfluidico.

2.2 FLUIDI NEWTONIANI E NON NEWTONIANI

Un’ulteriore distinzione utile per lo studio dei fluidi & la loro classificazione in base alla
viscosita.
Seguendo la legge di Newton possiamo distinguere i fluidi in Newtoniani e non Newtoniani.

Supponendo di intrappolare il fluido tra due piani, la legge in questione é:
F v
il (2)
in cui:
- F=forza tangenziale ( kg-m/s?)
- As=superficie dei due piani (m?)
- p=viscosita (N-s/m?)
- v=differenza di velocita tra i due piani (m/s)
- d =distanza tra i due piani (m)

Questa legge si puo anche scrivere come:

=) (3)

La legge afferma che lo sforzo di taglio e direttamente proporzionale al gradiente della

velocita, dove il coefficiente di proporzionalita & la viscosita del fluido. Questo significa che
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la resistenza al movimento del fluido aumenta con I'aumentare dello sforzo di taglio o del
gradiente di velocita. Questo vale per i fluidi newtoniani,[6].

Per i fluidi non-newtoniani dove la viscosita &€ una funzione della velocita di deformazione,

[7]:

T=n)y (4)

Sono state proposte diverse equazioni costitutive che danno origine a vari modelli di fluidi
non newtoniani in modo da esprimere la viscosita in funzione della velocita di
deformazione.

Possiamo vedere la legge di Power-Law:

n=ky"* (5)

La legge di Carreau:

n-"o __ 1
Mo—Tewo  [1+(Ap)?]0-™/2 (6)

Queste due formule saranno analizzate meglio nella sezione successiva in relazione al
sangue.

In fine il modello di Bingham & definito a velocita di taglio basse come:
~(m1) <78, y=0 (7)

e a velocita di taglio elevate come:

%(‘L’:‘L’) > 13, T = (17 +f))'/ (8)
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Figura numero 2: Lo schema rappresenta 'andamento della velocita di diffusione dei diversi

modelli di fluidi non-newtoniani,[6].

2.3 NAVIER-STOKES

Per studiare il trasporto di sostanze nel sangue, € importante analizzare come il sangue
scorre all’interno di cavita molto piccole come le vene,[8].

La legge che spiega questo funzionamento é la legge di Navier-Stokes.

Le equazioni di Navier-Stokes sono una serie di equazioni differenziali che descrivono il

moto dei fluidi. La forma generale per un fluido incomprimibile é:
d
p (a—? + - V)v) =-Up+uV?v+f (9)

dove:
- peéladensita del fluido (kg/m3)
- v éil vettore velocita (m/s)
- teiltempo (s)
- peélapressione (N/m?)
- peélaviscosita dinamica (N-s/m?)

- feilvettore delle forze esterne applicate (N)

12



La legge di Navier-Stokes e fondamentale per descrivere il comportamento dei fluidi, incluso
il sangue, in diverse condizioni di flusso.

Tuttavia, il sangue € un fluido complesso che presenta alcune particolarita rispetto ai fluidi
newtoniani classici, il che rende necessario adattare la teoria per descriverne il
comportamento in modo accurato,[9].

Il sangue & un fluido non newtoniano che si comporta diversamente da un fluido
newtoniano in quanto la sua viscosita non & costante ma varia a seconda delle condizioni di
flusso.

Tra le caratteristiche del sangue abbiamo la sua composizione in quanto & composto da
plasma e cellule come globuli rossi, globuli bianchi e piastrine. Un’ulteriore caratteristica &
la viscosita; questa dipende dal tasso di taglio ed € quindi non lineare. Se il tasso di taglio &
elevato il sangue si comporta piu come un fluido newtoniano, invece a tassi di taglio bassi
mostra caratteristiche di tipo pseudoplastico o tixotropico.

E fondamentale citare gli effetti di sospensione in quanto la presenza di cellule rende il
sangue una sospensione stessa che puo causare |'aggregazione dei globuli rossi, influendo
cosi sul comportamento del flusso.

Data quindi la natura del sangue, le equazioni di Navier-Stokes vengono spesso modificate o
combinate con altri modelli per descriverne al meglio il comportamento.

Tra i modelli pil usati per descrivere la viscosita del sangue possiamo vedere i modelli di
Casson, Carreau e di Power-law,[10].

I modello di Casson che si esprime come:

TO'S — T(()).S + (ny)OS (10)

Dove:
- télo sforzo di taglio (P,)
- 10 e lo sforzo di taglio di resa (P,)
- nélaviscosita di plastica (P, - s)

-y éiltasso ditaglio (s71)
Questo modello riconosce che il sangue ha un valore di soglia sotto il quale non fluisce ed e

rilevante per il sangue che fluisce a basse velocita dove |'aggregazione dei globuli rossi ha un

ruolo significativo.
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Un secondo modello di cui usufruisce la legge di Navier-stokes & il modello di Carreau;

questo modello descrive la viscosita in funzione del tasso di taglio e la formula é:

) = Ne + (Mo — M) [1 + (Ap)2]~1/2 (11)

Dove:
- n(y’) elaviscosita apparente
- Mg € la viscosita a basso tasso di taglio
- 7N € laviscosita a alto tasso di taglio
- Aeil tempo di rilassamento

n & l'indice di comportamento del fluido

L'ultimo modello & quello di Power-Law dove la viscosita varia in funzione del tasso di taglio

secondo una relazione di potenza. L'equazione é:

T=k@)" (12)
Dove:
- T e lo sforzo di taglio
- k & la consistenza del fluido
- n & l'indice di flusso.
In particolare, se n=1 il fluido viene considerato newtoniano, se n<1 il fluido &

pseudoplastico e se n>1 il fluido & dilatante.

2.4 MODELLI DELLA DIFFUSIONE

La diffusione e il trasporto molecolare possono essere spiegati da vari fenomeni,[11].

La diffusione molecolare puo essere rappresentata dal moto browniano, cioe le molecole si
trasportano da una concentrazione pil alta a una piu bassa, risultando in una miscelazione
graduale tra i precursori.

I moto browniano si puo spiegare come risultato delle collisioni incessanti tra le particelle
sospese e le molecole del fluido circostante,[3]. Queste molecole del fluido sono in
perpetuo movimento a causa della loro energia termica. Ogni volta che una particella

sospesa viene colpita da una molecola del fluido, subisce una piccola spinta. Poiché queste
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collisioni avvengono in modo casuale e da tutte le direzioni, il movimento risultante della
particella appare irregolare e caotico.
I numero di Peclet (Pe) puo essere un ulteriore parametro per la diffusione molecolare

poiché riflette una grandezza relativa al tasso di convezione e al tasso di diffusione.
Pe = — (13)

dove:
- u élavelocita del fluido (m/s)
- L éladistanza di diffusione (m)

- D é il coefficiente di diffusione

In particolare, se Pe<<1 il trasporto diffusivo & dominante rispetto a quello convettivo;
queto significa che le particelle si diffondono piu rapidamente di quanto vengano
trasportate dal movimento del fluido. Viceversa, se Pe>>1 il traporto convettivo e
dominante; invece, se Pe = 1 il trasporto convettivo e quello diffusivo sono comparabili.
Le leggi pili importanti sono la legge di Fick e quella di convezione.

La legge di Fick & fondamentale nello studio del trasporto di molecole attraverso le
membrane biologiche e il sangue; nello specifico nel campo del rilascio controllato dei
farmaci descrive il processo di diffusione di un farmaco da una regione che presenta una
maggiore concentrazione ad una con concentrazione minore.

In particolare, possiamo distinguere la prima legge di Fick,[11]:

ac
F=-D-— (14)
dove
- Félaportata diffusa per unita di area della sezione (kg/(m? - s))

- Célaconcentrazione delle specie diffondenti (kg/m?)

- Deil coefficiente di diffusione (m?/s)

ac . . . . . N
- 5e il gradiente di concentrazione lungo la direzione x (kg/m*)
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Figura numero 3: La figura mostra il passaggio delle particelle dalla zona piu concentrata a

qguella meno concentrata,[11].

Essa descrive il flusso di diffusione attraverso una superficie affermando che e proporzionale

al gradiente di concentrazione attraverso quella superficie.

La seconda invece é:

dove:

dc (azc d%c a_zc) (15)

at ax? dy2 = 09z2

c € la concentrazione delle specie diffondenti
teiltempo
D ¢ il coefficiente di diffusione

X, y e zsono le coordinate spaziali

A differenza della prima, la seconda legge descrive I'evoluzione temporale della

distribuzione di concentrazione di un soluto.

Per ciascun tipo di sistema di somministrazione del farmaco devono essere rispettate delle

condizioni “iniziali e a contorno”. Le condizioni iniziali riguardano la distribuzione iniziale

delle specie diffusive, e se questa & omogenea, la trattazione risultera piu semplice.

Le condizioni a contorno riguardano invece le condizioni di diffusione ai confini del sistema;

se le dimensioni del dispositivo sono costanti nel tempo i confini vengono detti “stazionari”,

al contrario, se dipendono dal tempo, le condizioni vengono dette “in movimento”.
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Un ulteriore aspetto molto importante durante la risoluzione della seconda legge € la
variazione o meno del coefficiente di diffusione, se D & costante la trattazione, sara piu
semplice.

L'ultimo modello che vedremo per quanto riguarda la diffusione di particelle nel sangue ¢ il
modello di convezione-diffusione,[12].

Per la diffusione si utilizza la legge di Fick scritta come:
J=—-DVc (16)

con D che ¢ il coefficiente di diffusione e V¢ che & il gradiente di concentrazione.

Per la convezione invece si usa:
ac
E+|7-(uC)=O (17)

dove:
- C(x,t) & la concentrazione, in questo caso del farmaco, nel fluido
- uélavelocita del fluido

- V- (uC) éil termine di convezione

Attraverso poi un bilancio di massa dove si considera la variazione della concentrazione nel

tempo, si ottiene:
ac
E-FV'(UC):V'(DVC)-FR (18)

dove:

ac - . .
- 5, rappresenta la variazione di concentrazione nel tempo (kg/(m?3-s))

- V- (uc) & il termine convettivo (kg/(m3-s))
- V - (DVC) & il termine diffusivo (kg/(m3s))

- R rappresenta la produzione o consumo di massa (kg/(m3:s))
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La legge della convezione & molto importante per poter somministrare i farmaci in maniera
mirata nel corpo in quanto attraverso questo meccanismo il farmaco puo percorrere

distanze significative all’interno del corpo.
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CAPITOLO 3: MODALITA’ DI SOMMINISTRAZIONE

Vediamo ora nello specifico alcune delle modalita di somministrazione di un farmaco

introdotte dal punto di vista biologico nel primo capitolo.

3.1 RILASCIO TRANSDERMICO

Il rilascio transdermico € una somministrazione indolore di farmaci che presenta numerosi
vantaggi; tra questi ci sono quelli che evitano I'assorbimento gastrointestinale, attraverso la
pelle il farmaco entra nella circolazione sistemica senza passare dal sistema portale e
attraverso il fegato,[13]. Il fenomeno evita quindi quello che viene chiamato “fenomeno di
primo passaggio” dove il fegato potrebbe ridurre la quantita di agente intatto.

La somministrazione transdermica sotto un controllo adeguato della velocita potrebbe
ridurre al minimo I'ingresso del farmaco nel flusso sanguigno, gli effetti collaterali
indesiderati sono principalmente associati ai picchi dei livelli plasmatici.

Questo tipo di somministrazione puo essere utile per farmaci con bassi indici terapeutici,

cioe quelli per i quali la concentrazione tossica nel plasma e prossima al livello clinico.

3.1.1 La pelle

La pelle umana é costituita da 3 principali strati distinti: I'epidermide che ¢ lo strato piu

esterno, il derma che € uno strato intermedio e I'ipoderma sottocutaneo (figura 3),[13].

Ghiandola

pa L l'Poro /—Pelo

e 1 —— Strato corneo

Epidermide —  Strato Malpighiano
— 2 I *5¥ ) Strato basale

—_— Muscolo erettore
Derma 4 -ﬁEz—(/——Gmondolo sudorip.
’1\4\—’/)\/‘ Follicolo pilifero
!podermo Arterie e vene
Muscoli| Lfumarin adiposo

Figura numero 4: La figura illustra la stratificazione della pelle,[13].
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Lepidermide pud essere a sua volta suddiviso in 5 strati dal piu profondo al piu superficiale:
strato basale, strato spinoso, strato granuloso, strato lucido e strato corneo (SC).

Nel processo di rilascio del farmaco lo strato pil importante € lo strato corneo in quanto,
solitamente, costituisce la fase limitante o piu lenta del processo; questo perché e
composto principalmente da proteine cheratiniche ottenute dalle cellule morte dei
cheratinociti nello strato cutaneo. In questa zona i farmaci ad alto peso molecolare non
possono passare attraverso le membrane, ma solo i farmaci a basso peso molecolare (<500
Da).

Dopo lo strato dell’epidermide lo strato del derma € posizionato nella zona centrale della
pelle e comprende i vasi sanguigni, ghiandole sebacee, capillari linfatici ecc. e proprio in
guesto strato dove vengono assorbiti i farmaci.

Infine, lo strato dell’ipoderma ¢ costituito da tessuto connettivo lasso e da grasso ed agisce
come strato protettivo contro I'accumulo di calore ed energia.

Esistono due vie principali per la somministrazione: la via trans-epidermica e quella trans-
follicolare (shunt). La prima e quella piu diffusa. La via trans-epidermica consente la
diffusione di sostanze a basso peso molecolare sia in maniera intracellulare che
intercellulare attraverso cellule dell’'epidermide.

La seconda via, invece, bypassa lo strato corneo utilizzando i dotti sudoripari e i follicoli
piliferi come shunt di percorso; il percorso dello shunt accelera I'insorgenza delle risposte

terapeutiche.

3.1.2 Modello matematico

Solitamente un farmaco, per essere rilasciato, viene inserito all’'interno di un veicolo che
funge da fonte esterna. Per le situazioni in cui il farmaco € completamente disciolto nel
veicolo possiamo vedere il modello di Guy e Hadgraft,[14].

Come gia detto nel secondo capitolo, il trasporto dei farmaci € governato dalla seconda
legge di Fick che descrive i profili di concentrazione del farmaco nel veicolo (C1) e nella

membrana della pelle (C2):
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VEHICLE SKIN VIABLE EPIDERMIS
L5 0 € &= 16 G Cyl =0
dx | © Ok,
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Figura numero 5: illustra in modo schematico il passaggio del farmaco nella pelle. Il sistema
e costituito da una cellula donatrice o veicolo di spessore “la” seguita da una membrana

cutanea di spessore “Ib”,[14].

dC; _ D10%Cy

at  oaxz ' la=x=<0 (19)

9C, _ D,0°%C,

R 0<x<l, (20)

dove D1 e D2 sono i coefficienti di diffusione rispettivamente del veicolo e della pelle
(um?s™1); 1, e l,, sono rispettivamente lo spessore del veicolo e lo spessore della pelle e x
€ una variabile spaziale (um).

Assumiamo che inizialmente la membrana non contenga il farmaco e che questo sia

distribuito uniformemente nel veicolo, valgono le seguenti condizioni iniziali:

C1(x,0) = Cy (21)

C,(x,0) =0 (22)

Dove (; € la concentrazione iniziale del farmaco nel veicolo.

Le equazioni (21) e (22) hanno inoltre le seguenti condizioni a contorno:

0C (=g t) _

" 0 (23)
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Cl(O' t) = kmCZ(OJ t) (25)
C;(Ip,t) =0 (26)

Lequazione (23) & una condizione a contorno a flusso pari a zero che tiene conto
dell’assenza del trasporto del farmaco. 'equazione (24) corrisponde ad una condizione di
continuita del flusso al confine tra il veicolo e la membrana. La (25) € una condizione di
equilibrio mentre la (26) si riferisce ad una perfetta condizione di assorbimento. In
particolare, nella (25) troviamo il coefficiente k,,, detto “coefficiente di ripartizione” e varia
a seconda del tipo di farmaco e al solvente.

Secondo il lavoro di Guy e Hadgraft, e attraverso la normalizzazione delle variabili, il sistema

risulta essere:

au, 2%U,

= —1<y<
ot ax2 ’ l<sk=0 (27)
U, 9%U,
2 <X<
p YR 0<X<1 (28)
=G — G _Dij _ Dy 8 _ X X
Dove U; = o U, = oo =i TTE t, x= I X = b

Nello specifico p & un parametro adimensionale, U; € la concentrazione adimensionale del
farmaco nel veicolo, U, ¢ la concentrazione adimensionale del farmaco nella pelle, x & una
variabile spaziale in um, T &€ un parametro adimensionale del tempo e infine ¥ e y sono

variabili adimensionali dello spazio.
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3.2 VIA INTRANASALE

Negli ultimi anni sono diventati sempre pit importanti gli studi riguardante I'assorbimento
dei farmaci per via intranasale, utile soprattutto per quei farmaci che non possono essere
somministrati oralmente,[15].

La somministrazione intranasale di farmaci rappresenta un approccio non invasivo ed
efficiente utilizzato soprattutto per il trattamento di patologie locali, sistema nervoso

centrale e malattie sistemiche.

3.2.1 Via respiratoria

Linterfaccia anatomica tra le vie aeree e I'epitelio polmonare & costituita da un doppio
strato di fluido, uno costituito da muco altamente viscoso e un altro piu acquoso periciliare
(PCI).

Le cellule caliciformi che secernono il muco sono presenti in tutto il tratto respiratorio e
sono piu abbondanti nelle prime zone polmonari, cioé nella trachea e nei bronchi. Ai livelli
piu profondi delle vie respiratorie, la regione alveolare non ha alcun strato di muco.

La rete aggrovigliata di mucine (glicoproteina) nello strato di muco da origine ad uno strato
che si comporta come un gel viscoelastico che viene approssimato con un fluido non
newtoniano.

Per poter trattare una malattia polmonare & necessario tenere conto delle proprieta
reologiche del muco polmonare, inoltre bisogna considerare le particelle del farmaco che
devono avere determinate proprieta per passare attraverso il muco in modo rapido ed

efficiente.

Agrosol Particle

Mucus RN | Mucosikary Clearance ; 0.1-50 pm

e R R
e || _ | | gl o | ®

Endothelium :- e @
Blood

Figura numero 6: metodi di rimozioni delle particelle dalla mucosa polmonare,[15].
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3.2.2 Modello matematico

In questo studio i flussi di muco e il PCL sono considerati laminari e comprimibili,[16].

Le nanoparticelle sono modellate come una specie diluita e continua. | flussi mucosi carichi
di nanoparticelle vengono simulati risolvendo le equazioni che le governano, comprese le
leggi di conservazione della massa e del momento.

L'equazione di convezione-diffusione per le concentrazioni di particelle e per i possibili

prodotti generati dalla reazione che avviene all’interno della mucosa, é:

2¢;
at

+V-(-Di%,) +uv, =R (29)
dove:

- ¢; € la concentrazione della specie i

- D; éladiffusivita della specie

- u élavelocita del fluido

Il primo termine rappresenta I'accumulo in dominio, il secondo rappresenta il trasporto
diffusivo, il terzo quello convettivo e infine il lato destro dell’equazione rappresenta la
produzione o consumo di specie come risultato delle reazioni chimiche.

Il termine R; € quindi definito come il tasso di produzione netto della specie i; se non si
verifica alcuna reazione R;=0. Tra le ipotesi fatte per formulare questo modello c’e la densita
costante per i due strati, velocita costante e diffusivita equivalente attraverso i diversi strati.

Per diffusivita delle particelle sferiche in soluzione si usa lI'equazione di Stokes-Einstein:

D, = _kpT (30)

- 6TTUTS
dove:
- kp & la costante di Boltzmann
- T éelatemperatura
- u e laviscosita dinamica del solvente

- 15 éil raggio di Stokes della particella di soluto
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Poiché le mucine forniscono un ostacolo sterico (fenomeno prodotto dalla repulsione
elettrostatica degli atomi e dei legami che formano una molecola) alla diffusione viene

considerato un fattore di correzione per il risultato di Stokes- Einstein:

2= exp(—0.84f10%) exp(—ag?) (31)

Dy
dove:
- ¢ élafrazione volumetrica della fibra
- f élafrazione volumetrica che dipende dal raggio della fibra e dal raggio del soluto

- ae b sono fattori di adattamento

Poiché il muco ¢ descritto come un idrogel, la diffusivita € descritta come una funzione della
dimensione delle fibre piuttosto che di pori. Si risolve quindi, per una diffusivita D di un
soluto che si muove attraverso il muco e il PCL utilizzando una correlazione che tiene conto
sia delle interazioni steriche che idrodinamiche.

Il regime di flusso nelle vie aeree e aperto, il muco si muove quindi attraverso il flusso del
canale aperto e scorre senza essere guidato dalla pressione.

Considerando la relazione tra la viscosita del muco e la velocita di taglio possiamo
modellare lo strato di muco come un fluido di Carreau.

Lequazione governante quindi &:

terr (7)) = thing + (o — Bing) (1 + (UY)Z)nT_l (32)

dove:
- Uegy € riferito allo strato di muco
-y elavelocita di taglio
- Uins € laviscosita a velocita di taglio infinita
- Yo € la viscosita a velocita di taglio 0
- o eil parametro di assottigliamento del muco (s)

- n esponente del modello di Carreau (s)
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Lequazione di Navier-Stokes non & in grado di tener correttamente conto della
fluidodinamica non newtoniana. Le particelle di farmaco sono trattate come specie diluite
per scopi modellistici; la specie diluita entra nelle vie aeree con una concentrazione
costante applicata all’interfaccia aria-muco che rende possibili le simulazioni in stato

stazionario.

3.3 METODO OFTALMICO

Un ulteriore metodo, non citato nel primo capitolo, € la via oculare,[17].

La maggior parte dei farmaci oftalmici vengono applicati localmente sottoforma di colliri. Il
tipico schema di somministrazione & quello dell’ingresso impulsivo del farmaco, seguito da
un rapido declino della concentrazione nelle lacrime.

Una terapia adeguata con i colliri pud essere ottenuta fornendo un’ampiezza sufficiente
dell'impulso in modo che il suo effetto sia prolungato in un periodo di tempo utile, oppure
somministrando applicazioni piu frequenti ma con impulsi minori.

Molti sistemi di somministrazione incorporano un farmaco distribuito in modo omogeneo
all'interno di una matrice idrofila. Le lacrime possono entrare nella matrice di questi sistemi
guando vengono poste nel cul-de-sac dell’occhio e attraverso un’azione di lisciviazione
rimuovono rapidamente il farmaco solubile; quindi, dopo I'esposizione del sistema alle
lacrime la velocita di rilascio del farmaco € inizialmente elevata, ma diminuisce
rapidamente. Esistono numerosi approcci come I'uso di matrice pre-impregnate e gel
solubili, ungenti, emulsioni e sospensioni; hanno tutti perd un modello di rilascio simile.

Il modello di rilascio teorico é:

;4”—; =4 (l’j—;)E (33)
e (-2) =

dove:
- M, rappresenta la massa del farmaco rilasciato dopo il tempo t
- M, rappresenta la massa del farmaco rilasciata dopo un tempo infinito
- Il elospessore del dispositivo

- D el coefficiente di diffusione del farmaco nella matrice
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La prima equazione vale per il primo 60% del farmaco, I'equazione 2 & valida per il finale

60%, entrambe danno risultati simili per il 20% centrale del rilascio del farmaco.

Filocarpine nitrate desorbed (mg)

— Calculated release pattern
o Experimental results

[} | ! |
0 8 16 24

Time (min)

Figura numero 7: illustrazione dell’assorbimento del farmaco,[16].

Come si puo vedere dall'immagine, il 90% del farmaco viene assorbito entro i primi 20-30

minuti.

3.3.1 Modello matematico
Possiamo dividere I'occhio in segmenti diversi comprendenti: la cornea ( C), la cavita

anteriore (A), la sclera (S), Cristallino (L) e la cavita vitrea (V),[18].

Sclera

Conjunctiva i /'
e Choroid

Agueous
Humor

Comea

Clliary Vitreous
Body Humour

Figura numero 8: illustra I'anatomia dell’'occhio umano,[17].
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Liride in particolare separa la camera anteriore e la posteriore dalla cavita anteriore.
L'umore acqueo, che viene prodotto nel livello posteriore del corpo ciliare, scorre dalla
parte posteriore a quella anteriore della camera passante per la pupilla. Lequazione
stazionaria di Navier-Stokes viene utilizzata per simulare il movimento dell'umore acqueo

all’interno della cavita anteriore:

pauy - Vuy) = —Vpa + uaVuy + pag (35)

dove:
- pa=996 kg/m3 & la densita del’umore acqueo
- uy e lavelocita (m/s)
- Py € lapressione (mmHg)
- Ug=1x107-3 kg/(m - s) € la viscosita dinamica

- g=9.8 m/s? & 'accelerazione di gravita

Questo modello descrive il rilascio del farmaco potenziato da un campo elettrico che
comprende una fonte di alimentazione e due elettrodi.

Il principio elettrico di base segue il modello della ionoforesi dove ioni con la stessa carica si
respingono e ioni con carica opposta si attraggono. Le sostanze ionizzate vengono condotte
nel tessuto tramite elettro repulsione all’anodo per i farmaci carichi positivamente, o al
catodo per i farmaci carichi negativamente.

La distribuzione del potenziale elettrico in ciascun segmento oculare si ottiene attraverso la

soluzione dell’equazione di Laplace in stato stazionario:
V- (o;Vg) =0 (36)
dove:

¢; distribuzione potenziale elettrico in ogni segmento dell’occhio

- 0; € la conduttivita elettrica di ogni segmento
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Un approccio comune per trattenere il farmaco nella ionoforetica consiste nel riempire un
oculare con la soluzione del farmaco mentre un metallo, che rappresenta I'elettrodo
dell’alimentazione, si immerge nella soluzione.

L'occhio ha due porte di cui una eroga la soluzione farmacologica e I'altra tiene I'elettrodo
metallico e aspira le bolle d’aria, che potrebbero interrompere I'erogazione di corrente,

creando una pressione leggermente negativa che mantiene I'applicatore in posizione.

Per il trasporto dei farmaci viene considerata I'equazione di Nernst-Planck dal serbatoio del

farmaco ai segmenti oculari:
=-V-J(C) (37)

ac,
at

Questa ¢ la prima legge di Fick generalizzata con una forza trainante aggiuntiva che e

proporzionale al campo elettrico.
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CAPITOLO 4: CONTROLLO DEI FARMACI

Con I'lavanzamento delle scienze mediche sono stati sviluppati molti farmaci per trattare con
successo varie malattie,[19]. Nella terapia tradizionale, i farmaci vengono somministrati per
via orale o tramite iniezione distribuendosi in tutto il corpo; questo metodo pero,
inefficiente quando il farmaco e destinato a una piccola regione bersaglio, portando all’'uso
di una dose maggiore di farmaci che spesso sono tossici,[20].

Nel corso degli anni sono stati proposti molti metodi per ottenere il targeting farmacologico
e tra questi si puo trovare il campo magnetico, il quale prevede I'uso di vettori magnetici di
farmaci che all’interno del corpo vengono manipolati da campi magnetici esterni in modo
da poter raggiungere l'area bersaglio,[19].

Rispetto ad altri metodi di targeting i campi magnetici possono attraversare il corpo in modo
sicuro permettendo di dirigere i vettori magnetici verso bersagli profondi nei tessuti.

Un elettromagnete € realizzato con una bobina di filo che funziona come un magnete
quando la corrente elettrica lo attraversa,[21]. Poiché i tessuti umani hanno un livello molto
basso di suscettibilita ai campi magnetici statici non ci sono prove scientifiche dirette che
mostrino un rischio per la salute associato all’esposizione di questi campi. Tuttavia, pero, se
un corpo estraneo ferromagnetico € presente nei tessuti umani, il campo magnetico
interagira con esso il che pud rappresentare un rischio per la sicurezza, per esempio nel caso

in cui un pazienze dovesse essere sottoposto ad una risonanza magnetica.

4.1 MODELLO MATEMATICO DI CONTROLLO

Come e stato detto nel paragrafo precedente la somministrazione di farmaci mirata
magneticamente prevede di legare un farmaco a piccole particelle magnetiche
biocompatibili (diametro di circa 5 x 10°® m),[20].

Queste particelle possono essere iniettate nel flusso sanguigno e si utilizza poi un campo
magnetico a gradiente elevato per attirarle fuori dalla sospensione nella regione bersaglio.
Studi teorici precedenti hanno considerato il tracciamento di singole particelle sotto
I'influenza della forza di Stokes e di una forza magnetica; in questo modello si considerano
anche le interazioni e le collisioni tra i globuli rossi in movimento nel flusso sanguigno che
causano un moto diffusivo delle particelle magnetiche.

I moto delle particelle magnetiche nel flusso sanguigno & modellato come un processo di

advezione-diffusione per la concentrazione c(x,t).
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La velocita delle particelle v, nel flusso sanguigno viene trovata bilanciando le forze
idrodinamiche e magnetiche. Per una particella con raggio idrodinamico “a” in un flusso

fluido, la velocita vy, la legge della resistenza di Stokes fornisce:

— — Fmag
Vp = Vp + Unag Viag = p— (38)

Dove:
- uélaviscosita dinamica del fluido

Fnag € la forza magnetica delle particelle

Il coefficiente di resistenza di Stokes deve essere modificato quando la particella si trova a
poche volte il diametro della particella da una superficie solida. Per le particelle piccole il
moto browniano puo essere significativo e puo essere introdotto utilizzando la relazione di

Einstein:

kT
emua

Dy (39)

Dove T & la temperatura assoluta e k € la costante di Boltzmann.

Un secondo meccanismo diffusivo che influenza il moto delle particelle in vasi piu grandi e

la diffusione indotta da taglio; il sangue ¢ infatti una sospensione altamente concentrata di
globuli rossi sospesi nel plasma e, quando viene tagliato, le collisioni tra le cellule generano
moti casuali con carattere diffusivo.

Questo, a sua volta, induce un moto diffusivo del plasma, facendo si che le particelle e i

soluti trasportati dal plasma sperimentino una diffusione indotta da taglio:

Dgp, = K (rrec)*v (40)

Dove

- Tgrpc € il raggio dei globuli rossi

y e il tasso di taglio del fluido
- Ky, & un coefficiente adimensionale che dipende dalla concentrazione delle cellule

del sangue
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Si noti che il coefficiente di diffusione aumentato dal taglio & indipendente dalle dimensioni
delle particelle; quindi, Dy, avra lo stesso valore qualunque sia la dimensione della
particella.

Possiamo quindi combinare I'equazione di diffusione browniana con I'equazione della

diffusione indotta dal taglio ottenendo il coefficiente di diffusione complessivo:

kT
é6mua

D = ks (rrpc)?y + (41)

Combinando invece il flusso advettivo, i contributi del flusso diffusivo e utilizzando la
conservazione della massa si arriva ad un’equazione di advezione-diffusione per la

concentrazione delle particelle:
dc
R (cvp) =V - (DV;) (42)

Per quanto riguarda le particelle quindi, le forze dominanti sono quella di drag, magnetica,
di galleggiamento e di interazione. In particolare, la forza di drag viene calcolata tramite la

formula di Morsi e Alexander,[23]:

18”CDRep

43
[H] (43)

Dove:

- Rep e il numero di Reynolds delle nanoparticelle

- dy e il diametro delle particelle
- pp €ladensita delle particelle

- Cp &l coefficiente di resistenza delle particelle lisce

Vediamo ora le interazioni con il campo magnetico.
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La forza magnetica su una particella magnetizzata permanentemente ¢,[20]:

_ Iml|

Frag = E(B -V)B (44)

\

Dove “m” e il momento magnetico della particella e “B” & il campo magnetico.
Per le particelle supermagnetiche, il momento dipende dal campo magnetico ed e

modellato con la funzione di Langevin:

MsqatB

Dove mg,; € la magnetizzazione di saturazione e L & la funzione di Langevin.
Attraverso il metodo MDT (magnetic drug delivery) & possibile individuare I'efficienza di
cattura (CE) delle nanoparticelle. Questo parametro € espresso come il rapporto tra le

particelle catturate nella posizione desiderata e il numero totale di particelle,[22]:

CE = 2eut 5 100 (46)

ng

Dove "n;” e “nyy:” sono rispettivamente il numero totale di particelle e le particelle che

hanno raggiunto I'uscita.

Lintensita del campo magnetico viene determinata regolando la distanza tra il centro del

magnete e il centro del vaso sanguigno. Come mostrato in figura, si pud vedere che
aumentando la distanza magnete-vasi per un fluido non newtoniano, la CE delle

nanoparticelle diminuisce dal 70% a 0.
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Figura numero 9: Efficienza della cattura delle nanoparticelle,[22].
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Quindi 'utilizzo di un campo magnetico debole non comporterebbe la cattura di particelle

vettore nel sito di interesse.

4.2 MODALITA’ DI TARGETING FARMACOLOGICO

Molte cure chemioterapiche necessitano di terapie piu mirate,[23]. Attualmente, esse
mancano di una somministrazione terapeutica specifica per il bersaglio, il che porta a effetti
collaterali, come I'attacco a cellule sane e mirate. Il farmaco potrebbe essere utilizzato in
modo piu efficace per curare il problema con una minore perdita di farmaco e senza effetti
collaterali.

E importante notare che i ricercatori lavorano sulla somministrazione di farmaci specifici per
il bersaglio dalla fine degli anni '70. Hanno scoperto e proposto I'uso delle nanoparticelle
magnetiche (MNP) come vettori di farmaci per una somministrazione efficace ed efficiente
in un sito specifico.

La biocompatibilita & un requisito essenziale che le MNP devono possedere per essere
adatte alle applicazioni di somministrazione terapeutica mirata. Queste MNP biocompatibili
vengono combinate con farmaci citotossici per creare un complesso sotto forma di
ferrofluido, che viene iniettato nel sistema circolatorio del paziente. La terapia utilizza campi
magnetici esterni ad alto gradiente per concentrare il complesso nel sito bersaglio preciso. Il
rilascio del farmaco, dopo aver raggiunto la concentrazione appropriata nel bersaglio, viene
avviato con il cambiamento delle condizioni fisiologiche o biochimiche, come pH,
temperatura, osmolalita o mediante enzimi.

| ferrofluidi vengono comunemente somministrati per via endovenosa o intra-arteriosa.
Pertanto, i parametri idrodinamici, come la velocita del flusso sanguigno, la concentrazione
del ferrofluido, la via di infusione e il tempo di circolazione, giocano un ruolo importante.
Inoltre, vari parametri fisiologici, come la profondita del tessuto (distanza tra la fonte del
campo magnetico e il sito bersaglio), la reversibilita e la forza del legame farmaco/vettore, e
il volume delle cellule bersaglio, determinano |'efficacia della terapia.

Le caratteristiche importanti di un vettore biologico sono biocompatibilita, superficie
modificabile, alta capacita di incapsulamento, lunga vita, disponibilita ed economicita.

Le MNP sono state utilizzate per la prima volta da Libbe su animali in due modi. In primo
luogo, la tolleranza e I'efficacia delle MNP sono state testate su ratti e topi nudi

immunosoppressi. Gli stessi obiettivi sono stati testati con le MNP legate a epirubicina
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(4'-epidoxorubicina). | risultati hanno mostrato che I'uso del ferrofluido era sicuro e non ha
causato anormalita significative negli animali. Inoltre, non é stata osservata la presenza di
LD50 (dose letale), e non sono state rilevate intolleranze alle MNP legate all'epirubicina.
Entrambi i trattamenti hanno portato a reazioni complete quando sono stati testati in un
modello artificiale di rene umano e carcinoma del colon xenotrapiantato. Questo studio
pionieristico ha verificato che le MNP sono agenti sicuri da utilizzare come vettori biologici
per la somministrazione mirata di farmaci terapeutici, combinata con campi magnetici ad
alta energia. Negli studi di Liibbe, pero, si & visto che il targeting magnetico dei farmaci era
limitato a tumori entro 5 mm dalla superficie del corpo; invece, Rotariu ha calcolato che
utilizzando particelle piccole (<500 nm) con proprieta magnetiche tipiche, solo i tumori
entro 18 mm dalla superficie possono essere bersagliati. Per particelle piu grandi, finoa 5
pum, il targeting € possibile fino a una profondita di 15 cm,[24].

Si pud comprendere che una delle maggiori sfide € che i gradienti magnetici diminuiscono
rapidamente con la distanza dalla superficie del magnete, di conseguenza, i metodi di
cattura sono generalmente in grado di bersagliare solo tumori superficiali.

Recentemente, i metodi basati su materiali intelligenti e stimoli-responsivi hanno aiutato a
migliorare la somministrazione mirata basata su MNP con specificita ed efficacia,[25].
Sistemi polimerici intelligenti, costituiti da polimeri responsivi a pH, temperatura o doppia
risposta pH/temperatura, vengono utilizzati per ottenere in modo efficace la
somministrazione terapeutica mirata intelligente.

E importante notare che sono stati condotti lavori utilizzando MNP multifunzionali con
capacita di targeting multiple. E stata riportata una MNP costituita da Fe304 mesoporoso e
silice con doppie capacita di targeting, cioe attivo e magnetico. Tuttavia, I'efficienza del
processo dipende dalla forza e frequenza del campo magnetico utilizzato per trattare il
paziente. Questo dipende anche dall'area del corpo in trattamento, poiché il disagio e
specifico del sito.

Gli studi in vivo rivelano che le MNP si concentrano prima vicino al sito bersaglio sotto
I'influenza del campo magnetico esterno e successivamente, penetrano nelle cellule
bersaglio attraverso il processo di endocitosi, con I'aiuto di nanoparticelle di silice

mesoporosa multifunzionali.
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4.2.1 Ipertermia magnetica

Esistono diverse opzioni terapeutiche e tra queste troviamo l'ipertermia magnetica,[25]. Per
scopi terapeutici la terapia con ipotermia prevede I'esposizione a temperature elevate. Il
trattamento con ipertermia utilizza generalmente il calore proveniente da varie fonti, come
onde elettromagnetiche o ultrasuoni, per distruggere le cellule tumorali denaturando le
proteine che formano la membrana cellulare e il citoplasma; tra le varie tecniche si usano le
nanoparticelle magnetiche (MNP) e 'uso delle MNP per generare ipertermia terapeutica e
noto come ipertermia magnetica (MHT) ed é stato introdotto come terapia per il cancro. Le
tecniche di MHT disponibili non indirizzano il calore in modo efficiente verso il tumore,
mostrando quindi una bassa efficacia. Di conseguenza, questa mancanza di efficienza ha
portato allo sviluppo di nanomateriali con proprieta capaci di dissipare energia nel sito
tumorale, aumentando |'efficacia e la specificita per tumori pit profondi.

La tecnica MHT si basa su due processi di rilassamento delle MNP; il rilassamento di Néel e
rilassamento browniano i quali, sono entrambi associati ai processi di MHT intra- ed
extracellulare. Nel caso di nanoparticelle internalizzate nelle cellule tumorali, I'applicazione
di un campo magnetico alternato (AMF) contribuisce all'energia termica solo tramite il
rilassamento di Néel (ipertermia intracellulare); il rilassamento browniano invece, non
contribuisce all'energia termica a causa dell'alta viscosita del mezzo, che non consente alle
nanoparticelle di ruotare liberamente. Per le nanoparticelle non internalizzate sia il
rilassamento di Néel che il rilassamento browniano sono rilevanti per il processo di
ipertermia extracellulare.

La MHT consiste nell'utilizzo del calore generato dalle MNP quando vengono applicate a un
campo magnetico alternato (AMF) per distruggere le cellule tumorali denaturando le
proteine che compongono la membrana cellulare e il citoplasma, alterando la fisiologia
della cellula tumorale e portando infine alla loro apoptosi o necrosi. Esporre le
nanoparticelle di ossido di ferro ai campi magnetici alternati genera calore tramite il
rilassamento di Néel e la rotazione browniana. Idealmente, attraverso processi di targeting
attivo o passivo, le MNP possono essere indirizzate verso il tumore, dove si accumulano.
Cosi, applicando un campo magnetico esterno, la temperatura delle cellule vicine alle MNP
aumenta notevolmente rispetto a quella delle cellule piu lontane, permettendo di
distruggere selettivamente le cellule vicine alle MNP, riducendo al contempo il periodo di

esposizione del corpo a stimoli esterni.
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4.2.2 Targeting passivo

Il targeting passivo di un organo bersaglio & un processo essenziale, poiché I'accumulo
libero di nanoparticelle magnetiche (MNP) nell'area tumorale favorisce la diagnosi del
cancro tramite la risonanza magnetica (MRI) e, implicitamente, il suo trattamento. Le
nanoparticelle tendono ad accumularsi preferenzialmente nei tessuti tumorali grazie al
fenomeno dell'EPR (Enhanced Permeability and Retention), particolarmente efficace per
nanoparticelle di dimensioni adatte (10-100 nm). Si & dimostrato che nanoparticelle con un
diametro trai 10 e i 100 nm si accumulano principalmente nei tumori, a differenza dei
tessuti sani.

Il targeting passivo e fortemente influenzato da dimensioni, carica superficiale e idrofobicita
delle nanoparticelle. Ad esempio, le particelle piu piccole di 20 nm si accumulano
prevalentemente nei reni, mentre quelle tra i 30 e i 150 nm si accumulano in midollo osseo,
cuore, reni e stomaco. Le nanoparticelle piu grandi di 150 nm tendono invece ad
accumularsi nel fegato e nella milza. Un altro fattore rilevante per il targeting passivo & il
tempo di ritenzione.

Le strutture idrofobiche e caricate positivamente hanno tempi di circolazione brevi, mentre

quelle idrofile e caricate negativamente hanno tempi di circolazione piu lunghi.

4.3 TARGETING NELLA BARRIERA EMATO-ENCEFALICA

In condizioni normali di salute, il cervello dipende esclusivamente dall’afflusso altamente
regolato di metaboliti e molecole di segnalazione ed e governato dalla barriera emato-
encefalica (BBB),[26].

La BB regola il passaggio di queste molecole altamente selettive ed & una rete
microvascolare intricata composta da cellule endoteliali specifiche del cervello (BSEC). La
barriera emato-encefalica si presenta come un insieme unico di BSEC con trasportatori
metabolici incorporati nelle membrane.

Lintegrita e la permeabilita della membrana emato-encefalica, come anche il controllo delle
giunzioni, sono prevalentemente regolate da un cross-talk sincronizzato tra periciti, astrociti
e la matrice extracellulare; questi componenti formano una struttura specializzata detta
“unita neurovascolare” (NVU). A causa della complessa interazione tra giunzioni strette,

NVU e interazioni complesse delle cellule del sangue all'interfaccia della BBB, un difetto in
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uno dei processi svolti dalle proteine e dalle cellule, o una rottura della membrana basale,
porta quasi sempre a esiti patologici correlati ad una cattiva salute della BBB; al contrario la
malattia stessa potrebbe causare danni alla BBB.

Nel caso di tumori celebrali si puo arrivare alla formazione di una barriera emato-tumorale
cerebrale (BBTB) che regola negativamente I'afflusso dei farmaci terapeutici attraverso
trasportatori come la P-glicoproteina, la quale, da sola, riconosce il 60% dei farmaci
approvati promuovendone I'efflusso. Gli studi dimostrano che la BBB e la BBTB impediscono
complessivamente il 98% di tutte le molecole farmacologiche di entrare nel parenchima
cerebrale, rendendo difficile I'intervento terapeutico.

Le prime tecniche farmacologiche miravano ad aumentare la permeabilita della BBB
attraverso la somministrazione di agenti osmotici o ipertonici per causare la vasodilatazione
e I'apertura temporanea delle giunzioni strette; questi presentavano effetti collaterali gravi
come danni vascolari e sindromi simili all’ictus. Un approccio piu promettente e l'uso di
nanoparticelle magnetiche che possono essere modificate con polimeri biocompatibili e
dotate di proprieta chimico-fisiche specifiche per favorire il passaggio attraverso la BBB dei
farmaci sia per diffusione passiva sia attraverso meccanismi di targeting attivo.

Il targeting attivo, infatti, sfrutta specifici recettori espressi sulla BBB per veicolare i farmaci;
tra i recettori piu studiati ci sono quelli della transferrina e del low-density lipoprotein
receptor-related protein.

Oltre alle nanoparticelle esistono tecniche fisiche che si avvalgono dell’utilizzo di ultrasuoni
focalizzati o della normalizzazione vascolare, le quali, sono in grado di poter aprire
temporaneamente la BBB per consentire il passaggio dei farmaci.

Tra i tumori cerebrali piu difficili da trattare c’e il glioma a causa della sua localizzazione nel
sistema nervoso centrale e della sua recidiva,[27]. Le attuali terapie non riescono ad
eliminare completamente il tumore a causa della BBB. Una nuova strategia promettente &
rappresentata dalla terapia con specie reattive dell'ossigeno (ROS), che sfrutta
nanoparticelle o fotosensibilizzatori per generare ROS e migliorare la letalita dei tumori.
Tuttavia, questo approccio presenta limiti, come la scarsa penetrazione dei
fotosensibilizzatori e la quantita insufficiente di reagenti endogeni necessari per produrli.
L'utilizzo di nanoparticelle magnetoelettriche (CBPID) composte da un nucleo di CoFe,04 e
un guscio di BaTiOs, sono state modificate con il peptide I6P8 per colpire specificamente il
glioma, migliorando il passaggio attraverso la BBB e il rilascio mirato del farmaco

chemioterapico doxorubicina (DOX). Sotto stimolazione magnetica, le nanoparticelle
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generano specie reattive dell'ossigeno (ROS), aumentando I'efficacia della chemioterapia e
riducendo la resistenza tumorale. Ulteriori studi su animali hanno dimostrato che CBPID si
accumula selettivamente nel cervello, superando la BBB e potenziando I'apoptosi delle
cellule tumorali, prolungando quindi la sopravvivenza e riducendo la recidiva. Dal punto di
vista della biocompatibilita si € visto che le nanoparticelle magnetoelettriche non hanno

causato effetti collaterali come emolisi o disfunzione di organi principali.

4.3.1 Targeting magnetico

Il targeting magnetico € recentemente emerso come un approccio promettente per la
ritenzione localizzata di nanocarrier caricati di farmaci nelle lesioni tumorali,[28]. Studi su
modelli tumorali animali hanno dimostrato che le nanoparticelle magnetiche caricate di
farmaci, iniettate direttamente nell'apporto sanguigno arterioso di tumori sottocutanei,
potevano essere trattenute localmente all'interno del tessuto tumorale da un campo
magnetico applicato esternamente.

Per studiare il targeting magnetico sono stati indotti dei tumori intracerebrali nei ratti
maschi. Per determinare la distribuzione delle nanoparticelle nel cervello, sono state
raccolte 13 fette assiali a eco gradiente (GE) del cervello prima della somministrazione delle
nanoparticelle (scansioni di base) e immediatamente dopo il targeting magnetico. Sono
state utilizzate sia la somministrazione endovenosa che quella intravenosa.

L'obiettivo & quello di valutare se la somministrazione di particelle intra-carotide sia migliore
rispetto a quella intravenosa. Matematicamente questo vantaggio nella somministrazione
(Rd) puo essere definito come il rapporto delle aree sotto la curva di concentrazione nel

tempo (AUC) per somministrazione arteriosa e venosa. La relazione é:

_ lathqa

R
a Lytlyy

(47)
Dove:

- I, & ’'AUC per somministrazione arteriosa

- I, e 'AUC per somministrazione intravenosa

- L., € 'AUC per la ricircolazione sistemica dopo la somministrazione arteriosa

- L., € 'AUC per la ricircolazione sistemica dopo la somministrazione venosa
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Il profilo farmacocinetico, come mostrato in figura, rivela un valore di I,,, di 934+44 g
Fe/ml-min per l'intervallo 0—-30 minuti dopo I'iniezione, assumendo una perdita minima
durante il primo passaggio attraverso il tumore I,., & stato approssimato uguale a I,.,,.
Basandosi quindi, su valori conosciuti del flusso sanguigno carotideo e della gittata cardiaca
nei ratti si & stimato un valore di Rd di 1,9 risultando quindi piu vantaggiosa la

somministrazione intra-carotidea.
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Figura numero 10: Concentrazione nel tempo delle nanoparticelle,[28].

Questo calcolo di Rd ha indotto indagini sulla somministrazione intra-arteriosa.

Utilizzando studi precedenti si & posizionata la testa del ratto all'interno dello spazio d'aria
di un elettromagnete dipolo standard. Le immagini acquisite prima e dopo la
somministrazione di nanoparticelle hanno rivelato il tumore cerebrale come una regione
iperintensa nella scansione di base. Dopo la somministrazione delle nanoparticelle, si e
notato solo una leggera perdita di segnale nel tumore sulla scansione post-targeting GE;
tuttavia, un'area ipointensa molto pronunciata si & potuta vedere sul lato destro della testa,
indicando I'aggregazione locale delle nanoparticelle magnetizzate.

Per comprendere meglio I'aggregazione delle nanoparticelle si € esaminata la topografia del

campo magnetico. La forza che agisce in un campo magnetico non uniforme é:

E, = —AxV,Vu,, = Ame% (48)
0

Dove:

- Ay e differenza nelle suscettibilita magnetiche
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- V. € il volume magnetico delle nanoparticelle
- Ug permeabilita del vuoto
- VB? é&il campo magnetico

- U, ¢ladensita di energia magnetostatica

Per analizzare il gradiente VB?, si & mappato la densita di flusso magnetico nella regione
della testa e del collo dell'animale. I risultati hanno mostrato una lenta decadenza della

densita di flusso con la distanza dal tumore.
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Figura numero 11: rappresentazione schematica del sistema di coordinate per la mappatura

della densita del flusso magnetico,[28]

Questa mappatura ci ha permesso di calcolare la grandezza e la direzione del vettore VB?
nei siti di iniezione carotidea e tumorale. La grandezza nel sito carotideo era solo 3,6 volte
inferiore a quella del sito tumorale, quindi, si € ipotizzato che le forze magnetiche nella
regione del collo contribuissero all'aggregazione delle nanoparticelle.

Per mitigare questo, abbiamo cercato di modificare la topografia del campo magnetico per
ridurre il campo magnetico nel sito di iniezione carotidea mantenendolo alto nel sito
tumorale. Una configurazione promettente prevedeva di posizionare un piccolo magnete
cilindrico (9 mm di diametro) sul polo dell'elettromagnete, che sembra deviare le linee di
campo dall'elettromagnete.

L'accumulo di nanoparticelle nel tumore dopo I'amministrazione intra-carotidea non &

accompagnato da un aumento corrispondente nella concentrazione di nanoparticelle nel
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cervello controlaterale, indicando quindi che la somministrazione carotidea pud migliorare

la selettivita del targeting tumorale.
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CAPITOLO 5: NANOPARTICELLE

La nanotecnologia possiede proprieta fisiche, chimiche e biologiche; la sua applicazione puo
migliorare la solubilita dei farmaci,[29]. Nella costruzione delle NDDS (Novel drug delivery
system) viene impiegata una vasta gamma di materiali, tra cui liposomi, nanofarmaci,
micelle polimeriche e idrogeli.

La sintesi di nanoparticelle in un sistema di flusso comporta la regolazione di molteplici
parametri da parte delle apparecchiature. Tra questi parametri dobbiamo considerare la
stechiometria, il tempo, il volume, trasferimento di massa, temperatura e la pressione.

La stechiometria si riferisce alla relazione proporzionale tra la quantita dei reagenti e dei
prodotti coinvolti durante la reazione; pud essere regolata attraverso la molarita e portata
dei reagenti.

Vediamo ora alcuni dei materiali piu usati nell'ambito delle “drug delivery”.

5.1 1 LIPIDI

| lipidi sono tra i sistemi di somministrazione di farmaci in nanoparticelle piu studiati,[30].
Questi sistemi possono includere diverse strutture, come i liposomi, le nanoparticelle
lipidiche solide (SLN) e le nanostrutture lipidiche (NLC), ciascuna con caratteristiche
specifiche. Ad esempio, le SLN e le NLC possiedono un nucleo lipidico, che pud essere
solido, oleoso o amorfo, circondato da un monostrato o doppio strato lipidico.

Uno dei principali vantaggi di questi sistemi € la loro capacita di rilasciare i farmaci in modo
prolungato, la buona biocompatibilita e I'elevata stabilita in vivo. Se i farmaci sono idrofili,
vengono solitamente incapsulati nella fase acquosa dei liposomi o dispersi nella matrice
lipidica delle nanoparticelle solide. Se i farmaci sono idrofobici, vengono incapsulati nella
fase lipidica del sistema, spesso all'interno del nucleo lipidico delle SLN o NLC.

| lipidi, grazie alla loro capacita di incapsulare anche farmaci a base di acidi nucleici, giocano
un ruolo fondamentale nella prevenzione e nel trattamento delle malattie infettive, del
cancro e delle malattie ereditarie. Inoltre, i sistemi lipidici possono facilitare il trasporto dei
farmaci attraverso barriere biologiche, migliorando la loro efficacia terapeutica.

I metodo pil utilizzato per fabbricare nanoparticelle lipidiche & la microfluidica a flusso
continuo, che consente un controllo preciso della dimensione e della distribuzione delle
particelle. Questo processo prevede |'utilizzo di una soluzione lipidica contenente un

solvente organico e di una soluzione acquosa, introdotte insieme in un dispositivo
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microfluidico. Il flusso lipidico viene "spremuto" da un flusso di soluzione acquosa,
formando nanoparticelle lipidiche all'interfaccia liquido-liquido. Oltre alla microfluidica, altri
metodi comuni di produzione includono la sonicazione, 'omogeneizzazione ad alta
pressione e |'evaporazione del solvente.

Le proprieta delle nanoparticelle lipidiche, come la biodistribuzione, I'assorbimento
cellulare e la stabilita in vivo, sono fortemente influenzate dalla dimensione delle particelle,
dalla loro distribuzione dimensionale e dalla concentrazione lipidica. Pertanto, la
progettazione accurata di questi sistemi e cruciale per il loro successo come vettori di

farmaci.

5.2 | LIPOSOMI

| liposomi sono caratterizzati da doppi strati ordinati di lipidi che formano delle vescicole,
gueste possiedono un guscio idrofilo e un nucleo idrofobico questo perché le teste dei
fosfolipidi (idrofile) sono rivolte verso I'esterno e I'interno della vescicola, mentre le code
(idrofobiche) sono orientate verso I'interno del doppio strato,[30].

La dimensione delle particelle varia dai 20 ai 100 nm. Grazie alla loro composizione
presentano un’eccellente biocompatibilita e possono essere metabolizzati.

I liposomi sono in grado di incapsulare sia i farmaci idrofili che quelli idrofobici
proteggendoli cosi dalle degradazioni e dall’accumulo del farmaco in altri tessuti o organi.
Le nanoparticelle liposomiche (LNP) sono un sottoinsieme specializzato di liposomi privi di
cavita idrofile composti da fosfolipidi cationici e acido nucleico carico negativamente;
rappresentano una tecnologia fondamentale per il rilascio e sono soprattutto emersi nel
campo degli agenti terapeutici basati su oligonucleotidi.

Tra le varie vie di somministrazione dei liposomi quella piu utilizzata ¢ I'iniezione
intravenosa. Lemivita dei liposomi all’'interno del flusso sanguigno puo variare da pochi
minuti a molte ore a seconda delle dimensioni e della composizione lipidica delle vescicole;
attraverso I'aggiunta di PEG (polietilenglicole) si puo prolungare la circolazione dei LNP nel
flusso sanguigno.

Le vescicole di grandi dimensioni vengono rapidamente eliminate dal sangue e assorbite
dal sistema reticoloendoteliale in particolare dai macrofagi del fegato e della milza. Nello
specifico, 'assorbimento avviene tramite endocitosi facendo si che i liposomi finiscano nel
compartimento lisosomiale delle cellule. Le vescicole di piccole dimensioni vengono

eliminate molto piu lentamente dal sangue. L'incorporazione di un lipide caricato
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negativamente aumenta il tasso di eliminazione nel sangue e stimola I'assorbimento delle
vescicole da parte dei macrofagi del fegato e della milza.

Durante la permanenza nel flusso sanguigno, i liposomi possono essere suscettibili agli
effetti destabilizzanti delle proteine sieriche che causano la perdita di composti idrosolubili
incapsulati. | liposomi purtroppo presentano ancora delle carenze tra queste la bassa
capacita di caricamento dei farmaci, scarsa stabilita, elevati costi di produzione, potenziali

effetti collaterali e tossici e una variabilita nell'accumulo nei siti tumorali.

5.3 | POLIMERI

Tra i polimeri possiamo vedere le nanosfere polimeriche e nanocapsule,[30].

Le nanosfere polimeriche sono particelle solide, in cui il farmaco ¢ distribuito
uniformemente all'interno della matrice polimerica. Queste nanosfere vengono utilizzate
come vettori per il trasporto di molecole bioattive e farmaci, garantendo un rilascio
controllato e prolungato delle sostanze terapeutiche.

Le nanocapsule, invece, sono sistemi vescicolari in cui il principio attivo, o altre molecole
bioattive, & contenuto in un nucleo centrale, che puo essere di natura acquosa o oleosa,
circondato da un guscio polimerico. Questo guscio funge da barriera protettiva,
controllando il rilascio del farmaco e migliorandone la stabilita.

La superficie delle nanoparticelle puo essere funzionalizzata accoppiando una serie di ioni
metallici, piccole molecole e tensioattivi per raggiungere il targeting del farmaco ed evitare
una risposta immunitaria.

Possono presentare molteplici vantaggi come un’elevata capacita di caricamento dei
farmaci, elevata efficienza di assorbimento cellulare, buona stabilita e biocompatibilita.
Presentano pero anche delle problematiche come il diametro delle particelle, ampia

distribuzione granulometrica e scarsa capacita di sintesi continua.

5.4 LE PROTEINE

Gli NDDS basati su nanoparticelle proteiche sono formulazioni dove i farmaci possono
essere legati covalentemente nella struttura spaziale tridimensionale delle proteine oppure
drogate nella matrice,[30]. Anche queste molecole hanno una bassa tossicita, buona
compatibilita e alta biodegradabilita che consente una degradazione controllata e sicura nel

corpo riducendo cosi al minimo gli effetti collaterali.
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5.5 NANOPARTICELLE ORGANICHE

Le nanoparticelle organiche sono tra le piu utilizzate in quanto sono biocompatibili e
possono avere proprieta specifiche come la somministrazione di farmaci in aree specifiche o
essere utilizzato come agente di imaging,[3]. Sono risultate molto promettenti nella terapia
del cancro dove possono colpire selettivamente le cellule tumorali.

Come gia detto, hanno anche un grande potenziale nell'imaging medico consentendo una
migliore visualizzazione degli organi e dei tessuti contribuendo ad avere una diagnosi
precoce.

Purtroppo pero, c’e il rischio di un potenziale accumulo nel corpo nel tempo portando a

conseguenze indesiderate e reazioni avverse.

5.6 NANOPARTICELLE INORGANICHE

Le particelle inorganiche a differenza di quelle organiche, oltre ad avere una migliore
stabilita meccanica e chimica, hanno anche proprieta ottiche, fototermiche e
magnetiche,[3].

Tuttavia, pero, i metodi di preparazione hanno una scarsa stabilita e dimensioni delle
particelle incontrollabili che ne limitano la traduzione clinica.

La loro preparazione consiste principalmente in due step; il primo & lo stadio di nucleazione
dove la soluzione salina inorganica viene depositata in una soluzione insolubile di un
monomero e poi assemblato in piccole nanoparticelle, il secondo step ¢ la fase di crescita.
Un tasso di nucleazione pil elevato e un tasso di crescita pil lento possono far ottenere

NDDS stabili con una migliore capacita di caricamento del farmaco.

5.7 RILASCIO DI FARMACI INNESCATO DAL CALORE TRAMITE
LIPOSOMI TERMOSENSIBILI

Tra i principali obiettivi della ricerca medica, il miglioramento delle terapie per i tumori solidi
e fondamentale,[31]. Sebbene chemioterapia, chirurgia e radioterapia siano i trattamenti
standard, esistono terapie alternative, come l'ipertermia indotta e I'ablazione termica. Una
soluzione promettente e rappresentata dal rilascio controllato di farmaci tramite liposomi
termosensibili (TSL). Questa tecnica mira a ridurre il danno alle cellule sane, cioe uno dei

principali problemi legati alla citotossicita della chemioterapia tradizionale.
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I liposomi termosensibili sono nanoparticelle lipidiche che rilasciano il loro carico utile
guando la temperatura del bersaglio aumenta a 41-42 °C. In particolare, i TSL contenenti
doxorubicina possono essere utilizzati nel trattamento del cancro. Tuttavia, finora non
esistono studi in letteratura che considerino contemporaneamente la distribuzione dei
liposomi termosensibili e il rilascio di farmaci indotto da una fonte di calore esterna,
tenendo conto sia del riscaldamento del tessuto che della diffusione del farmaco in un
tessuto vascolarizzato, considerando una rete vascolare realistica.

Questo approccio tiene conto del trasferimento termico tra sangue e tessuto solido, nonché

del flusso transvascolare e della diffusione del farmaco nello spazio interstiziale.

5.7.1 Modello matematico

Ci sono cinque principali fenomeni fisici che devono essere modellati: la fluidodinamica del
sangue, il flusso del liquido interstiziale, il trasferimento di calore, la diffusione del farmaco
e la propagazione delle onde elettromagnetiche per l'ipertermia a microonde.

In primo luogo, il flusso sanguigno all'interno della rete vascolare viene modellato tramite
I'equazione del momento per fluidi non newtoniani. Il flusso del liquido interstiziale,
all'interno del tessuto, & descritto mediante la legge di Darcy per i mezzi porosi, per
determinare le distribuzioni di velocita e pressione del liquido interstiziale.

Il trasferimento di calore € modellato utilizzando I'equazione del calore per i tessuti
biologici, accoppiata con I'equazione dell'energia per il flusso sanguigno. Inoltre, il
trasferimento di calore dovuto al trasporto di massa tra tessuto e interstizio € considerato
come una sorgente di calore aggiuntiva, tramite la legge di Starling.

La diffusione del farmaco € modellata utilizzando un approccio a tre compartimenti, che
tiene conto della distribuzione del farmaco tra vasi sanguigni, tessuto interstiziale e cellule.
La propagazione delle onde elettromagnetiche, invece, € risolta tramite un modello
equivalente che fornisce la sorgente di calore da utilizzare nel modello della rete vascolare.
Infine, il tessuto solido & considerato come un mezzo poroso equivalente, dove la matrice
solida e rappresentata dal tessuto cellulare e la fase fluida dal fluido interstiziale. La corretta
modellazione del fluido interstiziale e cruciale per la somministrazione dei farmaci, poiché
questi diffondono attraverso la membrana semipermeabile delle pareti vascolari e

raggiungono il tessuto interstiziale.
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Nel modello attuale, il flusso del fluido interstiziale & descritto attraverso la legge di Darcy,
che descrive il flusso attraverso un mezzo poroso. Essa afferma che la velocita del fluido

interstiziale & proporzionale al gradiente di pressione del fluido interstiziale:

k
v =——Vp; (49)

Hi

Dove:
- K& la permeabilita della matrice solida [cm?]

- W; elaviscosita del fluido interstiziale [Pa - 5]

L'equazione di continuita per il fluido interstiziale, modellata come un mezzo continuo
all'interno del tessuto solido, viene scritta considerando le sorgenti e i pozzi di massa dovuti
all'afflusso dai vasi sanguigni, i capillari modellati con la rete capillare, e lo smaltimento

tramite il sistema linfatico:
V-v;=¢B—¢L (50)

dove la differenza tra i due termini sul lato destro dell'equazione rappresenta I'accumulo
netto di massa all'interno del fluido interstiziale.
Entrambi i termini sono calcolati tramite la legge di filtrazione di Starling per i flussi

transvascolari:

bp = L%g [pv —Dbi — Uf(nv - T[i)] (51)

Dove:
- L, elaconducibilita idraulica della parete microvascolare [cm - mmHg_1 -s71
- §/V é&Varea superficiale della parete vascolare per unita di volume [cm™1]
- m, e m; sono le pressioni osmotiche intravascolare e interstiziale [mmHg]

- o el coefficiente di riflessione osmotica, dipende dal soluto e variatra O e 1.

Il termine ¢, si riferisce al drenaggio delle particelle tramite il sistema linfatico. Anche

questo viene calcolato tramite la legge di Starling; tuttavia, poiché la rete linfatica non &
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simulata direttamente, il termine & calcolato come un drenaggio di massa su tutto il
dominio ed & considerato solo per il tessuto sano, assumendo che nella regione tumorale la

rete linfatica non funzioni correttamente:

¢, = L"f,SL (i = pu) (52)

Dove:
- L,, elaconducibilita idraulica della parete dei vasi linfatici (cm-mmHg~1s™1)

- p.e la pressione intravascolare assunta come uniforme e costante (mmHg )

| fenomeni assunti come instazionari, come il modello di trasferimento di bioenergia e la
diffusione di massa, vengono modellati tramite I'equazione dell’energia per la fase fluidica e
I'equazione del calore per il tessuto solido.

Per la fase fluidica:

aTp .

PbCh (g +uy VTb) = kpV?Ty + Gexep () (53)
dove il pedice "b “ si riferisce al sangue, mentre “p” e “c” sono densita e calore specifico,
rispettivamente. La conducibilita termica k (Wm™1K 1) & assunta costante e uniforme a
causa del piccolo gradiente di temperatura coinvolto. L'ultimo termine sul lato destro
dell'equazione ¢ la sorgente di calore esterna dipendente dal tempo.

Per il tessuto invece:

aT, ) ) s
ptcta—tt = keV2Te + Qe () + Gmer +tpeCily s, 0y —0)(Tp — Tt) (54)

dove il pedice “t” si riferisce alla fase del tessuto; il terzo termine sul lato destro
dell'equazione (G, ) rappresenta la sorgente di calore metabolico, paria 38.0 Wm™3. La
fase del tessuto, come menzionato in precedenza, & composta da tessuto cellulare e fluido
interstiziale, che si assumono in equilibrio termico locale (LTE). Quindi nell’equazione (54) si
puo affermare che Ty = T; dove T; e la temperatura del fluido interstiziale.

Poiché vi & un trasporto di massa attraverso la parete del vaso nell’eq (51), guidato dalla

differenza tra pressione vascolare e interstiziale, I'ultimo termine sul lato destro
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dell'equazione tiene conto del trasferimento di calore dovuto al flusso di massa secondo la
legge di Starling. Tuttavia, considerando valori tipici per le proprieta fisiche coinvolte e il
fatto che i gradienti di temperatura non sono cosi rilevanti, questo termine puo essere
trascurato. Il termine di perfusione sanguigna, tipicamente considerato nell'equazione di
bioenergia di Pennes, non & incluso nell'equazione (54) poiché I'effetto di dissipazione
causato dal flusso sanguigno e simulato direttamente tramite le condizioni al contorno che
collegano le equazioni di energia.

La diffusione del farmaco € modellata tramite il modello a quattro compartimenti con le

seguenti equazioni governanti per il trasporto di massa:

acy,

—E=-vVC, + D,V?C, — K.C,+ ¢ (55)

TE =~V Cr + DaoxV*Cr = ki CrCr + kupCo + Ky, (56)
aaLtB = %kbrcrcF — kurCp — kiyCp (57)

% = ki Cp (58)

I modello tiene conto della concentrazione di liposomi nello spazio interstiziale (Eq. (55))
dopo che sono attraversati dalla parete del vaso fino all'interstizio. Quando i TSL sono
attivati dal riscaldamento indotto, la barriera lipidica viene danneggiata e si verifica il rilascio
di doxorubicina; questo fenomeno & considerato nel terzo termine sul lato destro
dell'equazione (55), dove K, (s~1) & il tasso di rilascio della doxorubicina dai TSL.

La concentrazione di doxorubicina libera e descritta dall'equazione (56). Una volta rilasciata,
la doxorubicina si lega ai recettori delle cellule tumorali, e questo fenomeno é considerato
nel terzo termine sul lato destro dell'equazione (56), dove Cr € la concentrazione dei
recettori delle cellule tumorali, k, & la costante del tasso di legame (M~ 1s71), ey &la
frazione di volume tumorale accessibile ai farmaci. Una volta legato, aumenta la
concentrazione dei farmaci legati (Cz) come mostrato nell'equazione (57). Si considera
anche il fenomeno di dissociazione, che provoca il rilascio del farmaco dai recettori delle
cellule tumorali e infine la sua rimozione tramite il sistema linfatico, descritto dai termini in

cui appare la costante del tasso di dissociazione ky, (s1).
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Infine, il farmaco legato viene internalizzato dalle cellule tumorali, e questo fenomeno &
descritto dall'equazione (58), che valuta la concentrazione dei farmaci internalizzati C;, che
e la specie che svolge I'azione terapeuticamente rilevante. Il tasso di internalizzazione e
rappresentato dal parametro k;,- (s~1). | termini di convezione nelle equazioni (55) e (56)
tengono conto del movimento dei liposomi e dei farmaci liberi, rispettivamente, all'interno
del fluido interstiziale. Nelle stesse equazioni, D; e Do, (cm?s~1) sono i coefficienti di
diffusione per liposomi e doxorubicina, rispettivamente. L'ultimo termine sul lato destro
dell'equazione (55) rappresenta |'estravasazione netta di liposomi dallo spazio vascolare allo
spazio interstiziale.

La frazione di cellule tumorali danneggiate durante il trattamento € modellata da una
funzione esponenziale regressa che descrive il tasso di sopravvivenza in base alla

concentrazione intracellulare di doxorubicina:

FKC =1 —exp(—w.C;) (59)

Il parametro di adattamento w, viene calcolato assumendo una concentrazione
internalizzata espressa in ng.

Per la validazione dei fenomeni di diffusione del farmaco, sono stati effettuati confronti con
dati sperimentali della concentrazione intravascolare di TSL in un melanoma murino. Il
presente modello utilizza I'equazione di convezione-diffusione e il modello cinetico di primo
ordine per simulare la concentrazione intravascolare, e il confronto con i dati sperimentali

mostra un'ottima corrispondenza nell'evoluzione della concentrazione nel tempo.
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CAPITOLO 6: INNOVAZIONI
6.1 NUOVI APPROCCI

Con il progresso della biologia sintetica, dell’ingegneria e della tecnologia fotogenica, stanno
diventando possibili le "fabbriche di cellule intelligenti", basate su risposte a piccole
molecole e segnali luminosi,[30]. Questi sistemi di somministrazione di farmaci che
rispondono a stimoli esterni sfruttano fattori di attivazione endogeni, come il pH, le specie
reattive dell’'ossigeno (ROS), il contenuto enzimatico, nonché fattori esogeni come la
temperatura, la luce, gli ultrasuoni, gli impulsi elettrici e le radiazioni ad alta energia.

Questa capacita di risposta agli stimoli permette di controllare in modo preciso il rilascio del
farmaco, che puo essere “acceso” e “spento” a richiesta tramite dispositivi remoti,

migliorando significativamente I'efficacia e la sicurezza delle terapie.

6.1.1 La luce

La luce e considerata uno degli stimoli esterni ottimali per i sistemi di somministrazione
controllata di farmaci. Diversi cromofori, come azobenzene, spiropirano, acido succinico e
trifenilmetano, possono essere incorporati in questi sistemi per conferire fotosensibilita,
permettendo il rilascio del farmaco in risposta a specifiche lunghezze d'onda della luce.

Il verde indocianina (ICG) & un colorante altamente efficiente nell'infrarosso vicino (NIR) e
ha dimostrato un grande potenziale nei sistemi di rilascio controllato di farmaci. La ricerca
condotta da Huang ha evidenziato che i nanomateriali caricati con ICG offrono numerosi
vantaggi, tra cui un rilascio controllato piu efficiente del farmaco, una migliore stabilita del
sistema e una somministrazione pil mirata verso le cellule bersaglio, in particolare in
ambito oncologico.

Inoltre, e stato sviluppato un sistema di rilascio di farmaci biodegradabili con doppia
risposta a stimoli, combinando proprieta fototermiche e reattive dell'ossigeno. Questo
sistema risponde sia agli stimoli fototermici (generati dall'assorbimento della luce da parte
di materiali fotosensibili) sia a quelli indotti dalle specie reattive dell'ossigeno (ROS). Questa
doppia risposta permette il rilascio su richiesta degli agenti terapeutici direttamente

all'interno del microambiente tumorale, migliorando cosi I'efficacia del trattamento.
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6.1.2 La stimolazione magnetica

La stimolazione magnetica rappresenta un approccio terapeutico non invasivo e
promettente. Le proprieta magnetiche derivate dalla magnetite (Fe304) possono essere
sfruttate in combinazione con la nanotecnologia per sviluppare sistemi di nanoconsegna
mirati per la somministrazione di farmaci. Questi sistemi possono essere guidati verso
specifiche aree del corpo utilizzando campi magnetici esterni, migliorando cosi la precisione
e |'efficacia del trattamento.

| ricercatori hanno sintetizzato nanoparticelle superparamagnetiche di ossido di ferro, che
sono particolarmente efficaci per la somministrazione mirata di terapie antitumorali. Queste
nanoparticelle possono accumularsi selettivamente nel sito del tumore quando viene
applicato un campo magnetico, consentendo un rilascio controllato del farmaco
direttamente nelle cellule tumorali, minimizzando al contempo gli effetti collaterali

sistemici.

6.1.3 Ultrasuoni

Gli ultrasuoni sono noti per la loro elevata sicurezza e I'eccellente capacita di penetrare nei
tessuti. Gli effetti termici e meccanici indotti dagli ultrasuoni possono aumentare
temporaneamente la permeabilita vascolare e destabilizzare le nanoparticelle caricate con
farmaci, innescando cosi il rilascio controllato del farmaco e potenziando |'efficacia
terapeutica nei tessuti malati.

In uno studio, i ricercatori hanno incapsulato il paclitaxel (agente antineoplastico) all'interno
di microbolle lipidiche, ottenendo un sistema di rilascio controllato che non ha causato
danni significativi a fegato e reni. L'esame ecografico ha dimostrato che questo approccio
permette di identificare con precisione I'area della restenosi nell'arteria iliaca e di inibire la
proliferazione neointimale nel sito della lesione, riducendo il rischio di ricorrenza.

Un altro gruppo di studiosi ha sviluppato un innovativo sistema di somministrazione basato
su ultrasuoni, utilizzando nanoparticelle di silice mesoporosa. Queste nanoparticelle
rilasciano doxorubicina dai loro nanopori quando attivate dagli ultrasuoni, migliorando il
targeting del farmaco e riducendo gli effetti collaterali.

Inoltre, e stata sviluppata una cellula ingegnerizzata la cui attivita € modulata dall'acido

protocatecuico (PCA). I risultati indicano che il PCA pud regolare efficacemente |'espressione
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dell'RNA, controllare il sistema CRISPR-Cas9 e modulare il rilascio di insulina, dimostrando il

potenziale del PCA come interruttore regolatorio nelle applicazioni terapeutiche.

6.2 NANOROBOT

| nanorobot rappresentano sofisticati sistemi dotati di intelligenza artificiale, progettati per
imitare le complesse nanomacchine biologiche coinvolte nei processi vitali e in eventi
biologici significativi. Queste nanomacchine possono navigare autonomamente
nell'ambiente e interagire con cellule o tessuti, sfruttando diverse forme di energia
ambientale.

Con dimensioni comprese tra 1 e 100 nanometri, i nanorobot sono particolarmente adatti
per la somministrazione mirata di farmaci all'interno del sistema circolatorio umano,
consentendo interventi diagnostici e terapeutici minimamente invasivi. Grazie alla loro
ridotta dimensione, sono in grado di attraversare reti di tessuti umani complessi e angusti,
raggiungendo specifici siti all'interno del corpo con elevata precisione.

Un esempio di innovazione in questo campo proviene dagli scienziati dell'Universita della
California, che hanno sfruttato I'energia generata dall'idrogeno, prodotto attraverso la
reazione tra magnesio metallico e soluzioni acide, per stimolare il rilascio mirato di VLP
(vaccini a particelle pseudovirali) nei tessuti tumorali. Questo approccio innovativo offre
nuove prospettive nello sviluppo di strategie di immunoterapia tumorale, in particolare per

il trattamento di varie neoplasie all'interno della cavita peritoneale.

6.3 INTELLIGENZA ARTIFICIALE

L'industria della scoperta di farmaci si occupa dell'identificazione e dello sviluppo di nuovi
composti farmaceutici per trattare diverse malattie e condizioni mediche,[32]. Questo
processo include attivita come l'identificazione di bersagli, I'ottimizzazione dei composti
guida e le sperimentazioni cliniche. Le tecnologie basate sull'intelligenza artificiale (IA)
stanno rivoluzionando il processo di scoperta dei farmaci, accelerando gli sforzi di ricerca e
sviluppo, riducendo i costi e migliorando il tasso di successo dei candidati farmaci. Queste
tecnologie permettono di svolgere compiti come lo screening virtuale, la modellizzazione
molecolare e le analisi predittive. Inoltre, le piattaforme alimentate dall'lA aiutano a
identificare le interazioni tra farmaci, a prevedere |'efficacia dei farmaci e a ottimizzare i

regimi di dosaggio.
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Tuttavia, con l'uso dell'lA nella scoperta di farmaci, possono emergere problematiche come
la scarsita di dati e gli ostacoli normativi. Nonostante queste difficolta, I'lA contribuisce al
progresso della societa facilitando lo sviluppo di nuove terapie, migliorando i risultati per i
pazienti e affrontando bisogni medici non soddisfatti.

L'intelligenza artificiale e diventata uno strumento sempre pill importante nella scoperta e
nello sviluppo di farmaci grazie alla sua capacita di elaborare enormi quantita di dati e di
fare previsioni basate su di essi.

Esistono diverse applicazioni dell'lA nel campo della scoperta e dello sviluppo di farmaci.
Una di queste ¢ l'identificazione dei bersagli, in cui gli algoritmi di IA possono analizzare
grandi set di dati per identificare potenziali bersagli per lo sviluppo di farmaci. Analizzando
dati genetici, clinici e chimici, I'l|A pud scoprire nuovi target che potrebbero non essere stati
individuati attraverso metodi tradizionali di screening.

Un'altra applicazione dell'lA € il disegno di farmaci, dove I'lA puo essere utilizzata per il
design assistito da computer, consentendo ai ricercatori di creare composti virtuali e di
testarli per valutarne I'efficacia potenziale prima di condurre esperimenti in laboratorio.
L'lA puo anche essere impiegata per prevedere la potenziale tossicita di un farmaco prima
che venga testato su animali o esseri umani, aiutando cosi i ricercatori a prioritizzare i
composti da sviluppare, risparmiando tempo e risorse.

L'ottimizzazione delle sperimentazioni cliniche & un'altra area in cui I'lA pud analizzare i dati
dei pazienti provenienti dalle sperimentazioni cliniche per identificare modelli e prevedere
quali pazienti risponderanno meglio a un particolare farmaco. Questo potrebbe aiutare i
ricercatori a progettare sperimentazioni cliniche piu efficienti ed efficaci.

Inoltre, nei campi della medicina rigenerativa e personalizzata, I'|A puo analizzare i dati dei
pazienti per prevedere quali trattamenti saranno piu efficaci per i singoli individui, aiutando
cosi i professionisti sanitari a prendere decisioni terapeutiche pit informate e a migliorare i
risultati per i pazienti.

L'IA facilita il processo di sviluppo dei farmaci eliminando la necessita di estese
sperimentazioni cliniche attraverso simulazioni e modellizzazioni, permettendo agli
scienziati di studiare le molecole in modo piu approfondito. Essa consente anche la
produzione industriale di farmaci con una gestione della qualita migliorata, una

caratterizzazione del prodotto finale pil precisa e condizioni operative fisse e variabili.
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6.4 PENETRAZIONE DEL FARMACO NELLA PARETE ARTERIOSA

E stato formulato un nuovo modello per il trasferimento di massa per prevedere la
penetrazione del farmaco liquido all’interno della parete arteriosa,[33]. Il modello tiene
conto in modo separato del trasporto del farmaco nel tessuto e nel flusso del liquido;
inoltre, le equazioni di trasporto tengono conto sia della diffusione che dell’advezione.
Questo modello & stato applicato tramite una simulazione numerica alla distribuzione del
Paclitaxel, un farmaco il cui scopo e ridurre la restenosi della parete arteriosa. Si &€ potuto
vedere che la concentrazione del farmaco ad una profondita clinicamente rilevante nella
parete arteriosa, variava linearmente con la durata della terapia, aumentava con I'aumento
della pressione applicata e diminuiva per viscosita maggiori del fluido. | ricercatori sono stati
anche in grado di seguire le variazioni temporali della distribuzione del farmaco dopo la fine
della terapia.

Tra i principali modelli possiamo vedere il rilascio di un farmaco eseguito da un rivestimento

polimerico su uno stent.
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Figura numero 12: Rappresentazione schematica dell’arteria e dello stent utilizzato,[32].
La figura mostra una vista laterale dell’arteria in cui & stato posizionato uno stent, il quale,
appare come segmenti scuri sulla parete interna del lume nonostante nella realta sia un

anello che copre l'intera circonferenza dell’arteria.

6.4.1 Modello

I modello matematico viene descritto tramite I'utilizzo di variabili adimensionali. Nel
definire queste variabili & necessario utilizzare quantita di riferimento per la velocita, le

coordinate, le lunghezze e la pressione; queste sono rispettivamente la velocita media, il
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raggio del lume e la pressione dinamica, e poiché il numero di Reynolds si basa sul raggio

interno del lume, le equazioni di governo per il flusso laminare sono:

ou ou du _  dp 1 (62u 0%u azu)
Uax + vay +w dz ox + Re \9x2 + dy? = 9z2 (60)
0x dy dz  dy Re\dx? ' 09yz  9z2
ow ow ow ap . 1 (azw 2%°w Bzw)
aw aw w__r, (¥, w,7w 2
U T Vo TWo 9z T re\oxz T o2 T o2 (62)

Sono inoltre necessarie altre due equazioni per rappresentare la conservazione della massa
nel fluido in movimento di cui, una riguarda la conservazione del sangue, il fluido
veicolante, e I'altra riguarda la conservazione del farmaco. La conservazione della massa

adimensionale per un fluido incomprimibile pud essere espressa come:

u v 0w _
ax 8y = 9z

0 (63)
Per il trasporto del farmaco e necessario considerare i due processi con cui viene
trasportato, ciog, il trasporto advettivo dovuto al moto del fluido e il trasporto per
diffusione molecolare. Uequazione é:

dc dc dc i(a_zc d%c 6_26) (64)

0x dy Waz Pe \9x2 B_yz d0z2

Dove:

- ¢ élaconcentrazione adimensionale del farmaco

- Pe éil numero di Péclet
Questo modello non tiene conto del moto convettivo della parete arteriosa quindi la
diffusione & I'unico mezzo di trasferimento di massa; 'equazione di governo per il
trasferimento di massa nella parete si riduce a:

9%c | 9%c | 9%c _

=0 (65)

dx2  0dy2  09z2
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6.4.2 Condizioni a contorno

In questo modello lo stent & concepito come un anello molto sottile la cui superficie, rivolta
verso il lume, ha una determinata concentrazione. Lo stent ha un raggio R uguale a quello
del lume e una lunghezza lungo la direzione del flusso pari a 2R. La parete arteriosa si
estende a monte e a valle dello stent rispettivamente per 10 e 60 raggi; queste dimensioni
definiscono il dominio di soluzione in cui viene risolto il problema.

All'ingresso del dominio, la distribuzione della velocita nel lume & parabolica e stazionaria e
la concentrazione del farmaco € zero sia nel lume che nel tessuto arterioso.

L'estremita a valle del dominio del fluido € definita con derivate seconde rispetto alla
direzione del flusso ed & pari a zero per tutte le componenti della velocita e per la
concentrazione.

La parete arteriosa impone invece, una condizione di non scorrimento per la componente
tangenziale della velocita e di impermeabilita per la componente normale della velocita.

All’interfaccia tra il lume e il tessuto e richiesta la continuita del flusso di massa:

Do, 09ml, (66)
Una seconda condizione rappresenta la resistenza interfacciale discreta:
| _ p %] _ho _
035l = P05r,l, “m (co(®) = co()) (67)

Dove:
- Dy el coefficiente di diffusione di massa

- ¢g € la concentrazione del farmaco

1, . . . .
- e la resistenza interfacciale discreta
0

| processi fisici considerati includono il flusso del fluido e il trasferimento di massa
advettivo/diffusivo del lume, il trasferimento di massa diffusivo nella parete arteriosa e la
resistenza di trasferimento di massa all’interfaccia tra lume e parete.

| tassi di trasferimento di massa locale dallo stent sia verso il flusso del lume che verso la

parete arteriosa, sono maggiori vicino al bordo anteriore dello stent.
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CONCLUSIONI

Il rilascio controllato dei farmaci rappresenta una frontiera avanzata e in continua
evoluzione nel campo della farmacologia, con I'obiettivo di migliorare |'efficacia terapeutica
e ridurre gli effetti collaterali dei trattamenti. Attraverso un'analisi approfondita dei diversi
meccanismi di somministrazione e delle tecnologie emergenti, come la microfluidica e le
nanoparticelle, & possibile osservare come la ricerca si stia orientando verso soluzioni
sempre piu mirate e personalizzate.

| sistemi di somministrazione transdermica, nasale e oftalmica, insieme ai recenti sviluppi
nella nanotecnologia, offrono nuove possibilita per il trattamento di malattie complesse,
migliorando |'assorbimento e la biodisponibilita dei farmaci. In particolare, la microfluidica
ha mostrato un potenziale significativo nel controllo preciso delle proprieta chimico-fisiche
dei farmaci, aprendo la strada a nuove applicazioni nel campo della nanomedicina.
L'integrazione di modelli matematici avanzati permette di comprendere meglio i processi di
diffusione, trasporto e rilascio dei farmaci all'interno del corpo umano, offrendo strumenti
preziosi per la progettazione di terapie piu efficaci e sicure. Le innovazioni nel campo della
biologia sintetica e dell'ingegneria dei materiali stanno inoltre portando alla creazione di
sistemi di rilascio che possono rispondere a stimoli specifici, migliorando ulteriormente la
precisione e |'efficacia dei trattamenti.

In conclusione, il progresso nel rilascio controllato dei farmaci non solo promette di
rivoluzionare la somministrazione terapeutica, ma rappresenta anche un passo significativo
verso una medicina piu personalizzata e meno invasiva.

Investire nella ricerca e nello sviluppo di queste tecnologie sara fondamentale per affrontare

le sfide terapeutiche future e migliorare la qualita della vita dei pazienti.
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