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RESUMEN

El objetivo del presente trabajo fue proponer sistemas de liberacion de farmacos a
partir de dispersiones nanoparticuladas: i) soporte polimérico biodegradable v, ii)
nanoparticulas e iontoforesis en piel humana.

i) El soporte polimérico consistio de una membrana biodegradable porosa, en
donde la superficie de los poros de ésta fue cubierta por una pelicula de
nanoparticulas ocluyendo el farmaco (carbamazepina), y de esta manera,
controlando su velocidad de liberacion. EI ensamblaje fue desarrollado en un
medio acuoso, evitando el contacto del farmaco con disolventes organicos. El
método fue desarrollado en dos pasos: a) preparacidon de las membranas
biodegradables porosas por la técnica de vaciamiento de soluciones poliméricas
organicas, y posteriormente, las nanoparticulas biodegradables, preparadas por el
método de emulsificacion-difusion; b) la infiltracion de las nanoparticulas dentro de
las membranas consisti0 de una solucibn acuosa de carbamazepina y la
dispersién de nanoparticulas. En ambos casos (membranas y nanoparticulas), el
acido poli(D,L-lactico-co-glicélico) fue usado como polimero biodegradable. La
carbamazepina adsorbida sobre los poros de la membrana biodegradable mostré
un comportamiento de liberacion inmediato (95 % liberado en < 15 min.). La
infiltraciébn de diferentes cantidades de nanoparticulas (50, 100, 400 y 600 mg)
dentro de las membranas biodegradables porosas mostraron una difusiéon Fickiana
de acuerdo al modelo de Peppas y siguiendo el modelo de Higuchi. Este
comportamiento fue atribuido a la barrera difusional constituida por la pelicula de
nanoparticulas. La velocidad de liberacion de la carbamazepina fue dependiente
de la cantidad de nanoparticulas infiltradas/adsorbidas dentro de la membrana
porosa. Los estudios de calorimetria diferencial de barrido (DSC) sugirieron una
dispersién molecular del farmaco en la membrana.

La infiltracibn de nanoparticulas sobre la superficie de las membranas
biodegradables porosas, permitié controlar la velocidad de liberacién del farmaco
modelo. Esto debido a la formacion de una pelicula oclusiva cuyas propiedades
son dependientes de la cantidad de nanoparticulas adsorbidas. Ademas, la
formulacién a partir del sistema biodegradable propuesto, evita el contacto directo
del farmaco con disolventes organicos, lo cual lo hace un sistema noble para
moléculas sensibles.

i) El sistema nanoparticulas e iontoforesis en piel humana consistié de piel
abdominal humana, empleada con la finalidad de evaluar la permeacion pasiva e
iontoforética del triclosan a través de una solucion de triclosdn y formulado en
nanoparticulas cationicas, para determinar cual es la mejor estrategia para
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incrementar la acumulacion del farmaco en la piel. Las nanoparticulas fueron
preparadas por el método de emulsificacion-difusion por desplazamiento del
disolvente, usando como polimero metacrilato de aminoalquilo (Eudragit RL®
100). Los resultados demostraron que la acumulacién de triclosan en la piel fue
significativamente mayor (8.5 veces) usando el triclosdn incorporado en
nanoparticulas cationicas por difusion pasiva que usando solucién de triclosan. La
cantidad de triclosan retenida en la piel administrando nanoparticulas cationicas
por iontoforesis fue 3.1 veces mas con respecto al uso de solucion de triclosan por
difusién pasiva.

De acuerdo a los resultados obtenidos, la iontoforesis mostrd ser efectiva para
mejorar el pasaje de triclosan como solucién a través de la piel, mientras que el
triclosan formulado en nanoparticulas catiénicas por difusion pasiva representa
una interesante alternativa para lograr un efecto local, debido a la capacidad de
formar un depdsito del farmaco dentro de la piel.



ABSTRACT

The goal of this work was to propose drug delivery systems based on nanopatrticle
dispersion: i) polymeric system and, ii) nanoparticles and iontophoresis through
human skin.

I) Polymeric system consisted of a biodegradable porous membrane, whose
surface was covered by a nanopatrticle film occluding the drug (carbamazepine),
thus achieving a controlled drug release rate. Furthermore, due to the fact that the
assembly of the system was performed in aqueous medium, contact with organic
solvents was avoided. The method was performed in two steps: a) preparation of
biodegradable porous membranes (by a solvent casting and particulate leaching
technigue) and biodegradable nanoparticles (by the emulsification-diffusion
method); b) infiltration into membranes consisted of an aqueous solution of
carbamazepine and a nanoparticle dispersion. In both cases, poly(DL-lactic-co-
glycolic acid) was used as a biodegradable polymer. Carbamazepine adsorbed
onto biodegradable porous membranes showed an immediate release behavior
(95% released in < 15 min). Infiltration of different amounts of nanoparticles (50,
100, 400 and 600 mg) into biodegradable porous membranes showed a Fickian
diffusion according to Peppas model, and fitted Higuchi’'s model. This behavior was
attributed to the diffusional barrier constituted by the nanoparticle film. As
expected, the carbamazepine release rate was dependent on the amount of
infiltrated/adsorbed nanoparticles into biodegradable porous membrane. DSC
studies showed molecular dispersion of the drug throughout the membrane. ii)
Nanoparticles and iontophoresis through human skin consisted of human
abdominal skin in order to evaluate the passive and iontophoretic permeation of
triclosan through this using triclosan solution and triclosan-loaded cationic
nanoparticles in order to determine which strategy is better to improve the
accumulation of triclosan in the skin. Triclosan-loaded nanoparticles were prepared
by the emulsification-diffusion solvent displacement method using as polymer
aminoalkyl methacrylate. The results demonstrated that the accumulation of
triclosan in the skin was significantly greater (8.5 times) using triclosan-loaded
cationic nanoparticles by passive diffusion than using triclosan solution. The
amount of triclosan retained within the skin administering these cationic
nanoparticles by iontophoresis was 3.1 folds greater with respect to the use of
triclosan solution by passive diffusion. According to the results, iontophoresis
showed to be effective in enhancing the passage of triclosan as solution
throughout the skin, whereas triclosan included in nanoparticles represents an
interesting alternative to achieve a local effect, due to the capability of forming a
depot within the skin.
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1. INTRODUCCION

Existen pocas opciones tecnoldgicas para formular sistemas de liberacion de
farmacos controlando su velocidad de liberacion en el sitio de accién y sin
ponerlos en contacto directo con disolventes organicos, los cuales en la mayoria
de los casos provocan degradacion del principio activo. Actualmente, entre los
sistemas de liberacion de farmacos mas exitosos, se encuentran los sistemas
porosos y las nanoparticulas poliméricas. Los sistemas biodegradables porosos
altimamente han llamado mucho la atencion en la industria farmaceéutica, ya que
han mostrado ser excelentes acarreadores de farmacos; sin embargo, su principal
limitante es presentar una liberacion inmediata del farmaco al momento de ser
administrados (Lemaire et al., 2003; Kim et al., 2006). Las nanoparticulas
poliméricas son definidas como particulas coloidales solidas con tamafio
submicrénico entre 10 y 1000 nm. Estas han sido ampliamente estudiadas como
acarreadores de farmacos durante las Ultimas décadas, ya que comparadas con
otros acarreadores coloidales, las nanoparticulas presentan una mayor estabilidad
cuando estan en contacto con fluidos bioldgicos y su naturaleza polimérica las
hace susceptibles de convertirse en sistemas de liberacidon controlada; sin
embargo, durante su manufactura, una diversidad de disolventes organicos estan

involucrados.

Otra problematica que aun sigue enfrentando la industria farmacéutica, es la baja
biodisponibilidad de farmacos administrados por via topica, ya que el estrato
corneo es una fuerte barrera de permeabilidad a la que se enfrentan la mayoria de
los principios activos. Sin embargo, la permeacién de diversos farmacos se ha
mejorado gracias al surgimiento de nuevas tecnologias, ya sea por medios fisicos
(iontoforesis, sonoforesis, electroporacion) o quimicos (agentes promotores de
penetracion), dado que sin la ayuda de éstos, seria casi imposible el paso de la
mayoria de los farmacos a través de la piel. En patrticular, la iontoforesis consiste
en aplicar corriente eléctrica fisiol6gicamente tolerable para favorecer el paso de
sustancias activas a través de la piel (Guy et al., 2000). Ademas, para tratamientos
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topicos, es importante contar con una liberacion dérmica del farmaco, la cual
consiste en localizar a éste dentro de la piel con la finalidad de obtener un efecto
local y, de esta manera, reducir los niveles sistémicos y, por lo tanto, los efectos

colaterales (Carafa et al., 2002).

De acuerdo a lo mencionado anteriormente, surge la necesidad de crear nuevos
sistemas de liberacion de farmacos, con la finalidad de mejorar las expectativas de
las formas farmacéuticas ya existentes. En el presente estudio se desarrollaron y
evaluaron nuevos sistemas de liberacion de farmacos mediante dispersiones
nanoparticuladas en diferentes soportes (biologico y no biolégico) con la finalidad
de controlar la velocidad de liberacion del principio activo. La infiltracion se define
como la introduccién de liquidos o sélidos en un soporte solido poroso. En el
soporte no biolégico, se infiltraron nanoparticulas dentro de membranas
biodegradables porosas, evitando por un lado el contacto del farmaco con
disolventes organicos y, por otro, logrando un sistema de liberacion controlada del
farmaco dependiente de la cantidad de nanoparticulas infiltradas. Estos sistemas
ofrecen la posibilidad de ser administrados por diferentes vias. En el soporte
biolégico, se administraron nanoparticulas catidonicas cargadas de farmaco en piel
humana, considerando que la piel presenta una carga negativa al pH fisiolégico.
Posteriormente, se evalud in vitro el pasaje y la estancia del farmaco por difusion
pasiva e iontoforesis con la finalidad de encontrar la mejor estrategia para
incrementar la cantidad de principio activo localizada dentro de la piel, pensando

en tratamientos en los cuales se requiere un efecto local.

Es importante mencionar que la tecnologia propuesta en el presente trabajo, la
cual consiste en ensamblar nanoparticulas dentro de un sistema poroso, es
pionera en la formulacion de sistemas de liberacion controlada de farmacos. Los
resultados obtenidos en el presente estudio fueron significativos en cuanto al
control de la velocidad de liberacién del principio activo, ademas, de ser un

proceso noble para el farmaco.
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Por otro lado, la cantidad de farmaco retenida en piel humana, usando
nanoparticulas cationicas como acarreadores del principio activo, fue
significativamente mayor en el presente estudio en comparaciébn con
investigaciones reportadas previamente empleando nanoparticulas poliméricas
anioénicas. Cabe mencionar que la utilizacion de nanoparticulas catiénicas como
acarreadores de farmacos a través de piel humana, ain no habia sido estudiada

por difusion pasiva e iontoforética para tratamientos dérmicos.
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2. MARCO TEORICO

2.1 SISTEMAS DE LIBERACION DE FARMACOS

2.1.1 Liberacién convencional

Una forma farmacéutica de liberacién convencional es aquella donde la dosis del
principio activo esta totalmente disponible para ser absorbida después de su
administracion. De esta manera, las formas farmacéuticas convencionales liberan
el principio activo de manera inmediata implicando que en la mayoria de los casos,

la liberacion del principio activo sea mayor que su absorcion (Bernad et al., 2003).

Por otro lado, es evidente que por muy perfecto que sea el disefio de un régimen
posoldgico de un sistema de liberacibn convencional, éste no conseguira
mantener concentraciones terapéuticas del farmaco en el lugar de accion si el
paciente no sigue adecuadamente la toma del medicamento. De esta manera, las
principales desventajas de una liberacién convencional de farmacos son las
fluctuaciones de las concentraciones del farmaco en el estado de equilibrio en el
plasma, lo que pueden ocasionar que el paciente este submedicado o
sobremedicado en algunos momentos; ademas, los farmacos pueden alcanzar
gran variedad de sitios en los cuales puede ser que se encuentren fuera de su
rango terapéutico, que se inactive, o que su accion sea indeseada o nociva y, por
lo tanto, con efectos adversos. Estas limitaciones y exigencias han estimulado la
investigacion de sistemas de liberacion modificada.

2.1.2 Liberacion modificada

Una forma farmacéutica de liberacion modificada es aquella preparacion
farmacéutica cuya velocidad de liberacion del principio activo es diferente a

aguella de una forma farmacéutica convencional administrada por la misma via.
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En los dltimos afios se ha incrementado el nimero de nuevos sistemas de
liberacion modificada de farmacos, por lo que las formas farmacéuticas
convencionales estan siendo sustituidas por nuevas formas de liberacion con la
finalidad de controlar la velocidad de liberacion del principio activo (liberacion
temporal) y/o liberar el principio activo en el sitio especifico (ubicacion espacial) y
de esta manera, obtener mejores efectos terapéuticos. La liberacion temporal se
refiere a la velocidad con la que el sistema de liberacién del principio activo es
suficiente para alcanzar y mantener el efecto terapéutico deseado en un tiempo
determinado. La ubicacion espacial o vectorizacion se refiere a la localizacion del
principio activo en la region optima, es decir, localizar en el organismo el sistema
donde el efecto es requerido o podria tener mayores efectos terapéuticos (Li y
Jasti, 2006).

2.1.3 Tipos de liberacién modificada

La liberacion modificada se clasifica en los siguientes tipos:

2.1.3.1 Liberacién acelerada

Es aquella preparacion farmaceéutica cuya velocidad de liberacion del principio
activo es mucho mas rapida que la de una forma de liberacion convencional
destinada a la misma via. Un ejemplo son las formas farmacéuticas solidas, las
cuales se disuelven instantaneamente en la cavidad bucal sin necesidad de
administracion de liquidos (ej. comprimidos). Generalmente este tipo de liberacion
es requerida para farmacos tales como analgésicos, antipiréticos vy

vasodilatadores coronarios (Bernad et al., 2003; Singh y Kim., 2002).
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2.1.3.2 Liberacioén diferida o retardada

Es aquella preparacion farmacéutica cuya velocidad de liberacion del principio
activo es retardada en el organismo gracias a su fabricacion; es decir, el principio
activo se libera de la formulacion después de un tiempo transcurrido de su
administracion. Un ejemplo de estos sistemas son aquellos que cuentan con un
recubrimiento entérico para evitar el contacto del principio activo con los jugos
gastricos y, de esta manera, prevenir su inactivacion o liberacion en el estbmago y
favorecer su liberacion hasta alcanzar un punto en el tracto gastrointestinal
(Bernad et al., 2003).

2.1.3.3 Liberacion prolongada o extendida

Es aquella preparacion farmacéutica que permite una reduccidén de al menos dos
veces la frecuencia de administracion en comparacion con una forma de liberacion
convencional; sin embargo, aunque el efecto de una dosis ha sido extendido, no
existe un control real de la liberacion del principio activo. Un ejemplo son los
sistemas matriciales que permiten la difusion o liberacion del principio activo de

manera uniforme y prolongada (Bernad et al., 2003; Chien, 1991).

2.1.3.4 Liberacién controlada

Es aquella preparacion farmacéutica capaz de proveer un control de la
concentracion del principio activo en el organismo, o bien, en el sitio especifico. El
concepto de sistemas de liberacién controlada surgié en la década de los 70 y
tiene por objeto mejorar las propiedades terapéuticas de los farmacos
incorporandolos en un sistema que permita su liberacion a la velocidad adecuada
y en el entorno adecuado del organismo. Su principal ventaja en relacion a las
formas farmacéuticas convencionales es mantener concentraciones plasmaticas
constantes por periodos extensos. Con estos sistemas se pretende evitar algunos

de los inconvenientes que tienen las formas de dosificacion convencionales
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existentes actualmente en el mercado, como presentar una liberacion inmediata y
una distribucion muy extensa por todo el organismo, alcanzando asi, no sélo los
lugares especificos de accion donde produciran el efecto terapéutico deseado,
sino que también pueden acceder a otras zonas muy diversas del organismo, en
las que pueden provocar efectos adversos. Sin embargo, los sistemas de
liberacion controlada también pueden presentar algunas desventajas, las cuales
podrian ser los efectos de toxicidad provocados por el mal funcionamiento de
éstos, ya que pueden causar una pronta liberacion de toda la carga del principio

activo (cantidades pensadas para periodos largos).

En la figura 1 se muestran los perfiles de concentracién del farmaco en el plasma
para cada uno de los diferentes tipos de liberacion modificada en comparacion con

una forma farmacéutica convencional por administracion oral.

Cp Concentracion toxica
/ TN -
s N D
// N . Rango terapéutico
Va \
e \
s N\

Concentracion subterapéutica

v

Tiempo

Figura 1. Concentracion plasmética (Cp) del farmaco en funcién del tiempo. A) Liberacion
convencional; B) liberacién acelerada; C) liberacion controlada; D) liberacion retardada; E)

liberacion repetida; F) liberacion prolongada.

De acuerdo a lo mencionado anteriormente, la velocidad de liberacidon del principio

activo adecuada en el sitio especifico (vectorizacion), podria aumentar la eficacia

del farmaco y reducir notablemente la presencia de efectos secundarios adversos,
7
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mejorando de una manera significativa el efecto terapéutico. Hoy resulta
indiscutible que para conseguir una adecuada eficacia en el tratamiento de alguna
enfermedad, no sélo es necesario disponer de moléculas con elevada actividad
farmacoldgica, sino que el vehiculo, sistema o soporte en el que dichas moléculas
van incorporadas, desarrollan un papel fundamental en el éxito final del

medicamento.

Desde el punto de vista tecnolégico, un sistema de liberacion controlada esta
constituido por una plataforma o soporte que contiene la o las sustancias y que
modula la liberacién del activo. Dicha plataforma puede tomar infinidad de formas
y tamafios, desde una diminuta particula hasta estructuras grandes como
dispositivos. Todas las formulaciones de liberacion modificada utilizan una
“barrera” quimica o fisica para hacer mas lenta la liberacién de la dosis del
medicamento. De esta forma, el grado de precision del control de la velocidad de
liberacion del farmaco varia segun la técnica y el material utilizado en funcion del

grado de control sobre la liberacion deseada (Bernad et al., 2003; Li et al., 2006).

2.1.4 Materiales para sistemas de liberacién modificada

Para disefar nuevas formas de liberacion modificada de farmacos, se deben
utilizar materiales adecuados con los cuales ni el organismo, ni el principio activo

se vea afectado de manera negativa.

La utilizacion de polimeros en sistemas de liberacion modificada como soporte de
farmacos para regular y dosificar su liberacion, continta siendo muy estudiada por
la industria farmacéutica debido a la gran habilidad que presentan para controlar la
velocidad de liberacion de diversos principios activos. Ademds, las formas
farmacéuticas de liberacion controlada formadas a partir de materiales
poliméricos, permiten administrar farmacos por diferentes vias (oral, parenteral,

dérmica, transdermal, nasal, ocular, etc.) (S4ez et al., 2002).
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2.1.4.1 Polimeros sintéticos

Entre los diferentes materiales empleados para la elaboracién de sistemas de
liberacion modificada, se encuentran los polimeros sintéticos hidrofobicos, entre
éstos se encuentran los polimeros biodegradables, tales como los poliésteres.
Estos, los poliésteres, han sido extensamente estudiados para una amplia
variedad de aplicaciones farmaceéuticas y biomédicas.

2.1.4.1.1 Polimeros biodegradables

Un polimero biodegradable es aquel que se degrada o divide quimicamente en
moléculas que son susceptibles de ser excretadas por las vias habituales, como la

respiratoria, la urinaria y la fecal.

Los poliésteres son el sistema biodegradable mejor caracterizado. En particular,
los poliésteres derivados de los mondmeros (lactico, glicélico y caprolactona),
tales como el acido polilactico (PLA), el acido poliglicdlico (PGA), el acido
polilactico-co-glicdlico (PLGA) y la poli-e-caprolactona son los mas comunmente
empleados en el area biomédica y farmacéutica, ya que han presentado tener
buena histocompatibilidad, biodegradabilidad y generacion de subproductos no
toxicos. Estos polimeros son derivados de mondmeros que son metabolitos
naturales del cuerpo, convirtiéndolos en sistemas seguros para su uso in vivo. En
la figura 2 se muestran las unidades quimicas estructurales del acido polilactico

(PLA), el acido poliglicélico (PGA) y el acido polilactico-co-glicélico (PLGA).
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Figura 2. Unidades quimicas estructurales de la poli-e-caprolactona, el acido polilactico

(PLA), el acido poliglicélico (PGA) y el acido polilactico-co-glicélico (PLGA).

Es importante mencionar que el acido lactico es una molécula quiral que presenta
los isbmeros L y D; por lo que las formas activas son el acido poli-L-lactico (L-PLA)
y el acido-D-lactico (D-PLA), siendo la mezcla racémica inactiva el poli-D,L-lactico.
El homopolimero L-PLA es el mas empleado, debido a que ésta es la forma en la
que se encuentra en la naturaleza, por lo que se considera que el L-PLA es mas

biocompatible.
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El PLA es mas hidrofobico que el PGA, por lo que copolimeros de PLGA con alta

proporcion de monomeros de &cido lactico son menos hidrofilicos, absorben
menos agua y como consecuencia se degradan mas lentamente. Las propiedades
de degradacién son afectadas por la cristalinidad, el peso molecular, la

temperatura de transicion vitrea (Tg) y la hidrofobicidad del monomero.

El PLGA con una relacion 1:1 de &cido lactico y acido glicélico son hidrolizados
mucho mas rapido que aquellos que contienen una mayor proporcion de
cualquiera de los dos mondmeros. Los polimeros de esta familia son insolubles en
agua pero se degradan por ataque hidrolitico del enlace éster, mediado por el
agua que es tomada de los tejidos (ver figura 3). Los productos finales son &cido
lactico y acido glicolico, los cuales entran al ciclo de Krebs, son metabolizados y
posteriormente son eliminados del cuerpo como biéxido de carbono y agua. La
solubilidad de los polimeros en disolventes organicos es un factor importante que
debe ser considerado en la fabricacion de sistemas de liberacion de farmacos.

CH, o CH3 0 o] o]
L L H H 0
R O~ CH———C—0——CH C J L o) CH;—C ——O0—CH,—c¢C R
Acido polilactico-co-glicélico
C|H3 o C|H3 o} 0 0
R ~wnw0—CH |c o) CH _|<|;_OH * HO——CH,/——cC —O—CH2—|(|:—0 AR
CH, O ¢
H,O | H
—» HO—CH——C—OH + OH—CH,—C—OH
Acido lactico Acido glicdlico

Figura 3. Degradacion del acido polilactico-co-glicélico por hidrolisis.
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En la tabla 1 se muestran las principales aplicaciones y propiedades de los
polimeros PGA, L-PLA, D,L-PLAy PLGA.

Tabla 1. Propiedades y aplicaciones del PGA, PLA y PLGA.

Polimero Cristalinidad T,(cc) | Velocidad de Principales
degradacion aplicaciones
Altamente Sut
PGA cristalino (temp. 35-40 2.3 meses u :JraS,_
fusién = anaplerosis
225-230 °C)
Fijacion de
Semicristalino s fracturas,
L-PLA (temp. fusién = 60-65 >2 afnos incremento de
173-178 °C) ligamentos
Sistemas de
D,L-PLA Amorfo 55-60 12-16 meses liberacion de
farmacos
Sistemas de
liberacion de
PLGA Amorfo 45-55 1-6 meses® farmacos,

suturas, fijacion
de fracturas,
implantes orales

a. La velocidad depende del peso molecular del polimero.

b. La velocidad puede cambiar de acuerdo a la proporcion de acido lactico y glicélico.

La fuerza mecanica, la capacidad para resistir a la hidrolisis y la velocidad de

degradacion estan directamente relacionadas con la cristalinidad del polimero. El

grado de cristalinidad y el punto de fusion estan relacionados directamente con el

peso molecular del polimero.

12




MARCO TEORICO

2.1.4.2.2 Polimeros no biodegradables

Otros materiales utilizados en sistemas de liberacion modificada son los
polimetacrilatos (Eudragits®) que estan disponibles en diferentes formas idnicas.
Los Eudragits® para objetivos farmacéuticos pueden ser empleados para
recubrimiento de todas las formas sodlidas convencionales (comprimidos vy
capsulas). Estos polimeros pueden también ser usados para la fabricacion de
polvos, granulos, microesferas y tabletas de liberacion controlada, por lo que han
llegado a ser de gran interés en sistemas de liberacién controlada. Los polimeros
Eudragits® estan incluidos en farmacopeas de diferentes paises, ademas de ser
aceptados por la FDA, sin embargo, éstos no son biodegradables.

Los Eudragits® RL y RS son insolubles en medios acuosos, sin embargo, son
permeables a los medios acuosos y tienden a expandirse al contacto con estos
medios. Las letras RL indican “libremente permeable” y RS “moderadamente
permeable”. La permeabilidad de estos Eudragits® en medio acuoso es debido a
la presencia de grupos amonio en su estructura. En particular, el Eudragit® RL
tiene una mayor proporcion de estos grupos y como tales son mas permeables
que los Eudragits® RS; ademas, los perfiles de liberacion del principio activo son
no dependientes del pH. Por otro lado, los Eudragits® E, RL, RS y NE son
considerados policationes, ya que tienen varios grupos cargados positivamente.

El Eudragit® RL 100 es un copolimero amorfo sintetizado del éster de los acidos
acrilico y metacrilico, el cual es usado principalmente en preparaciones
farmacéuticas como recubrimiento de tabletas, granulos, polvos, farmacos
cristalinos, ademas de producir recubrimientos con la finalidad de retardar la
velocidad de liberacion de farmacos debido a la permeabilidad que presentan por
la presencia de los grupos amonio. El Eudragit® RL 100 tiende a hincharse al
contacto con el agua en fluidos digestivos naturales y sintéticos y en soluciones
amortiguadoras. Una caracteristica importante de este tipo de Eudragit® es que no
depende del pH. El Eudragit® RL 100 se caracteriza por formar peliculas y actuar
como un plastificante. En la figura 4 se muestra la unidad quimica estructural del
Eudragit RL 100.

13
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Figura 4. Unidad quimica estructural del polimero Eudragit® RL 100.

2.1.4.2 Polimeros naturales

Entre los polimeros naturales se encuentran las proteinas y polipéptidos (v. gr.
gelatina, albumina, colageno) y los polisacaridos (v. gr. alginato, dextran, quitosan,
almidon y acido hialurénico). Sin embargo, el uso de polimeros naturales presenta
algunas desventajas como la incertidumbre de su origen, el potencial antigenicidad
y como consecuencia, problemas de reproducibilidad lote a lote; de esta manera,
la seguridad de emplear este tipo de polimeros en la industria farmacéutica es

limitada.

A pesar de los diferentes sistemas de liberacion de farmacos mencionados
anteriormente, existen pocas opciones tecnoldgicas de formular sistemas de
liberacién controlada de farmacos sin poner éstos en contacto directo con
disolventes organicos durante su formulacién, ya que la mayoria de los polimeros
empleados, en particular los polimeros biodegradables, son Uunicamente solubles
en disolventes organicos, los cuales en la mayoria de los casos provocan

degradacion del principio activo.

Como es sabido, los disolventes organicos son frecuentemente muy empleados
durante la manufactura de productos farmacéuticos; sin embargo, un
inconveniente importante del uso de disolventes organicos es su efecto sobre las
propiedades fisicoquimicas del farmaco, asi como del riesgo para la salud humana

debido a su toxicidad (Witschi y Doelker, 1997). Por lo tanto, los farmacos
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necesitan ser protegidos durante su formulacion de atagues quimicos mediante el
uso de procesos de manufactura mas nobles (Cui et al., 2005). Considerando que
estos factores pueden afectar la estabilidad de los farmacos y que ademas
requieren de sistemas que controlen su velocidad de liberacion, como también ser
dirigidos al sitio especifico de accion, se siguen estudiando los acarreadores de

farmacos.

2.2 SISTEMAS ACARREADORES DE FARMACOS

La idea de usar acarreadores farmaceéuticos para liberar el principio activo en el
sitio blanco surgi6 en 1906 por Paul Ehrlich, quien imagin6 que podrian
desarrollarse sistemas refiriéndose a su concepto de “bala magica”, y que
Unicamente actuarian éstas sobre un sitio especifico, depositando en él la
sustancia activa. Dentro de los diferentes sistemas acarreadores farmacéuticos se
encuentran los sistemas coloidales, que por su pequefio tamafio de particula
(menor a 1 um) facilitarian el transporte de farmacos. Los sistemas coloidales
incluyen los liposomas, niosomas, sistemas micelares, microemulsiones,
microparticulas y nanoparticulas. Otros acarreadores farmacéuticos de menor uso
son los moleculares, como las ciclodextrinas, dendrimeros y otras

macromoléculas.

2.2.1 NANOPARTICULAS
2.2.1.1 Definicién

Las nanoparticulas se definen como particulas coloidales soélidas, que tienen un
tamafio entre 10 y 1000 nm. El término nanoparticula puede referirse tanto a las
nanoesferas como a las nanocépsulas. La diferencia entre estas dos formas se
refiere a la morfologia y a la arquitectura del sistema. Las nanoesferas estan
formadas por una densa matriz polimérica donde el principio activo puede ser

dispersado y/o adsorbido en la superficie de la particula. Las nanocapsulas estan
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compuestas de un nucleo aceitoso envuelto por una membrana polimérica, en
donde el o los principios activos pueden ser adsorbidos en la superficie, estar
disueltos en un aceite en el centro de la nanocdpsula o bien, el mismo aceite
puede ser la sustancia terapéutica (Quintanar-Guerrero et al.,, 1996). Las
nanoparticulas comparadas con otros acarreadores coloidales, presentan una
mayor estabilidad al contacto con los fluidos biologicos. En particular, las
nanoparticulas poliméricas debido a su naturaleza, son susceptibles de convertirse
en sistemas de liberacién prolongada y controlada, ademas son estables durante
el almacenamiento y ofrecen una posibilidad de escalamiento; sin embargo,
durante su manufactura, una diversidad de disolventes organicos son

involucrados.

2.2.1.2 Métodos de preparacion

Existen diferentes métodos de preparar nanoparticulas y se pueden dividir en
aguellos que parten del polimero previamente sintetizado, o los que parten de
monomeros. La preparacion de nanoparticulas a partir de la polimerizacién de
mondmeros presenta diversos inconvenientes debido a que los productos de la
reaccion pueden ser no compatibles entre si o con el principio activo, ademas de
dejar residuos toxicos (v. gr. monomeros, oligbmeros, catalizadores, iniciadores).
Por lo anterior, se prefieren emplear las técnicas que utilizan polimeros

preformados, en particular si éstos son biodegradables.

Los métodos a partir de polimeros preformados pueden ser clasificados en los
siguientes grupos: 1) emulsificacion-evaporacion, 2) salting-out, 3) desplazamiento
del disolvente, 4) emulsificacion-difusion y 5) emulsificacion-difusion por
desplazamiento del disolvente. Estas técnicas son muy similares ya que involucran
disolventes orgénicos (fase interna), en los cuales se encuentra disuelto el
polimero y el farmaco, y una fase externa que consta de una solucion acuosa
generalmente en presencia de un estabilizante y en la cual finalmente se

encuentran resuspendidas las nanoparticulas durante su formacion.
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A continuacion se describen las técnicas empleadas en el presente trabajo para la
obtencion de nanoparticulas (emulsificacion-difusion y emulsificacion-difusion por

desplazamiento del disolvente).

2.2.1.2.1 Emulsificacion-difusién

En esta técnica se involucra el uso de disolventes parcialmente miscibles en agua
gue son previamente saturados con agua con el objeto de asegurar un equilibrio
termodinamico entre ambos liquidos (figura 5-a). Se disuelve el polimero en el
disolvente organico saturado previamente con agua, y esta fase organica se
emulsifica con agitacion vigorosa con una soluciébn acuosa que contiene un
estabilizante, el cual permanece en la interfase liquido-liquido (figura 5-b).
Posteriormente, se adiciona mas agua, la cual desestabiliza el equilibrio del
sistema provocando que haya un proceso de difusiébn del disolvente organico
hacia la fase externa (figura 5-c); durante este transporte, nuevos glébulos de
tamafio nanométrico son formados (figura 5-d) dando como resultado la formacion
de nanoparticulas (figura 5-e). Finalmente, el disolvente organico se elimina bajo
presion reducida.
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Figura 5. Mecanismo de formacién de nanoparticulas por el método emulsificacidon-

e

difusion (Quintanar-Guerrero et al., 1996).

El mecanismo de formacion de nanoparticulas por esta técnica indica que cada
gota de la emulsion produce varias nanoparticulas, y éstas se forman por
fendmenos interfaciales durante la difusion del disolvente orgéanico hacia la fase
externa; sin embargo, estos fenomenos no pueden ser explicados completamente
por los efectos de conveccion causados por la turbulencia interfacial, por lo tanto,
se sugiere que las nanoparticulas se forman debido a una inestabilidad
fisicoquimica producida por el transporte del disolvente por un mecanismo similar
18
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al usado para explicar los procesos de emulsificacion espontanea (diffusion-
stranding mechanism). De esta manera, el mecanismo indica que la difusion del
disolvente desde los globulos, acarrea moléculas hacia la fase acuosa (externa o
continua), formando regiones locales de supersaturacion, desde las cuales son
formados nuevos glébulos o agregados de polimero (no totalmente desolvatados).
Las protonanoparticulas deben ser estabilizadas con la presencia de un
estabilizante para evitar su coalescencia y la formacién de aglomerados. Si el
estabilizante permanece en la interfase liquido-liquido durante el proceso de
difusion y su efecto protector es adecuado, se formaran nanoparticulas después
de que se ha completado la difusién del disolvente (Quintanar-Guerrero et al.,
1996).

Las ventajas que presenta esta técnica, en comparacion con las técnicas
anteriormente mencionadas, son las siguientes: a) se emplean disolventes
organicos aceptados farmacéuticamente, b) no se requiere de etapas de
homogeneizacion, c) se obtienen altos rendimientos, d) se tiene un alto grado de
reproducibilidad, e) es susceptible al escalamiento industrial, f) es posible reciclar

los disolventes.

Sin embargo, también presenta algunas desventajas como eliminar grandes
cantidades de agua y la pérdida de activos parcialmente solubles en agua hacia la
fase externa durante la etapa de emulsificacion. Por otro lado, esta técnica es
eficiente para encapsular farmacos lipofilicos en comparacién con las técnicas

mencionadas anteriormente.

2.2.1.2.2 Emulsificacion-difusién por desplazamiento del disolvente

En esta técnica, el polimero y el farmaco se disuelven en un disolvente organico
parcialmente miscible al agua; la solucién se emulsifica con agitacién vigorosa en
una solucién acuosa que contiene un estabilizante, formando una emulsién aceite
en agua (o/w). Posteriormente, se elimina el disolvente organico mediante presién

reducida, dando como resultado la formacion de las nanoparticulas. En esta
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técnica, el mecanismo de formacidén de nanoparticulas es atribuido a una
inestabilidad fisicoquimica del sistema. Como el disolvente es parcialmente
miscible en agua, y las fases interna y externa son saturadas mutuamente, la
difusion del disolvente organico desde la fase interna hacia la fase externa durante
la destilacion causa la aparicion de regiones de supersaturacion local del polimero
cerca de la interfase, y las nanoparticulas son formadas debido a la
transformacion de la fase y la agregacion de éstas que ocurre en esas regiones.
En la figura 6 se muestra una representacién esquematica del mecanismo de

formacion de las nanoparticulas por esta técnica.
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Figura 6. Formacion de nanoparticulas por el método emulsificaciéon-difusién por
desplazamiento del disolvente. 1) Emulsificacion; 2) destilacion del disolvente y formacion

de nanoparticulas (Modificado de Quintanar-Guerrero et al., 1999).
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Esta técnica, en comparacion con las mencionadas anteriormente, tiene la ventaja
de alcanzar altos rendimientos obteniendo concentraciones altas de

nanoparticulas poliméricas.

2.2.2 SISTEMAS POROSOS

Los sistemas biodegradables porosos han sido extensamente usados en medicina
como soportes para la regeneracion de tejidos, debido a que éstas estructuras
altamente porosas con canales interconectados son ideales para lograr la
densidad suficiente para la produccién celular, facilitando el transporte de
nutrientes y oxigeno para su proliferacion (Kim et al., 2006). Estos soportes deben
contar con ciertas caracteristicas tales como una alta porosidad, una gran area de
superficie especifica, tamafios de poros grandes y una estructura de poros
interconectados a través de la matriz. El material mas empleado para este tipo de
sistemas es el copolimero &cido polilactico-co-glicolico, debido a su alta
biodegradabilidad y biocompatibilidad. Ultimamente, los sistemas biodegradables
porosos han llamado mucho la atencion en la industria farmacéutica ya que han
mostrado ser excelentes acarreadores de farmacos (Sato et al., 1988; Mikos et al.,
1993; Kim et al., 2006); sin embargo, su principal limitante es presentar una
liberacion inmediata del farmaco (efecto “Burst”) al momento de ser administrados.
Este efecto se debe a la alta porosidad y tortuosidad que presentan los sistemas
porosos, por lo que el principio activo tiene un alto contacto con el medio de
disolucion (fluidos biolégicos), permitiendo una rapida desorcion de éste (Kim et
al., 2006; Lemaire et al., 2003). Existen diferentes formas o soportes de sistemas
porosos que pueden llegar a ser desde plataformas hasta microparticulas porosas,
en los cuales los farmacos son incluidos con la finalidad de ser liberados en el

organismo.

La porosidad de un sistema se define como la fraccion del sistema que existe
como poros o canales dentro del sistema, y por los cuales penetra el liquido

circundante. La tortuosidad se define como la longitud del camino o poro que
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atraviesa un sistema. El espacio vacio dentro de los solidos porosos consiste en
laberintos de trayectorias interconectadas con secciones representativas

irregulares.

2.3 SISTEMAS POR VIA TOPICA

La administracion de farmacos por via tépica es una alternativa viable no invasiva
para lograr efectos sistémicos o locales de un farmaco, evitando asi el efecto del
primer paso (Honeywell-Nguyen et al., 2005). La liberacion dérmica consiste en
localizar un farmaco dentro de la piel para obtener un efecto local. La liberacion
transdérmica consiste en incrementar la penetracion de un farmaco a través de la
piel para lograr un efecto sistémico. De acuerdo a lo mencionado, las formas
farmacéuticas por administracion topica, deberian ser disefiadas para que el
farmaco actue en el sitio blanco (vectorizacion) y por un tiempo prolongado. En el
caso de tratamientos dérmicos (v. gr. acné, alopecia, inflamacién en la piel,
infecciones virales, etc.), una liberacion dérmica es deseada para lograr un efecto
local con las siguientes ventajas: 1) incrementar la concentracion del principio
activo en el sitio especifico (piel), 2) reducir los niveles sistémicos, 3) reducir los

efectos secundarios y, 4) evitar el efecto de primer paso (Carafa et al., 2002).

En particular, el acné se debe a la inflamacion de las glandulas sebaceas; esta
inflamacion puede ser inducida por varios factores tales como desoérdenes
hormonales, infeccidn bacteriana, estrés, aplicacion de cosméticos no adecuados,
alimentacion no adecuada, etc. (Park et al., 2004). En el caso de la infeccién
bacteriana, Propionibacterium acnes es uno de los microorganismos aislados mas
frecuentemente de la superficie de la piel, el cual es el causante del acné
(Marples, 1974). Este microorganismo es sensible al triclosan, 5-cloro-(2,4-
diclorofenoxi) fenol que es un agente antibacteriano de amplio espectro no
cationico y es usualmente empleado para el tratamiento del acné (Bhargava et al.,
1996).
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Sin embargo, la mayoria de los farmacos presentan dificultad para penetrar a
través de la piel debido a que se enfrentan a la principal barrera de permeabilidad,
el estrato corneo, por lo que una minoria de principios activos cuenta con las
caracteristicas necesarias para permear suficientemente a través de la piel y
lograr una concentracién terapéutica. Por esta razon, se eligi6 emplear como
soporte biologico piel humana para evaluar el comportamiento del pasaje de
nanoparticulas catiébnicas como acarreadores de triclosan por difusién pasiva e
iontoforética, con el objetivo de incrementar la cantidad de triclosan retenida en la
piel, ademas de mejorar la penetracion de estas nanoparticulas debido a la

atraccion entre la piel (carga negativa) y las nanoparticulas (carga positiva).

2.3.1 ESTRUCTURA DE LA PIEL

La piel es el 6rgano mas grande del cuerpo (1.8 a 2 m?), el cual cumple con
diversas funciones, entre las mas importantes son las siguientes: a) servir como
barrera entre el medio ambiente, b) evitar la penetracién de sustancias extrafas,
c) regular la pérdida de calor, d) controlar la pérdida de fluidos internos, e) reflejar
la presencia de enfermedades sistémicas.

La piel consta de tres capas: la epidermis, la dermis y la hipodermis.

2.3.1.1 Epidermis

La epidermis es la capa mas externa y esta constituida por dos capas: el estrato
corneo (epidermis no viable) y la epidermis viable. Sin embargo, la composicién y
arquitectura del estrato cérneo lo convierten en la primera barrera de
permeabilidad, ya que a pesar de ser la capa mas delgada de la piel, ofrece la
mayor resistencia al transporte de sustancias, ya sea con fines cosméticos o
farmacolégicos. Ademas, a pH ~7.0, la piel estad cargada negativamente debido a
los residuos de proteinas con carga negativa, por lo que se considera que la piel

es permeoselectiva a cationes (Burnette et al., 1987).
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El estrato corneo tiene aproximadamente de 10-25 pum de grosor, y esta
compuesto de células queratinizadas (corneocitos) que son ricas en proteinas
fibrosas y son de forma aplanada, éstas se encuentran embebidas en una matriz
lipidica ordenada y continua (Walters, 2002). Los lipidos intercelulares son
principalmente ceramidas, colesterol, ésteres de colesterol, acidos grasos y
pequefias fracciones de sulfato de colesterol. El estrato cérneo contiene
solamente un 20% de agua en condiciones normales, que es un valor muy bajo
comparado con el valor fisiolégico normal que es aproximadamente del 70%. Por
esta razon, el estrato coOrneo es considerado como una Dbarrera
predominantemente lipofilica. De esta manera, los farmacos que son altamente
polares o cargados al pH del vehiculo (generalmente pH 7.4), son frecuentemente
incapaces de penetrar a través de la piel en cantidades terapéuticas.

La epidermis viable esta4 formada por el estrato lucido, estrato granuloso, estrato
espinoso y estrato germinativo. En el estrato germinativo nacen las células
epidérmicas, que inicialmente son de forma cubica o cilindrica. Posteriormente,
estas células migran del estrato espinoso, donde se tornan mas alargadas al
estrato licido. En esta capa de la epidermis viable es donde ocurre la
queratinizacion y pérdida del nucleo, para finalmente completarse el proceso de
queratinizacion en el estrato cérneo. En la epidermis viable se encuentran los
apéndices de la piel, como los foliculos pilosos, glandulas sebaceas y glandulas
sudoriparas (ver figura 7). El foliculo piloso es una invaginacion de la dermis y es
continua con la epidermis, ofreciendo menos resistencia al transporte de farmacos
que el estrato corneo. Las glandulas sebaceas secretan sebo dentro del canal

folicular. El porcentaje de hidratacion de la epidermis viable es del 70%.
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Figura 7. Componentes de la piel.

2.3.1.2 Dermis

La dermis tiene un espesor que varia entre 0.2-0.3 cm y esta constituida por fibras
protéicas (colageno, elastina y reticulina), insertadas en una matriz semisdlida
compuesta de polisacaridos. En esta capa se encuentran los vasos sanguineos,
linfaticos y terminaciones nerviosas. Los apéndices cutdneos se encuentran
igualmente en la dermis y comprenden a las glandulas sudoriparas apocrinas y
écrinas, los foliculos pilosos y las ufias (Woolfson et al., 1993; Pruniéras, 1981;
Singh y Kim., 1993).

2.3.1.3. Hipodermis

El tejido subcutdaneo también llamado hipodermis es en donde se producen y
almacenan los compuestos lipidicos. Este tejido subcutaneo no participa en la
absorciéon percutanea y tiene la funcion de amortiguar los golpes externos y de

regular la temperatura corporal.
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2.3.1.4. Apéndices de la piel

Existen 4 apéndices de la piel: foliculos pilosos con sus glandulas sebaceas
asociadas, glandulas sudoriparas écrinas, glandulas sudoriparas apocrinas y las
ufias. Los foliculos pilosos son invaginaciones tubulares de la dermis y son
continuos con la epidermis. El canal folicular es amplio en toda su longitud y esta
relleno de queratina, sebo y flora bacteriana micética: Propionibacterium acnes y
Pityrosporum ovale. Cada foliculo piloso esta asociado con una glandula sebacea,
que varia en tamafio de 200 a 2000 um de diametro. El sebo secretado por la
glandula sebacea en el foliculo piloso consiste de triglicéridos, acidos grasos y
lubricantes de la piel, ademas de mantener un pH de 5.

Las glandulas écrinas son estructuras epidermales que se encuentran en la parte
inferior de la dermis (figura 7); estas glandulas secretan una solucion salina con un
pH alrededor de 5. Esta secrecion es estimulada con la finalidad de mantener la
temperatura del cuerpo y no se vea afectada por temperaturas superiores, ya sea
por ejercicio, alta temperatura ambiental, o bien, por estrés emocional a través del

sistema nervioso.

Las glandulas apdcrinas estan limitadas para regiones especificas del cuerpo y
son también tubos espirales como las glandulas écrinas. Estas glandulas son
aproximadamente diez veces el tamafio de los ductos écrinos, extendiéndose
desde la parte mas inferior de los tejidos subcutaneos, hasta terminar junto con los

foliculos pilosos.

Las ufias son células queratinizadas; su principal funcion es de proteccién.

2.3.2 DIFUSION PASIVA A TRAVES DE LA PIEL

El proceso de transporte de sustancias a través de la piel esta dado por simple
difusion pasiva. La velocidad de absorcion a través de la piel no es constante
desde el inicio, puesto que siempre se observa un periodo de latencia. El periodo

de latencia representa el tiempo necesario para la penetracion de la sustancia al
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interior de las estructuras corneas y para el establecimiento de un gradiente de
difusién. Cuando se alcanza el equilibrio, la cantidad de la sustancia que atraviesa
la piel es determinada por las leyes de Fick (1° y 2°), que pueden aplicarse para

analizar datos de permeacion:

_ DKAC
h

J

J es el flujo, es decir, representa la velocidad con la que el farmaco atraviesa la
membrana por unidad de tiempo, D es el coeficiente de difusion a través de la piel,
sus dimensiones son area/tiempo; K es el coeficiente de particion piel/vehiculo;
AC es el gradiente de concentracion expresado en unidades de

concentracion/longitud; h es el espesor de la membrana.

Las leyes de Fick muestran que el flujo se incrementa linealmente con la
concentracion hasta que ésta alcanza el valor de la solubilidad. La primera ley de
Fick describe una difusion en un estado estacionario. El flujo en el estado
estacionario se calcula a partir de la pendiente del perfil de permeacion lineal,

mientras que el intercepto provee el tiempo de latencia de difusion.

La constante de permeabilidad se expresa como:

La constante de permeabilidad (Kp) caracteriza el poder de penetracién de una
sustancia a través de una membrana; de esta manera, el Kp serd mas elevado

cuanto mayor sea el poder de penetracion.

2.3.3 VIAS DE PENETRACION A TRAVES DE LA PIEL

La penetracion de farmacos puede ser por difusion pasiva a través de la piel
intacta, ya sea por la via transcelular (a través de los corneocitos), via intercelular

(a través de la matriz lipidica en la cual se encuentran embebidos los corneocitos),
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o bien, a través de los apéndices de la piel (foliculos pilosos y glandulas sebaceas)
también llamada via folicular. Estudios recientes han demostrado que los foliculos
pilosos sirven como caminos para la penetracion de farmacos. En la figura 8, se
esquematizan las diferentes vias de penetracion de los farmacos a través de la

piel.

Figura 8. Diferentes vias de penetracion de farmacos a través de la piel.

Tras la administracion de algun farmaco a través de la piel, se establece en primer
lugar, un gradiente de concentracion del farmaco desde las distintas vias de
entrada del mismo. En segundo lugar, el farmaco pasa a través de la piel por
difusion pasiva, consiguiéndose un flujo constante a lo largo de todo el espesor de
la piel. Sin embargo, como se mencioné anteriormente, la permeacion de los

farmacos a través de la piel esta principalmente limitada por el estrato corneo,
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debido a que es altamente lipofilico y ademas presenta una carga negativa bajo
condiciones fisiologicas, por lo que, para farmacos hidrosolubles o ionizados, es
imposible su paso a través del estrato corneo; por otra parte, se ha demostrado
que farmacos que también son lipofilicos, tienen dificultad de penetrar el estrato

corneo.

En diversas formas farmacéuticas en las que el farmaco es aplicado por via tépica,
éste queda retenido en la superficie de la piel sin penetrar en el interior del
sistema, por lo que el farmaco queda Unicamente adsorbido sobre la piel. De esta
forma, el farmaco no alcanza a llegar al sitio en donde se desea el efecto

terapéutico.

2.3.4 MECANISMOS PARA INCREMENTAR LA ABSORCION PERCUTANEA

Se ha mejorado la penetracion de diversos farmacos a través de la piel gracias al
surgimiento de nuevas tecnologias llamadas promotores de penetracion, ya sea
por medios fisicos o quimicos, ya que sin la ayuda de éstos, seria casi imposible el
paso de la mayoria de los farmacos a través de la piel, ya sea para tratamientos

dérmicos o transdérmicos (Guy et al., 2003).

2.3.4.1 Promotores quimicos de penetracion

Son aquellas sustancias quimicas incluidas en el vehiculo de formulaciones
topicas o transdérmicas con la finalidad de incrementar la particion y difusion de
sustancias lipofilicas o hidrofilicas hacia y a través de la barrera de permeabilidad

de la piel.
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2.3.4.2 Promotores fisicos de penetracion

Son aquellas tecnologias que mediante el uso de energia promueven el paso de
los farmacos a través de la piel. Existen diferentes técnicas como la iontoforesis, la
sonoforesis y la electroporacién. La sonoforesis se refiere al uso de ultrasonido
para mejorar el transporte de farmacos a través de la piel. La electroporacién
consiste en la aplicacion de altos voltajes (0.5 - 1 V) en tiempos cortos (10 ps - 10
ms) a través de la piel con la finalidad de crear una region transitoria de
permeabilidad formando canales en la estructura de los lipidos intercelulares y que

sirvan como caminos de transporte para los farmacos.

2.3.4.2.1 lontoforesis

La iontoforesis es un método eléctrico que mejora el transporte de farmacos a
través de la piel mediante la aplicacion de una corriente eléctrica fisiolégicamente
tolerable (0.5 mA/cm?) por medio de un electrodo que contiene el farmaco en
contacto con la piel y un electrodo conectado a tierra, el cual completa el circuito
eléctrico en otra parte del cuerpo (Kalia et al., 2004). Existen diferentes tipos de
electrodos, sin embargo, los mas empleados para estudios iontoforéticos son los
electrodos Ag/AgCl, los cuales evitan los cambios drasticos de pH.

La electroquimica iontoforética consiste de un dispositivo que comprende una
fuente de poder y dos electrodos con sus respectivos compartimentos. La
formulacién conteniendo un farmaco ionizado es puesta en el electrodo de la
misma carga, es decir, si el farmaco tiene una carga positiva, éste va a ser puesto
en el compartimento del &anodo. El electrodo correspondiente al cétodo es
colocado a cierta distancia del compartimento del anodo, de igual manera sobre la
piel (figura 9). La electroquimica utilizando electrodos Ag/AgCl como en el

presente trabajo, ocurre de la siguiente manera:

El anodo (Ag) necesita la presencia de iones CI" en el compartimento anodal ; este

requerimiento usualmente llega a disminuir la eficiencia del transporte del farmaco
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ya que el NaCl comunmente usado para proveer CI° también introduce
concentraciones significantes de iones Na', los cuales compiten muy
efectivamente con el farmaco. Los iones CI reaccionan con la plata metélica para
formar cloruro de plata que es depositado sobre la superficie del electrodo
liberando un electrén. Para mantener la electroneutralidad en el compartimento
anodal, un cation debe ser liberado del compartimento y entrar en la piel, o bien,
un anién debe salir de la piel y entrar en la cAmara anodal. En el compartimento
catodal, el AgCl es reducido por la llegada de electrones. En otras palabras, la
electroquimica de un circuito iontoforético consiste de una oxidacion en el anodo y

una reduccioén en el catodo.

Figura 9. Transporte molecular durante la iontoforesis. Los cationes presentes en la
camara anodal son transportados hacia el interior de la piel; el anodo atrae iones
cargados negativamente. Los aniones presentes en el catodo migran hacia la piel. F,

farmaco con carga positiva; F, farmaco con carga negativa, segun sea el caso.
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Los mecanismos por los cuales la iontoforesis mejora el transporte de farmacos a

través de la piel son los siguientes:

a) Repulsion eléctrica; se genera una repulsion entre el farmaco y un electrodo al

presentar la misma carga entre ellos.

b) Electroésmosis; se refiere al flujo convectivo de un solvente a través de un poro
cargado que ocurre en respuesta al pasaje preferencial de iones cuando el campo
eléctrico es aplicado. La direccion de este tipo de transporte es del anodo hacia el
catodo, facilitando el transporte de cationes, asi también como de solutos polares

y neutros.

c) Flujo de corriente eléctrica a través de la piel para incrementar la permeabilidad.

Actualmente, la industria farmacéutica sigue enfrentando la problematica de los
farmacos que son administrados por via tépica, ya que el estrato corneo es la
primera barrera de permeabilidad a la que se enfrentan la mayoria de los
principios activos administrados por esta via. Por esta razon, se siguen estudiando
nuevas tecnologias con la finalidad de que los farmacos logren penetrar a través
de la piel con una concentracion terapéutica, ademas de dirigir el principio activo

en el sitio de accién.

En la figura 10 se muestran las diferentes vias de penetracién de farmacos de

acuerdo al sitio en donde se desea que actuen.

33



MARCO TEORICO

Aplicacion topica

Permanencia superficial

Productos de limpieza
Filtros solares
Repelentes de insectos
Cosméticas

Estrato corneo

Foliculos pilosos

Antiacné
Antitranspirantes
Tratamientos capilares

Circulacion sistémica

Tejido local

( _I—b Epidermis } Ej Antimicdticos,

Dermis antiinflamatorios,
Subcutdneo anestésicos,
( Misculo antihistaminicos
Ej. Clonidina, estradiol, fentanilo,
nicotina, escopolamina

Figura 10. Diferentes vias de penetracion de farmacos a través de la piel de acuerdo al

sitio donde se desea que actuen (Modificado de Walters, 2002).

Hoy en dia, la nanotecnologia juega un papel importante en el desarrollo de
nuevos sistemas acarreadores de farmacos destinados a diferentes vias de
administracion. En particular, las nanoparticulas poliméricas han mostrado un
buen potencial como acarreadores de farmacos para la administracion por via
topica, principalmente debido a su posible vectorizacion y control de la liberacion
del principio activo en la piel (Puglia et al., 2008). Rolland y cols. (1993)
demostraron que las particulas poliméricas de PLGA con un diametro menor a 3
um pueden penetrar dentro de los apéndices de la piel (glandulas sebéaceas y
foliculos pilosos). De igual forma se ha estudiado el uso de nanoparticulas de
poliestireno como acarreadores de farmacos, las cuales mejoraron la residencia
del farmaco en la piel disminuyendo el transporte transdermal (Alvarez-Roman et
al., 2004b). Estos datos resultan interesantes para tratamientos dérmicos, en
donde se desea concentrar la mayor cantidad de farmaco en la piel para que
actien a nivel local y no sistémico, o bien, para el caso de aquellos tratamientos
que se relacionan con las glandulas pilosebaceas y que se requiere que el activo
se encuentre en los foliculos. De esta manera, los sistemas coloidales

administrados por via topica pueden vectorizar los foliculos debido a su tamafio
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(menor a 1um) (Barry, 2001). Se han logrado vectorizar algunas sustancias en las
capas mas externas de la piel como la vitamina A (Jenning et al., 2000). Por otro
lado, las nanoparticulas también han sido propuestas como vehiculos tépicos para
prolongar la residencia de formulaciones en el estrato corneo tales como los filtros
solares (Alvarez-Roman et al., 2001). También, se han estudiado Ilas
nanoparticulas lipidicas principalmente para tratamientos transdérmicos (Jenning
et al., 2000, Chen et al., 2006, Liu et al., 2007, Fang et al., 2008, Puglia et al.,
2008). Sin embargo, las nanoparticulas poliméricas han sido menos estudiadas en
comparacion con las nanoparticulas lipidicas. Tanto las nanoparticulas lipidicas
como las poliméricas, han mostrado la peculiaridad de reducir la permeacion
(liberacion transdérmica) de activos a través de la piel, logrando formar un
reservorio dentro de ésta, incrementando la residencia de los activos en la piel y
disminuyendo con ello su paso a nivel sistémico (Rolland et al., 1993, Jenning et
al., 2000, De Jalon et al., 2001, Santoyo et al., 2002, Shim et al., 2004, Alvarez-
Roman et al., 2004a,b, Chen et al., 2006, Liu et al., 2007, Fang et al., 2008, Puglia
et al., 2008, Sheihet et al., 2008).

A pesar de que la piel presenta una carga negativa, las nanoparticulas poliméricas
que se han estudiado hasta el momento, también presentan carga negativa, lo
cual puede anticipar una atraccion no favorable entre la piel y las nanoparticulas.
Tradicionalmente, la aplicacion de nanoparticulas poliméricas con iontoforesis ha
sido investigada separadamente; sin embargo, la aplicacibn combinada de
nanoparticulas cargadas positivamente usando iontoforesis no ha sido evaluada
para tratamientos dérmicos. Las particulas cargadas positivamente son mas
susceptibles para mejorar el transporte iontoforético, siendo forzadas para cruzar
la piel por electrorepulsion, ademas de que la piel presenta carga negativa, por lo
que la atraccion entre la piel y las particulas se ve favorecida. El uso de
iontoforesis incrementa la penetracion y acumulacion de nanoparticulas en la piel
(Turner y Guy, 1998), ya que los foliculos pilosos y los ductos sudoriparos pueden
actuar como caminos para moléculas iénicas mediante un transporte iontoforético.
De acuerdo a lo mencionado, surge la necesidad de crear nuevos sistemas de

liberacion de farmacos, con la finalidad de mejorar las expectativas de las formas
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farmacéuticas ya existentes. De esta manera, la administracion no invasiva de
principios activos se ha hecho posible, por un lado, gracias al empleo de vias
alternas para la administracion de los farmacos y, por otro lado, debido al
desarrollo de nuevas formas farmacéuticas que permitan lograr una liberacion

controlada del principio activo.
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JUSTIFICACION E HIPOTESIS

3. JUSTIFICACION DEL TRABAJO

Existen pocas opciones tecnologicas para formular sistemas de liberacion
controlada de farmacos sin someter a éstos a un estrés quimico y/o mecanico (los
cuales en la mayoria de los casos provocan degradacion de sustancias activas
sensibles o de los componentes de la formulacion), ademas de requerir que el
farmaco actle en el sitio de accién. Por estas razones, surge la necesidad de
estudiar y crear nuevos sistemas de liberacion controlada de farmacos, evitando

su degradacién y, por otro lado, controlar su velocidad de liberacion.

El uso de la nanotecnologia, particularmente nanoparticulas poliméricas, son
estudiadas en el presente trabajo para desarrollar sistemas de liberacion de
farmacos, infiltrando éstas dentro de soportes biolégicos y no biolégicos, actuando
las nanoparticulas como acarreadores de farmacos y/o controladores de la

liberacion del principio activo.

4. HIPOTESIS

Si es tecnoldgicamente factible infiltrar nanoparticulas dentro de un soporte no
biolégico (membranas biodegradables porosas) y biolégico (piel humana),
entonces sera posible, desarrollar sistemas de liberacion controlada de principios
activos a partir de nanoparticulas que actuen como acarreadores de farmacos y/o

controladores de la liberacion del principio activo.
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5. OBJETIVOS

5.1 OBJETIVO GENERAL

Desarrollar y evaluar nuevos sistemas de liberacion de farmacos a partir de
dispersiones nanoparticuladas: (i) nanoparticulas infiltradas en un soporte

polimérico biodegradable y, (ii) nanoparticulas e iontoforesis en piel humana.

5.2 OBJETIVOS PARTICULARES

i) Nanoparticulas infiltradas en un soporte polimérico (membrana

biodegradable porosa)

1. Encontrar las condiciones 6ptimas para elaborar membranas biodegradables
porosas, empleando acido polilactico-co-glicélico (PLGA) como polimero,
mediante el método de “vaciamiento de soluciones poliméricas organicas” para

emplearlas como soporte no biolégico.

2. Encontrar las condiciones Optimas para preparar nanoparticulas biodegradables
de PLGA, de un tamafio £ 300 nm, por el método emulsificacion-difusion para

infiltrarlas en el soporte no biolégico.

3. Caracterizar las membranas porosas con y sin infiltracion de nanoparticulas por

microscopia electronica de barrido y calorimetria diferencial de barrido.

4. Caracterizar las nanoparticulas por su morfologia y tamafio de particula

mediante microscopia electronica de barrido y dispersiéon dinamica de luz.

5. Adsorber carbamazepina como farmaco modelo sobre las superficies expuestas

de las membranas porosas con Yy sin infiltracion de nanoparticulas.
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6. Realizar perfiles de liberacién de la carbamazepina a partir de las membranas

biodegradables porosas con y sin infiltracion de nanoparticulas.

i) Nanoparticulas e iontoforesis en piel humana

1. Preparar nanoparticulas empleando Eudragit® RL 100 como polimero y
triclosan como principio activo, de un tamafio < 300 nm, por el método
emulsificacion-difusion por desplazamiento del disolvente para emplearlas como
acarreadores y/o controladores de la liberacion de un farmaco (triclosan) a traves

de la piel.

2. Caracterizar las nanoparticulas por su morfologia, tamafio y potencial Z
mediante el uso de técnicas como: microscopia electronica de barrido, dispersion
dindmica de luz y movilidad electroforética y, determinar la eficiencia de

encapsulamiento.

3. Desarrollar y validar un método analitico para cuantificar el triclosan por HPLC-
uVv.

4. Evaluar la cinética de permeacion in vitro de triclosdn formulado en

nanoparticulas por difusién pasiva e iontoforesis a través de piel humana.
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6. METODOLOGIA EXPERIMENTAL

6.1 REACTIVOS, MATERIAL Y EQUIPOS

Polimeros

= Alcohol polivinilico (PVA) (Mowiol® 4-88), PM: 26,000 g/mol (Glomarza,
México).

» Metacrilato de aminoalquilo (Eudragit® RL 100), PM: 150,000 g/mol.
Donado por Helm de México, S.A. de C.V.

= Poli(D,L-lactico-co-glicdlico) 1:1, PM: 31 kDa. Medisorb® (Lakeshore
Biomaterials, E.U.A.).

Principios activos
= Carbamazepina (Sigma-Aldrich, China).

» Triclosdn (Multiquim, México).

Reactivos
= Acetato de etilo grado analitico (Fermont, México).
» Cloruro de metileno grado analitico (JT Baker, México).

= Acido 2-[-4-(2-hidroxietil)-1-piperazinil] etanosulfénico (HEPES) (Sigma-
Aldrich, Espafa).

» Metanol grado HPLC (Sharlau, Espafa).

= Metiletilcetona grado analitico (Fermont, México).

1,2-propanodiol (Prolabo, Espafa).
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Material y equipos

= Agitador de velocidad variable (Caframo® RZR-1, Canadd).

» Balanza analitica (Boeco® BBC32, Alemania).

= Calorimetro diferencial de barrido DSC Q10 (TA Instruments, E.U.A.).
= Campana de recubrimiento con oro (JEOL® JFC-1100, Japdn).

= Celdas de difusién tipo Franz con area superficial de 0.6 cm?.

= Contador submicrénico de particulas (Coulter® N4 Plus, E.U.A)).

» Cromatografo de liquidos de alta resolucién UV-Visible (Waters®, Barcelona
Espana).

= Columna Supelcosil C-18 (150 mm x 4.6 mm, 5 pm de tamafio de particula)
(Supelco®, Francia).

» Electrodermatoma; Aesculap-Wagner C. GA 176 (B. Braun Surgical S.A.,
Espana).

» Electrodos de plata metalica y cloruro de plata.
» Espectrofotometro (Varian® Cary |IE 9531003, Australia).

» Fuente de poder Kepco BHK-MG 0-2000V (Kepco, Inc. Flushing, NY,
E.UA).

= Medidor de potencial Z (Malvern Instruments® NS ZEN 3600, Reino Unido).
= Microscopio electrénico de barrido (JEOL® JMS-25 S Il, Japon).

» Rotaevaporador (Laborota® Heidolph 4000, Alemania).

= Sonicador (Bransonic® Branson 5210, E.U.A.).

» Ultracentrifuga (Beckman® Optimal LE-80K, E.U.A.).
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6.2 METODOLOGIA

En la primera etapa, el trabajo de investigacion se dirigié hacia el estudio de la
infiltracion de nanoparticulas empleando como soporte no biolégico membranas
biodegradables porosas. Posteriormente, la investigacion se concluyé con la
infiltracibn de nanoparticulas en un soporte biolégico empleando como substrato

biolégico piel humana.

6.2.1 NANOPARTICULAS INFILTRADAS EN UN SOPORTE POLIMERICO
(MEMBRANA BIODEGRADABLE POROSA)

6.2.1.1 DETERMINACIONES PREVIAS

a) Espectros de absorcion

Se determinaron las longitudes de onda de méxima absorcion para la
carbamazepina en medio acuoso (fluido intestinal simulado de acuerdo a la U.S.
Pharmacopeia NF, 2008). La solubilidad de la carbamazepina en medio acuoso
reportada en la bibliografia es de ~180 pg/ml. Se realizaron soluciones con una
concentracién conocida de carbamazepina por debajo de su maxima solubilidad.

Los barridos se hicieron de 200 a 400 nm.

b) Determinacién de la solubilidad de carbamazepina

Para determinar la solubilidad experimental de la carbamazepina, se preparé una
solucion saturada de carbamazepina en fluido intestinal simulado; posteriormente,
se filtré el farmaco no disuelto empleando una membrana de nylon (Millipore® con
un diametro de poro de 100 nm). El sobrenadante se leyd por espectrofotometria
UV a la maxima longitud de onda de absorcion determinada previamente.
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c) Curva de calibracion de carbamazepina por espectrofotometria UV

Se construyé una curva de calibracion de carbamazepina partiendo de una
solucion madre a una concentracion de 50 pug/ml. A partir de esta solucion, se
tomaron diferentes alicuotas para preparar por triplicado ocho concentraciones
conocidas desde 5 hasta 40 pg/ml, utilizando como medio fluido intestinal
simulado. Los sistemas se leyeron a la longitud de onda de maxima absorcion
(285 nm) por espectrofotometria UV. Se validé el método analitico determinandose
la linealidad del sistema, el coeficiente de variacion (C.V.), asi como también la
repetibilidad (n = 3) y reproducibilidad (3 diferentes dias) (ver anexo II).

d) Anédlisis de malla del cloruro de sodio

Se granuld el cloruro de sodio en un mortero. Posteriormente, se paso el
granulado de cloruro de sodio por tamices con mallas del No. 120, 150, 200 y
270. El granulado que se retuvo en la malla No. 270 (53 um de apertura) con un
diametro de granulo de 63 um, fue el empleado para la preparacion de las

membranas biodegradables porosas.

6.2.1.2 PREPARACION DE MEMBRANAS BIODEGRADABLES POROSAS

Las membranas biodegradables porosas fueron preparadas por la técnica
“vaciamiento de soluciones poliméricas organicas” basada en el trabajo de Mikos y
cols. (1994). Aproximadamente, 0.625 g de PLGA 1:1 fueron disueltos en cloruro
de metileno. Posteriormente, ~0.625 g de cloruro de sodio fueron resuspendidos
en esta solucion. El cloruro de sodio fue utilizado con el objetivo de crear la
porosidad dentro de la membrana. La suspension fue vaciada en moldes de teflén
con un diametro de 3 cm. El disolvente fue eliminado de los moldes a temperatura
ambiente por 48 horas; la cantidad residual de disolvente fue removida a vacio.
Una vez secas las membranas, éstas fueron sumergidas en 250 ml de agua
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destilada durante 72 horas a temperatura ambiente y con agitacion constante, con

la finalidad de eliminar el cloruro de sodio; el agua destilada fue cambiada cada 6
horas. Las membranas libres de cloruro de sodio se dejaron secar a temperatura

ambiente en un desecador con una humedad relativa de 56 %.

6.2.1.3 CARACTERIZACION DE LAS MEMBRANAS BIODEGRADABLES
POROSAS

a) Area de superficie especifica (BET)

El area de superficie especifica de las membranas fue determinada por el método
de BET (Brunnauer-Emmet-Teller), mediante el uso de un analizador Autosorb
1MP con una presion de 1 mTorr. La muestra fue degasificada a una temperatura
de 22° C durante 8 horas (de acuerdo al protocolo de Autosorb 1-series). Las

isotermas de adsorcién fueron construidas utilizando nitrégeno como adsorbato.

b) Morfologia

Secciones transversales de las membranas secas fueron cubiertas con una
pelicula fina de oro (~ 20 nm) en una campana de recubrimiento a vacio (JFC-
1100) por tres minutos a 1.2 kV con una intensidad de corriente de 10 mA y una
presion de 0.15 Torr, para posteriormente ser observadas por microscopia
electrénica de barrido (JMS-25 S Il) a 12.5 kV, antes y después de la infiltracion de

nanoparticulas.
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6.2.1.4 PREPARACION DE NANOPARTICULAS POR EL METODO DE
EMULSIFICACION-DIFUSION

Se satur06 previamente el disolvente organico (acetato de etilo) con agua destilada
en un embudo de separacion con agitacién vigorosa y después se separaron
ambas fases. En 20 ml de la fase organica se disolvieron 400 mg de polimero
(PLGA 1:1) y se emulsifico con 40 ml de la fase acuosa conteniendo alcohol
polivinilico al 5 % p/v; la agitacion del sistema se realiz6 durante 10 minutos a una
velocidad de 2,200 rpm. Posteriormente, se adicionaron 160 ml de agua destilada
al sistema con agitacién continua durante 10 minutos mas. El disolvente organico
se elimind de la emulsion bajo presion reducida con un rotavapor a 30 rpm y 35°
C.

La suspensiéon fue centrifugada a 20,000 rpm durante 20 minutos. La pastilla
obtenida se resuspendié en agua destilada para ser centrifugada nuevamente.
Este proceso de lavado-centrifugado se realizé tres veces. La pastilla de la dltima
centrifugacion se resuspendid en agua destilada y se congel6 para posteriormente
ser liofilizada. Cabe sefalar que el tamafio de las nanoparticulas fue determinado
antes de someterse al proceso de centrifugacion, durante la Ultima resuspension
en agua destilada posterior a los tres procesos de lavado-centrifugado y después
de ser liofilizadas.

6.2.1.5 CARACTERIZACION DE NANOPARTICULAS

a) Morfologia

La morfologia de las nanoparticulas fue observada por microscopia electronica de
barrido. Una dispersion acuosa de nanoparticulas (~0.2 mg/ml) fue colocada en un
cubreobjetos y se dejo secar; posteriormente, se recubrid con una pelicula fina de
oro con las condiciones previamente mencionadas (seccion 6.2.1.3, b) para ser

observadas por microscopia electrénica de barrido (JMS-25 S 1l) a 12.5 kV.
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b) Tamafio de particula

El tamafio promedio de las nanoparticulas y su indice de polidispersion se
determiné por la técnica dispersion dinAmica de la luz mediante el uso de un
contador submicrénico de dispersion de rayos laser a un angulo de 90° por 180
segundos y a una temperatura de 25° C (Nanosizer® N4 Plus). Las dispersiones
nanoparticuladas fueron diluidas con agua destilada. Las determinaciones se

realizaron por triplicado para cada lote preparado.

6.2.1.6 INFILTRACION DEL FARMACO Y NANOPARTICULAS DENTRO DE
LOS SISTEMAS POROSOS

Las membranas biodegradables porosas fueron sumergidas dentro de 10 ml de
una solucion acuosa saturada de carbamazepina (~180 pg/ml) por 12 horas, con
la finalidad de que el farmaco fuera adsorbido dentro de la membrana
biodegradable porosa; este sistema es el control (sistema 1). Posteriormente, las

membranas fueron secadas a vacio a temperatura ambiente.

Las membranas con infiltracion de nanoparticulas fueron preparadas sumergiendo
las membranas por 12 horas dentro de 10 ml de una solucion saturada de
carbamazepina conteniendo diferentes cantidades de nanoparticulas liofilizadas
de PLGA: 50, 100, 400 6 600 mg, nombrados como sistema 2, 3, 4 y 5,
respectivamente. Finalmente, las membranas fueron secadas a vacio a

temperatura ambiente.
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6.2.1.7 CARACTERIZACION DE LAS MEMBRANAS BIODEGRADABLES
POROSAS CON INFILTRACION DE NANOPARTICULAS

Las membranas con infiltracion de nanoparticulas fueron caracterizadas por
microscopia electrénica de barrido con la finalidad de observar su morfologia y las
nanoparticulas adsorbidas dentro del sistema; también se caracterizaron por

calorimetria diferencial de barrido.

Los analisis de calorimetria diferencial de barrido fueron realizados para el PLGA y
la carbamazepina, asi como a los diferentes sistemas (1-5). De cada una de las
muestras, se pesaron entre 4-6 mg y se colocaron directamente en soportes de
aluminio no herméticos. En seguida, se sometieron a una rampa de calentamiento
de 25 - 230° C, con una velocidad de calentamiento de 10° C/min y un flujo de
nitrogeno de 50 ml/min (DSC Q10, TA Instruments).

6.2.1.8 PERFILES DE LIBERACION IN VITRO

Los perfiles de liberacion de carbamazepina de las membranas biodegradables
porosas fueron realizados en 10 ml de fluido intestinal simulado, de acuerdo a la
U.S. Pharmacopeia NF, 2008. Se mantuvieron condiciones “sink” (concentracion
de carbamazepina < 60 pg/ml) durante el estudio para todos los sistemas
preparados. Los sistemas se mantuvieron en agitacion a 25 rom a 37 £ 0.5° C en
un bafio de agua oscilante. Se tomaron muestras de 2 ml, reponiendo el mismo

volumen con medio de disolucion fresco a un intervalo de tiempo determinado.

Las muestras se analizaron por espectrofotometria UV a una longitud de onda de
285 nm y se interpolaron en la curva de calibraciéon realizada previamente. La
cantidad de farmaco liberada en cada punto de tiempo determinado fue corregida

por el efecto de dilucion. Cada experimento fue realizado por triplicado.
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6.2.2 NANOPARTICULAS E IONTOFORESIS EN PIEL HUMANA

6.2.2.1 DETERMINACIONES PREVIAS

a) Estudios de solubilidad

En viales de 25 ml, una solucion acuosa de HEPES 25 mM y cloruro de sodio 30
mM pH 7.4, fue mezclada con diferentes proporciones de propilenglicol. El
triclosan fue gradualmente adicionado en estas mezclas hasta que las soluciones
indicaron la presencia de farmaco no disuelto. La solucién donde el triclosan tuvo
maxima solubilidad fue seleccionada para preparar las soluciones y dispersiones

en los ensayos de difusion.

b) Curva de calibracion de triclosan por HPLC UV

Se construy6é una curva de calibracion de triclosan, partiendo de una solucion
madre con una concentracién de ~0.2 mg/ml. A partir de esta solucién, se tomaron
diferentes alicuotas para preparar por triplicado cinco concentraciones conocidas
desde 0.0002 hasta 0.02 pg/ml, utilizando como medio una solucién 50:50 de
HEPES 25 mM, cloruro de sodio 30 mM pH 7.4 y propilenglicol. Los sistemas se
cuantificaron a la longitud de onda de méaxima absorcidbn (285 nm) por
cromatografia de liquidos de alta resolucién UV. Se validé el método analitico
determindndose el limite de deteccion (LD) y de cuantificacion (LC). Se evalud la
linealidad del sistema y el coeficiente de variacion (C.V.) (ver anexo Il). También

se determind repetibilidad (n = 3) y reproducibilidad (3 diferentes dias).
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6.2.2.2 PREPARACION DE NANOPARTICULAS POR EL METODO DE
EMULSIFICACION-DIFUSION POR DESPLAZAMIENTO DEL DISOLVENTE

Se saturd previamente el disolvente organico (metiletilcetona) con agua destilada
en un embudo de separacién con agitacion vigorosa, y después se separaron
ambas fases. En 20 ml de la fase organica, se disolvieron 400 mg de polimero
(Eudragit® RL 100) y 180 mg de triclosan; posteriormente, esta fase se emulsificd
con 40 ml de la fase acuosa conteniendo alcohol polivinilico al 5 % p/v. La
agitacion del sistema se realiz6 durante 10 minutos a una velocidad de 2,000 rpm.
Posteriormente, el disolvente organico se elimind de la emulsién bajo presion

reducida con un rotavapor a 30 rpm y 40° C.

La suspension fue centrifugada a 27,000 rpm durante 40 minutos. La pastilla
obtenida se resuspendié en agua destilada para ser centrifugada nuevamente.
Este proceso de lavado-centrifugado se repitid dos veces. La pastilla de la dltima
centrifugacion se resuspendid en agua destilada y se congel6 para posteriormente
ser liofilizada. Cabe sefalar que el tamafio de las nanoparticulas fue determinado
antes de someterse al proceso de centrifugacion, durante la Ultima resuspension
en agua destilada posterior a los tres procesos de lavado-centrifugado, y después

de ser liofilizadas.

6.2.2.3 CARACTERIZACION DE NANOPARTICULAS

a) Tamafo de particula

El tamafio promedio de las nanoparticulas y su indice de polidispersion se
determind por la técnica dispersion dinamica de la luz, mediante el uso de un
contador submicronico de dispersion de rayos laser a un angulo de 90° por 180

segundos a una temperatura de 25° C (Nanosizer® N4 Plus). Las dispersiones
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fueron diluidas con agua destilada. Las determinaciones se realizaron por

triplicado para cada lote preparado.

b) Eficiencia y porcentaje de encapsulamiento

Aproximadamente, 20 mg de nanoparticulas de triclosan liofilizadas se
resuspendieron en 5 ml de etanol por 15 minutos, en el cual el Eudragit® RL 100 y
el triclosan son solubles, mientras que el alcohol polivinilico es insoluble. Después,
esta suspension fue filtrada con la finalidad de eliminar el alcohol polivinilico y
evitar una sobreestimacion del principio activo. La solucion obtenida fue analizada

por HPLC para conocer su concentracion.

El porcentaje de farmaco encapsulado en las nanoparticulas y la eficiencia de
encapsulamiento fueron determinados de acuerdo a Leroux y cols. (1995)

utilizando las siguientes ecuaciones:

cantidad de triclosan ennanoparticulas
P x100

Triclosanencapsulado (%) = - -
cantidad de nanoparticulas

% de triclosan encapsulado <100

Eficiencia de encapsulamiento (%) = % de contenido de triclosaninicial
(o]

Leroux y cols. (1995) introducen un factor de correccion para evitar una
sobreestimacion, debido a que cierta cantidad de alcohol polivinilico se adsorbe
sobre la superficie de las particulas durante el proceso de su obtencion; sin
embargo, en este trabajo no se introduce este factor de correccion debido a que el

alcohol polivinilico fue eliminado.

La cantidad inicial de triclosan utilizada para la preparacion de las nanoparticulas
fue del 31.03 %, con respecto a la cantidad total de polimero y carbamazepina por

lote. De acuerdo a estudios previos de calorimetria diferencial de barrido
50



METODOLOGIA EXPERIMENTAL

realizados por Dominguez-Delgado (2006), se reporta que éste es el porcentaje

idéneo para que el farmaco quede encapsulado dentro de las nanoparticulas y no
adsorbido también sobre éstas o en solucion.

Las determinaciones de eficiencia y porcentaje de encapsulamiento se realizaron

por triplicado.

c) Potencial Z (Wz)

El potencial zeta de las nanoparticulas de Eudragit® RL 100 cargadas de triclosan,
fue determinado por el método de movilidad electroforética. Las mediciones se
realizaron a una longitud de onda del rayo laser (He/Ne 4.0 mW) de 633 nm con
un angulo de 17° por 180 segundos y, a una temperatura de 20° C. Las
nanoparticulas fueron diluidas (1:10) en agua desionizada previamente filtrada en
una membrana de nylon (Millipore®) con un diametro de poro de 0.22 um. Las

mediciones se realizaron por triplicado para cada lote preparado.

6.2.2.4 PERMEACIONES IN VITRO

Para los estudios de permeacién, se emple6 como substrato biolégico piel
abdominal humana, la cual fue obtenida de abdominoplastias realizadas en el
Hospital General Universitario (Valencia, Espafa). La piel fue cortada con un
electro-dermatoma (500 um de grosor); posteriormente, las piezas obtenidas
fueron cubiertas con papel aluminio y almacenadas en un congelador a -20° C, por
un periodo maximo de 15 dias. Para los ensayos, las piezas de piel fueron
sumergidas en solucién isoténica y después colocadas como barrera entre el

compartimento donador y receptor de las celdas de difusion.
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6.2.2.4.1 PERMEACIONES IN VITRO POR DIFUSION PASIVA

Los estudios in vitro de permeacion pasiva e iontoforética fueron realizados
usando celdas de vidrio verticales de difusion tipo Franz, con un area disponible
para difusién de 0.6 cm?®. La solucién utilizada como medio receptor y empleada
para preparar el medio donador consistio de una solucion 50:50 de HEPES 25
mM, cloruro de sodio 30 mM a pH 7.4 y propilenglicol. El medio receptor (4 ml) se
mantuvo en agitacion constante con una barra magnética de teflon a una
temperatura de 37 += 0.5° C en bafio maria durante el experimento. En el
compartimento receptor, se coloc6 1 ml de solucién de triclosan (~2.5 mg/ml) o 1
ml de dispersion de nanoparticulas (~2.5 mg de triclosan/ml). Durante el estudio
de permeacién (32 horas), se tomaron muestras del medio receptor (400 pl) cada
dos horas, y se repusieron con el mismo volumen de medio fresco para mantener
condiciones “sink”. En la figura 11 se representa esquematicamente una
permeacion por difusion pasiva, utilizando una celda de difusion tipo Franz. El
contenido de las muestras fue analizado por cromatografia de liquidos de alta

resolucion.
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Figura 11. Permeacion por difusion pasiva mediante una celda de difusién tipo Franz.

6.2.2.4.2 PERMEACIONES IN VITRO CON IONTOFORESIS

Para los estudios iontoforéticos, las mismas celdas mencionadas anteriormente
fueron usadas. La solucién empleada como medio receptor y donador fue la
misma que la utilizada en los sistemas por difusiébn pasiva. El medio donador
conteniendo solucién de triclosan (~2.5 mg/ml), o bien, suspension de
nanoparticulas (1.5, 2.5 0 4.0 mg de triclosan/ml), se mantuvieron en contacto con
el electrodo con carga positiva (dnodo) mediante un puente salino (3 % de agar en
solucion de cloruro de sodio 50 mM), con la finalidad de minimizar la competicion
de iones. El electrodo se mantuvo sumergido en una solucion de cloruro de sodio
150 mM. En el compartimento receptor se coloco el electrodo con carga negativa

(catodo). ElI medio receptor se mantuvo en agitacién constante con una barra
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magnética de teflon a 37 + 0.5° C en bafio maria durante el experimento. Se

mantuvo una densidad de corriente eléctrica de 0.5 mA/cm? durante 8 horas
mediante los electrodos Ag/AgCl conectados a una fuente de corriente. En la
figura 12 se representa esquematicamente una permeacion iontoforética usando
una celda de difusion tipo Franz. Después de las primeras 8 horas con
iontoforesis, el estudio se continu6é por difusién pasiva hasta completar las 32
horas. Se tomaron muestras del medio receptor (400 ul) cada hora durante las
primeras 8 horas del estudio y, posteriormente, cada dos horas, reponiéndose con
el mismo volumen de medio fresco para mantener condiciones “sink” por difusion

pasiva. El contenido de las muestras fue analizado por HPLC (ver anexo V).

Piel
Puente

_... .
salino
Catodo Solucian
—* () T—* salina
— | » Anodo

F
L + ).

Fuente
de poder

Figura 12. Dispositivo iontoforético mediante una celda de difusion tipo Franz. C.D.:

Compartimento donador; C.R.: Compartimento receptor.

54



METODOLOGIA EXPERIMENTAL

Todos los estudios de permeacion por difusibn pasiva e iontoforéticos se

realizaron por cuadruplicado. Al final de los experimentos por difusiébn pasiva e
iontoforesis, la cantidad de triclosan retenida en la piel fue extraida empleando la
misma fase movil como medio de extraccion usada para analizar las diferentes
muestras obtenidas durante los estudios de permeacion. Las muestras de piel
fueron cortadas y sumergidas en la fase mavil por 7 horas con agitacion constante

a temperatura ambiente. Las muestras fueron analizadas por HPLC (ver anexo V).

6.2.2.5 Cromatografia de liquidos de alta resolucion UV (HPLC)

Las muestras obtenidas fueron analizadas por HPLC mediante una separacion
isocratica por fase reversa. Las determinaciones se realizaron a una longitud de
onda de 280 nm. La velocidad de flujo y el volumen de inyeccion fueron de 1
ml/min y 150 pl, respectivamente. La fase movil consisti6 de 90 % de fase
organica (metanol) y 10 % de fase acuosa (buffer de fosfatos 25 mM, pH 6.0).
Todos los disolventes fueron filtrados con una membrana de nylon (Millipore ®,
diametro de poro de 0.45 um) y degasificados previamente al andlisis. La columna

fue equilibrada por 50 minutos con la fase movil.
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7. RESULTADOS Y DISCUSION

7.1 NANOPARTICULAS INFILTRADAS EN UN SOPORTE POLIMERICO
BIODEGRADABLE

7.1.1 Determinaciones previas

Se determind la solubilidad de la carbamazepina en medio acuoso siendo ésta de
~170 pg/ml. Posteriormente, se realizaron los espectros de absorcion para la
carbamazepina en medio acuoso. La longitud de onda (A) seleccionada para
cuantificar la carbamazepina fue de 285 nm, ya que a esta longitud no se
presentaron interferencias, ademas de ser la longitud de onda de maxima

absorbancia por parte del analito (ver anexo II).

Se prepar6 la curva de calibracibn y se cuantificé la carbamazepina por
espectrofotometria UV a la longitud de onda de 285 nm. Se validé la curva de
calibracion, obteniéndose un coeficiente de determinacion (r?) de 0.999 y un
coeficiente de variacion (C.V.) de 1.85 %. Se demostré reproducibilidad vy
repetibilidad (ver anexo ).

7.1.2 Membranas biodegradables porosas

Se prepararon membranas biodegradables porosas de PLGA 1:1 por la técnica de
“vaciamiento de soluciones poliméricas organicas”, tomando como condiciones
iniciales las propuestas por A. Mikos y cols. (1994). En la figura 13 se observa una

fotografia de una membrana biodegradable porosa.
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Figura 13. Fotografia de membrana biodegradable porosa.

Las membranas fueron analizadas por microscopia electronica de barrido (MEB)
para observar su morfologia. En la figura 14 se muestran microfotografias
tomadas de cortes transversales de membranas; éstas mostraron tener una alta
porosidad con canales interconectados dentro del sistema. El dimetro promedio
de los poros de las membranas fue de 44.5 = 8.8 um y se obtuvo realizando
mediciones longitudinales y transversales de éstos en un campo de 100 poros (ver
anexo lll). Estas membranas son muy semejantes a los sistemas porosos
preparados por Mikos y cols. (1993) por la técnica de “vaciamiento de soluciones
poliméricas organicas”, los cuales también presentan porosidad con canales
interconectados dentro de los sistemas. Cabe mencionar que Mikos y cols.
prepararon sistemas porosos de acido polilactico (PLA) con la finalidad de ser
empleados como sustratos para la reproduccion celular en la regeneracién o
implantacion de 6rganos en el cuerpo humano debido a la biodegradabilidad y

compatibilidad que presentan estos polimeros.
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Figura 14. Microfotografias de membranas biodegradables porosas de PLGA (1:1).
Microscopia electronica de barrido; barra = 100 um (fotografias tomadas por el técnico
Rodolfo Robles).

Las membranas presentaron un area de superficie especifica de 10.07 + 0.21 m?/g
y un volumen de poro total de 0.03 cm®/g, determinado por el método de BET
(Brunnauer-Emmet-Teller). El area de superficie especifica obtenida indica que
existe una superficie muy extensa dentro de las membranas, la cual es suficiente
para que las nanoparticulas puedan penetrar y adsorberse dentro de la
membrana. Existe una relacion entre el area de superficie especifica y el volumen
total del poro, obteniendo en este ultimo un valor pequefio (0.03 cm®g), lo que
indica que cuanto menor es el tamafio de poro, mayor es el area de superficie

especifica del material.
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Mikos y cols. (1994) emplearon diferentes proporciones de NaCl y PLA para crear
la porosidad en los sistemas (50 - 90% de NaCl). En el presente estudio se
prepararon las membranas porosas utilizando una proporcién de NaCl y de PLGA
del 50 %. Las membranas que incluyeron un porcentaje arriba del 60 % de NaCl
mostraron ser muy fragiles por su alta porosidad (0.89), ya que a mayor cantidad
de NaCl mayor porosidad (Lu et al., 2000). Por otra parte, empleando una
proporcion del 50 % de NaCl en las membranas, se tuvo un area de superficie
especifica suficiente para adsorber las nanoparticulas dentro de las membranas
porosas (ver seccion 7.1.4: figura 18). Lu y cols. (2000) prepararon sistemas
poliméricos porosos basados también en la técnica de “vaciamiento de soluciones
poliméricas organicas”, usando como polimero PLA. Ellos reportan que la
porosidad de los sistemas determinada por intrusibn de mercurio es

aproximadamente la misma a la fraccion del peso inicial correspondiente al NaCl.

7.1.3 Nanoparticulas biodegradables

Se prepararon nanoparticulas de PLGA (1:1) por la técnica de emulsificacion-
difusion. Las nanoparticulas se analizaron por microscopia electronica de barrido
con la finalidad de observar su morfologia; éstas mostraron tener una estructura
sblida de forma semejante a una esfera. En la figura 15 se muestra una

microfotografia representativa de los lotes preparados de nanoparticulas de PLGA.
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Figura 15. Microfotografia de nanoparticulas de PLGA (1:1). Microscopia electronica de

barrido; barra = 10 um (fotografia tomada por el técnico Rodolfo Robles).

Se determind el tamafio de las nanoparticulas por el método de dispersion
dinamica de la luz mediante un contador submicrénico (NanoSizer® N4 Plus). Esta
prueba se realizé por triplicado para cada lote preparado. El tamafio promedio de
las nanoparticulas de PLGA obtenidas después de ser liofilizadas fue de 295 + 3.2
nm, con un indice de polidispersion de 0.027. El tamafio de las nanoparticulas
antes y después de ser liofilizadas fue muy semejante (ver tabla 2). Esto fue
debido a que el alcohol polivinilico actu6 como un coloide protector para los
glébulos de la emulsion formada durante la preparacion de las nanoparticulas,
creando una capa estable sobre la superficie de las particulas y, de esta manera,
previniendo su coalescencia, ya que después de ser liofilizadas fueron
resuspendidas en agua de manera casi instantanea. El alcohol polivinilico fue
seleccionado como agente estabilizador para la emulsificacion y para estabilizar la
dispersién final debido a su solubilidad en agua, baja toxicidad y compatibilidad
con el sistema. Ademas, estudios previos han reportado la capacidad que tiene el
alcohol polivinilico de mantener las propiedades fisicas y tamafio de particula de
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dispersiones por periodos largos (Quintanar-Guerrero et al., 1998, 1999; Muller y

Willis, 1989, 1993).

Tabla 2. Resultados de la prueba de resuspendibilidad de nanoparticulas de PLGA (1:1).

Sistema Talla promedio (nm) I.P.
Antes de liofilizar 291.7 £ 2.7 nm 0.033
Después de liofilizar 295 +3.2nm 0.027

En la figura 16 se muestra la distribucién del tamafio de las nanoparticulas de

PLGA (1:1) que proporciona una indicacion cualitativa de la polidispersion de la

muestra.
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Figura 16. Distribucion del tamafio de particula de nanoparticulas de PLGA (1:1).

61



RESULTADOS Y DISCUSION

Del gréfico anterior, se observa una distribucibn monodispersa de las
nanoparticulas, que puede corroborarse con el indice de polidispersion, el cual es
un parametro que indica la homogeneidad de la muestra. Para considerar que una
poblacién es monodispersa, su indice de polidispersiéon debe encontrarse en un
rango de 0 a 0.5.

7.1.4 INFILTRACION DEL FARMACO Y NANOPARTICULAS DENTRO DE LOS
SISTEMAS POROSOS

Se infiltrd la carbamazepina dentro de las membranas biodegradables porosas
(sistema 1) en medio acuoso, con la finalidad de adsorber el farmaco sobre la
superficie de los poros y canales interconectados dentro del sistema. En la parte
superior de la figura 17 (i, ii), se muestran microfotografias del sistema 1 en las
que se puede observar que no hay cristales de carbamazepina. Es importante
mencionar que los diferentes sistemas preparados fueron observados por
microscopia electronica de barrido desde diferentes campos. En la parte inferior
de la figura 17 (iii)), se muestra una fotografia de cristales de carbamazepina

previamente caracterizados a la preparacion de los sistemas.
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Figura 17. i y ii) Microfotografias del sistema 1; iii) cristales de carbamazepina.

Microscopia electronica de barrido; barra=100 um (fotografias tomadas por el técnico
Rodolfo Robles).

Se resuspendieron 50, 100, 400 y 600 mg de nanoparticulas de PLGA en 10 ml de
solucion saturada de carbamazepina en medio acuoso, las cuales fueron
infiltradas en los sistemas 2, 3, 4 y 5, respectivamente. De esta manera, se infiltré
simultdneamente la carbamazepina y las nanoparticulas dentro de los diferentes

sistemas.

La infiltracibn de las nanoparticulas dentro de los sistemas se realiz6 con el
objetivo de formar una pelicula de nanoparticulas sobre la superficie de los poros y
canales interconectados dentro de las membranas, ocluyendo de esta forma la
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carbamazepina sobre la superficie de los poros de la membrana y de las
nanoparticulas, y de esta forma, controlar la velocidad de liberacién del principio

activo sirviendo esta pelicula como una barrera de difusion para el farmaco.

En la figura 18 se muestran microfotografias por microscopia electrénica de
barrido de los sistemas 2, 3, 4y 5. En la figura 18-A se muestra el sistema 2, en el
que se infiltr6 la menor cantidad de nanoparticulas (50 mg) y se puede observar
una pequeia cantidad de éstas adsorbidas sobre la superficie de los poros. En la
figura 18-B se muestra el sistema 3, en el cual se infiltraron 100 mg de
nanoparticulas y se observa una mayor cantidad de la dispersién adsorbida sobre
la superficie de los poros del sistema. La figura 18-C muestra el sistema 4, en
donde se puede apreciar una pelicula de nanoparticulas sobre la superficie de los
poros de la membrana, mientras que en el sistema 5 (figura 18-D) se observa la
formacion de una pelicula continua de nanoparticulas sobre la superficie de los
poros de la membrana. Las fotografias permiten ver que la continuidad de la
pelicula de nanoparticulas sobre la superficie de los poros de las membranas fue
dependiente de la cantidad de nanopatrticulas infiltradas; por lo que conforme se
va incrementando la cantidad de nanoparticulas infiltradas hasta llegar al sistema
5, se observa una pelicula de nanoparticulas continua sobre la superficie de los

poros de la membrana.

Este efecto se puede explicar debido a que los sistemas coloidales, en este caso
las nanoparticulas, se caracterizan por formar peliculas al estar en contacto con
una superficie, ya que éstas son sistemas termodinamicamente inestables, por lo
qgue buscan mayor estabilidad adhiriéndose sobre una superficie. Ademas, las
nanoparticulas pueden formar peliculas sobre la superficie de las membranas
debido a una atraccion entre la superficie de las nanoparticulas y la superficie de

las membranas ya que son de la misma naturaleza quimica (Israelachvili, 1995).

Por otra parte, es importante sefialar que durante la preparacion de los sistemas,
el farmaco no tuvo contacto con disolventes organicos, debido a que la infiltracién
del farmaco en las membranas en presencia o0 ausencia de nanoparticulas fue en

medio acuoso.
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Figura 18. Microfotografias de cortes transversales de membranas biodegradables
porosas con infiltracion de nanoparticulas. (A) Sistema 2; (B) sistema 3; (C) sistema 4; (D)
sistema 5. Microscopia electronica de barrido; barra = m 1pm, mm 10 pm, smm 100 pum

(fotografias tomadas por el técnico Rodolfo Robles).
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Una de las principales aplicaciones de los estudios por calorimetria diferencial de
barrido es la determinacion de la forma en la que se encuentra un principio activo
en un sistema y, de esta manera, saber si se encuentra disperso molecularmente
o en forma de cristales. Cuando existe una dispersion molecular del principio
activo en el sistema, no se detecta el pico endotérmico caracteristico de la fusion

del activo en el termograma correspondiente.

En la figura 19 se muestran los estudios realizados por calorimetria diferencial de
barrido de la carbamazepina pura, PLGA (1:1) y de las membranas
biodegradables porosas con y sin infiltracion de nanoparticulas. El termograma de
la carbamazepina pura presenté un pequefio pico endotérmico a 170° C, el cual es
caracteristico de la transicion de la forma  a la forma a (Katzhendler et al., 1998),
y un pico endotérmico de fusion a 192° C. El pico tedrico de la carbamazepina es
de 189 a 193° C (Moffat, 2005). EI termograma del PLGA (1:1) mostré una
temperatura de transicion vitrea (Tg) a 47° C. La Tg del PLGA (1:1) reportado en
la literatura es de 43 - 48° C. En los termogramas de los sistemas del 1 al 5, la Tg
del polimero present6 un incremento en la temperatura de 53, 54, 54, 53,y 53° C,
respectivamente. Okada y cols. (1994) reportaron que la Tg de una matriz de
PLGA se incrementa conforme la carga de un farmaco base se incrementa dentro
del sistema. Considerando los datos reportados por Okada y cols., se puede
proponer que el incremento de la temperatura en la Tg del polimero de los
sistemas fue debido a una interaccion electrostatica entre la carbamazepina, que

es un farmaco base, y los acidos carboxilicos terminales del PLGA.

Por otro lado, los termogramas de los sistemas del 1 al 5 no mostraron picos de
fusion de la carbamazepina (192° C), por lo que el farmaco no se encontré en su
forma cristalina; de acuerdo a lo mencionado anteriormente, se sugiere que el
farmaco se encontré disperso molecularmente en todos los sistemas preparados.
Ademas, en los estudios realizados por microscopia electrénica de barrido en
donde se analizaron todos los sistemas desde diferentes campos, no se

evidenciaron cristales de carbamazepina.
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Figura 19. Termogramas de carbamazepina pura, PLGA 1:1y los sistemas del 1 al 5.
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En la tabla 3 se muestran las cantidades de carbamazepina adsorbida dentro de
los diferentes sistemas. De acuerdo a los resultados, se puede observar
claramente que conforme se incremento la cantidad de nanoparticulas infiltradas
dentro de la membrana, se incrementd la cantidad de farmaco adsorbido. Este
efecto es atribuido a que a mayor area de superficie expuesta mayor cantidad de
farmaco se puede adsorber, tanto en la superficie de los poros de la membrana
como en la superficie de las nanoparticulas; por lo que el sistema 5, en donde hay
una mayor cantidad de nanoparticulas infiltradas y adsorbidas de acuerdo con los
estudios realizados por microscopia electrénica de barrido, existe una mayor
cantidad de farmaco adsorbido (625 pg) en comparacion con el resto de los
sistemas. Cabe mencionar que en el sistema 1 no se infiltraron nanoparticulas, por
lo que el farmaco se adsorbid sobre la superficie de los poros de la membrana,
siendo la cantidad de éste menor (139 pg) que los sistemas en presencia de
nanoparticulas. De esta manera, se puede sugerir que el farmaco en presencia de
nanoparticulas, quedo6 adsorbido sobre la superficie de las nanoparticulas y sobre
la superficie de los poros de la membrana, quedando entrampado entre las dos
superficies, lo cual es favorable para controlar su velocidad de liberacion.

Tabla 3. Cantidad de carbamazepina adsorbida dentro de los diferentes sistemas.

Sistema | Carbamazepina adsorbida (ug)
1 139
2 172
3 292
4 493
5 625
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7.1.5 Perfiles de liberacién

Los perfiles de liberacion de la carbamazepina in vitro a partir de las membranas
biodegradables porosas con y sin infiltracion de nanoparticulas se muestran en la
figura 20, en éstos se presenta el porcentaje de la carbamazepina liberada en
funcion del tiempo. Se considerd el 100 % como la cantidad méxima de farmaco
liberada al equilibrio. Los estudios de liberacion se llevaron a cabo bajo
condiciones “sink”, es decir, manteniendo una concentracion por debajo del 33 %
de la solubilidad del farmaco (U.S. Pharmacopeia NF, 2008). De acuerdo con la
figura 20, se observa que el sistema 1 (sin infiltracibn de nanoparticulas) mostro
un comportamiento de liberaciéon inmediato de la carbamazepina (95 % liberado en
< 15 minutos). Este efecto “burst” es atribuido a que el farmaco adsorbido sobre la
superficie de los poros de la membrana tuvo un alto contacto con el medio de
disolucién debido a la alta porosidad con canales interconectados que present6 el
sistema, por lo que esto permiti6 una répida desorcion del principio activo,
causando un efecto de liberacion inmediato. Es bien sabido, que los farmacos que
se encuentran cerca de la superficie van a difundir rapidamente hacia el exterior
causando una liberacién inmediata (Sato et al., 1998; Mao et al., 2008); es por
esta razén, que en la industria farmacéutica, los sistemas porosos presentan esta
limitante al mostrar una liberacion inmediata del farmaco a pesar de las ventajas
de estos sistemas como acarreadores de farmacos (Chung et al., 2001; Lemaire et
al., 2003; Kim et al., 2006).

Cuando la carbamazepina fue adsorbida dentro de los sistemas en presencia de
nanoparticulas (sistema del 2 al 5), se observdé un comportamiento de liberacion
prolongado. Conforme se incrementd la cantidad de nanoparticulas infiltradas
dentro del sistema, la liberacion de la carbamazepina fue mas lenta que el sistema
1, permitiendo de esta manera controlar la velocidad de liberacion del principio
activo. De esta forma, el sistema 5 liberd el 100 % del farmaco en un tiempo de 12
horas. Como se esperaba, la velocidad de liberacién de la carbamazepina fue
dependiente de la cantidad de nanoparticulas infiltradas dentro del sistema. Este

comportamiento puede ser explicado debido a que el farmaco quedd entrampado
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sobre la superficie de los poros de la membrana por las nanoparticulas
depositadas, formando una pelicula sobre la superficie y actuando esta pelicula

como una barrera de difusién adicional para el farmaco.

100

% Liberado de carbamazepina
[4)]
o

0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12
Tiempo (h)

Figura 20. Perfiles de liberacién de carbamazepina en las membranas biodegradables
porosas con y sin infiltracion de nanoparticulas. Sistema 1 (*); sistema 2 (#); sistema 3 (m);

sistema 4 (A); sistema 5 (e).

Con respecto a la cinética de liberacion del principio activo, los perfiles de
liberacién de la carbamazepina a partir de los sistemas biodegradables porosos,
se analizaron de acuerdo al modelo semi-empirico propuesto por Rigter y Peppas
(Peppas et al., 2000):

t

In =InK +nlint

a

en donde M; es la cantidad de farmaco liberada a un tiempo t, M, es la cantidad

maxima liberada, k es una constante, y el exponente de difusiébn “n” es la
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pendiente. El exponente de difusion “n” indica el probable mecanismo de
transporte y el tipo de liberacion (ver tabla 4); es importante mencionar que en
este modelo se toman en cuenta los datos hasta el 60 % de la cantidad total

liberada.

Tabla 4. Mecanismo de transporte y tipo de liberacion de un principio activo en base al

exponente de difusion “n” de acuerdo al modelo de Peppas.

Exponente de Mecanismo de ) ) .
o Tipo de liberacion
difusiéon “n” transporte
0.5 Difusion Fickiana Dependiente del tiempo f(t>°)
05<n<1 No Fickiano (Anémalo) Dependiente del tiempo f(t"?)
1 Transporte caso |l Independiente del tiempo (orden cero)
n>1 Super caso |l Dependiente del tiempo f(t"?)

De acuerdo a los exponentes de difusién estipulados por el modelo que se
muestra en la tabla 4 y de acuerdo a los resultados obtenidos en el presente
trabajo (tabla 5), los perfiles de liberacion de la carbamazepina in vitro a partir de
las membranas biodegradables porosas con formacion de pelicula de
nanoparticulas (sistemas 2-5), mostraron un mecanismo de liberacién Fickiano y
un tipo de liberacién dependiente del tiempo (t*°), en donde el valor del exponente
de difusién “n” fue muy cercano a 0.5. Los mecanismos de liberacién Fickiano se
caracterizan por presentar una liberacion inicial rapida pero no inmediata, seguida
por una disminucion en su velocidad de liberacion conforme pasa el tiempo. En

este tipo de liberacion el mecanismo dominante es por difusion.
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Tabla 5. Resultados de los exponentes de difusion “n” de acuerdo al modelo de Peppas.

Sistema | Exponente de difusién “n” | Coeficiente de correlacion
2 0.59 0.998
3 0.59 0.950
4 0.52 0.998
5 0.44 0.987

Los perfiles de liberacién de la carbamazepina in vitro a partir de las membranas
biodegradables porosas con formacion de pelicula de nanoparticulas también se
analizaron de acuerdo al modelo de Higuchi:

Mi e

oa

en donde M; es la cantidad de farmaco liberada a un tiempo t, M, es la cantidad
maxima liberada, k es una constante y t el tiempo. Este modelo se basa en
estudiar la velocidad de liberacion de farmacos a partir de sistemas matriciales
(Washington, 1990). Los valores de los coeficientes de correlacion obtenidos en
este trabajo (tabla 6) son cercanos a la unidad, lo que indica que los datos se
ajustaron al modelo propuesto por Higuchi y, de esta manera, se puede inferir que
las membranas biodegradables porosas con formaciébn de pelicula de
nanoparticulas son sistemas matriciales en donde el farmaco se encuentra

disperso homogéneamente en todo el sistema matricial.
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Tabla 6. Constantes de velocidad de liberacion de la carbamazepina de acuerdo al

modelo de Higuchi.

Sistema | Ky (ug/min)Y? | Coeficiente de correlacion
2 0.0879 0.9955
3 62.908 0.9650
4 3.1792 0.9738
5 1.27 0.968

En la figura 21 se muestra el grafico de acuerdo al modelo de Higuchi en el que se
grafica la cantidad de carbamazepina liberada de los diferentes sistemas en

funcién de la raiz cuadrada del tiempo.
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Figura 21. Modelo de Higuchi aplicado a la liberacién de carbamazepina a partir de

membranas biodegradables porosas con infiltracion de nanoparticulas. Sistema 2 ();

sistema 3 (m); sistema 4 (A); sistema 5 (e).
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Es importante destacar, que la tecnologia propuesta en el presente estudio de
ensamblar nanoparticulas dentro de un sistema poroso, es pionera en la
formulacién de sistemas de liberacion controlada de farmacos, ademas de ser un
proceso noble para éstos, ya que se evita el contacto directo de farmacos con
disolventes organicos. Por otro lado, estos sistemas ofrecen la posibilidad de ser

administrados por diferentes vias.
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7.2 NANOPARTICULAS E IONTOFORESIS EN PIEL HUMANA

7.2.1 Determinaciones previas

Se valido el método analitico por cromatografia de liquidos de alta resolucién. Los
resultados mostraron que el limite de deteccion (LD) y de cuantificacién (LC) fue
de 140 ng/ml y 432 ng/ml, respectivamente a 285 nm. EL coeficiente de
determinacion (%) y variacién (C.V.) fue de 0.999 y 2.8 %, respectivamente (ver
anexo Il). También se demostré repetibilidad (n = 3) y reproducibilidad (3

diferentes dias).

7.2.2 Caracterizacion de nanoparticulas de Eudragit® RL 100 cargadas con

triclosan

Se prepararon nanoparticulas de Eudragit® RL 100 (metacrilato de aminoalquilo)
cargadas con triclosan por la técnica de emulsificacion-difusion por
desplazamiento del disolvente. Se analizé la morfologia de las nanoparticulas por
microscopia electronica de barrido, las cuales mostraron ser solidas y de forma
esférica. En la figura 22 se muestra una microfotografia representativa de las
nanoparticulas de Eudragit® RL 100.
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Figura 22. Microfotografia de nanoparticulas de Eudragit® RL 100 cargadas con triclosan.
Microscopia electrénica de barrido; barra = 10 um (fotografia tomada por el técnico
Rodolfo Robles).

El tamafio promedio de las nanoparticulas de Eudragit® RL 100 obtenidas
después de ser liofilizadas fue de 275.0 = 18.7 nm para todos los lotes
preparados, con un indice promedio de polidispersién de 0.32 + 0.07. El tamafio
de estas nanoparticulas al igual que las de PLGA (1:1), fueron antes y después de
ser liofilizadas muy semejantes de tamafo (ver tabla 7), lo que indica que el efecto
protector del alcohol polivinilico fue adecuado. De manera general, tanto las
nanoparticulas de PLGA (1:1) como las de Eudragit® RL 100, tuvieron un tamafio

promedio por debajo de los 300 nm.
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Tabla 7. Resultados de la prueba de resuspendibilidad de nanoparticulas de Eudragit®
RL 100.

Sistema Talla promedio (nm) I.P.
Antes de liofilizar 261.0+15.1 0.21 +£0.03
Después de liofilizar 275+ 18.7 nm 0.32 £ 0.07

En la figura 23 se muestra la distribucién del tamafio de las nanoparticulas de
Eudragit® RL 100 cargadas con triclosan, la cual proporciona una indicacion
cualitativa de la polidispersion la muestra.

W)

Intensit:

1 1 10 104 1000 10000

Size (d.nm)

Figura 23. Distribucién del tamafio de particula de nanoparticulas de Eudragit® RL 100

cargadas con triclosan.

Del grafico anterior, se observa una distribucion monodispersa de las
nanoparticulas de Eudragit® RL 100, lo que puede corroborarse con el indice de
polidispersion siendo este menor a 0.5, y sugiriendo que la mayor cantidad de
nanoparticulas tiene un tamafio promedio de 275 + 18.7 nm después de ser

liofilizadas.

El porcentaje de contenido de triclosan inicial fue del 31.03 % durante la
preparacion de las nanoparticulas. Cabe destacar que el porcentaje de triclosan
inicial fue elegido de acuerdo a estudios previos de calorimetria diferencial de
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barrido elaborados en el laboratorio por Dominguez-Delgado (2006), con los
cuales se sugirid que con este porcentaje, el triclosan se encontraba totalmente

encapsulado dentro de las nanoparticulas.

El porcentaje de triclosan encapsulado en las nanoparticulas de Eudragit® RL 100
y la eficiencia de encapsulamiento fueron de 62.0 £+ 1.7 y 68.0 £ 2.1 %,
respectivamente. Estos resultados demuestran que se esta encapsulando la
mayor parte del contenido de triclosan inicial, ademas de que es dificil tener

eficiencias mayores al 80 % en nanoparticulas poliméricas.

En lo que respecta al potencial zeta (Wz), éste se utiliza como un parametro
importante para caracterizar la interaccion electrostética entre las particulas en un
sistema disperso, por lo que la estabilidad fisica del sistema es determinada por el
balance entre las fuerzas repulsivas y atractivas dentro del sistema. De esta
manera, el potencial zeta es un buen indicador de la magnitud de la interaccion
repulsiva entre particulas coloidales y por lo tanto, un indicador de la estabilidad
de la suspension. El potencial zeta promedio determinado para todos los lotes
preparados de nanoparticulas de Eudragit® RL 100 después de la
ultracentrifugacion fue de 26 + 3.2 mV. Esta prueba se realiz6 por triplicado para
cada lote preparado. Esta medicion se realiz6 con la finalidad de conocer la
estabilidad de la suspension y conocer la carga de la superficie de las
nanoparticulas. El resultado del potencial zeta obtenido indica que la suspension
es estable, ya que valores absolutos de potenciales entre 30 y 60 son requeridos
para suspensiones estables, y valores absolutos de 60 a 100 se consideran
suspensiones con excelente estabilidad (Riddick, 1968). Por otra parte, el valor del
potencial zeta obtenido es un valor positivo, lo que indica que las nanoparticulas
presentan una carga positiva sobre su superficie. El catibn amonio presente en el
polimero metacrilato de aminoalquilo (Eudragit® RL 100), es el responsable de
conferir la carga positiva a la superficie de la nanoparticula. Estos resultados estan
de acuerdo con los reportados previamente por Zobel y cols. (1999), quienes
estudiaron el potencial zeta mediante el método de movilidad electroforética de

nanoparticulas a partir del polimero metacrilato de aminoalquilo. Por otro lado, no
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hubo diferencia significativa entre el potencial zeta del lote blanco y de las
nanoparticulas cargadas con triclosan, lo que se sugiere que el farmaco no fue
localizado sobre la superficie de las nanoparticulas, de lo contrario, el potencial

zeta podria haber disminuido ya que el triclosdn es un farmaco no ionico.

De acuerdo a estos resultados, la carga positiva sobre la superficie de las
nanoparticulas es un factor interesante, ya que favorece la atraccion de éstas

sobre la piel, la cual presenta una carga negativa al pH fisiolégico (~7.4).

7.2.3 Permeaciones por difusion pasiva

Los primeros estudios de permeacion por difusiébn pasiva e iontoforética se
realizaron empleando solucion de triclosan en el medio donador; posteriormente,
se realizaron las permeaciones por ambos métodos, empleando en el medio
donador la suspension de nanoparticulas de Eudragit® RL 100 cargadas con
triclosan. Como ya se habia mencionado anteriormente, el uso de nanoparticulas
cationicas se hizo con el objetivo de favorecer la atraccion entre la piel y las
nanoparticulas y, de esta manera, incrementar la penetracion y acumulaciéon del

principio activo dentro de la piel.

En la figura 24 se muestran las cantidades acumuladas de triclosan en la solucion

receptora en funcién del tiempo.
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Figura 24. Cantidades acumuladas de triclosan permeadas a través de piel humana por
difusion pasiva. (¢) solucion de triclosan en el compartimento donador (2,500 pg/ml); (A)

suspension de nanoparticulas en el compartimento donador (2,500 pg/ml).

El flujo (Js), el coeficiente de permeacion (Kp), la cantidad acumulada al finalizar la
experimentacion en la solucion receptora y la cantidad de triclosan retenida en la

piel después de finalizar la experimentacion, se muestran en la tabla 8.

Tabla 8. Datos obtenidos de permeaciones de triclosan por difusion pasiva a través de

piel humana.
Cantidad total Cantidad
Js Kp .
. 5 permeada retenida en la
Sistema (ug/cm?h) ) (cm/h) : >
(Hg/cm?) piel (ng/cm?)
Solucion de triclosan |4 4 4+ g 07 31+26 0.00033 | 312+091
(2,500 pg/mi)
Sistema nanoparticulado | ¢ + 9,08 19+2.3 0.00024 | 2,676+ 312
(2,500 pg/ml)
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De acuerdo con los resultados mostrados en la tabla 8, el flujo de triclosan a
través de la piel y la cantidad total acumulada de éste en el medio receptor al
finalizar las 32 horas de experimentacion, usando como medio donador la solucion
de triclosan, fueron de 1.1 + 0.07 pg/cm?hy 31 + 2.6 pg/cm?, respectivamente. El
flujo de triclosan a través de la piel y la cantidad acumulada del mismo en el medio
receptor al finalizar las 32 horas de experimentacion, usando como medio donador
el sistema nanoparticulado, fueron de 0.6 + 0.08 ug/cm?h y 19 + 2.3 pg/cm?
respectivamente. Por lo tanto, los datos obtenidos indican que la cantidad
acumulada de triclosan administrando solucién de éste, penetr6 a traves de la piel
1.8 veces mas hacia el medio receptor que el farmaco encapsulado en las
nanoparticulas, lo que confirma que las nanoparticulas no facilitan la penetraciéon
transdérmica a través de la piel. Estos resultados coinciden con los estudios
previamente reportados por Alvarez-Roman y cols. (2004b), quienes estudiaron el
uso de nanoparticulas de poliestireno como acarreadores de farmacos para
mejorar la residencia del farmaco en la piel sin incrementar el transporte

transdérmico.

Schaefer y cols. (1990) demostraron que microparticulas con un diametro de 3 a
10 um lograron penetrar a través de los foliculos pilosos quedando distribuidas
aleatoriamente dentro de éstos, mientras que particulas con un tamafio mayor a
10 pum permanecieron sobre la superficie de la piel. Ademas, Rolland y cols.
(1993) describieron que a través del empleo de nanoparticulas de PLGA (< 5 um
de diametro) como acarreadores de farmacos, se logré vectorizar las estructuras
pilosebaceas, las cuales fueron visualizadas dentro de éstas en piel de raton y en
piel humana después de 35 minutos por difusidbn pasiva (ver figura 25). De
acuerdo a los estudios reportados previamente por otros autores, se sugiere que
las nanoparticulas obtenidas en el presente trabajo quedaron distribuidas dentro
de los foliculos pilosos (via folicular) debido a su tamafio (~300 nm).

Por otro lado, los resultados obtenidos sobre la cantidad de triclosan retenida en la
piel después de concluir la experimentacion usando en el compartimento donador

la solucién de triclosan, fue de 312 + 91 pg/cm?, mientras que usando el sistema
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nanoparticulado, la cantidad de triclosan retenida en la piel fue de 2,676 + 312

ng/cm?.

Tal y como se esperaba, la cantidad de triclosan retenida en la piel usando
nanoparticulas poliméricas cationicas se incrementé 8.5 veces mas respecto al
uso de triclosan en solucién. Este comportamiento puede ser explicado debido a
que el farmaco quedd encapsulado dentro de las nanoparticulas actuando éstas
como un reservorio. La liberacion del farmaco pudo deberse a la penetracion del
medio de disolucién dentro de las nanoparticulas, debido a la alta permeabilidad
gue presenta el Eudragit ® RL 100 por la presencia de grupos amonio en su
estructura (Haznedar et al., 2004). Consecutivamente a la penetracién del medio,
el farmaco se disolvié y difundio hacia el exterior del sistema; cabe mencionar que
el Eudragit® RL 100 pudo haber sufrido un hinchamiento al contacto con el medio
de disolucién, debido a que este material tiende a hincharse al contacto con

medios acuosos.

De Jalén y cols. (2001) y Santoyo y cols. (2002), reportaron que microparticulas de
acido polilactico-co-glicélico cargadas con un agente antiviral, incrementaron la
retencion del farmaco en la epidermis y disminuyeron su penetracion a traves de la
piel; sin embargo, el incremento del farmaco en la epidermis no fue muy

significativo.

Shim y cols. (2004) reportaron que nanoparticulas poliméricas fueron absorbidas
por una penetracion folicular a través de los apéndices (foliculos pilosos y
glandulas sebéaceas). Esto puede ser debido a que las nanoparticulas son
demasiado grandes para permear directamente a través del estrato corneo (Barry,
2002).

De manera general, los estudios reportados con nanoparticulas lipidicas (Jenning
et al., 2000, Chen et al., 2006, Liu et al., 2007, Fang et al., 2008, Puglia et al.,
2008) o poliméricas (Rolland et al., 1993, De Jalon et al., 2001, Santoyo et al.,
2002, Shim et al., 2004, Alvarez-Roman et al., 2004b, Sheihet et al., 2008), han

mostrado la peculiaridad de reducir la permeaciéon a través de la piel (liberacién
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transdérmica), incrementando la penetracion dentro de las capas de la piel
(liberacion dérmica) formando un reservorio disponible para prolongar el tiempo de

residencia del farmaco dentro de ésta.

Sin embargo, la penetracion de nanoparticulas poliméricas ha sido menos
investigada que las nanoparticulas lipidicas, e incluso que los liposomas. Por otra
parte, los autores han reportado el efecto de las nanoparticulas en general como
acarreadores de farmacos a través de la piel presentando una carga negativa
sobre su superficie, a pesar de que la piel presenta una carga negativa debido a la
presencia de residuos de proteina cargadas negativamente; de esta manera, lo
anterior pudiera dejar ver que el sistema de liberacion con una carga negativa
podria ser excluido de la piel resultando una pobre penetracion del sistema dentro
de ella. Para este fin, en el presente trabajo se mostr6 que el uso de
nanoparticulas con carga positiva, increment6 significativamente la retencién del
farmaco en la piel disminuyendo la permeacién transdérmica del farmaco a través

de ésta y asi concentrar la mayor cantidad de principio activo en la piel.

Los resultados obtenidos en el presente trabajo son de gran interés para
tratamientos con patologias relacionadas con las estructuras pilosebaceas como el

acné, en donde se desea que el farmaco actue a nivel local (liberacién dérmica).
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Figura 25. Nivel de penetracién de particulas de acuerdo a su tamafio a través de los

foliculos pilosos de la piel (Lieb et al., 1997).

La concentracion minima inhibitoria (CMI) de triclosan reportada previamente por
Lee y cols. (2003) para combatir la bacteria Propionibacterium acnes causante del
acné, es de 7.8 ppm. La cantidad de triclosan retenida en la piel usando
nanoparticulas catiénicas por difusiéon pasiva en el presente trabajo, fue de 77.49
ppm, asumiendo que el triclosdn es un farmaco no toxico ademas de ser
biocompatible con la piel. Por lo tanto, los resultados obtenidos en este trabajo
acerca del uso de nanoparticulas catidnicas cargadas con triclosan son una

interesante alternativa para mejorar significativamente el tratamiento del acné
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incrementando la penetracion y residencia del farmaco dentro de la piel y, de esta

manera, lograr un efecto local.

Por otro lado, es interesante notar que de acuerdo con la cantidad permeada de
triclosan a través de la piel en funcion del tiempo por difusion pasiva, usando en el
compartimento donador triclosan en solucion, el tiempo de latencia (tiag) fue mayor
comparado con el tiempo de latencia determinado usando nanoparticulas, este
efecto se puede observar en la figura 24. Este comportamiento pudo deberse a
que el transporte de triclosan en solucion por difusion pasiva ocurri6 como
transporte facilitado a lo largo de un gradiente de concentracion; sin embargo, las
nanoparticulas catiénicas debido a su alto grado de atraccion con la piel, fueron
depositadas dentro de los apéndices de la piel debido a su tamafio, disminuyendo

el gradiente de concentracion y, simultaneamente, disminuyendo el tiag.

Ademas, Scheuplein (1972) sugirié que el transporte a través de los apéndices de
la piel es mas rapido que el transporte transcelular, por lo que el tiempo de
latencia por via transcelular es mayor que por via folicular. En la figura 26 se
observa el gréfico descrito por Scheuplein sobre la cantidad de material penetrado
a través de la piel en funcion del tiempo. En el grafico 26 se puede observar
claramente que cuando la ruta del material es por via folicular, la penetracion es
mucho mas répida presentando un tiempo de latencia casi nulo, sin embargo,
cuando la ruta del material es por via transcelular, el transporte es mas lento
presentando un tiempo de latencia mucho mayor. De lo anterior, se puede
confirmar que en lo que respecta al presente trabajo, las nanoparticulas
poliméricas penetraron a través de la piel por via folicular, ya que presentaron un
tiempo de latencia casi nulo; sin embargo, la penetracion de triclosan a través de
la piel pudo ser por via transcelular, ya que present6é un tiempo de latencia mucho
mayor. Este comportamiento puede ser debido al tamafio, ya que las
nanoparticulas no podrian permear el estrato cérneo debido a éste, por lo que
penetraron a través de los apéndices de la piel (foliculos pilosos y glandulas
sebaceas); con respecto al triclosdn en solucion, éste tiene un peso molecular

pequefio, por lo que puede permear el estrato cérneo. También se observa en la
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figura 26 que después de cierto tiempo de penetracion del material, la via
dominate es la transcelular, dejando atras la via folicular, y observando la figura
24, se puede apreciar este mismo efecto comparando los dos sistemas por
difusién pasiva en el presente estudio, por lo que se sugiere que este efecto es
debido a que por via folicular, el material se queda retenido dentro de los foliculos,
sin embargo, por via transcelular, el material tiende a permear a través de la piel.
Este efecto también se puede corroborar con los resultados obtenidos sobre la
cantidad total permeada de triclosan (tabla 8) a través de la piel, ya que usando
triclosan en solucién, la cantidad total permeada es mayor en comparacion con el
sistema nanoparticulado, el cual pudo haber quedado retenido en los foliculos de

la piel.

Foliculos dominante Estrato corneo

dominante

Penetracion a traves
del estrato cdrneo

Cantidad de material penetrado

Penetracion a través
de los foliculas

Tiempo

Figura 26. Vias dominantes de penetracién a través de la piel en funcién del tiempo
(Scheuplein, 1972).
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7.2.4 Permeaciones iontoforéticas

Para nuestro conocimiento, todavia no se han reportado estudios sobre la
combinacion del uso de nanoparticulas poliméricas cationicas a través de piel
mediante el uso de iontoforesis para estudiar el comportamiento de liberaciéon

dérmica y transdérmica de farmacos.

Los resultados de los estudios iontoforéticos sobre la cantidad acumulada de
triclosan en la solucién receptora en funcion del tiempo se muestran en la figura
27.
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Figura 27. Cantidades acumuladas permeadas de triclosan a través de piel humana por
iontoforesis empleando diferentes concentraciones de triclosan. (¢) solucién de triclosan
en el compartimento donador (2,500 pg/ml); suspensién de nanoparticulas en el
compartimento donador: (*) 1,500 pg/ml; (A) 2,500 pug/ml; (e) 4,000 pg/mil.
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El flujo (Js), el coeficiente de permeacion (Kp), la cantidad acumulada al finalizar la
experimentacion en la solucion receptora (32 h) y la cantidad de triclosan retenida

en la piel después de finalizar la experimentacion, se muestran en la tabla 9.

Tabla 9. Datos obtenidos de permeaciones de triclosan con iontoforesis a través de piel

humana.
Cantidad total Cantidad
. Js Kp .
Sistema (ug/cm?h) permeada (cm/h) retenida en la
" (hglem?) piel (ug/cm?)
Solucion de triclosan | g 5, 5 4 767 +27.2 0.0114 | 701+ 154
(2,500 pg/ml) T T ' B
Sistema nanoparticulado
+ + +
(1,500 pg/mi) 2.4+0.12 76 £5.1 0.0016 974 £ 374
Sistema nanoparticulado
+ + +
(2,500 piimi) 2.7+0.17 83+6.2 0.001 989 + 15.3
Sistema nanoparticulado
3.1+0.7 100 £12.2 0.0008 1,010 + 172
(4,000 pg/ml)

Los primeros experimentos iontoforéticos fueron realizados usando solucion de
triclosan en el compartimento donador (2,500 pg/ml). El flujo de triclosan a través
de la piel (Js), el coeficiente de permeacion (Kp) y la cantidad permeada
acumulada de triclosan fueron de 28.6 + 2.1 pg/cm?h, 0.0114 cm/h y 767 + 56.3
ng/cm?, respectivamente. El flujo fue incrementado 26 veces mas con respecto a
la difusion pasiva debido a la aplicacion de una corriente eléctrica. En este caso, el
mecanismo de transporte del farmaco fue por electroésmosis, que es el flujo
convectivo del medio con direccion del anodo hacia el catodo como un resultado

de la carga negativa de la piel al pH fisioldgico.

Para los estudios usando suspension de nanoparticulas poliméricas catidnicas,
tres niveles de concentracion de triclosan fueron evaluados: 1,500, 2,500 y 4,000
pug/ml. De acuerdo a los andlisis estadisticos (andlisis de varianza, ANOVA), los
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resultados del flujo no fueron significativamente diferentes respecto a la
concentracion de triclosan. En este caso, el mecanismo de transporte del farmaco
fue por electrorepulsion, en el cual las nanoparticulas cargadas positivamente
fueron repelidas del electrodo con la misma carga, el anodo: Ag. Ademas, la piel,
siendo cargada negativamente al pH fisiolégico, actu6 como una membrana
permeoselectiva a cationes, favoreciendo el movimiento de cationes a través de la
piel, en este caso las nanoparticulas catidnicas. La electroésmosis constituye un
mecanismo de transporte de segundo orden cuando el nimero de transporte del
ion de interés es alto, por ejemplo, cuando domina la electrorepulsion como es el

caso en el presente trabajo.

Por otro lado, la cantidad retenida de triclosan dentro de la piel usando solucion de
triclosan en el compartimento donador fue de 232 + 111 pg/cm?®. Las cantidades
de triclosan retenidas dentro de la piel usando suspensién de nanoparticulas en el
compartimento donador fueron de 974 + 374, 989 + 15.3 y 1010 + 172 pg/cm?,
respectivamente, para cada nivel de concentracion de triclosan (1,500, 2,500 y
4,000 pg/ml). De acuerdo a los andlisis estadisticos (andlisis de varianza,
ANOVA), las cantidades de triclosdn retenidas dentro de la piel no fueron
significativamente diferentes. Kalia y cols. (2004) sugieren que simplemente
incrementando la cantidad de farmaco en la formulacion podria no incrementar el

numero de moléculas en la membrana.

La cantidad de triclosan retenida dentro de la piel usando en el compartimento
donador nanoparticulas catiénicas (2,500 pug/ml de triclosan), fue 1.4 veces mayor
gue usando solucién de triclosan a la misma concentracién. Esto puede deberse a
que las nanoparticulas catiénicas quedaron retenidas en los foliculos de la piel,
actuando éstas como un reservorio para el farmaco; posteriormente, la liberacion
del farmaco fue precedida por la penetracion del medio de disolucion dentro de las
nanoparticulas debido a la alta permeabilidad que presenta el polimero (Eudragit®
RL 100) como se menciond anteriormente. Ademas, la permanencia de las
nanoparticulas dentro de la piel podria también deberse a la alta atraccion entre

las nanoparticulas poliméricas (carga positiva) y la piel (carga negativa). Por otra
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parte, la aplicacion de la corriente eléctrica sobre el triclosan en solucién, mejoré
significativamente el transporte transdérmico del farmaco a través de la piel,

disminuyendo su permanencia dentro ésta.

Los resultados del presente estudio mostraron que la iontoforesis incremento
significativamente (26 veces) el flujo transdérmico del triclosdn comparado por
difusion pasiva empleando solucién de triclosan en el compartimento donador.
Utilizando nanoparticulas cationicas, el flujo del triclosan se incremento 4.5 veces
en comparacion por difusién pasiva usando la misma concentracién de triclosan.
Sin embargo, el incremento de la cantidad de triclosan retenido dentro de la piel,
fue mayor aplicando nanoparticulas catidnicas por difusion pasiva (8.5 veces mas

gue usando solucion de triclosan).

Estos resultados sugieren que las nanoparticulas cationicas por difusion pasiva
son una interesante alternativa para mejorar tratamientos dérmicos, o bien,
tratamientos relacionados con las estructuras pilosebaceas tales como el acné.
Por otro lado, la iontoforesis favorece significativamente el transporte transdérmico

de farmacos a través de la piel, pero no la retencién de éstos en la piel.
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8. CONCLUSIONES

Se lograron disefiar y evaluar nuevos sistemas de liberacion de farmacos a partir
de dispersiones nanoparticuladas: (i) nanoparticulas infiltradas en un soporte

polimérico biodegradable vy, (ii) nanoparticulas e iontoforesis en piel humana.

i) NANOPARTICULAS INFILTRADAS EN UN SOPORTE POLIMERICO

a) La infiltracion de nanoparticulas sobre la superficie de las membranas
biodegradables porosas, permitié controlar la velocidad de liberacién del
farmaco modelo. Esto debido a la formacién de una pelicula oclusiva cuyas
propiedades son dependientes de la cantidad de nanoparticulas
adsorbidas.

b) La tecnologia propuesta en el presente estudio de ensamblar
nanoparticulas dentro de un sistema poroso, es pionera en la formulacion
de sistemas de liberacion controlada de farmacos, ademas de ser un
proceso noble para éstos, ya que evita el contacto directo de farmacos con
disolventes organicos. De esta manera, esta tecnologia tiene un enorme
potencial para formular sistemas biodegradables de liberacion controlada
con moléculas sensibles como péptidos, proteinas, DNA, RNA, anticuerpos

monoclonales, etc.

c) Los sistemas propuestos en el presente estudio, ofrecen la posibilidad de
ser administrados por diferentes vias, lo que los hace sistemas
polifuncionales, generando una nueva opcion en la industria farmaceéutica,
ya que es la primera propuesta de formular un sistema biodegradable en
medios acuosos, ademas de controlar la velocidad de liberacion del
principio activo.
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i) NANOPARTICULAS E IONTOFORESIS EN PIEL HUMANA

a) La cantidad de triclosan retenida en piel humana con el uso de
nanoparticulas cationicas por difusion pasiva, se incrementd 8.5 veces mas

que con el uso del farmaco en solucion.

b) La combinacion de iontoforesis con nanoparticulas catidnicas incremento
1.4 veces mas la residencia del triclosan en piel humana que con el uso del

farmaco en solucion.

c) Los resultados obtenidos en el presente trabajo acerca del uso de
nanoparticulas catidénicas cargadas con triclosan por difusion pasiva,
podrian mejorar significativamente el tratamiento para el acné y otros
tratamientos dérmicos, incrementando la penetracion y la residencia del

farmaco dentro de la piel y, de esta manera, lograr un efecto local.
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10. ANEXOS

Anexo |. Estructura quimicay generalidades de los materiales empleados

1.- Carbamazepina

» Formula condensada: C;5H12N20

= Peso Molecular: 236.3 g/mol

= Descripcion: Cristales blancos o ligeramente amarillos.

= Punto de fusion: 189-193° C

= Logaritmo negativo de la constante de disociacion acida: pKa 7.0
» Coeficiente de particion (log P): octanol/agua 2.45

»= Rango terapéutico: 4-12 mg/L.

2. Triclosan

Cl OH

cl Cl
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» Formula condensada: C;,H;Cl;0;

= Peso Molecular: 289.5 g/mol

= Descripcion: Cristales blancos.

= Punto de fusion: 54-57° C

= Logaritmo negativo de la constante de disociacion acida: pKa 7.9

= Coeficiente de particion (log P): octanol/agua 4.8

3. Eudragit ®RL 100

. R
C0oo0-Alquilo R=-CO-OCH,-CH,N*(CH3)sCl

= Nombre quimico: Copolimero de metacrilato de aminoalquilo.

= Composicién quimica: Copolimero de acido acrilico y acido metacrilico con
un bajo contenido de sales de amonio.

= Descripcion: Granulos blancos

= Solubilidad: En metanol, etanol, alcohol isopropilico conteniendo pequefias
cantidades de agua o acetona, acetato de etilo y cloruro de metileno,
mezclas de solventes de aproximadamente partes iguales de
acetona/alcohol isopropilico y alcohol isopropilico/cloruro de metileno.

» Permeabilidad: Altamente permeable, independiente del pH.

= Aplicaciones principales: Formulaciones de liberacion prolongada.
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4. PLGA 11

= Descripcion: Granulos blanco

= Nombre quimico: Acido poli(D,L-lactico-co-glicélico)

= Olor: inodoro

= Composicion: 48:52 a 52:48 fraccion mol (D, L-lactico:glicélico)

= Mondmero residual: max. 0.5 %D,L-lactico; max. 0.5 % glicdlico

» Solvente residual: max. 0.1 % acetona; max. 0.089 % tolueno; méx. 0.1 %
total

= [ndice de acidez: min. 6 mgKOH/g

5. Mowiol® 4-88

CH——CH,——CH——CH,

= Nombre quimico: Alcohol polivinilico

= Peso molecular: 26,000 g/mol

= Descripcion: polvo blanco inodoro

» Solubilidad: soluble en agua

= Densidad: 1.25 — 1.31 g/cm?®

» Usos: Fabricacion de adhesivos y surfactante.
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Anexo Il. Espectros de absorcidén y curvas de calibracion de carbamazepina

y triclosan.

1. Espectro de absorcion de carbamazepina en medio acuoso.
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2. Curva de calibracion de carbamazepina a 285 nm.
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a) Resumen del analisis estadistico

Regresion lineal

ANEXOS

r 0.9996
r? 0.9993
r? ajustado 0.9993
C.V. 1.80%
Observaciones 24
b) ANADEVA
g.l. SC CM F P-value
Regresion 1 8.137908431  8.137908431 34911.4276 1.0397E-36
Residuos 22 0.005128234 0.000233102
Total 23 8.143036665
c) Pruebas estadisticas a los coeficientes
Coeficientes t P-value
Intercepto 0.0236  3.436011352 0.002359359
Pendiente 0.050827778 186.8459997 1.03972E-36
3. Espectro de absorcidn de triclosan.
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4. Curva de triclosan a 285 nm por HPLC UV.
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a) Resumen del analisis estadistico

Regresion lineal

100 120 140 160 180 200 220

Concentracion de triclosan (pg/ml)

r 0.9999797
r? 0.9999594
r’ ajustado  0.99995627
C.V. 2.80%
Observaciones 15
b) ANADEVA
g.l. F P-value
Regresion 1 1.5438E+15 1.5438E+15 320168.959 6.197E-30
Residuos 13 6.2684E+10 4821861858
Total 14 1.5439E+15

c) Pruebas estadisticas a los coeficientes

Coeficientes

Intercepto 46667.6433 2.25927242 0.04168725
pendiente 121059766 565.834745

6.197E-30
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ANEXO lll. Diametros de poros de las membranas biodegradables.

Diametro (um)

Poros | longitudinal tralzi\é?)rsal Poros | longitudinal trargz\éf)r sl Poros | longitudinal trar(mi\és)rsal
1 49.3 58.8 35 43.2 48.9 69 40.7 46.3
2 53.1 47.2 36 48.6 50.1 70 41.1 48.6
3 39.5 43.1 37 39.7 44.1 71 31.9 39.5
4 45.1 42 38 46.5 39.4 72 38.3 34.5
5 52.3 45.3 39 30.1 38.3 73 43.1 49.1
6 56.7 59.7 40 51.2 59.9 74 35.7 31.9
7 40.9 50.1 41 38.8 48.8 75 54.1 57.3
8 40.2 51.9 42 56.4 58.8 76 50.2 54.7
9 61.1 64.3 43 49.9 45.2 77 55.1 59.2
10 53.4 56.4 44 43 48.2 78 49.1 53.1
11 46.8 55.7 45 23.1 30.1 79 37.8 40.1
12 38.7 33.8 46 22.6 27.7 80 36.9 42.4
13 42.5 49.4 47 16.9 27.4 81 45.8 51.1
14 45.2 53.4 48 27.1 38.4 82 23.3 30.1
15 27.3 34.6 49 42.7 49.6 83 36.9 42.1
16 53.2 55.3 50 30.5 35.5 84 51.2 55.6
17 34.8 44.1 51 32.1 38.6 85 48.1 50.6
18 35.8 38.4 52 45.6 43.8 86 47.2 44.3
19 47.4 53.2 53 26.3 34.6 87 36.9 43.3
20 43.4 50.5 54 52.9 55.2 88 28.9 37.1
21 44.5 56.1 55 55.1 51.7 89 45.6 49.3
22 37.1 36.1 56 29.3 34.2 90 27.3 36.1
23 39.3 48.6 57 33.5 35.9 91 36.1 33.7
24 43.1 51.1 58 42.8 44.5 92 48.2 55.9
25 34.6 42.7 59 47.8 49 93 58.5 55.9
26 38.7 43.7 60 45.1 48.1 94 54.1 48.1
27 55.2 61.1 61 51.4 50.1 95 49.3 57.1
28 43.8 50.5 62 35.2 37.7 96 38.3 36.1
29 40.1 47.2 63 56.1 53.6 97 52.6 57.9
30 43.1 53.5 64 38.7 42.1 98 49.5 55.4
31 54.4 45.9 65 33.1 38.2 99 43.2 50.1
32 36.7 59.3 66 43.9 45.7 100 54.9 59.9
33 447 53.7 67 37.1 43.8
34 45.1 54.9 68 29.2 32.7

Promedio = 42.425 46.679
de.= 9.16 8.59
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ANEXOS

ANEXO IV. Resultados de las cantidades permeadas in vitro por difusiéon

pasiva analizadas por HPLC UV.

a) Solucion de triclosan (2,500 pg/ml), n =4

Tiempo (h) Triclosé;n

(pg/cm?)
2 0.048 £ 0.005
4 0.237 £ 0.031
6 0.735+0.223
8 1.637 + 0.352
24 20.656 +1.721
26 23.021 £ 1.845
28 25474 +2.132
30 27.743 £1.652
32 30.818 + 2.631

b) Suspensién de nanoparticulas (2,500 pg de triclosan/ml), n=4.

Tiempo (h) T(ﬂé:}g;%;]

2 0.433 £0.01
4 1.351 £0.35
6 2.717 £0.65
8 4.45+1.31

24 16.131 £1.99
26 17.416 £2.01
28 18.23 +2.34
30 18.695 +2.33
32 19.324 £+ 2.34
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ANEXOS

ANEXO V. Resultados de las cantidades permeadas in vitro con iontoforesis
analizadas por HPLC UV.

a) Solucion de triclosan (2,500 pg/ml), n=4.

Tiempo (h) | Triclosan (ug/cm?
1 4,963 +1.10
2 7.044 +1.54
3 13.77 + 3.43
4 27.678 +4.62
5 48.01 +5.04
6 65.52 + 8.26
7 78.434 +5.62
8 93.259 + 8.63

24 589.78 + 30.45
26 642.994 + 32.31
28 677.826 + 40.98
30 719.598 + 34.41
32 767.422 +27.18

b) Suspensién de nanoparticulas (1,500, 2,500 y 4,000 ug de triclosan/ml), n=4.

Tiempo Triclosan (ug/cm?)

(h) 1,500 2,500 4,000

1 3.116 +0.12 2.487 +0.83 0.456 +0.05
2 3.201 £0.27 4,131 +0.56 2.296 +0.32
3 4.596 +0.94 6.785 + 0.96 4.465 +1.94
4 6.226 +1.20 9.216 +2.63 5.631 +1.85
5 7.924 +1.30 12.256 +1.95 7.897 +2.01
6 9.793 +1.31 15.117 + 2.63 11.244 + 4.62
7 12.671+2.18 | 18.152+0.80 | 13.181 +5.01
8 16.259 +1.75 | 21.013 +4.48 17.745 + 6.94
24 51.935+2.68 | 63.765+7.32 | 60.695 +14.08
26 56.753 £3.75 | 68.519+9.59 | 68.772 +15.54
28 63.271 £455 | 73.261 +3.07 | 79.667 +12.71
30 69.549 +5.18 | 78.829 +5.90 | 91.705 + 10.81
32 76.019 £5.12 | 82.925+6.24 | 99.843 +12.24
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Abstract

The aim of this work was to evaluate the passive and iontophoretic permeation of triclosan
through human skin using a triclosan solution and triclosan-loaded cationic nanospheres in
order to determine which of the two strategies is more effective in allowing triclosan to
accumulate in the skin. Triclosan-loaded nanospheres were prepared by the emulsification-
solvent displacement technique using aminoalkyl methacrylate (Eudragit RL® 100) as a
polymer. Nanospheres of 261.0 + 15.1 nm with a positive surface charge (¥Yz = +26.0 £ 3.2
mV) were obtained. Drug loading and entrapment efficiency were 62.0 £ 1.7 and 68.0 +
2.1%, respectively. Results demonstrated that the accumulation of triclosan in the skin was
significantly greater (8.5 times) when cationic nanospheres were administered by passive
diffusion than when the solution was employed. The amount of triclosan retained within the
skin when the cationic nanospheres were administered by iontophoresis was 3.1-fold
greater than when the solution was administered by passive diffusion. lontophoresis proved
to be effective in enhancing the passage of triclosan in solution throughout the skin,
whereas the triclosan nanospheres achieved a local effect by forming a depot within the
skin.

Keywords: triclosan, nanospheres, passive diffusion, iontophoresis, dermal delivery.



1. Introduction

Dermal and transdermal routes offer a viable non-invasive alternative for the administration
and delivery of therapeutic agents that avoids the hepatic first-pass effect. Dermal delivery
consists of localizing a drug within the skin in order to achieve a local effect, and has the
advantage of localizing high concentrations of drug at the site of action and reducing the
systemic drug levels and, therefore, associated side effects (Honeywell-Nguyen, 2005). On
the other hand, transdermal delivery aims to increase the penetration of a drug throughout
the skin when a systemic effect is desired (Carafa, 2002). Nevertheless, the composition
and architecture of the stratum corneum is a formidable barrier for the topical and
transdermal administration of therapeutic agents, which depends on a drug’s
physicochemical properties such as charge, polarity and molecular weight. Furthermore, at
pH ~7.0 the skin is negatively charged, and is, thus, permselective to cations (Burnette,
Ongpipattanakul, 1987).

Dermal drug delivery is desirable for the treatment of skin pathologies that are associated
with pilosebaceous structures (e.g., acne, skin inflammation, alopecia and other sebaceous
gland dysfunctions). Acne is an inflammatory disease of the sebaceous glands that induces
inflammation at the skin surface due to several factors including hormonal imbalance,
bacterial infection, stress, diet and use of cosmetics (Park, 2004). One such bacterial
infection is Propionibacterium acnes, which is a microorganism that is frequently found on
the surface of skin (Marples, 1974) and is sensible to triclosan (5-chloro-(2,4-
dichlorophenoxy) phenol), a non-cationic, broad-spectrum antibacterial agent. This drug is
usually employed for the treatment of acne (Bhargava, Leonar, 1996).

Currently, polymeric nanoparticles are showing great potential as drug carriers for topical
administration, owing to what seems to be their targeting effect and controlled release
(Puglia, 2008). Additionally, polymers and colloidal particles are capable of targeting
follicles (Barry, 2001; Alvarez-Roman, 2004b). It has been demonstrated that particles with
a diameter smaller than 3 pm penetrate the annexes of the skin (sweat glands, sebaceous
glands and hair follicles) (Rolland, 1993). Moreover, with respect to the skin, nanoparticles
have been proposed as topical vehicles that are capable of extending the residence time of
sunscreen agents in the stratum corneum and targeting vitamin A to the upper layers of the
skin (Alvarez-Roman, 20044, b, c).

Cutaneous delivery can be improved by enhancement methods consisting of either a carrier
system (microemulsions, liposomes and colloidal polymeric suspensions) or physical or
chemical enhancers. Among the physical approaches used, iontophoresis appears to be a
suitable technique for improving the transdermal transport of drugs and even nanoparticles
through the application of a low-level electric current (<0.5 mA/cm?) (Kalia et al., 2004;
Turner, Guy 1998). The mechanisms by which iontophoresis enhances molecular transport



across the skin are: i) electrorepulsion, in which a charged ion is repelled from an electrode
with the same charge, ii) electroosmosis, the convective flow of solvent through a charged
pore that occurs in response to the preferential passage of counter ions when an electric
field is applied, and iii) current-induced skin permeability increment (Femenia-Font et al.,
2006). Thus, positively charged nanoparticles are thought to be the most appropriate for
iontophoresis, as they are forced to cross the skin by the electrorepulsion.

Until now, the application of polymeric nanoparticles and iontophoresis has been evaluated
separately. We decided to investigate their combined application with the ultimate objective
of enhancing (trans-) dermal drug transport as much as possible. Thus, the aim of this work
was to evaluate the in vitro passive and iontophoretic permeation of triclosan in solution
and cationic triclosan-loaded nanospheres in terms of the accumulation of this drug in the
skin.

2. Materials and methods
2.1 Materials

Triclosan was supplied by Multiquim, Mexico. Aminoalkyl methacrylate copolymer
(Eudragit RL 100 ®) was generously donated by Helm de México, S.A. de C.V. Poly(vinyl
alcohol) (PVAL, Mw 26,000) was purchased from Glomarza, Mexico. Methyl ethyl ketone
was provided by J.T. Baker, Mexico. HEPES was obtained from Sigma-Aldrich, Spain.
HPLC-grade Methanol was provided by Sharlau (Scharlab, Spain). 1,2-propanediol was
obtained from Prolabo (Spain). All other reagents were of analytical grade. Distilled water
was obtained from a RiOs Millipore® distiller, USA.

2.2 Nanosphere preparation

Triclosan-loaded nanospheres were prepared using the emulsification-diffusion by solvent
displacement technique. In short, the organic solvent (methyl ethyl ketone) and water were
mutually saturated for at least 20 min prior to use in order to ensure the thermodynamic
equilibrium of both liquids. 180 mg of triclosan and 400 mg of aminoalkyl methacrylate
were dissolved in 20 ml of water-saturated organic solvent, and this organic solution was
emulsified with 40 ml of an organic solvent-saturated aqueous solution of PVAL (5 % w/v)
using a stirrer (Heidolph RZR-1) at 2000 rpm for 10 min. Organic solvent was directly
eliminated from the system by vacuum steam distillation at 30 rpm and 40° C. Solvent
diffusion from the internal to the external phase induces polymer and drug aggregation,
leading to the formation of triclosan-loaded nanospheres. The nanosphere suspension was
centrifuged (Optima ® LE-80K, Beckman, USA) twice at 27000 rpm for 40 min.
Nanospheres were finally frozen at -40° C for 20 min and freeze-dried at 60x10 mbar
(Labconco ®, USA) for 24 h.



2.3 Scanning electron microscopy (SEM) studies

An aqueous dispersion of triclosan-nanospheres (0.2 mg/ml) was spread over a slab and
dried in a vacuum at room temperature. Nanospheres were coated with a thick gold layer
(~20 nm) (Fine Coat lon Sputter JFC-1100, JEOL, Japan) and their surface morphology
was then observed by SEM using a JSM-25 S Il scanning electron microscope (JEOL,
Japan).

2.4 Particle size analysis

The average size and the polydispersity index were determined by the laser light scattering
technique (Coulter N4 Plus, FL, USA). The laser light (He/Ne 10 mW) wavelength was
678 nm. Measurements were obtained over a 180 s period at a 90° fixed-angle and a
temperature of 25° C. The scattering intensity data were analyzed by a digital correlator
under a unimodal analysis mode. Dispersions were diluted with water to ensure that the
light scattering signal, as indicated by the particle counts per second, was within the
instrument’s sensitivity range. Measurements were performed in triplicate for all the
batches prepared.

2.5 Zeta potential analysis

The zeta potential of the triclosan-nanospheres suspension was measured by electrophoretic
mobility using a Laser Doppler Velocimetry (Zetasizer nano-series ZS, ZEN 3600, Malvern
Instruments, USA). The laser light (He/Ne 4.0 mW) wavelength was 633 nm.
Measurements were obtained during a 180 s period at a 17° fixed-angle and a temperature
of 20° C. Dispersions were diluted in bidistilled water. Measurements were performed in
triplicate for all the batches prepared.

2.6 Determination of drug loading and entrapment efficiency
Approximately 20 mg of lyophilized triclosan-nanospheres were dissolved in 5 ml of
ethanol. This suspension was then filtered in order to eliminate PVAL. The solution

obtained was analyzed by HPLC in order to determine the concentration of triclosan.

Drug loading and entrapment efficiency were calculated according to Leroux et al. (1995).
Determinations of drug loading were performed in triplicate for all the batches prepared.



2.7 Solubility studies

Mixtures of solutions of HEPES 25 mM and NaCl 30 mM pH 7.4 and propanediol in
different proportions (20:80, 30:70, 40:60, 50:50 and 60:40) were saturated with triclosan
by constant stirring at ambient temperature.

Once filtered and appropriately diluted, solutions were analyzed by HPLC for triclosan
concentration.

2.8 Skin permeation experiments
2.8.1 Preparation of skin

Human abdominal skin was obtained from surgical rejections. The skin was excised (500
pm thickness) with an Aesculap-Wagner electro-dermatome C. GA 176 (B. Braun Surgical
S.A., Barcelona, Spain). The pieces obtained were wrapped in aluminum film and stored in
the freezer at -20° C for a maximum period of fifteen days. For the assays, the samples
were thawed in isotonic solution and placed as a barrier between the donor and receptor
compartments of the diffusion cells.

2.8.2 Passive diffusion permeation

The passive and iontophoretic in vitro permeation studies were performed using Franz-type
vertical glass diffusion cells with an available area for diffusion of 0.6 cm?. The solution
used as receptor and employed to prepare the donor consisted of HEPES 25 mM containing
NaCl 30 mM pH 7.4 and propanediol (50:50 v/v). The receptor phase (4 ml) was constantly
stirred with a teflon-coated magnetic bar and maintained at 37 £ 0.5° C in a water bath
throughout the experiment. Either 1 ml of triclosan solution (2.5 mg/ml) or 1 ml of
nanosphere dispersion (equivalent to 2.5 mg of triclosan) was placed in the donor
compartment. During experiments (32 h), samples (400 ul of the receptor solution) were
collected every 2 h, at which point the receptor solution was replaced in order to maintain
sink conditions. Triclosan content was analyzed by high performance liquid
chromatography (HPLC).

2.8.3 lontophoretic permeation

The diffusion cells mentioned above were employed for the iontophoretic experiments. The
anode solution (150 Mm NaCl) was isolated from the donor (containing a 2.5 mg/ml
triclosan solution or nanospheres equivalent to 1.5, 2.5 or 4.0 mg of triclosan/ml) via a salt
bridge assembly (3 % agarose in 50 mM NaCl) to minimize the effect of competing ions
(Schuetz et al., 2005). The cathode was placed in the receptor compartment. The receptor



phase was constantly stirred with a teflon-coated magnetic bar and maintained at 37 + 0.5°
C in a water bath throughout the experiment. A constant current density of 0.5 mA/cm? was
applied for 8 h via Ag/AgCl electrodes connected to a Kepco BHK-MG 0-2000 V power
supply (Kepco, Inc. Flushing, NY, USA). After 8 h of iontophoresis, permeation assays
were continued for 32 h for passive diffusion. Samples were taken at different times to
characterize the iontophoretic period and subsequent passive diffusion. Triclosan content
was determined by HPLC.

Ag/AgCI electrodes were chosen because they do not alter pH (Kalia et al., 2004).

All the passive and iontophoretic permeation experiments were performed in quadruplicate.
Following this, skin samples were cut and immersed in the HPLC mobile phase (described
later) for 7 h and stirred constantly at ambient temperature to determine the amount of
triclosan retained in the skin. Samples were analyzed by HPLC.

2.9 HPLC assay

Analyses were performed using a reverse phase isocratic separation. A Supelcosil C-18
column (150 mm x 4.6 mm, 5 um particle size) Supelco®, France and a pre-filter of the
same particle size and characteristics were employed. The HPLC system consisted of an
isocratic pump (Waters 1515), a spectrophotometric detector (Waters 2487) set to 280 nm
and Breeze® software (Waters, Barcelona, Spain). The flow rate and injection volume were
1.0 ml/min and 150 pl, respectively. The mobile phase consisted of a methanol: phosphate
buffer 25 mM pH 6.0 (90:10). All the solvents were filtered (0.45 pum pore size nylon
membrane filter) and degassed prior to use. The column was equilibrated for 50 min. The
limits of quantification (LOQ) and detection (LOD) were 432 and 140 ng/ml, respectively.
Calibration curves were constructed within a range of 200 and 20000 ng/ml.

3. Results and discussion
Characterization of triclosan nanospheres

The emulsification-solvent displacement technique allowed the preparation of triclosan-
loaded cationic nanospheres of 261.0 + 15.1 nm with a low polydispersity index of 0.21 +
0.03 (n = 6). Scanning electron microscopy (SEM) confirmed spherical submicron
polymeric particles. A representative micrograph of nanospheres obtained by SEM is
shown in Fig. 1. The process efficiency was higher than 99.0 %. Drug loading and
entrapment efficiency were 62.0 + 1.7 and 68.0 + 2.1%, respectively. Zeta potential, (¥z)
measured after ultracentrifugation, was +26.0 + 3.2 mV for all batches, signifying a
positive surface charge on the particle and, thus, suggesting stability. In this way, zeta



potential is an important parameter for characterizing the electrostatic interaction between
particles in dispersed systems; the physical stability of the system is determined by the
balance between the repulsive and attractive forces. Hence, zeta potential is a good
indicator of the magnitude of the repulsive interaction between colloidal particles, and is,
therefore, an indicator of the stability of the system (an absolute value of ~30 mV is
required for stable suspensions) (Riddick, 1968). Polymer quaternary ammonium groups,
located on the surface of the particle, were responsible for the positive charge, a result that
is in agreement with those of a previous report by Zobel et al. (1999). Furthermore, there
was no difference between the zeta potential of unloaded and loaded nanospheres,
suggesting that the drug was not localized on the surface of the particles. In this situation, a
lowering of zeta potential would be expected due to the nonionic character of triclosan.

DSC thermograms of triclosan, polymer (aminoalkyl methacrylate), stabilizer (PVAL),
unloaded nanospheres and loaded nanospheres (triclosan content 31 %) have previously
been obtained in our laboratory (Dominguez-Delgado, 2006). The presence of drug crystals
in the nanospheres was not detected, suggesting that triclosan was molecularly dispersed in
the nanospheres. In the present study, similar data were obtained for the same triclosan
concentration.

Passive diffusion delivery

Cumulative amounts of triclosan in the receptor solution vs. time are plotted in Fig. 2. The
steady state flux (Js), permeation coefficient (Kp), cumulative amount after 32 h of
experiment and amount of triclosan retained within the skin after completion of the
permeation experiments are summarized in Table 1. In order to increase the penetration and
accumulation of triclosan within the skin, positively charged nanospheres were evaluated
with the aim of enhancing the attraction between the skin (negatively charged) and the
nanospheres (positively charged). As expected, the amount of triclosan that reached the
receptor compartment via the solution was 1.8 higher than that obtained via the loaded
nanospheres. These data confirm that nanospheres do not facilitate transdermal penetration
across human skin and are in accordance with those of the study of Alvarez-Romén et al.
(2004b, c), who studied the efficacy of polystyrene nanoparticles as carriers, with the aim
of improving drug residence in the skin without increasing transdermal transport. They
observed an increase in the amount of drug retained in the skin, as transdermal transport
through the porcine ear skin decreased due to the use of these carriers.

Schaefer et al. (1990) demonstrated that microparticles with a diameter of between 3 and 10
pum selectively penetrate the follicular ducts, whereas particles whose diameter is greater
than 10 pm remain on the skin surface and microspheres smaller than 3 pm are randomly
distributed into the hair follicles and stratum corneum. In view of the abovementioned
evidence, we can assume that the nanospheres prepared in this work (~300 nm) were



randomly distributed in the stratum corneum and the pilosebaceous structures due to their
size. Additionally, results reported by Rolland et al. (1993) have demonstrated the
possibility of targeting drugs to pilosebaceous units using poly(DL-lactic-co-glycolic acid)
microspheres as particulate carriers of defined size. They reported that PLGA microspheres
of < 5 pm in diameter were clearly visualized within pilosebaceous structures of full-
thickness hairless rat skin and human skin after 35 minutes of passive permeation, while
they did not observe penetration via the stratum corneum. As expected, in the present study,
the amount of triclosan retained in the skin when nanospheres were employed was 8.5
times that retained when the solution was used. According to our results and those of the
previously referred studies, this behavior can be explained by the fact that the drug remains
encapsulated within the nanospheres, which act as reservoir systems that distribute
themselves throughout the stratum corneum and pilosebaceous structures. The drug is
released when the dissolution medium penetrates the nanosphere, after which it diffuses
into the skin due to the high permeability of Eudragit RL®100 (a result of the presence of
quaternary ammonium groups in its structure) (Haznedar, Dortunc, 2004). This suggests
that the copolymer swells when it comes into contact with the skin’s fluids.

De Jalon et al. (2001) and Santoyo et al. (2002) showed that antiviral agent-loaded
microparticles of poly(DL-lactic-co-glycolic acid) increase drug retention in the epidermis
and undermine its penetration of the skin. Nevertheless, they found that the increase of drug
concentration in the epidermis was not significant.

Shim et al. (2004) reported that polymeric nanoparticles were absorbed by follicular
penetration of skin appendages such as hair follicles and sweat ducts, as they were too large
to permeate the stratum corneum directly (Barry, 2002). In this sense, it can be assumed
that the penetration of cationic nanospheres occurs via these skin appendages (follicular
pathway). This finding may be useful with respect to the treatment of pathologies
associated with pilosebaceous structures, such as acne.

In addition, both lipidic (Jenning et al., 2002; Liu et al., 2007; Fang et al., 2008; Sheihet et
al., 2008) and polymeric (Rolland et al., 1993; De Jalon et al., 2001; Santoyo et al., 2002;
Alvarez-Roman et al., 2004a; Shim et al., 2004; Sheihet et al., 2008) nanoparticles are
characterized by the peculiarity of reducing permeation (transdermal delivery) through the
skin while enhancing penetration (dermal delivery) of the skin layers by forming a
reservoir, which prolongs the residence time of the drug within the skin. However, skin
penetration of polymeric nanoparticles has been the focus of less research than that of
liposomes and solid lipid nanoparticles. Moreover, some authors have reported the effect of
negatively-charged nanoparticles (either lipidic or polymeric) as drug carriers for dermal
delivery, despite the fact that the surface of the skin contains negatively-charged residues of
proteins. It would be expected that a delivery system with a highly negative charge would
be strongly repelled by the skin, thereby resulting in poor permeation. In the present study,



it is noteworthy that the use of cationic polymeric nanospheres significantly increased drug
retention in the upper layer of the skin and decreased drug permeation through the skin.

The amount of triclosan retained in the skin using cationic nanospheres and passive
diffusion was 77.49 ppm. Interestingly, the minimum inhibitory concentration (MIC) of
triclosan against Propionibacterium acnes is 7.8 ppm (Lee et al., 2003). Given that
triclosan is a non-toxic drug and is biocompatibile with the skin, the results obtained here
with triclosan-loaded cationic nanospheres, which increased drug retention in the skin, may
be important in improving topical therapy.

On the other hand, it is remarkable to note that a reduction of the lag time (tig) Was
achieved with nanospheres, as shown in Fig. 2. This behavior may be due to the transport
of triclosan in solution by passive diffusion, which would have facilitated transport along
the concentration gradient. Nevertheless, cationic nanospheres, due to the high degree of
attraction between nanospheres (positively charged) and the skin (negatively charged) were
deposited in the stratum corneum, thereby decreasing the concentration gradient and
simultaneously decreasing the tjag.

lontophoretic delivery

To our knowledge, there are no reports of the combined use of cationic polymeric
nanospheres and iontophoresis for (trans-) dermal delivery. In this work, we studied the
transport of triclosan itself and triclosan-loaded cationic nanospheres through the skin using
iontophoresis. The cumulative amount of triclosan as a function of time in the receptor
solution is plotted in Fig. 3. Steady state flux (Js), permeation coefficient (Kp), cumulative
amount after 32 h of experiment and amount of triclosan retained in the skin are shown in
Table 1. The first iontophoretic experiments were carried out using a solution of triclosan in
the donor compartment (2.5 mg/ml). As shown, the flux was 26 times higher with respect
to passive diffusion due to the application of an electric current. In this case, the transport
mechanism of the drug was exclusively electroosmosis, which is the convective solvent
flow in the anode to cathode direction as a result of the skin’s net negative charge. For the
studies using a suspension of triclosan-loaded cationic nanospheres, three concentration
levels of triclosan were evaluated: 1.5, 2.5 and 4.0 mg/ml. According to the statistical
analysis of fluxes, there was not a significant difference (analysis of variance, ANOVA)
between these varying concentrations of triclosan. When a substance is positively charged,
and has low molecular weight, the main mechanism of transport during iontophoresis is
electrorepulsion, by which the positively-charged particles are repelled from an electrode
with the same charge (anode: Ag). Electrical mobility decreases with molecular weight,
and, as a consequence, the electroosmotic contribution becomes increasingly important for
larger molecules (Guy et al., 2000). Consequently, the transport mechanism of the



nanoparticles may be both electrorepulsion, and electroosmosis due to the size of the
particles.

On the other hand, the statistical analysis of the amounts of drug retained within the skin
using different concentrations of cationic nanosphere suspensions did not reveal significant
differences (analysis of variance, ANOVA). Simply increasing the amount of drug in the
formulation may not increase the number of molecules in the membrane (Kalia et al.,
2004). The amount of triclosan retained within the skin by iontophoresis was 4 times
greater using 2.5 mg/ml as the initial concentration in the donor compartment of cationic
nanospheres than when triclosan was in solution. This was probably a result of the
application of an electric current, which would have improved the penetration of the skin
by cationic nanospheres. Nevertheless, the drug remained encapsulated within the
nanospheres, thereby creating a reservoir within the skin. Furthermore, in this case, a strong
attraction between cationic nanospheres and the skin was probable, thus favoring the
retention of nanospheres with the skin. On the contrary, the application of an electric
current to the solution significantly improved the transdermal transport of the drug through
the skin.

The results of the present study show that iontophoresis increases the transdermal flux of
triclosan with respect to passive diffusion when administered either as a solution (26-fold)
or within nanoparticles (4.5-fold). Nevertheless, the increment in the amount of drug
retained in the skin was higher when the nanospheres diffused freely (8.5 times more than
triclosan in solution) than when iontophoresis was applied (3.1 times more than free drug).
The application of iontophoresis to the nanospheres did not produce an increase in the
amount of drug retained in skin.

The results of the present study suggest that cationic nanospheres may be useful in the
treatment of skin diseases such as acne.

5. Conclusions

This work confirms the potential of cationic polymeric nanospheres as carriers for
prolonged and targeted topical delivery of drugs. The results demonstrate that the
accumulation of triclosan within the human skin was greater when triclosan-loaded
nanospheres were employed (8.5 times) than when a solution was administered by passive
diffusion. We believe that topical application of cationic triclosan-loaded nanospheres may
act in an effective manner against acne. The application of iontophoresis to nanospheres
does not appear to provide advantages in terms of increasing the amount of drug retained in
the skin.



Dermal drug delivery by means of cationic nanospheres represents a promising therapeutic
approach for enhancing the retention of a wide variety of drugs used to treat pathologies
associated with pilosebaceous structures.
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Table 1. Data of passive diffusion and iontophoretic permeation of triclosan administered

in solution and in nanospheres.

System Js Total amount Kp Amount

(ug/cm?h)  permeated (cm/hx10®)  retained in the
(Hg/cm?) skin (ug/cm?)

Passive diffusion

Triclosan solution (2.5 mg/ml) 1.1+£0.07 31+26 0.33 312+91

Triclosan-nanospheres (2.5 mg/ml) 0.6 £ 0.08 19+23 0.24 2676 + 312

lontophoretic diffusion

Triclosan solution (2.5 mg/ml) 286+21 767 £56.3 114 232 £111

Triclosan-nanospheres (1.5 mg/ml) 2.4 +0.12 76+5.1 1.6 974 £ 374

Triclosan-nanospheres (2.5 mg/ml) 2.7 £0.17 83+£9.1 1.0 989 + 15.3

Triclosan-nanospheres (4.0 mg/ml)  3.1+£0.7 100 + 28 0.8 1010 £ 172

Fig. 1 Scanning electron micrograph of triclosan-nanospheres (bar = 10 um).




Fig. 2 Cumulative amount of triclosan permeated across the human skin by passive
diffusion. Triclosan in solution (filled diamonds), positively charged triclosan-nanospheres
(filled triangles).
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Fig. 3 Cumulative amount of triclosan permeated as a function of time during the 8 h of
iontophoresis at 0.5 mA/cm? followed by passive diffusion. Triclosan in solution (filled
diamonds), triclosan-nanospheres: 1.5 mg/ml (filled triangles), 2.5 mg/ml (filled circles),
4.0 mg/ml (*), (Mean = SD) (n =4).
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ABSTRACT

The purpose of this work was to propose a drug delivery system based on a biodegradable porous mem-
brane, whose surface is covered by a nanoparticle film, thus achieving a controlled drug release rate.
Furthermore, due to the fact that the assembly of the system is performed in aqueous medium, contact
with organic solvents is avoided. The method is performed in two steps: (i) preparation of biodegradable
porous membranes (by a solvent casting and particulate leaching technique) and biodegradable nanopar-
ticles (by the emulsification-diffusion method), extensively eliminating the solvent in both of them; (ii)
infiltration into membranes of an aqueous solution of a model drug (carbamazepine) and a nanoparti-
cle dispersion. In both cases, poly(bL-lactic-co-glycolic acid) (PLGA 50:50) was used as a biodegradable
polymer. Carbamazepine adsorbed onto biodegradable porous membranes shows an immediate release
behavior (95% released in <15 min). Infiltration of different amounts of nanoparticles (50, 100, 400 and
600 mg of nanoparticles/0.625 g of membrane) into biodegradable porous membranes shows a Fickian
diffusion according to Peppas model, and fits Higuchi’s model. This behavior was attributed to the dif-
fusional barrier constituted by the nanoparticle film. As expected, the carbamazepine release rate was
dependent on the amount of infiltrated/adsorbed nanoparticles into biodegradable porous membrane.

DSC studies show molecular dispersion of the drug throughout the membrane.

© 2008 Elsevier B.V. All rights reserved.

1. Introduction

Sensitive drugs face different problems during their formula-
tion processes due to contact with organic solvents, particularly
if biodegradable polymers (e.g., poly(lactic acid), poly(glycolic
acid), poly(lactide-co-glycolide acid), poly-g-caprolactone, etc.) are
involved. As it is known, organic solvents are very often used in the
manufacturing of pharmaceutical products. However, an important
drawback of organic solvents is their effect on the physicochemical
properties of the drug, as well as the potential risk to human health
owing to their toxicity and undesirable effects (Witschi and Doelker,
1997). In general, sensitive drugs need to be protected during for-
mulation against chemical attack, and require gentle manufacturing
processes (Cui et al., 2005).

Biodegradable porous scaffolds have been extensively used in
medicine as temporary templates for tissues regeneration, and have
recently been subject of study for the pharmaceutical industry

* Corresponding author. Current address: Avenida 16 de Septiembre s/n,
Tequixquiac, Estado de México. C.P. 55650, Mexico. Tel.: +52 591 91 20015.
E-mail address: isabelmarlen@yahoo.com.mx (.M. Rodriguez-Cruz).

0378-5173/$ - see front matter © 2008 Elsevier B.V. All rights reserved.
doi:10.1016/j.ijpharm.2008.12.024

because they have been shown to be excellent drug devices due
to the high porosity and interconnectivity throughout the system
(Sato et al., 1988; Mikos et al., 1993, 1994; Kim et al., 2006). How-
ever, their behavior is characterized by a high initial burst effect and
an incomplete release (Kim et al., 2006).

Nanotechnology is currently undergoing advancements in dif-
ferent areas, such as biomedical applications, molecular imaging,
biomarkers, biosensors, and drug delivery. Nanoparticles have been
studied for the pharmaceutical industry due to their effective drug
delivery and carrier properties; hence they are considered as one
of the most promising dosage forms for controlled release and drug
targeting (Lane and Heath, 2004).

The aim of the present study is to propose a new controlled
drug delivery system combining the properties of biodegradable
porous membranes and biodegradable nanoparticles. The prepa-
ration process of these systems consists of: (a) production of
biodegradable porous membranes, (b) preparation of biodegrad-
able nanoparticles; and once these systems are available, (c)
incorporation of an aqueous solution of a model drug (car-
bamazepine) and a nanoparticle dispersion, into biodegradable
porous membranes, in order to form a nanoparticle film on the
surface of the membrane, thus retaining the drug and controlling
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its release rate. It is hypothesized that the drug release rate will
be dependent on the amount of nanoparticles infiltrated into the
system.

In this study, the drug is not exposed to any stress process (i.e.
heat, stirring, etc.), and contact with the solvent is avoided since the
systems (biodegradable nanoparticles and biodegradable porous
membranes) are prepared by independent methods, in which the
model drug was not yet included, and solvents are extensively elim-
inated. System assembly is then performed in an aqueous medium.

Nanoparticles were prepared according to the well-known
emulsification-diffusion technique (Quintanar-Guerrero et al.,
1996), while biodegradable porous membranes were prepared by
solvent casting and particulate leaching technique (Mikos et al.,
1994). In both systems poly(bL-lactic-co-glycolic acid) (PLGA 50:50)
was used as a biodegradable polymer.

Carbamazepine (chosen as a model drug) is a polymorphic drug
used in the treatment of epilepsy, characterized by a slow and irreg-
ular gastrointestinal absorption (Bertilsson, 1978). Carbamazepine
polymorphs can be interconverted by phase transformations or
by a solvent-mediated process; phase transformations can also be
induced by heat or by mechanical stress (Byrn, 1982).

2. Materials and methods
2.1. Materials

Poly(p,L-lactide-co-glycolide) (PLGA 50:50, Medisorb®, MW
31 kDa), was obtained from Lakeshore Biomaterials, USA. Poly(vinyl
alcohol) (PVAL, MW 58 kDa) was purchased from Glomarza, Mexico.
Carbamazepine was supplied by Sigma-Aldrich, China. Granular
sodium chloride and methylene chloride were provided by ].T.
Baker, Mexico. Distilled water was obtained from a RiOs Millipore®
distiller, USA. Ground particles of sodium chloride were sieved with
USA Standard Testing Sieves (ASTM-E11 Specification, W.S. Tyler),
with 53 wm (No. 270), 106 pm (No. 140) and 150 wm (No. 100)
openings, placed on a sieve shaker (Octagon model 200, England).

2.2. Preparation of biodegradable porous membranes

Biodegradable porous membranes were prepared by a sol-
vent casting and particulate leaching technique (Mikos et al.,
1994). Briefly, 0.625 g of polymer (PLGA 50:50) were dissolved in
methylene chloride, and 0.625 g of sodium chloride particles (size
~63 wm) were scattered into this organic solution. Sodium chloride
was used with the purpose of creating pores within the system. The
solution was casted in Teflon moulds with a diameter of 3.0 cm. The
solvent was allowed to evaporate from the moulds at room tem-
perature for 48 h. Residual amounts of solvent were removed by
vacuum. Once dried, the membranes were immersed in 250 ml of
distilled water during 72 h at room temperature, at 100 rpm (water
was changed every 6 h) to leach out the sodium chloride. Sodium
chloride-free membranes were dried at room temperature in a des-
iccator (RH=56%).

2.3. Nanoparticle preparation

Nanoparticles were prepared using the emulsification-diffusion
technique (Quintanar-Guerrero et al., 1996). Briefly, the organic sol-
vent (ethyl acetate) and water were mutually saturated for at least
20 min before use, in order to ensure initial thermodynamic equi-
librium of both liquids. 400 mg of PLGA 50:50 were dissolved in
20 ml of water-saturated organic solvent, and this organic solution
was emulsified with 40 ml of an organic solvent-saturated aque-
ous solution of PVAL (5%, w/v) using a stirrer (Heidolph RZR-1) at
2200rpm for 10 min. 160 ml of distilled water were subsequently
added to the emulsion to induce diffusion of the organic solvent

into the continuous phase, leading to the formation of nanoparti-
cles. The organic solvent was eliminated from the raw nanoparticle
suspension by vacuum steam distillation at 35 °C. The nanoparticle
suspension was centrifuged (Optima® LE-80K, Beckman, USA) at
20,000 rpm for 20 min. Nanoparticles were finally frozen at —40°C
for 20 min and freeze-dried for 24 h at 60 x 10~3 mbar (Labconco®,
USA).

2.4. Scanning electron microscopy (SEM) studies

Cross-sections of biodegradable porous membranes dried sam-
ples were coated with a thick gold layer (~20nm) (Fine Coat Ion
Sputter JFC-1100, JEOL, Japan) and observed by SEM using a J[SM-
25 S 1l scanning electron microscope (JEOL, Japan) before and after
nanoparticle infiltration.

In the same way, the surface morphology of nanoparticles was
also observed. To do this, an aqueous nanoparticle dispersion
(0.2 mg/ml)was spread over a slab and dried under vacuum at room
temperature.

2.5. Particle size analysis

The average size and the polydispersity index of nanoparticles
were determined by the laser light scattering technique (Coulter
N4 Plus, FL, USA). The laser light wavelength was 678 nm (He/Ne
10 mW). Measurements were obtained at a 90°C fixed-angle for
180, at a temperature of 25 °C. The scattering intensity data were
analyzed by a digital correlator under an unimodal analysis mode.
Dispersions were diluted with water to ensure that the light scatter-
ing signal, as indicated by the particle counts per second, was within
the instrument’s sensitivity range. Measurements were made in
triplicate for all batches prepared.

2.6. Specific surface area characterization

The specific surface area was calculated in terms of the standard
Brunnauer-Emmett-Teller (BET) method with an Autosorb 1MP
analyzer (Quantachrome Instruments), equipped with a 1 mTorr
pressure transducer. The sample was vacuum degassed at 22 °C for
8 h following a standard protocol for the Autosorb-1 series. Adsorp-
tion isotherms were constructed with a nitrogen adsorbate. The
temperature transpiration effect was accounted for automatically
by the instrument.

2.7. Drug loading and infiltration of nanoparticles into
biodegradable porous membranes

Biodegradable porous membranes were dipped into 10 ml of
a saturated aqueous solution of carbamazepine (~180 p.g/ml) for
12h, so that the drug was adsorbed into the system. This sys-
tem is the control (without nanoparticles, system 1). Biodegradable
porous membranes were vacuum-dried at room temperature.

The systems with nanoparticles were prepared by dipping
biodegradable porous membranes into 10 ml of a saturated aque-
ous solution of carbamazepine containing different amounts of
lyophilized PLGA-nanoparticles: 50, 100, 400 or 600 mg (desig-
nated as system 2, 3, 4 and 5, respectively) for 12 h. They were
vacuum-dried at room temperature.

2.8. Differential scanning calorimetry (DSC) studies

DSC analyses were carried out on samples of individual sub-
stances such as carbamazepine and PLGA 50:50, as well as on
biodegradable porous membranes with and without nanoparticle
infiltration. The dried samples were weighed directly in aluminum
pans(4-6 mg)and scanned between 25 and 230 °Cata 10°Cheating
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Fig. 1. Scanning electron micrographs of biodegradable porous membrane cross-sections before film formation with nanoparticles; (A) system 1 (bar=100 pm).

rate under nitrogen, using a DSC Q10 differential scanning calorime-
ter (TA Instruments, USA).

2.9. Invitro release kinetics

Carbamazepine’s release profiles from biodegradable porous
membranes were performed in 10ml of simulated intestinal
fluid, according to the US Pharmacopeia XXIV, (n=3). Sink condi-
tions (carbamazepine concentration <60 pg/ml) were maintained
throughout the study. The systems were shaken at 25rpm, at
37°C with a water bath shaker (Gyromax™, model 939, USA).
At selected time intervals, 2 ml of medium were withdrawn and
replaced with fresh medium. Sample absorbance was measured
spectrophotometrically at 285 nm and interpolated in a calibration
curve (ranging from 5 to 40 pg/ml, 2 =0.9993). The amount of drug
released at each time point was corrected for the dilution effect.
Release experiments were carried out in triplicate.

3. Results and discussion

Scanning electron microscopy (SEM) showed that biodegrad-
able porous membranes had a high porosity with an average
diameter of the exposed pore of ~44.5+3.0 wm (Fig. 1). A large
surface area with an interconnected porous structure throughout
the matrix was observed in cross-sectional cuts. B.E.T. studies for
biodegradable porous membranes showed a specific surface area
of 10.07 +0.21 m2/g and a total pore volume of 0.03 cm3/g.

Regarding nanoparticle preparation, the emulsification-
diffusion technique allowed the obtention of spherical submi-
cronic polymeric particles up to 300 nm in size for all batches
prepared, with a polydispersity index lower than 0.03. A repre-
sentative micrograph of the nanoparticles is shown in Fig. 2. The
process efficiency was higher than 99.0%. The drug and nanopar-
ticles were infiltrated into biodegradable porous membranes in

Fig. 2. Scanning electron micrograph of PLGA-nanoparticles (bar=10 pm).

order to form a film on the membrane surface. Nanoparticles
can adsorb the drug and they can form films on the surface of
biodegradable porous membranes due to an effective attraction
between the nanoparticle surface and the membrane surface,
since both of them have the same chemical nature (Israelachvili,
1995). This film can act as an additional diffusional barrier, thereby
obtaining a controlled drug delivery system.

The infiltration effect of different nanoparticle concentrations
within biodegradable porous membranes is evidenced in Fig. 3. As
shown, a thin nanoparticle coating covers the biodegradable porous
membrane surface. As expected, film continuity was dependent
on the amount of infiltrated nanoparticles. In this sense, system
2, with the smallest amount of infiltrated nanoparticles, did not
show a continuous film on the biodegradable porous membrane
surface (Fig. 3B). The systems showed a continuous film as the
amount of infiltrated nanoparticles increased (Fig. 3C-E). Higher
concentrations of infiltrated nanoparticles may build up an inter-
face promoting the formation of a continuous film adsorbed on a
solid surface, a process similar to that observed for the film coating
technology.

The release profiles of carbamazepine with and without
nanoparticles are shown in Fig. 4. System 1 (without nanoparticles)
showed an immediate release behavior (90% released in <15 min).
This burst effect is attributed to the drug adsorbed on the surface
of the system’s pores, as well as to the high porosity with intercon-
nected channels that were present in the system. The drug had a
high contact with the dissolution medium, allowing a rapid des-
orption. It is expected that the drug substance near the surface
will diffuse out of the system quickly, causing burst release (Sato
et al., 1988; Mao et al., 2008). Obviously, porosity has an impor-
tant effect on drug release characteristics, and it is related with this
rapid release (Mao et al., 2008; Chung et al., 2001).

However, when carbamazepine was loaded in biodegradable
porous membranes in the presence of nanoparticles (systems 2-5),
a controlled release behavior was obtained. As the amount of
nanoparticles infiltrated in the systems was increased, the release
rates were significantly slower than that for system 1. As expected,
the release rate of carbamazepine was dependent on the amount
of nanoparticles infiltrated into the system. This behavior can be
explained by the fact that the drug remains occluded by nanopar-
ticle deposition, which forms a film on the biodegradable porous
membrane surface (Table 1). Therefore, this film acts as an addi-
tional diffusion barrier for the drug on the surface of the membrane
entrapping the drug (Fig. 3B-E). Thus, if the amount of nanoparti-
cles infiltrated is higher, the diffusion barrier will be thicker and the
release rate of the drug will be slower.

Drug loading within biodegradable porous membranes was cal-
culated for each system (Table 1). As the amount of nanoparticles
infiltrated was increased, the amount of nanoparticles adsorbed
into the system increased, and, consequently, the amount of drug
adsorbed in biodegradable porous membranes was also increased.
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Fig. 3. Scanning electron micrographs of biodegradable porous membranes with film formation with different concentrations of PLGA-nanoparticles; (B) system 2, (C) system

3, (D) system 4 and (E) system 5; (bar: B 1 um, MM 10 m, MMM 100 wm).

Fig. 4. Release profiles of carbamazepine from biodegradable porous membranes
without and with film formation with different concentrations of infiltrated
nanoparticles; system 1 (*), system 2 (¢), system 3 (H), system 4 (a) and system
5(@).

This effect was attributed to the greater surface area exposed, able
to adsorb the drug on both membrane and nanoparticle surface.
For this reason, system 5 had a greater amount of carbamazepine
adsorbed into the biodegradable porous membrane than systems
1-4.

Systems 2-5 showed a Fickian diffusion according to Peppas
model (Table 2), which was dependent on time (t%°) and fitted
Higuchi’s model (Table 3, Fig. 5). Therefore, carbamazepine release
occurred by diffusion throughout the matrix. If drug release is faster
than matrix erosion, as seen in this work, the mechanism of drug
release occurs mainly by diffusion (Niwa et al., 1993; Soppimath et
al.,, 2001).

Table 1
Carbamazepine load within biodegradable porous membranes for each system.

System number Carbamazepine adsorbed (j.g)

139
172
292
493
625

g W=

Table 2
Release rate constants according to the Higuchi's model from biodegradable porous
membranes with infiltrated nanoparticles.

System number Ky (pg/min)!/? Correlation coefficient

2 0.09 0.996
3 62.91 0.965
4 3.18 0.974
5 1.27 0.968
Table 3

Diffusion exponents (n) according to Peppas model from biodegradable porous
membranes with infiltrated nanoparticles.

System number n Correlation coefficient
2 0.59 0.998
3 0.59 0.950
4 0.52 0.998
5 0.44 0.987

DSC thermograms of carbamazepine, PLGA 50:50, biodegrad-
able porous membranes without and with nanoparticle infiltration
were carried out in order to determine the physical state of both
carbamazepine and the polymer, to detect any drug-polymer
interactions and to determine if carbamazepine was either totally
dispersed or was present in its crystalline form. Fig. 6 shows the
DSC thermograms of carbamazepine, PLGA 50:50, and biodegrad-
able porous membranes with and without film formation. Pure

Fig. 5. Higuchi’s model for carbamazepine released from biodegradable porous
membranes with different concentrations of infiltrated nanoparticles; system 2 (4),
system 3 (M), system 4 (A) and system 5 (@®).
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Fig. 6. DSC thermograms of free-carbamazepine, PLGA 50:50 and systems 1-5.

carbamazepine exhibited a small endothermic peak at 170°C,
which is characteristic of the transition of the 3 form to the o form
(Katzhendler et al., 1998), as well as an endothermic peak of the
melting point at 192°C. The theoretical peak of carbamazepine
ranges from 189 to 193°C (Moffat, 2005). PLGA showed a glass
transition temperature (Tg) at 47 °C (Tg reported 43-48 °C). In the
case of systems 1-5, the Tg for PLGA increased to 53, 54, 54, 53
and 53 °C, respectively. Okada et al. (1994) reported that the Tg of
a PLGA matrix raised as loading with a basic drug increased. This
was due to the electrostatic interaction between carbamazepine (a
basic drug) and the terminal carboxylic acids of the polymer. DSC
studies did not detect any crystalline drug material in membrane
samples. Taking this into consideration, this behavior suggests a
molecular dispersion of carbamazepine throughout the membrane.

4. Conclusions

The present study has shown a possible method to obtain con-
trolled drug delivery systems by film formation with nanoparticles

onto biodegradable porous membranes, avoiding drug contact with
organic solvents, since drug loading was in aqueous medium using
preformed systems as platforms, which is a suitable option to
develop drug delivery systems for sensitive drugs. None film for-
mation on biodegradable porous membranes showed animmediate
release, nevertheless, film formation allowed a controlled release,
dependent on the amount of nanoparticles infiltrated into the sys-
tems. This behavior was attributed to drug adsorption on the pores
and on the surface of the nanoparticles contained in the system,
which remained occluded by the film formed on the biodegradable
porous membrane surface, having as a result a film which acts as a
diffusion barrier.

The concept proposed in this work could provide a useful
approach to solve the problems during the formulation process for
sensitive drugs such as peptides, proteins, etc., combining porous
and submicronic systems. Actually, we are working with different
porous platforms and submicronic systems in order to encapsulate
proteins and other sensible molecules.
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