
 
 

1 
 

UNIVERSITA’ DEGLI STUDI DI GENOVA 

 

SCUOLA DI SCIENZE MEDICHE E FARMACEUTICHE 

DIPARTIMENTO DI FARMACIA 

LAUREA MAGISTRALE IN FARMACIA 
 

 

FORME FARMACEUTICHE INNOVATIVE CONTENENTI 

INSULINA PER IL TRATTAMENTO DEL DIABETE 

 

 

 

Candidato 

Alberto Giraldi 

 

 

Relatrice: Prof.ssa Eleonora Russo 

 

 

 

 

Anno Accademico 2020-2021 

 

 

 



 
 

2 
 

Indice 

1. Introduzione 

2. Trattamento del diabete                                                                                                      pag 5 

2.1. Metformina                                                                                                                     pag 6 

2.2. Sulfoniluree                                                                                                                     pag 6 

2.3. Glinidi                                                                                                                             pag 7 

2.4. Tiazolidindioni                                                                                                                pag 7 

2.5. Agonisti, simili al glucagone, del recettore del peptide-1 (GLP-1 RA)  

e inibitori della dipeptidil peptidasi-4 (DPP-4)                                                              pag 8 

2.6. Inibitori SGLT2 (cotrasportatore sodio-glucosio)                                                         pag 9 

2.7. Insulina                                                                                                                           pag 9 

3. Vie di somministrazione                                                                                                     pag 10 

3.1 Somministrazione orale di insulina                                                                                 pag 11 

3.1.1 Carrier sensibili al pH                                                                                                  pag 12 

3.1.2 Carrier magneticamente sensibili                                                                                pag 15 

3.1.3 Carrier sensibili al glucosio                                                                                         pag 15 

3.2 Somministrazione intranasale di insulina                                                                       pag 16 

3.2.1. Sistemi sensibili alla temperatura                                                                               pag 16 

3.2.2Sistemi sensibili al pH                                                                                                  pag 17 

3.3 Somministrazione polmonare di insulina                                                                       pag 17 

3.4 Somministrazione sottocutanea                                                                                      pag 18 

3.4.1. Terapia con pompa insulinica                                                                                     pag 18 

3.4.2. Pancreas artificiale                                                                                                      pag 20 

3.4.3Trapianto di cellule insulari                                                                                          pag 21 

4.Somministrazione transdermica di insulina                                                                        pag 24 

      4.1 Somministrazione transdermica promossa da stimolatori chimici                                 pag 25 

      4.2 Somministrazione transdermica facilitata elettricamente                                               pag 27 

      4.2.1 Ionoforesi                                                                                                                     pag 28 

      4.2.2 Elettroporazione                                                                                                           pag 30 

      4.3 Somministrazione di insulina transdermica attivata da forza meccanica                       pag 32 

      4.3.1 Ultrasuoni                                                                                                                     pag 33 

      4.3.2 Iniezione a getto                                                                                                           pag 36 

     



 
 

3 
 

  4.4 Somministrazione transdermica di insulina mediante microaghi (MD)                             pag 37 

      4.4.1 Microaghi solidi                                                                                                           pag 38 

      4.4.2 Microaghi cavi                                                                                                             pag 39 

      4.4.3 Microaghi che si dissolvono                                                                                        pag 40 

      4.4.4 Microaghi degradabili                                                                                                  pag 43 

      4.4.5 Microaghi bioreattivi                                                                                                   pag 46 

5. Conclusioni e prospettive                                                                                                     pag 51 

 Bibliografia                                                                                                                    pag 52 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 
 

4 
 

 

Introduzione 

Il diabete mellito è una malattia endocrina caratterizzata da livelli elevati di glucosio nel sangue 

(iperglicemia), che alla fine portano a numerose complicazioni gravi e persino fatali. È causato dalla 

produzione di insulina insufficiente o assente a causa della distruzione delle cellule β del pancreas 

(diabete di tipo 1) o dalla ridotta sensibilità all'insulina, seguita da una secrezione insufficiente di 

insulina a causa del progressivo esaurimento delle cellule β (tipo 2 diabete) [1]. Gli attuali standard 

di cura per i pazienti con diabete di tipo 1 o 2 prevedono la somministrazione di insulina, un peptide 

di 51 aminoacidi [2]. In risposta all'iperglicemia, l'insulina regola i livelli di glucosio nel sangue 

stimolando le cellule del corpo, in particolare le cellule del fegato e dei muscoli scheletrici, ad 

assorbire il glucosio dal sangue [3].  

Attualmente, il diabete è una delle più grandi minacce per la salute globale ed è inclusa tra le prime 

3 malattie non trasmissibili che rappresentano oltre l'80% di tutti i decessi prematuri correlati a tali 

malattie; inoltre, esso è tra le prime 10 cause di morte nel mondo. La sua incidenza globale è 

cresciuta rapidamente negli ultimi decenni. 

Secondo l’edizione più recente della International Diabetes Federation (IDF) Diabetes Atlas [4], 

425 milioni di persone tra i 20 e i 79 anni hanno il diabete (incidenza 8,8%) e questo valore sale a 

451 milioni con l'età, se il range viene ampliato alle persone dai 18 ai 99 anni. Questo forte aumento 

del diabete è il risultato della crescita della popolazione, dell'invecchiamento e della transizione 

economica dai livelli di reddito bassi a livelli medio-alti. Nelle diverse nazioni il diabete varia a 

seconda dei livelli di urbanizzazione, di obesità e di denutrizione. I 3 paesi con il maggior numero 

di persone con diabete nel 2017 erano Cina, India e Stati Uniti. Inoltre, si stima che circa il 50% 

(212,4 milioni) degli adulti con diabete non siano diagnosticati. Pertanto, è molto importante la 

prevenzione in questo tipo di malattia e successivamente indicare la giusta terapia. 

La classificazione del diabete è complessa, ma ora è ampiamente riconosciuto che ci siano tre tipi 

principali di diabete: il diabete mellito di tipo 1 (T1DM), il diabete mellito di tipo 2 (T2DM) e il 

diabete gestazionale mellito (GDM). Inoltre, ci sono anche alcuni tipi meno comuni che includono 

il diabete monogenico e il diabete secondario. Il tipo più comune di diabete è il T2DM e rappresenta 

circa il 90% di tutti i casi di diabete. I pazienti con T2DM hanno un aumento dei tassi di 

complicanze micro e macro-vascolari che contribuiscono ad aumentare la prematura mortalità e la 

minore qualità della vita. Inoltre, si è evidenziato come il controllo del diabete rimanga 

insoddisfacente: secondo il National Health and Nutrition Examination le indagini condotte negli 

Stati Uniti dal 2003 al 2006, hanno dimostrato che solo il 58,2% delle persone ha raggiunto valori 

discreti di glicemia dopo trattamento farmacologico [5].  
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Per quanto riguarda il controllo dei fattori di rischio cardiovascolare tra i pazienti con T2DM [6] si 

è visto che un controllo glicemico insoddisfacente sia correlato a invalidità prematura e morte, 

oltreché a maggiori rischi per cancro, disabilità cognitiva e depressione [7]. Per esempio, le persone 

con diabete hanno una probabilità 10 volte maggiore di sviluppare malattie renali allo stadio 

terminale e da 2 a 3 volte più probabilità di avere malattie cardiovascolari [8]. Inoltre, circa il 35% 

delle persone con diabete ha la retinopatìa diabetica, che è la principale causa di cecità [9].  

È importante sottolineare che il diabete rappresenta circa il 10,7% della mortalità globale per tutte le 

cause e che è superiore al tasso di mortalità associato alle malattie infettive. Nel 2017 circa 4 

milioni di morti tra le età di 20 e 79 anni sono state attribuite al diabete [10]. Oltre al fatto che tale 

malattia grava notevolmente sullo stile di vita delle persone, presenta anche elevati livelli economici 

che devono essere sostenuti dai sistemi sanitari dei diversi Paesi.  

Un' analisi economica globale, che ha utilizzato dati epidemiologici e dati demografici di 180 paesi 

nel 2015, indicava che i costi del diabete sono enormi e continueranno ad aumentare [11].  

2. Trattamento del diabete 

I farmaci antidiabetici sono fondamentali per la gestione del T2DM.  

Gli attuali farmaci antidiabetici comunemente usati includono le seguenti categorie: metformina, 

sulfoniluree, glinidi, tiazolidinedioni, inibitori dell'α-glucosidasi, agenti a base di incretina, inibitori 

della dipetidil-peptidasi 4, inibitori del cotrasportatore sodio-glucosio  (SGLT-2) e insulina (figura 

1).  

 

Figura 1: organi bersaglio e meccanismo dei diversi tipi di farmaci antidiabetici. [12] 
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2.1. Metformina 

Essendo l'unico tipo di biguanide approvato per il trattamento clinico del diabete [13], la 

metformina rimane il trattamento di prima linea per i pazienti obesi [14]. La metformina non viene 

utilizzata solo per il controllo del livello glicemico dei pazienti con T2DM ma anche per ritardare o 

prevenire la progressione di alterata glicemia a digiuno e ridotta tolleranza al glucosio in T2DM 

[15]. Il meccanismo ipoglicemico della metformina non lo si è ancora pienamente compreso [16]. 

Tradizionalmente si pensa che la metformina aumenti la sensibilità all'insulina riducendo la 

produzione di glucosio epatico. La metformina inibisce il complesso mitocondriale I, prevenendo la 

produzione di ATP, aumentando così i rapporti AMP/ATP e ADP/ATP, attivando così la AMP 

activated protein chinasi (AMPK), che influiscono sul metabolismo energetico. Inibisce anche la 

fruttosio-1,6-bisfosfatasi, con conseguente inibizione acuta della gluconeogenesi. Inoltre, ci sono 

prove crescenti su come la metformina possa influire sul metabolismo del glucosio attraverso azioni 

sull'intestino. La metformina aumenterebbe l'utilizzo di glucosio nell'intestino, la secrezione di 

GLP-1 e altererebbe il microbioma intestinale.  

Secondo il Prospective Diabetes inglese (UKPDS), la metformina può ridurre l'emoglobina glicata 

dell'1%, in particolare negli individui obesi [17]. La metformina non solo aiuta ad abbassare il peso 

dei pazienti ma anche (e soprattutto) riduce notevolmente la mortalità correlata al T2DM. Secondo 

la Associazione Europea per lo Studio del Diabete e l'American Diabetes Association, la 

metformina è raccomandata come trattamento di base per T2DM in combinazione con dieta ed 

esercizio [18]. 

Numerosi studi clinici hanno utilizzato la metformina come farmaco di base [19] e le reazioni 

avverse più comuni erano gastrointestinali e più della metà dei pazienti era in grado di tollerare la 

dose massima; tuttavia, si è verificato che il 5% dei pazienti non era in grado di tollerare alcuna 

dose di metformina [20]. 

 

2.2. Sulfoniluree 

Le sulfoniluree sono un tipo di farmaci secretagoghi dell'insulina e la loro azione avviene a livello 

delle cellule insulari del pancreas, che vengono stimolate a produrre maggiori quantità di insulina.  

La loro azione è mediata dai canali del potassio dipendenti dall'adenosina trifosfato (K-ATP) [21].  

Le sulfaniluree possono inibire i canali K-ATP, quindi portare all'apertura di canali Ca
2+ 

voltaggio-

dipendenti, con conseguente afflusso intracellulare di Ca
2+

 che stimola la secrezione di insulina 

nelle cellule β.  
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I farmaci sulfonilureici comprendono principalmente due generazioni. Gli agenti di prima 

generazione includono tolbutamide, tolacarburea, clorpropamide ed esaidrourea acetato, e gli agenti 

di seconda generazione includono glibenazide, glipizide, glizide, e glimetazide. Rispetto ai farmaci 

di prima generazione, quelli di seconda generazione hanno effetti più marcati, durata d'azione più 

lunga e meno reazioni avverse. La reazione avversa più comune alle sulfoniluree è l'ipoglicemia, 

seguita da aumento di peso [22]. Ipoglicemia si osserva comunemente nei pazienti che assumono 

sulfoniluree a lunga durata d'azione (ad es. glibenclamide). 

2.3. Glinidi 

Le Glinidi, tra cui repaglinide, nateglinide e mitiglinide, hanno attività secretagoga dell'insulina a 

digiuno e possono imitare l'insulina nella fase iniziale di rilascio, fornendo così un migliore 

controllo del glucosio postprandiale [23].  

Rispetto alle sulfoniluree, le glinidi hanno mostrato una velocità maggiore e più breve attività 

insulinotropica tramite il legame dei siti distinti sulla membrana β-cellulare del pancreas [24]. Gli 

studi clinici hanno dimostrato attività sia come monoterapia che in terapia combinata [25]. Rispetto 

a gliclazide (30 mg, una volta al giorno), repaglinide (1 mg, tre volte al giorno) può aumentare in 

modo più significativo i livelli di insulina nei pazienti 30 minuti dopo un pasto standard [26]. Gli 

studi clinici hanno dimostrato che  con terapia di repaglinide l'incidenza dell'ipoglicemia è rara [27].  

Per la sua rapida e breve azione insulinotropica, glinide può ridurre la glicemia postprandiale; 

associare dieta ed esercizio fisico adeguati risulta estremamente importante per mantenere il 

controllo glicemico a lungo termine. 

2.4. Tiazolidindioni 

I tiazolidindioni (TZD) sono agenti insulino-sensibilizzanti che agiscono come agonisti al recettore 

gamma attivato dai proliferatori dei perossisomi (PPAR-γ), portando così a miglioramenti nella 

sensibilità all'insulina, soprattutto nei tessuti periferici. I TZD possono promuovere la sintesi di 

glicogeno e inibiscono la gluconeogenesi nel fegato. Inoltre, possono migliorare l'ossidazione del 

glucosio e promuovere la conversione in grasso nel tessuto adiposo [28]. I TZD possono anche 

promuovere l'assorbimento e l'utilizzazione del glucosio nel muscolo scheletrico. Il loro effetto 

insulino-sensibilizzante non si esplica solo nelle condizioni diabetiche ma anche in alcune 

condizioni non diabetiche come obesità [29]. I TZD includono rosiglitazone, pioglitazone e 

troglitazone. Il troglitazone è stato vietato per uso clinico a causa della sua epatotossicità. 

Rosiglitazone e pioglitazone sono i più comunemente usati. Negli studi clinici, i TZD ed in 

particolare rosiglitazone ha mostrato una più spiccata capacità di controllare la glicemia nei pazienti 

di nuova diagnosi con T2DM rispetto a gliburide e metformina [30]. Inoltre, i TZD possono anche 
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inibire l’apoptosi delle cellule β e proteggere la funzione stessa di queste cellule, in tal modo 

ritardando efficacemente il decorso del diabete, tutto ciò è stato verificato in modelli animali [31].  

Sebbene i TZD abbiano eccellenti effetti ipoglicemizzanti e buona regolazione dei lipidi, esistono 

dubbi sulla loro applicazione a causa dei loro effetti collaterali a livello cardiovascolari [32], anche 

se studi recenti hanno confermato che non vi è nessuna evidenza scientifica che un aumento di 

rosiglitazone determini un rischio di eventi cardiovascolari; piuttosto, i dati hanno evidenziato i suoi 

benefici ipoglicemizzanti [33]. 

2.5. Agonisti, simili al glucagone, del recettore del peptide-1 (GLP-1 RA) e inibitori della 

dipeptidil peptidasi-4 (DPP-4) 

Le incretine sono ormoni (GLP-1 Glucagon-like peptide 1 e GIP Gastric inhibitory peptide) che 

giocano un ruolo importante nell'omeostasi del glucosio. Il GLP-1 è secreto dalle cellule L 

dell'intestino in risposta all'ingestione di cibo. Entrambi gli ormoni mediano gli effetti della 

diminuzione del glucosio aumentando la secrezione di insulina glucosio-dipendente, diminuendo la 

secrezione di glucagone, ritardando lo svuotamento gastrico e aumentando la sensazione di sazietà 

[34]. Gli agonisti (GLP-1 RA) del recettore del GLP-1 sono analoghi sintetici del GLP-1 avendo 

proprietà farmacocinetiche diverse rispetto ai peptidi naturali [35]. 

Attualmente, ci sono 6 RA GLP-1 approvati per il trattamento del T2DM, tra cui exenatide due 

volte al giorno, liraglutide una volta al giorno, lixisenatide una volta alla settimana, exenatide a 

rilascio prolungato, dulaglutide, albiglutide e semaglutide [36].  

Il GLP-1 endogeno può essere rapidamente degradato dall’enzima DPP-4. 

Gli inibitori della DPP-4 aumentano il GLP-1 endogeno prevenendo la sua degradazione, svolgendo 

così il ruolo di ipoglicemizzante [37]. 

Inibitori della DPP-4 includono sitagliptin, saxagliptin e linagliptin. Test clinici hanno dimostrato 

che gli inibitori del GLP-1 RA e DPP-4 si riducono significativamente a digiuno e in seguito a 

iperglicemia postprandiale. GLP-1 RA può ridurre l'HbA1c (emoglobina glicata) dallo 0,3% 

all'1,9% [38], mentre gli inibitori della DPP-4 hanno ridotto HbA1c dallo 0,6% all'1,1% [39]. Sia 

GLP-1 RA che inibitori DPP-4 mostrano sicurezza soddisfacente, tollerabilità e basso rischio di 

ipoglicemia a causa del loro meccanismo d'azione dipendente dal glucosio [40]. Gli effetti avversi 

più frequentemente riportati da GLP-1 RA sono disturbi gastrointestinali, che tendono ad essere 

alleviati con il procedere del trattamento [41]. La rinofaringite è l'evento avverso associato più 

frequentemente al trattamento con inibitori DPP-4. Per quanto riguarda gli effetti di questi due tipi 

di farmaci sugli esiti cardiovascolari, una recente meta-analisi ha dimostrato che gli agonisti del 

GLP-1 sono associati a un tasso di mortalità inferiore rispetto agli inibitori del DPP-4. Tuttavia, 
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l'uso di inibitori della DPP-4 non era associato a un tasso di mortalità inferiore rispetto al placebo o 

a nessun trattamento [42]. 

 

2.6. Inibitori SGLT2 (cotrasportatore sodio-glucosio) 

Gli inibitori SGLT2 riducono l'iperglicemia favorendo l'escrezione di glucosio dal rene. SGLT è 

una famiglia di trasportatori di glucosio, tra cui SGLT1 e SGLT2, che sono fondamentali per 

l'omeostasi del glucosio. SGLT2 svolge la sua azione sui tubuli renali prossimali ed è responsabile 

del trasporto del D-glucosio [43]. Esso è responsabile del 90% del riassorbimento del glucosio 

dell'urina originale [44]. Nei pazienti con diabete, il SGLT2 nel tubulo prossimale è molto 

concentrato e il riassorbimento del glucosio è aumentato, con conseguente aumento della glicemia 

[45]. Gli inibitori SGLT2 riducono dal 30% al 50% il riassorbimento del glucosio e quindi 

producono un effetto ipoglicemizzante [46]. Oltre all'effetto ipoglicemizzante, l'inibizione di 

SGLT2 provoca anche una serie di cambiamenti fisiopatologici. L’inibizione di SGLT2 può 

migliorare la resistenza all'insulina e la funzione delle cellule β delle isole pancreatiche [47], 

aumentare i livelli plasmatici di glucagone [48] e migliorare la filtrazione glomerulare durante la 

fase iniziale della malattia renale diabetica [49]. Secondo precedenti studi clinici, se utilizzati in 

monoterapia o in combinazione con altri agenti ipoglicemizzanti, gli inibitori SGLT2 possono 

migliorare significativamente la glicemia [50], la pressione sanguigna [51] e ridurre il peso [52].  

Gli inibitori SGLT2 (o gliflozine) includono tre molecole l’empagliflozin, il canagliflozin e il 

dapagliflozin, approvati in Italia per il trattamento del diabete di tipo 2 in mono-somministrazione 

giornaliera. 

I principali effetti avversi di queste molecole sono risultati essere infezioni delle vie urinarie e 

infezioni ai genitali. Gli altri rari effetti avversi comprendono capogiri posturali, ipotensione 

ortostatica, aumento dell'escrezione urinaria di calcio, frattura e chetoacidosi [53]. Tuttavia, gli 

inibitori SGLT2 sono risultati ben tollerati. 

2.7. Insulina 

La terapia insulinica è un trattamento salvavita per il controllo dell'iperglicemia nel diabete mellito 

[54]. I pazienti che soffrono di diabete mellito di tipo 1 sono insulino-dipendenti [55] e i rischi di 

complicanze macrovascolari e microvascolari potrebbero essere ridotte dall'insulina [56].  

Il trattamento con insulina può essere iniziato anche nei i pazienti con diabete di tipo 2 che hanno 

controindicazioni al trattamento con antidiabetici orali o che i loro livelli di glucosio nel sangue non 

soddisfano il controllo target dopo terapia combinata di ipoglicemizzante orale e miglioramento 
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dello stile di vita [57]. Per gli individui con un lungo decorso di diabete mellito, la terapia insulinica 

potrebbe diventare parte indispensabile delle misure di omeostasi del glucosio. Negli ultimi 100 

anni si è assistito al passaggio dalla scoperta dell'insulina all'applicazione commerciale dei preparati 

insulinici e dei suoi analoghi [58]. In generale, ci sono tre fonti principali di preparati insulinici 

basati su diverse tecniche di produzione: insulina animale, insulina umana e analoghi dell'insulina. 

Secondo i diversi ruoli della sua azione, i preparati a base di insulina sono ulteriormente suddivisi in 

tre categorie: insuline ad azione rapida, insuline ad azione prolungata e insuline premiscelate [59]. 

Le insuline ad azione rapida sono utilizzate principalmente per la gestione di glicemia durante i 

pasti, mentre le insuline ad azione prolungata per l'insulina basale giornaliera [60]. Considerando gli 

inconvenienti occorsi nel trattamento sottocutaneo, negli ultimi decenni sono stati fatti numerosi 

tentativi per l'applicazione di pompe ad infusione continua di insulina [61]. Di massima importanza 

sono i progressi ottenuti per la somministrazione automatizzata di insulina a circuito chiuso [62]. 

Vale la pena notare che, rispetto ai farmaci orali, la terapia insulinica richiede più collaborazione tra 

il personale medico e i pazienti, e più capacità di automonitoraggio del glucosio da parte dei 

pazienti stessi [63]. Ulteriore attenzione è richiesta anche per rafforzare il monitoraggio della 

glicemia e l’aggiustamento posologico per evitare eventi di ipoglicemia [64]. 

 

I trattamenti ideali per la cura del diabete dovrebbero essere sicuri, efficienti, convenienti, 

economici e con una elevata compliance da parte del paziente. Pertanto, innovazioni nella via di 

somministrazione dei farmaci sono auspicabili al fine di ottenere un migliore controllo della 

malattia. Scopo di questa tesi è quello di considerare le diverse e più importanti vie di 

somministrazione dell’insulina, passare in rassegna le forme farmaceutiche più innovative che sono 

presenti in letteratura ma che possono rappresentare un concreto utilizzo in clinica per gli ottimi 

risultati ottenuti nella ricerca scientifica. 

 

3. Vie di somministrazione 

In figura 2 vengono mostrate le vie alternative per la somministrazione di insulina (tra cui orale, 

intranasale, polmonare, sottocutanea e transdermica) in cui si utilizzano vari sistemi di micro e 

nanocarrier che rispondono agli stimoli regolati dall'ambiente o dall'esterno. L'incapsulamento 

dell'insulina in questi carrier reattivi può essere utile per eliminare la necessità di frequenti iniezioni 

sottocutanee, migliorando la sicurezza e la compliance del paziente [65]. 

 



 
 

11 
 

 

Figura 2: Vie di somministrazione alternative per l'insulina per il trattamento del diabete, comprese quelle nasali, orali, 

polmonari, sottocutanee e transdermiche [66]. 

 

3.1 Somministrazione orale di insulina 

La somministrazione orale di agenti terapeutici rimane il percorso più adatto per il paziente, in 

quanto non invasivo ed economicamente conveniente.  

Tuttavia, la somministrazione orale di farmaci peptidici/proteici come l'insulina è molto 

impegnativa, poiché queste macromolecole idrofile devono superare diverse sfide importanti nel 

tratto gastrointestinale (GI), come un basso pH e le idrolisi da parte di proteasi [67]. 

Inoltre, la permeabilità dei farmaci peptidici/proteici attraverso l'epitelio intestinale, caratterizzato 

da uno strato mucoso, a causa del loro alto peso molecolare e della loro idrofilia, è piuttosto bassa 

[68]. È quindi necessario un sistema di trasporto che preservi la concentrazione degli agenti 

terapeutici contro lo sfavorevole ambiente gastrointestinale, che faciliti il passaggio attraverso la 

barriera epiteliale e il trasporto nella circolazione sistemica. 

L'assorbimento dei farmaci attraverso la barriera epiteliale può verificarsi per via trans-cellulare o 

per diffusione para-cellulare [69]. Tuttavia, i farmaci peptidici/proteici idrofili non possono 

diffondere direttamente attraverso il doppio strato lipidico idrofobico delle membrane delle cellule 

epiteliali, dunque il trasporto di farmaci attraverso la via para-cellulare è fortemente limitato dalla 

presenza di giunzioni strette presenti sulle cellule epiteliali adiacenti [70]. 

Sono stati studiati diversi promotori della permeazione intestinale, che facilitassero l'assorbimento 

del farmaco attraverso le vie trans-cellulari e/o para-cellulari [71]. 
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Tra questi i carrier polimerici sensibili a stimoli specifici, che controllano il rilascio di insulina e 

migliorano la sua disponibilità ( a seconda del pH, della concentrazione di glucosio o in base a 

stimoli esterni). 

3.1.1 Carrier sensibili al pH 

I valori di pH nel tratto gastrointestinale salgono rapidamente da valori altamente acidi (pH 1,0–3,0) 

nello stomaco, fino a pH 6,0–6,5 nel duodeno, per poi aumentare ulteriormente a neutro o 

leggermente alcalino lungo il digiuno e ileo (pH 7,0–7,5) [72].  

Sono state studiate varie microparticelle (MP) e nanoparticelle (NP) come sistemi di trasporto, che 

funzionano come interruttori on-off intelligenti per il rilascio controllato di insulina in modo 

correlato al pH nel tratto GI [73].  

Questi vettori che rispondono al pH sono stabili, e possono proteggere le proteine che sono 

incapsulate quando si trovano in condizioni acide nell'ambiente gastrico, pur consentendo il rilascio 

quando incontrano un pH neutro nell’ intestino. 

La reattività di un sistema di trasporto in risposta al pH è solitamente causata da gruppi funzionali 

debolmente acidi o basici presenti sulla struttura dei materiali polimerici, come l’acido poliacrilico 

(PAA) e il chitosano (CS), le cui cariche elettrostatiche sono regolate in risposta ai cambiamenti del 

pH che si verificano nei diversi ambienti [74].  

PAA, è un polimero biocompatibile che contiene gruppi di acido carbossilico che possono legarsi 

con gli ioni Ca2+ presenti nel fluido intestinale e nello strato di muco [75]. L'insulina è molto 

sensibile alla tripsina e alla chimotripsina, che sono enzimi Ca2+-dipendenti presenti a livello del 

tratto GI [76]. Un metodo per inibire l’attività degli enzimi proteolitici intestinali è quello di 

rimuovere gli ioni Ca2+ dalle strutture enzimatiche [77]. La rimozione degli ioni Ca2+ 

extracellulari può andare anche a compromettere le giunzioni strette intercellulari, aumentando la 

permeabilità para-cellulare [78].  

CS è un altro polimero di origine naturale, ampiamente utilizzato come eccipiente nella 

somministrazione orale di farmaci [79]. CS è un noto agente mucoadesivo che è stato utilizzato 

come promotore della permeazione para-cellulare, perché è in grado di aprire le giunzioni strette 

epiteliali in modo reversibile per aumentare l’assorbimento intestinale di macromolecole 

terapeuticamente attive [80]. Alcuni ricercatori hanno preparato un idrogel a base di PAA, come 

sistema di trasporto reattivo al pH, al fine di somministrare l’insulina per via orale [81]. Il valore 

della pKa dato dai gruppi acidi carbossilici presenti sul PAA è di circa 4,5 così che le molecole di 

insulina possono essere protette con questo sistema di trasporto nell'ambiente acido dello stomaco. I 

gruppi di acido carbossilico presenti sul PAA vengono deprotonati a contatto con il pH neutro 
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dell'intestino tenue, generando repulsione elettrostatica tra le catene polimeriche, consentendo il 

rilascio del farmaco incapsulato (Fig. 3). 

 

Figura 3: Profili di rilascio di insulina da idrogel a base di PAA dopo incubazione nel liquido gastrico artificiale (AGF) 

per 2 ore, seguita da incubazione nel liquido intestinale artificiale (AIF) per altre 6 ore [66]. 

 

 I gel caricati con insulina sono stati liofilizzati e attraverso macinazione successiva trasformati in 

MP con una dimensione di 100–200 μm che sono state somministrate per via orale ai ratti con 

diabete indotto da streptozotocina (STZ) utilizzando un ago per sonda gastrica. 

Si è osservato un continuo calo dei livelli di glucosio nel sangue, fino a 6 ore dopo la 

somministrazione; poi gradualmente il glucosio è tornato al livello iniziale (Fig. 4).  

 

Figura 4: Livelli di glucosio nel sangue di ratti diabetici a seguito di diversi trattamenti [66]. 
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Altri ricercatori [82] hanno preparato un sistema di somministrazione NP, che comprendeva il CS 

con carica positiva e l’acido γ-poliglutammico con carica negativa (γ-PGA) per la somministrazione 

orale di insulina.  Le NP preparate erano reattive al pH, poiché il pKa di CS è di circa 6,5 [83], in 

ambiente con pH minore di 7,0, come il lume del duodeno, le CS NPs sono rimaste intatte, mentre a 

pH maggiore di 7,0, come nello strato di muco vicino agli spazi intercellulari, sono diventati 

instabili e si sono disgregate. 

 Si suppone che il meccanismo di rilascio delle NPs sia dovuto al fatto che il CS è mucoadesivo e 

questo favorisce l’adesione nello strato di muco che copre l'intestino tenue.  Le NPs 

successivamente aprono transitoriamente le giunzioni strette tra le cellule epiteliali, rilasciando 

l’insulina caricata grazie alla loro reattività al pH. L’ insulina, quindi, riesce a permeare grazie alla 

via para- cellulare, ed è assorbito nella circolazione sistemica, esercitando così gli effetti 

ipoglicemizzanti propri della molecola (fig. 5). 

 

Figura 5: Presunto meccanismo di trasporto paracellulare di insulina rilasciata da CS NPs pH-sensibili [66]. 

 

Oltre agli esempi sopra citati, sono stati proposti altri polimeri di complessazione per la 

somministrazione orale di insulina, come i derivati di PAA (acido poli(metacrilico)) [84] e CS (N-

trimetil CS e lauril succinile CS) [85] PAA/CS [86], PAA/liposomi [87], CS/γPGA [88] e 

CS/alginato [89]. 

Sebbene la ricerca sulla somministrazione orale di insulina si sia concentrata principalmente 

sull'uso di carrier che rispondono al pH, sono stati proposti altri metodi che utilizzano carrier 

magneticamente reattivi, o reattivi al glucosio, per prolungare la ritenzione intestinale dei carrier di 

trasporto e per innescare il rilascio di farmaci, rispettivamente. 
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3.1.2 Carrier magneticamente sensibili  

In letteratura vengono riportati alcuni studi di formulazione che utilizzano un campo magnetico 

esterno per localizzare e prolungare il tempo di permanenza di MP di poli(lattico-co-glicolico) 

(PLGA), contenenti al loro interno cristalli di magnetite e insulina (fig. 6) [90]. Gli effetti 

ipoglicemizzanti dei vettori magneticamente reattivi sono stati valutati in un modello murino in 

presenza di un campo magnetico esterno applicato in modo circonferenziale. I risultati così ottenuti, 

hanno rivelato che il prolungamento del tempo di permanenza intestinale dei veicoli di 

somministrazione dell'insulina, aumentavano l'abbassamento della glicemia, poiché la quantità di 

insulina rilasciata maggiormente, incrementava quella assorbita. 

 

Figura 6: Schema della formazione di complessi ottenuti attraverso l'interazione di microparticelle polimeriche 

contenenti insulina caricate negativamente e micromagneti caricati positivamente [66]. 

 

3.1.3 Carrier sensibili al glucosio 

I polimeri funzionalizzati con acido fenilboronico (PBA) sono stati ampiamente studiati come 

materiali di trasporto sensibili al glucosio per la somministrazione di insulina, a causa 

dell'interazione altamente specifica tra acido boronico e 1,2-dioli nel glucosio (Fig. 7) [91]. 
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Figura 7: meccanismo di rilascio dell’insulina a seguito di interazione con il glucosio rilasciato da polimeri 

funzionalizzati con PBA [66]. 

È stato inoltre proposto un sistema NP sensibile al glucosio che comprende polimeri funzionalizzati 

con PB, come sistema alternativo per la somministrazione di insulina per via orale [92].  

Per prendere di mira i recettori dei folati, i quali sono sovra-espressi sulle cellule epiteliali 

intestinali, viene introdotto acido folico sulle NP, facilitando la consegna di NP a livello dei 

recettori tramite endocitosi. Le NP preparate, rigonfiano significativamente in presenza di glucosio 

(Fig. 7), consentendo il rilascio di insulina. 

La somministrazione orale delle NP caricate con insulina nei ratti diabetici ha avuto un efficace 

effetto ipoglicemizzante, con la massima depressione del livello di glucosio nel sangue dopo 5 h. 

Sebbene il trattamento con insulina per via orale sia molto impegnativo, l'insulina orale sfrutta il 

suo assorbimento diretto nel fegato tramite circolazione portale, che è una via che replica la 

secrezione endogena di insulina [93]. L'assorbimento diretto dell'insulina nel fegato, come 

principale sito d'azione, è stato considerato fisiologicamente benefico, anche se i suoi effetti a lungo 

termine devono ancora essere chiariti. Al contrario, la somministrazione sottocutanea di insulina 

mira piuttosto al tessuto periferico rispetto al fegato, e quindi è dissimile dalla via fisiologica 

dell'insulina. 

 

3.2 Somministrazione intranasale di insulina 

3.2.1. Sistemi sensibili alla temperatura 

I polossameri sono copolimeri non ionici a tre blocchi poliossietilene/ poliossipropilene/ 

poliossietilene, con caratteristiche termosensibili [94], che sono stati formulati come gel nasali in 

situ in combinazione con vari agenti muco-adesivi [95]. Il meccanismo alla base della gelificazione 

del poloxamero coinvolge la sua micellizzazione e aggregazione micellare, che è concentrazione-

dipendente e temperatura-dipendente. Alcuni ricercatori hanno studiato questi composti gelificanti 

in situ, in particolare un gel Poloxamer 407/CS che conteneva insulina [96]. La durata del rilascio di 

insulina in vitro da questo gel in situ era sei volte tanto quella con semplice Poloxamer 407. La 

somministrazione nasale di gel Poloxamer 407/CS in ratti con il diabete sperimentalmente indotto, 
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ha provocato un effetto iperglicemico prolungato. In presenza di β-glicerofosfato (β-GP), derivati 

quaternarizzati del chitosano come, ad esempio, trimetilchitosano (TMC) possono gelificare 

rapidamente in situ in risposta ad un aumento della temperatura [97]. E’stato dimostrato che i gel 

formati da TMC/β-GP determinano un rilascio controllato di insulina in base alla temperatura. 

Negli esperimenti sugli animali, la somministrazione di insulina contenente le formulazioni di 

idrogel per via intranasale ha ridotto i livelli di glicemia per circa 24 h nei ratti diabetici, senza una 

citotossicità apparente. 

 

3.2.2 Sistemi sensibili al pH 

Un altro tipo di polimero gelificante in situ, di cui si è valutata l’efficacia della somministrazione di 

insulina attraverso la cavità nasale è il Carbopol, un polimero dell’acido poliacrilico reticolato che 

mostra una transizione di fase sol-gel indotto da un pH appropriato [97]. L'insulina rilasciata dal gel 

nasale formulato con Carbopol viene assorbita rapidamente dopo l'applicazione. 

Secondo quanto presente in letteratura, l'effetto ipoglicemizzante di questo gel che si forma in situ 

dura più a lungo nei ratti che nei volontari umani [98]. 

Questo perchè la cavità nasale umana può trattenere un volume limitato di liquido (circa 200 μL per 

narice) di conseguenza solo una piccola quantità della formulazione può essere somministrata per 

via intranasale [99]. La somministrazione di un volume di liquido eccessivo nella cavità nasale 

disturberebbe la normale funzionalità della mucosa. La somministrazione nasale del farmaco è, 

quindi, principalmente adatta per soluzioni concentrate o per farmaci potenti.  

 

3.3 Somministrazione polmonare di insulina 

La somministrazione di insulina per via polmonare è stata considerata una potenziale metodologia 

alternativa alla terapia iniettiva sottocutanea per il trattamento del diabete.  

La somministrazione di farmaci tramite inalazione polmonare, partendo dalla trachea, attraversando 

l'epitelio alveolare del polmone fino ad arrivare alla circolazione sistemica, può essere 

convenientemente realizzata utilizzando un inalatore portatile o un nebulizzatore [100]. 

L'epitelio alveolare è permeabile ai farmaci lipofili e idrofili, che diffondono rispettivamente 

attraverso la via trans-cellulare e la via para-cellulare, in modo passivo [101]. 

L'enorme superficie assorbente (80–120 m2) e sottile (0,2 μm) e l'epitelio altamente vascolarizzato 

degli alveoli possono fornire un'elevata biodisponibilità del farmaco somministrato e una rapida 

insorgenza dell'azione farmacologica [102]. Inoltre, la somministrazione di farmaci attraverso la via 

polmonare determina un limitato e quindi vantaggioso metabolismo epatico di primo passaggio ed è 
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relativamente resistente alla maggior parte delle peptidasi, rendendo l'inalazione polmonare una via 

non invasiva e favorevole per la somministrazione di farmaci peptidici/proteici [103]. 

In ogni caso però, la rapida rimozione delle particelle di supporto, mediante clearance muco-ciliare 

da parte delle cellule epiteliali ciliate nella trachea e la fagocitosi da parte dei macrofagi, non 

favorisce la somministrazione polmonare di farmaci [104]. 

Tra le varie strategie per migliorare la somministrazione di farmaci polmonari, hanno suscitato un 

crescente interesse quelli che coinvolgono degli agglomerati di NP con queste caratteristiche: 

densità < 0.4 g/cm
3
 e diametro > 5 μm. La bassa densità di massa degli agglomerati NP e il piccolo 

diametro aerodinamico impedisce loro di subire clearance muco-ciliare e ne facilita la deposizione 

nelle regioni profonde del polmone, mentre la loro dimensione geometrica relativamente grande 

permette loro di sfuggire alla fagocitosi da parte dei macrofagi alveolari [104]. Al momento della 

deposizione nelle basse vie respiratorie dei polmoni e in conseguenza all’esposizione di un 

ambiente umido, gli agglomerati nano-compositi si dissolvono e rilasciano rapidamente le NP 

[105].  

 

3.4 Somministrazione sottocutanea  

La tecnica di somministrazione sottocutanea di insulina ha compiuto progressi incoraggianti 

nell’ultimo decennio [106]. La modalità tradizionale di somministrazione di insulina avviene 

tramite iniezione sottocutanea, dove la compliance del paziente è sicuramente inferiore per il 

dolore, lo stress nervoso e la possibile infezione. Molti tentativi sono stati realizzati per migliorare il 

livello di comfort e la compliance del paziente, ad esempio come la terapia con microinfusore, il 

pancreas artificiale e l’impianto di cellule insulari, che possono rendere la terapia del diabete più 

facile, più sicura, più stabile e più confortevole. Sono tutte tecnologie che appaiono promettenti ma 

che non superano determinate problematiche legate al tipo di patologia. 

3.4.1. Terapia con pompa insulinica 

Il primo microinfusore per insulina è stato sviluppato nel 1977. Questo dispositivo, indossato 

esternamente, ha un catetere incorporato per via sottocutanea per erogare insulina [107]. 

Questo tipo di dispositivo rimane in uso nella pratica clinica, con una pompa di dimensione più 

piccola, una batteria con una durata maggiore, un catetere più morbido e un funzionamento più 

facile. Alcune pompe hanno dispositivi di controllo remoto, attraverso i quali la dose di insulina può 

essere impostata in base al livello di glucosio misurato nel sangue, dove la dose di insulina 

raccomandata viene scelta dal computer collegato (figura 8). 
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Figura 8: pompa ad infusione continua sottocutanea di insulina [108]. 

Rispetto all'iniezione sottocutanea di insulina, la pompa per insulina è più flessibile, è vantaggiosa 

in termini di farmacocinetica, e può migliorare il controllo glicemico con dosi di insulina ridotte, 

con meno eventi ipoglicemici.  

Tuttavia, potrebbero essere correlate all’utilizzo della pompa, un aumento della frequenza di 

chetoacidosi diabetica e infezioni cutanee locali causate da impianto di catetere [109]. 

Il primo microinfusore impiantabile è stato applicato nel 1979 [110].  

Questo device dovrebbe simulare la funzione del pancreas fornendo insulina attraverso un catetere 

posizionato all'interno della cavità peritoneale; tuttavia, lo sviluppo della pompa per insulina 

impiantabile non è stato regolarizzato. Le prime pompe per insulina impiantabili [107] sono state 

utilizzate per via endovenosa o via intraperitoneale, con l’insulina nella pompa e la punta del 

catetere diretto verso il fegato. L'insulina può essere ricaricata per via transcutanea tramite una porta 

di ricarica , da parte di medici specializzati per almeno 3 mesi, a seconda del fabbisogno di insulina 

di ciascun paziente. Le tecniche associate a questa apparecchiatura sono complicate, e l'insulina 

immagazzinata nella pompa è meno stabile di quella di un'iniezione sottocutanea. 

Inoltre, è associata ad un alto rischio di trombosi e infezione. Pertanto, diverse pompe prodotte in 

commercio si sono guastate, e l'applicazione di questo tipo di microinfusori impiantabili rimane 

limitata, nonostante le sue interessanti caratteristiche tecniche [111]. In un numero limitato di 

pazienti, sono state osservate la sicurezza, l'efficacia e la tollerabilità di impianti di microinfusori 

per insulina per un uso prolungato. La soddisfazione del trattamento era superiore a quello con il 

trattamento sottocutaneo, e la qualità della vita correlata alla salute dei pazienti è stata elevata e 

stabile durante la ricerca. Tuttavia, non è stata osservata alcuna differenza significativa nei livelli 

monitorati di HbA1c, e sono state osservate più volte situazioni iperglicemiche grazie al continuo 

monitoraggio dei livelli di glucosio tramite il sensore di misurazione del glucosio [112]. Diversi 
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studi, hanno anche riportato la comparsa di anticorpi anti-insulina in seguito all'impianto di pompe 

per insulina negli anni '90, che potrebbero essere correlati ad una reazione immunitaria sistemica. 

Inoltre, ci sono alcuni studi sul sistema di pompa osmotica per altri farmaci antidiabetici. ITCA 650 

è un sistema di pompa osmotica in miniatura, progettata per fornire un rilascio continuo 

sottocutaneo di ordine zero di exenatide, ad una velocità precisa e predeterminata per un massimo di 

12 mesi. Studi clinici di fase 3 hanno mostrato che, rispetto al placebo, ITCA 650 ha ridotto 

significativamente HbA1c e peso corporeo in pazienti con T2DM non controllati, con una HbA1c 

basale compresa tra il 7,5% al 10% su farmaci antidiabetici orali [113].  

Uno studio successivo ha rivelato che anche ITCA 650 ha portato a miglioramenti significativi nel 

controllo glicemico di pazienti con diabete di tipo 2, scarsamente controllati nel lungo periodo, con 

HbA1c N10% basale elevato [114]. Inoltre, il trattamento con la terapia con ITCA 650 ha 

significativamente aumentato la compliance complessiva dei pazienti rispetto a quelli trattati con 

due iniezioni al giorno con exenatide [115]. Pertanto, ITCA 650 potrebbe essere in futuro un 

approccio terapeutico promettente per i pazienti con diabete di tipo 2. 

3.4.2. Pancreas artificiale 

Una pompa per insulina può controllare automaticamente il rilascio di insulina a seconda del livello 

locale di glucosio, proprio come il pancreas naturale? Basandosi su questa idea, medici, scienziati e 

ingegneri hanno lavorato insieme da oltre 50 anni per sviluppare sistemi complessi automatizzati a 

circuito chiuso in grado di simulare la regolazione pancreatica del glucosio in individui sani. 

Composto da un microinfusore per insulina, da un sensore di monitoraggio continuo della glicemia 

e un algoritmo di controllo, questo sistema a circuito chiuso può automaticamente rilevare il livello 

di glucosio e modificare di conseguenza il rilascio di insulina, proprio come il pancreas umano; 

pertanto, è noto come pancreas artificiale [116] (figura 9).  
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Figura 9: (sinistra) uno smartphone di nuova generazione utilizzato nei recenti studi sul pancreas artificiale 

ambulatoriale con gli algoritmi di controllo a circuito chiuso che operano su uno smartphone anziché su un computer 

portatile. (destra) una paziente che tiene lo smartphone accanto a un sistema di monitoraggio del glucosio e al 

microinfusore per insulina sull'addome [116] 

 

La creazione del pancreas artificiale, questo circuito chiuso, è stato considerato un ponte verso la 

cura biologica per il diabete. Recentemente, sono stati ottenuti progressi ammirevoli riguardo ai 

sistemi di somministrazione di insulina responsivi al glucosio [117], tuttavia, rimangono molte sfide 

per quanto riguarda il pancreas artificiale. 

In primo luogo, l’ostacolo tecnico principale è l'algoritmo che aiuta i pazienti a prendere decisioni 

appropriate, in tempo reale, in base al loro livello di glicemia [118]. In secondo luogo, l'accuratezza 

e l'affidabilità dei dati derivanti dal sistema di monitoraggio continuo della glicemia, può essere 

l'ostacolo più grande, che è strettamente correlato al rischio di ipoglicemia [119]. Terzo, molti 

stati biologici o patologici, come esercizio fisico, malattia concomitante, l'effetto dei pasti e la 

cinetica dell'insulina sottocutanea in diversi pazienti diabetici, influenzano l'accuratezza 

dell'algoritmo e di conseguenza influenzano il controllo della glicemia da parte del pancreas 

artificiale [120].  

3.4.3 Trapianto di cellule insulari 

Il principale obiettivo terapeutico del trattamento del diabete è quello di raggiungere una stabilità 

del controllo glicemico quasi normale senza ipoglicemia, l'evitare complicazioni e una qualità di 

vita soddisfacente [121]. Anche se esistono molti farmaci antidiabetici e sistemi di 
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somministrazione, raggiungere un buon controllo glicemico risulta sempre più difficile a causa del 

progressivo danno alle cellule beta durante il corso del diabete. 

Inoltre, gli attacchi ipoglicemizzanti, secondari a uno stretto controllo glicemico, influiscono 

gravemente sulla qualità della vita dei pazienti diabetici. Il pancreas artificiale ha ancora molta 

strada da fare per avere un controllo intelligente della glicemia. Pertanto, imitare la funzione fisica 

del pancreas attraverso il trapianto di cellule insulari può essere l'approccio più vicino alla 

rappresentazione della funzione fisica di un pancreas sano. In uno studio di follow-up di cinque 

anni, è stata osservata una significativa riduzione di HbA1c senza ipoglicemia in tutti i 10 pazienti 

con diabete di tipo 1 che avevano ricevuto trapianti con infusioni di isole pancreatiche singole 

[122]. Pertanto, il trapianto di isole pancreatiche potrebbe diventare una strategia interessante per il 

trattamento del diabete mellito, in particolare per quello di tipo 1. 

Tuttavia, i risultati a lungo termine del trapianto di isole sono lontani dall’essere soddisfacenti 

[123]. Come avviene in altri trapianti, le cellule insulari trapiantate vengono eliminate 

immunologicamente a causa della perdita precoce dell'innesto dell'isolotto, che potrebbe essere 

dovuta all'HMGB1 proteina secreta dalle cellule insulari danneggiate [124]. Gli isolotti devono 

mantenere la loro morfologia ed essere rivascolarizzati rapidamente dopo il trapianto per preservare 

il rilascio di insulina stimolato dal glucosio.  

Inoltre, la risorsa perfetta delle cellule insulari è ancora irrisolta. Inoltre, rischi di sanguinamento, di 

trombosi e l'aumento della pressione portale si sono verificati quando gli isolotti vengono impiantati 

tramite la vena porta nel fegato.  

Come proteggere gli isolotti trapiantati dall'eliminazione da parte del sistema immunitario è 

diventato il primo problema associato al trapianto di isole. 

I biomateriali sono stati utilizzati per incapsulare gli impianti sottocutanei a lungo termine per 

superare la risposta da corpo estraneo al trapianto osservata diversi decenni fa [125]. Sulla base di 

questa idea, alcuni biomateriali erano utilizzati per costruire un dispositivo di incapsulamento 

permanente che potesse essere impiantato in un corpo per proteggere le isole estranee in questo 

dispositivo dall’eliminazione corporea. Questo dispositivo impiantabile biocompatibile era 

costituito da una rete in acciaio inox, con tappi amovibili in politetrafluoroetilene su ciascuna 

estremità che vengono impiantate per via sottocutanea nella regione intra-capsulare e gli isolotti 

sono stati impiantati 40 giorni dopo utilizzando questo dispositivo. L'impianto sottocutaneo di 

questo dispositivo è stato ben tollerato e l’impianto ha mostrato una risposta positiva alla glicemia 

[126] (figura 10).  
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Figura 10: A: biocompatibile device impiantabile, B: Aspetto macroscopico del dispositivo impiantabile 80 giorni dopo 

il trapianto di isole che mostra abbondanti strutture vascolari e tessuto connettivo che lo incorpora. Strutture vascolari 

sono evidenti anche nelle pareti interne del dispositivo (inserto). Lo stesso schema è stato osservato in tutti i dispositivi 

rimossi a 160 giorni dal trapianto di isole [126] 

Tuttavia, questi materiali sono oggetti estranei che spesso generano una capsula granulare fibrotica 

e inducono come risposta un'infiammazione cronica che può portare al fallimento dell'innesto. Da 

notare i recenti progressi in tecnologia di incapsulamento cellulare inclusa la microincapsulazione e 

strategie di macroincapsulazione che rendono possibile il trapianto delle isole nella clinica [127].  

Gli sforzi per modificare la chimica dei biomateriali di incapsulamento, il co-trapianto con cellule 

in grado di modulare il sistema immunitario, sono state fatte per evitare risposte di 

immunosoppressione permanente dopo il trapianto di isole [127]. Per evitare gli effetti collaterali 

permanenti dei biomateriali estranei , una nuova tecnica consiste nel trapianto sottocutaneo senza 

dispositivo , che consente di eseguire con successo, il trapianto di isole di topo o di isole umane nei 

topi. Si posiziona un dispositivo impiantabile a livello di un sito sottocutaneo, un sito sottocutaneo 

prevascolarizzato composto da tessuto connettivo in cui la neo-vascolarizzazione è costruita 

attraverso la risposta controllata dal corpo estraneo. Poi, il dispositivo impiantabile viene rimosso. 

Le isole sono isolate e incastonate in questa tasca artificiale e possono inibire o terminare la 

reazione da corpo estraneo [128]. Questo approccio è efficace nel facilitare l'impianto di cellule 

produttrici di insulina, dove si sono testati diversi materiali per cateteri con diverse proprietà di 

superficie e di diametro per ottimizzare il trattamento. A causa della carenza di donatori di pancreas 

umano, i ricercatori hanno prestato maggiore attenzione alle isole derivate da cellule staminali 

embrionali umane (hESC). e isole xenogene [129]. Tuttavia, entrambe le scelte, destano 

preoccupazioni. Anche se ci sono barriere da abbattere, il rapido progresso nella modulazione 

immunitaria, le strategie di incapsulamento cellulare, i protocolli di differenziazione delle cellule 
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staminali, la tecnologia dei dispositivi e la tecnologia di editing genetico, rendono il trapianto di 

isole un approccio promettente per la cura biologica del diabete [129]. 

4. Somministrazione transdermica di insulina 

La strategia di somministrazione transdermica in cui l'insulina viene trasportata per diffusione 

attraverso la barriera cutanea rappresenta un metodo poco invasivo e attraente per la 

somministrazione di insulina in contrasto con le iniezioni ipodermiche che risultano dolorose [130]. 

Presenta inoltre numerosi vantaggi rispetto alle tecniche di somministrazione orale, polmonare e 

nasale. Ad esempio, l'insulina somministrata tramite un sistema transdermico è in grado di evitare la 

degradazione chimica ed enzimatica nel tratto digestivo. Questo approccio può anche fornire un 

rilascio prolungato per mantenere le concentrazioni terapeutiche per un tempo prolungato. Infine, la 

comodità di questa somministrazione può aumentare l'aderenza della terapia per il paziente, 

portando a un migliore controllo glicemico. 

Tuttavia, l'efficace somministrazione di insulina attraverso la pelle rimane difficile a causa delle 

proprietà protettive intrinseche della pelle intatta. I farmaci a basso peso molecolare (<500 Da) 

possono penetrare facilmente nella pelle, mentre il trasporto passivo di farmaci proteici a più alto 

peso molecolare, come l'insulina, è significativamente limitato. Per superare le barriere cutanee 

nella somministrazione transdermica di insulina, sono stati esplorati vari approcci per migliorare 

fisicamente o chimicamente l'efficienza di trasporto della molecola di insulina attraverso la pelle. 

In questa ultima parte della tesi vengono presentati i recenti progressi nei sistemi di 

somministrazione transdermica di insulina, inclusi gli approcci promossi da stimolatori chimici, 

facilitati elettricamente, attivati dalla forza meccanica e assistiti da microaghi (MN) (Figura 11). 

 

 

Figura 11: Rappresentazione schematica delle diverse tecniche transdermiche per il trasporto di insulina [130]. 
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4.1 Somministrazione transdermica promossa da stimolatori chimici 

Al fine di migliorare la permeabilità cutanea, sono stati studiati dei potenziatori chimici di 

penetrazione, capaci di scombinare la barriera cutanea e fornire una forza ed una guida aggiuntiva 

nel trasporto delle terapie [131]. 

Esistono vari potenziatori chimici (enhancers) efficaci, compresi quelli convenzionali, come 

molecole chimiche come i peptidi permeabili alla membrana e le molecole carrier. I potenziatori 

chimici possono inserirsi nel doppio strato lipidico altamente ordinato, nello strato corneo, per 

disorganizzare l'impalcatura lipidca, al fine di creare fessurazioni di dimensioni nanometriche, 

portando così ad un maggiore passaggio di insulina [132]. 

Alcuni ricercatori hanno esaminato il miglioramento delle proprietà di permeazione di 43 diversi 

potenziatori chimici che sono stati utilizzati nella somministrazione di insulina [133]. Gli autori 

hanno anche discusso dei potenziali criteri per un ulteriore screening dei potenziatori. 

Altri hanno mostrato che lo iodio facilita il rilascio di insulina attraverso la pelle, poiché lo iodio 

potrebbe inattivare i sulfidrili endogeni, come glutatione e gammaglutamilcisteina, riducendo così 

la formazione di legami disolfuro e mantenendo elevato il flusso di insulina durante il suo rilascio in 

circolazione, attraverso la pelle [134]. 

Anche la capacità della tripsina di reagire con lo strato corneo è stata valutata per una maggiore 

somministrazione transdermica di insulina, dove è stato dimostrato che la tripsina alterava la 

struttura proteica dello strato corneo, dalla forma alfa alla forma beta, diminuendo la resistenza 

elettrica della pelle, riflettendo un aumento di 5 volte dell'assorbimento di insulina (insulina a pH 3) 

[135]. 

Alcuni studiosi hanno identificato una classe di peptidi permeabili alla membrana, che possono 

promuovere il trasporto del farmaco a livello della circolazione sistemica, come i domini di 

trasduzione proteica (PTD) che potrebbero trasportare solo localmente i farmaci [136]. 

Il peptide sintetico, ACSSSPSKHCG (TD-1), è stato suggerito per essere in grado di creare 

un'apertura transitoria nella pelle, consentendo la penetrazione dell'insulina nei follicoli piliferi oltre 

una profondità di 600 micron. È stata osservata un'evidente soppressione dei livelli di glucosio nel 

sangue (~ 40% dei valori iniziali) nei ratti diabetici, che è stata mantenuta oltre 11 h, rispetto ad una 

insulina iniettata per via sottocutanea che è stata mantenuta per meno di 5 h.  

Questa ricerca, ha stimolato lo sviluppo di una serie alternativa di peptidi potenziatori, progettati per 

fornire una somministrazione per via transcutanea di macromolecole idrofile ad uso terapeutico. 

Ad esempio, Chang et al. hanno studiato un numero di ciclo-peptidi cationici derivati da TD-1 ,in 

un mono-strato cellulare Caco-2 basato su un  modello in vitro, e valutato le prestazioni in vivo nei 

ratti diabetici [137].  
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I risultati hanno indicato che TD-34 (ACSSKKSKHCG), con lisina bis-sostituita nei siti N-5 e N-6, 

ha mostrato un miglioramento dell’attività di permeazione transdermica, dove la somministrazione 

di 2,1 UI di insulina con 0,5 μmol di TD-34 ha portato a una riduzione di circa il 26% dei livelli di 

glucosio nei ratti, che è stata sostenuta per 8 ore. 

Nano/micro vescicole, come liposomi e nano/microemulsioni, sono stati anche studiati come 

potenziatori chimici [138]. 

Queste forme farmaceutiche non migliorano solo la permeabilità cutanea, ma agiscono anche come 

veicoli per la solubilizzazione dei farmaci e il trasporto di farmaci attraverso la pelle [139]. 

Diversi nano-carrier, come le vescicole a base di lipidi [140], nanoparticelle di CaCO3 [141] e 

nanoemulsioni [142], hanno mostrato la capacità di incapsulare e trasportare per via transdermica 

l'insulina nel derma.  

Per esempio, King et al. hanno studiato vescicole bifasiche a base lipidica come stimolatori della 

penetrazione cutanea per la somministrazione di insulina [143]. Questi ricercatori hanno incorporato 

vescicole bifasiche incapsulate con insulina in un cerotto transdermico, e applicato il cerotto sulla 

pelle addominale dei topi diabetici per 48 h. I topi hanno mostrato una diminuzione della glicemia 

di ~ 43%, in risposta al cerotto che caricava 50 mg di insulina intrappolata in vescicole per oltre 51 

h.  

Un’ulteriore analisi in merito alla somministrazione topica di vescicole bifasiche, ha dimostrato che 

il trasporto e l'assorbimento dell'insulina, erano principalmente mediati dalla via linfatica in un 

modello di ratto diabetico [140]. 

Goto e colleghi hanno proposto una formulazione alternativa basata su nano-dispersione solida in 

olio (S/O) per il rilascio di proteine [142].  

I preparati nanodispersi avevano dimensioni di circa 250 nm e la fase oleosa costituita da 

isopropilmiristato (IPM), un olio con effetto stimolante la penetrazione, contenenti insulina e 

peptidi R9 caricati con un rapporto molare di 1:3 [142]. I peptidi R9, un tipo di peptidi ricchi di 

arginina, erano coinvolti come enhancers (PTD) per migliorare la permeabilità della pelle 

all'insulina. E’ stato dimostrato in vitro, un effetto sinergico dell’isopropilmiristato e del PTD nel 

modificare le proprietà di barriera della pelle e migliorare la penetrazione dell'insulina attraverso la 

pelle. 

Altri ricercatori hanno provato una formulazione S/O diversa, introducendo nano-rods d'oro in una 

fase oleosa, per una somministrazione transdermica sotto irraggiamento di luce infrarossa 

localizzata [144]. 
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Individualmente, le nano-rods d'oro (27 nm di larghezza e 66 nm di lunghezza) sono rivestite con 

metossi(polietilenglicole)-tiolo e formati da un complesso con tensioattivo (L-195) e insulina, 

seguiti da dispersione nella fase oleosa di IPM (Figura 12) [144]. 

 

Figura 12: schema di preparazione dei nanorods d’oro in fase oleosa (IPM) per il trasporto di insulina [130]. 

 

Alla luce del vicino infrarosso (potenza 0,4 W/cm
2
 per 10 min), l'effetto fototermico causato dalle 

nano-barre d'oro potrebbe rompere la barriera cutanea, interrompendo i lipidi della pelle o 

modificando la dimensione e densità della barriera cutanea, permettendo così all'insulina di 

permeare attraverso la pelle. Inoltre, il tensioattivo L-195 e l'IPM hanno agito come stimolatori, 

promuovendo il trasporto transdermico di insulina.  

Dopo il trattamento della nano-dispersione e dell'irradiazione della luce, i valori glicemi dei topi 

diabetici si sono significativamente ridotti di circa il 58% rispetto ai valori pretrattamento dopo 4 h. 

Gli stimolatori chimici della penetrazione possono alterare la struttura della pelle promuovendo la 

permeabilità e migliorando la solubilità del farmaco, per fornire al farmaco una forza motrice 

secondo gradiente di concentrazione. Nonostante questo, molti stimolatori chimici mostrano ancora 

un’efficienza limitata nella somministrazione transdermica di insulina. 

Per gli stimolatori chimici più efficaci, dovrebbero essere approfondite ulteriormente delle strategie 

per prevenire la loro diffusione fuori dallo strato corneo e la relativa irritazione a discapito dei 

tessuti più profondi. 

 

4.2 Somministrazione transdermica facilitata elettricamente 

Oltre agli stimolatori di penetrazione chimica, hanno ricevuto notevole attenzione anche strumenti 

elettrici che facilitano il trasporto di insulina attraverso la pelle [145]. A differenza degli stimolatori 

di penetrazione chimica, questi strumenti elettrici migliorano l'efficienza della somministrazione di 

insulina attraverso la pelle, fornendo ulteriore forza motrice tramite interazioni elettriche o 

introducendo perturbazioni transitorie dello strato corneo tramite impulso elettrico ad alta tensione. 
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4.2.1 Ionoforesi 

La ionoforesi è emersa come tecnica di potenziamento transdermico all'inizio del XX secolo. 

Questa tecnica utilizza una leggera corrente elettrica per la somministrazione di molecole grandi e/o 

cariche [145]. Questa tecnologia si basa su una coppia di elettrodi che viene posizionato sulla pelle 

per generare un potenziale elettrico tra la superficie cutanea e i capillari sottostanti (Figura 13). Le 

molecole terapeutiche, caricate positivamente, sono guidate verso i capillari dalla superficie della 

pelle all'elettrodo positivo, mentre il trasporto delle molecole cariche negativamente, attraverso la 

pelle verso l’elettrodo negativo.  

 

Figura 13: Illustrazione della somministrazione di insulina assistita da ionoforesi attraverso la pelle [130]. 

 

Studi approfonditi hanno identificato l'elettro-migrazione e l'elettro-osmosi come due delle forze 

trainanti predominanti che influenzano il trasporto di farmaci ionici attraverso la pelle nella 

circolazione sistemica [146] e la quantità di carica trasportata dipende dall'intensità del campo 

elettrico e dalla durata del trattamento [147].  

La pelle è selettivamente permeabile ai cationi sotto una corrente elettrica poiché, a condizioni 

fisiologiche, è caricata negativamente [148].  

Quindi, la somministrazione transdermica per fornire livelli terapeutici di insulina è condizionata 

dalla carica negativa dell'insulina umana (~5800 Da) in condizioni fisiologiche [149]. 

Alcuni ricercatori hanno notato che, regolare la soluzione acquosa di insulina (concentrazione pari a 

500 UI/mL) a un pH di 3.7 era la condizione necessaria per attuare una ionoforesi dell'insulina 

[150]. Allo stesso modo, Pillai et al. hanno notato che la ionoforesi anodica dell'insulina a pH 3.6 

risultava avere migliore stabilità e permeazione dell'insulina [151]. Altri hanno tentato di aumentare 

l'efficienza del trasporto di insulina, utilizzando la carica dei liposomi come vettori durante la 
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ionoforesi [152]. La performance in vivo, in un modello di ratto diabetico, ha mostrato che la 

ionoforesi transdermica (0.45 mA/cm
2
 per 1 ora) di insulina incapsulata con liposomi cationici 

attraverso la via trans-follicolare, ha portato ad una graduale diminuzione del 20% dei livelli 

glicemici 18 h dopo la somministrazione e che è stata mantenuta fino a 24 ore. È stato anche 

rilevato un corrispondente aumento dei livelli plasmatici di insulina (~1,4 ng/mL 18 h dopo il 

trattamento) che ha superato i livelli rilevati nei ratti trattati con insulina iniettata per via 

intraperitoneale. 

Il pretrattamento della pelle con lo stripping [153], utilizzando stimolatori di penetrazione [154] e 

crema depilatoria [155] è stato segnalato perché migliora il trasporto di insulina attraverso la pelle 

sotto ionoforesi.  

Una ricerca sull'effetto dei diversi stimolatori chimici, tra cui etanolo (EtOH), glicole propilenico 

(PG), dimetilacetamide (DMA), acetato di etile (EtOAc) e IPM, hanno dimostrato che la 

permeabilità cutanea è stata notevolmente migliorata con DMA, seguito da EtOH ed EtOAc, mentre 

IPM e PG hanno mostrato insignificanti alterazioni del potenziale della barriera cutanea [154]. 

Agendo sul doppio strato lipidico, queste sostanze chimiche hanno portato al disordine dei lipidi di 

barriera (EtOH, DMA, EtOAc), cambiamenti nelle proteine della pelle (EtOH, DMA) o aumento 

della fluidità lipidica (IPM), dando così un miglioramento sinergico con la ionoforesi. 

Inoltre, le formulazioni di idrogel sono considerate preferibili per la ionoforesi, in quanto possono 

fungere da base elettro-conduttiva e adattarsi ai contorni della pelle; queste formulazioni possono 

anche essere facilmente integrate con i sistemi di erogazione della ionoforesi [156]. Kagatani et al. 

hanno riportato un sistema pulsatile di somministrazione di insulina con un gel elettro-reattivo di 

poli(dimetilamminopropilacrilammide) (PDMAPAA) [157].  

Il gel PDMAPAA caricato con insulina è stato iniettato come depot, per via sottocutanea nella pelle 

di topo. Alla stimolazione con una corrente costante di 1.0 mA (0,36 mA/cm
2
), è stata rilevata una 

diminuzione pulsatile del glucosio plasmatico negli animali. Sia l'insulina che il gel PDMAPAA in 

questo sistema, potrebbero essere caricati positivamente al pH di 2.3.  

Quando viene applicato un campo elettrico, la rete di PDMAPAA reticolata subisce una leggera 

espansione al lato catodico, consentendo all'insulina solvatata di diffondere rapidamente fuori dal 

gel con il deflusso della soluzione, causato dal flusso elettrocinetico dell’insulina solvatata con 

acqua. In un altro studio, Pillai et al. hanno usato il polassamero 407 per preparare il gel di insulina, 

che è stato ulteriormente integrato con gli stimolatori chimici per l'analisi della permeazione 

cutanea ex vivo e in vivo [158]. 

L’applicazione della ionoforesi, da sola o in combinazione con acido linoleico, ha comportato una 

riduzione del 36-40% dei livelli glicemici nei ratti diabetici. 
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Per mitigare il danno del potenziale elettrochimico causato durante la ionoforesi, come ustioni e 

irritazioni cutanee [159], è stata studiata la ionoforesi a corrente alternata rispetto alla ionoforesi a 

corrente continua convenzionale; questo approccio ha mostrato effetti collaterali ridotti [160].  

Gli studi hanno dimostrato che i sistemi di somministrazione transdermica di insulina attivati dalla 

iontoforesi a corrente alternata erano associati a un rilascio medio del 57% della quantità iniziale di 

insulina [161]. 

A differenza degli stimolatori di penetrazione chimica, la ionoforesi non interrompe la struttura 

della pelle che può influire sulla sua capacità di barriera. Ciò nonostante, la bassa corrente utilizzata 

in tale tecnica limita l'efficienza del trasporto di insulina attraverso lo strato corneo. Sebbene 

l'aumento dell'intensità della corrente possa portare a una velocità di erogazione più elevata, il 

potenziale rischio di irritazione e dolore della pelle limita anche l'intensità massima della corrente. 

4.2.2 Elettroporazione 

L'elettroporazione si è evoluta come un'altra tecnica interessante per la somministrazione 

transdermica di farmaci elettricamente assistita [162]. Diversamente dall'applicazione continua 

(ore) di corrente a bassa intensità della ionoforesi, la procedura di elettroporazione prevede l'utilizzo 

di brevi impulsi ad alta tensione per indurre perturbazioni transitorie nello strato corneo creando 

micro-percorsi attraverso i suoi doppi strati lipidici [163]. Lo strato corneo costituisce la barriera 

principale e contribuisce alla maggior parte della resistenza elettrica della pelle (5–25 kΩ/cm
2
) 

[163]. 

Nell'elettroporazione, l'applicazione di impulsi ad alta tensione sono superiori al potenziale di 

rottura dello strato corneo (75–100 V) e quindi ciò si traduce nella formazione di pori temporanei 

nei doppi strati lipidici dello strato corneo che facilitano il trasporto dei farmaci attraverso la pelle. 

Diversi studi sono stati fatti per convalidare la somministrazione transdermica di insulina potenziata 

mediante elettroporazione. Mohammad e colleghi hanno esaminato l'effetto di diversi parametri di 

elettroporazione (numero di impulsi, concentrazioni di insulina e intensità di campo) e potenziatori 

chimici (olio di ricino, iodio e acido oleico) sulla somministrazione transdermica di insulina nei 

conigli [164]. In un altro lavoro, Rastogi et al. hanno sperimentato l'elettroporazione di 

nanoparticelle polimeriche incapsulate con insulina, dimostrando un aumento della deposizione di 

insulina nella pelle di ratto 4 volte maggiore rispetto all'elettroporazione fatta utilizzando insulina 

libera, nonché un effetto terapeutico esteso da 24 ore a 36 ore. 

Sen et al. hanno riportato un metodo alternativo di potenziamento transdermico mescolando i lipidi 

anionici con molecole bersaglio che erano associate al miglioramento del trasporto elettroporativo 

di permeanti caricati negativamente fino a 10 kDa di dimensione. L'effetto del potenziamento 

risultante è stato attribuito all'aumento del numero e delle dimensioni, nonché alla durata 
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prolungata, dei pori creati durante l’elettroporazione , in presenza della dispersione lipidica. In 

particolare, i lipidi anionici hanno dimostrato avere un effetto positivo nell'abbassare la resistenza 

cutanea e ritardare il recupero della resistenza dopo la cessazione dell'applicazione dell'impulso, 

espandendo così il potenziale dell'elettroporazione aumentato dai lipidi per il rilascio di grandi 

biomolecole. 

Più recentemente, questi ricercatori hanno esaminato l'impatto di un altro lipide anionico, l'1,2 

dimiristoil-3-fosfatidilserina (DMPS), sul trasporto transdermico dell'insulina utilizzando un 

modello di epidermide suina e hanno osservato che con la dispersione nell'elettroporazione DMPS 

per 10 min (100–105 V, ampiezza di impulso di 1 ms a 1 Hz) si osservava un aumento dell’insulina, 

20 volte maggiore rispetto a quello senza DMPS [165]. 

Sen e colleghi hanno anche dimostrato un effetto sinergico derivante dall'accoppiamento di DMPS e 

ionoforesi anodica (elettroosmosi) con l'elettroporazione sul trasporto di insulina sia ex vivo che in 

vivo, dove il trattamento combinato di DMPS (in 0.2% di dodecil solfato di sodio) ed elettroosmosi 

ha determinato un aumento del livello di insulina nel plasma pari a 10 volte, in un modello di ratto 

Sprague-Dawley. 

È interessante notare che questo gruppo ha suggerito che l'insulina aveva diverse proprietà di 

aggregazione in diverse condizioni di pH nei loro studi: l'insulina a pH 10 aveva un rapporto più 

alto di formulazione non associata, mentre la maggior parte dell'insulina a pH 7 è associata agli 

esameri. 

Pertanto, è stato rilevato un livello plasmatico di insulina molto più elevato a pH 10 che a 7. 

Considerando l'applicazione clinica dell'elettroporazione, Wong et al. hanno sviluppato una tecnica 

di elettroporazione indolore , utilizzando un blocco in serie di micro-elettrodi per mitigare la 

potenziale sensazione dolorosa indotta dagli elettrodi sulla pelle umana , mantenendo l'efficacia 

della somministrazione dell'insulina. Studi su topi diabetici hanno indicato un aumento della 

somministrazione transdermica di insulina di 100 volte , mediante l’elettro-porazione con l’ausilio 

della serie di elettrodi (150 V, 120 impulsi a 0.2 ms, 1 Hz) rispetto alla diffusione passiva (Figura 

14) [166]. 
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Figura 14: A. immagini in fluorescenza della pelle trattata con insulina per elettroporazione, B livelli di diffusione 

dell’insulina attraverso la pelle e C andamento della concentrazione del glucosio nel sangue [130]. 

 

Gli studi associati sull'uomo hanno suggerito che il design della serie di microelettrodi fornisse una 

condizione di elettroporazione che fosse sia indolore che innocua per l'uomo. Da notare, che la 

combinazione di lieve ipertermia (40°C per 20 minuti) con l'elettroporazione ha comportato 

un'efficienza di somministrazione ancora più elevata nei topi, che risulta essere 237 volte superiore 

rispetto ai valori di controllo della diffusione passiva. L'efficienza della somministrazione è 

coerente con gli studi farmacodinamici dell'insulina: è stato osservato un significativo effetto 

ipoglicemizzante subito dopo l'attivazione dell'elettroporazione e il trattamento di riscaldamento che 

è proseguito fino a 10 h. 

Altri ricercatori hanno sviluppato un dispositivo di elettroporazione compatto, economico e 

programmabile in grado di regolare facilmente le onde elettriche ad alta tensione (2–300 V), 

comprese le forme pulsate e bifasiche, per una regolazione precisa dell'ampiezza e della forma 

d'onda dell’elettroporazione [167]. Hanno anche valutato la potenza di questo dispositivo in vitro 

per la somministrazione transdermica di farmaci, inclusa l'insulina. Poiché c’è un coinvolgimento 

del campo elettrico ad alta intensità, l'elettroporazione porta ad una maggiore efficienza di 

erogazione dell'insulina rispetto alla ionoforesi. 

Tuttavia, gli impulsi ad alta tensione colpiscono inevitabilmente i tessuti più profondi, causando 

potenziale dolore e stimolazione muscolare. Ulteriori studi sulla progettazione del dispositivo, per 

ridurre al minimo gli effetti collaterali, dovrebbero essere condotti per facilitare il passaggio della 

tecnologia alla pratica clinica. 

4.3 Somministrazione di insulina transdermica attivata da forza meccanica 

Oltre al campo elettrico, la forza meccanica è un'altra alternativa per la somministrazione 

transdermica di farmaci perché producono canali transitori sulla superficie della pelle [168]. 

L'ecografia e l'iniezione a getto sono due metodi rappresentativi per la somministrazione di insulina 

attivati da una forza meccanica. 

Gli ultrasuoni possono aumentare la permeabilità dei farmaci attraverso la pelle per effetto 

dell'ipertermia o della cavitazione.  

L'iniezione a getto si basa sull’applicazione del liquido ad alta velocità tale da produrre 

discontinuità della superficie della pelle, al fine di erogare la soluzione di insulina all'interno del 

tessuto cutaneo. 

4.3.1 Ultrasuoni 
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Gli ultrasuoni, sono onde sonore longitudinali con una frequenza superiore a 20 kHz e sono state 

utilizzate a lungo per scopi biomedici dall'inizio del XX secolo, per l'imaging, nonché per 

l'ablazione di tessuti, la frantumazione di calcoli renali e per facilitare la somministrazione 

transdermica di farmaci [169]. 

È stato dimostrato che la forza meccanica prodotta dagli ultrasuoni migliora la permeabilità della 

pelle ai composti terapeutici tramite l'ipertermia o la cavitazione indotta dagli ultrasuoni stessi. 

L'applicazione degli ultrasuoni per la somministrazione di farmaci attraverso la pelle è 

generalmente definita sono-foresi e la gamma di frequenze utilizzate varia tra i 20 kHz e i 16 MHz.  

All'inizio, la sono-foresi ad alta frequenza (HFS) (≥ 700 kHz) è stata principalmente studiata per la 

somministrazione transdermica di farmaci, con miglioramenti della penetrazione cutanea tra 1 e 10 

volte rispetto alla diffusione passiva.  

Nella prima metà degli anni '90, gli scienziati hanno compreso meglio gli effetti cavitazionali della 

sono-foresi [170] e hanno scoperto che la sono-foresi a bassa frequenza (LFS) (20-100 kHz) era più 

efficace dell'HFS nel migliorare la permeabilità cutanea. 

Alcuni studiosi hanno utilizzato gli ultrasuoni con una frequenza di 48 kHz o 105 kHz per produrre 

un maggiore trasporto di insulina attraverso la pelle rispetto alla diffusione passiva che ha 

comportato una significativa diminuzione di livelli di glicemia nei topi e nei conigli. 

Altri hanno mostrato anche un efficace trasporto transdermico mediato da LFS di proteine, tra cui 

insulina, interferone-γ ed eritropoietina (Fig. 15). 

I loro esperimenti in un modello di ratto diabetico hanno mostrato una somministrazione di insulina 

sufficiente da parte di LFS, con una riduzione di livelli glicemici da ~ 400 a ~ 200 mg/dL in 30 min. 

Un'indagine successiva ha dimostrato che l'LFS a 20 kHz era fino a tre ordini di grandezza più 

efficace dell'HFS a 1 MHz per migliorare la permeabilità cutanea [171]. Da allora, la 

somministrazione transdermica di insulina mediata da LFS è stata ampiamente studiata.  

 

Figura 15: trasporto attraverso la pelle di insulina utilizzando ultrasuoni a bassa intensità (LSF) [130]. 
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Gli studi condotti da Boucaud et al. in ratti e maiali, hanno mostrato che l'uso di LFS (20 Hz) 

potrebbe facilitare la somministrazione transdermica di insulina rapida in modo riproducibile e 

reversibile. Hanno anche dimostrato che la quantità di insulina trasportata attraverso la pelle dei 

ratti era significativamente associata alla dose di energia e alla durata di un impulso di ultrasuono, 

coerentemente con il meccanismo correlato alla cavitazione [172]. 

Le apparecchiature ad ultrasuoni commerciali sono strumenti grandi e pesanti, per fornire insulina 

attraverso la pelle, Smith et al. hanno sviluppato un sistema di trasduttori portatili ed efficienti dal 

punto di vista energetico per la somministrazione transdermica di insulina con LFS.  

In particolare, questo sistema di trasduttori leggero (38 g) e compatto (56 × 56 × 8 mm
3
) consisteva 

in singoli trasduttori a forma di piatto, che erano disposti in un design multi-elemento (3 × 3) La 

frequenza di risonanza era regolabile tra 1 e 100 kHz, a seconda della geometria. L'efficacia del 

trasduttore portatile è stata valutata confrontando la via di somministrazione dell'insulina basata su 

LFS con la via di iniezione sottocutanea nei ratti [173]. 

Il trasduttore è stato posizionato sopra un serbatoio di insulina (4 mL di 50 U/mL) che aderiva alla 

pelle dei ratti. Il trattamento di irradiazione con ultrasuoni a 20 kHz con un'intensità di 100 mW/cm
2
 

per 60 minuti ha comportato una riduzione dei livelli glicemici di 262 ± 40 mg/dL entro 90 minuti; 

piccoli cambiamenti o una diminuzione minore (-190 ± 96 mg/dl) , sono stati osservati nei livelli 

glicemici di ratti trattati con insulina iniettata per via sottocutanea (0,15, 0,2 e 0,25 U/kg). 

In un altro studio, i ricercatori hanno valutato l'effetto del trasduttore a piatti sui maiali dello 

Yorkshire (45–64 kg) (Fig. 16). 
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Figura 16: Insulina transdermica attivata da un trasduttore piatto. A) Schema del trasduttore del piatto e del movimento 

del disco del piatto. B) Foto di un array di trasduttori per piatti 3 × 3. C) Schema di un array di trasduttori per piatti sulla 

pelle di maiale. D) Livelli di glucosio nel sangue del maiale trattato con insulina pura o somministrazione transdermica 

di insulina mediata da ultrasuoni [130]. 

 

Il gruppo trattato con insulina e LFS per 60 minuti (20 kHz, 100 mW/cm
2
, ciclo di lavoro 20%) ha 

mostrato una diminuzione di livelli glicemici di 72±5 mg/dL a 60 minuti dopo il trattamento e una 

diminuzione di 91 ± 23 mg/dL a 90 min, mostrando la possibilità di utilizzare il trasduttore per 

piatti nelle applicazioni cliniche. Nel tentativo di migliorare l'accuratezza delle dosi di insulina 

erogate, questo team ha ulteriormente progettato un sistema a circuito chiuso che consentiva la 

somministrazione di insulina su richiesta accoppiando la somministrazione di insulina assistita da 

ultrasuoni con il rilevamento del glucosio tramite un feedback di controllo [174].  

Gli esperimenti in vivo sono stati eseguiti su maiali a cui sono stati applicati due array di ultrasuoni: 

uno per la somministrazione di insulina (3 × 3, 30 kHz, 100 mW/cm
2
) e l'altro per il rilevamento del 

glucosio (2 × 2, 20 kHz, 100 mW/cm
2
). I livelli glicemici sono stati valutati ogni 20 minuti per 2 

ore e il livello di insulina erogata automaticamente è stato determinato in base ai livelli glicemici da 

un sistema di feedback di controllo. I risultati hanno suggerito la fattibilità dell'utilizzo del sistema 

combinato di array di ultrasuoni per piatti per il rilevamento non invasivo del glucosio e la 
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somministrazione di insulina. Più recentemente, alcuni studi si sono focalizzati sugli effetti che gli 

ultrasuoni possono provocare sulle risposte secretorie nelle cellule β pancreatiche [175]. 

Dopo l'esposizione a ultrasuoni per 5 minuti, ad una intensità di picco di 1 W/cm2 e frequenze di 

400 kHz o 600 kHz, è stato osservato un marcato rilascio di insulina dalle cellule β (circa 150 

ng/106 cellule). Inoltre, l'applicazione di ultrasuoni a frequenze di 800 kHz, ha comportato il 

rilascio di insulina da parte di 24 ng/106 cellule, pur mantenendo la vitalità cellulare. Nel loro 

ulteriore studio, i ricercatori hanno cercato di chiarire il meccanismo con cui gli ultrasuoni 

stimolavano la secrezione e hanno descritto il ruolo del calcio nel processo [176]. Questi risultati 

implicano il potenziale degli ultrasuoni per aumentare il rilascio di insulina dalle cellule del 

pancreas per il trattamento del diabete. 

La somministrazione di farmaci transdermici mediata da ultrasuoni è stata ampiamente studiata in 

studi su animali in vivo e ha dimostrato il potenziale clinico nella somministrazione di piccole 

macromolecole, inclusa l'insulina. Tuttavia, l'HFS può causare danni al tessuto cutaneo profondo e 

l’LFS spesso necessita di un supporto o scaffold corrispondente, come idrogel, nano-rete e cellule, 

che vengano iniettate in modo invasivo nel tessuto cutaneo. Inoltre, la necessità di dispositivi 

sofisticati limita anche l'uso per le persone con il diabete. 

 

4.3.2 Iniezione a getto 

L'iniezione a getto è un'altra tecnica senza ago, per la somministrazione transdermica di insulina. Al 

posto delle siringhe, l'iniettore a getto applica un flusso ad alta velocità contenente insulina per 

creare un minuscolo foro per il trasporto dell'insulina attraverso la pelle. 

L'iniezione a getto è stata associata ad un'elevata efficienza di erogazione superiore al 90%, simile 

all'iniezione ipodermica [177]. Inoltre, la somministrazione di insulina da parte di iniettori a getto 

permette di ottenere un picco plasmatico di insulina più rapido. 

Wit et al. hanno dimostrato una rapida correzione dell'iperglicemia mediante iniezione a getto in 

pazienti sovrappeso e obesi con diabete. Inoltre, poiché l'iniezione a getto eroga insulina su un'area 

più ampia del tessuto cutaneo rispetto all'iniezione convenzionale, la farmacocinetica di questa via 

di somministrazione dell'insulina è più simile alla secrezione endogena di insulina da parte del 

pancreas [178]. 

Guo et al. hanno confrontato il controllo glicemico postprandiale ottenuto utilizzando un iniettore a 

getto, con quello ottenuto utilizzando una penna per insulina, scoprendo che l’assorbimento di 

insulina derivante dall’utilizzo dell'iniettore a getto è migliore e vantaggioso per la regolazione della 

glicemia postprandiale [179]. 
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Nonostante i vantaggi sopra menzionati, diverse preoccupazioni limitano l’uso attuale della 

tecnologia di iniezione a getto. Sebbene la tecnologia di iniezione a getto liquido, sia una 

somministrazione senza ago, il grande volume di spray ad alta pressione può anche portare a 

reazioni avverse tra cui lividi, sanguinamento e dolore. 

Gli studi hanno riportato che gli iniettori a getto in realtà non causano meno dolore degli aghi 

ipodermici. Per ridurre al minimo le reazioni avverse, Mitragotri e colleghi hanno progettato un 

dispositivo di iniezione a micro-getto, che inietta solo volumi di soluzione entro l'intervallo dei 

nanolitri [180]. Hanno riferito che, utilizzando micro-getti pulsati, l'insulina viene iniettata nella 

pelle senza una penetrazione profonda in un modello di ratto, il che potrebbe potenzialmente ridurre 

il dolore e il sanguinamento. Inoltre, il rilascio prolungato e controllato di insulina realizzato 

dall'integrazione con particelle biodegradabili può anche migliorare l'applicazione dell'iniezione a 

getto.  

Quando alcuni ricercatori hanno valutato la capacità degli iniettori a getto di somministrare nano-

particelle polimeriche attraverso la pelle, hanno scoperto che le nanoparticelle non penetravano in 

profondità nella pelle ma potevano rilasciare carichi per periodi prolungati. Diversi iniettori a getto 

sono disponibili in commercio sebbene non siano stati ampiamente adottati. In futuro, il costo, le 

dimensioni e le prestazioni degli iniettori a getto potrebbero essere ottimizzati per facilitarne l'uso di 

routine. 

 

4.4 Somministrazione transdermica di insulina mediante microaghi (MICRONEEDLE-MD) 

Recentemente, l'emergere di nuove tecnologie che utilizzano microaghi (MN) , hanno fornito un 

metodo alternativo per la somministrazione transdermica di proteine. Gli aghi a sono in grado di 

interrompere lo strato corneo in modo indolore e di raggiungere lo strato epidermico e dermico per 

il rilascio del farmaco [181]. I micro-canali causati dai MN, sono temporanei per permettere il 

trasporto di farmaci e si richiudono rapidamente dopo la rimozione del MN, per prevenire danni a 

lungo termine al tessuto cutaneo [182].  

Sulla base del materiale con cui sono costruiti i MN e del meccanismo di somministrazione del 

farmaco, il dispositivo MN è classificato in diversi tipi (Fig. 17). Generalmente, i MN solidi sono 

progettati per perforare la pelle al fine di migliorare il trasporto del farmaco; i MN cavi invece 

vengono utilizzati per l'iniezione di una formulazione fluida di farmaci attraverso l'apertura della 

pelle causata dagli aghi stessi, mentre i MN che si dissolvono o si degradano sono costituiti da 

polimeri all’interno dei quali vengono incapsulati i farmaci. Verranno anche descritti particolari 

MN detti bio-reattivi e recentemente sviluppati che possono rispondere ai livelli di glucosio 
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fisiologici per la somministrazione di insulina a seconda della richiesta e della risposta 

dell’organismo diabetico. 

 

Figura 17: Illustrazione schematica dei meccanismi di trasporto e di rilascio del farmaco nei differenti tipi di MNs 

[130]. 

 

4.4.1 Microaghi solidi 

La prima generazione di somministrazione di insulina assistita da MN era spesso basata sulle 

perforazioni cutanee di MN solidi, che viene anche definito "perforare attraverso un cerotto”.  

In questo approccio, i MN perforano la pelle per creare micro-canali in cui l'insulina può essere 

trasportata durante la successiva somministrazione con un cerotto o con una formulazione topica. 

Negli ultimi decenni sono stati riportati numerosi studi che hanno dimostrato un'efficace 

somministrazione di insulina attraverso la pelle. 

Ad esempio, Prausnitz e colleghi hanno dimostrato l'effetto ipoglicemizzante dell'insulina nei ratti 

diabetici utilizzando MN [183]. È stata preparata una serie di 105 microaghi mediante taglio laser 

da un foglio di acciaio inossidabile, e inserita nella pelle di ratti diabetici, dopodiché è stata 

somministrata una soluzione di insulina a contatto con la pelle per 4 ore. Questi MN solidi in 

metallo hanno mostrato un aumento della somministrazione transdermica di insulina e una 

riduzione dei livelli glicemici in vivo fino all'80%. 

Zhou et al. hanno valutato il potenziale utilizzo di un rullo di MN disponibile in commercio per la 

somministrazione transdermica di insulina in un modello di ratto, testando tre diverse lunghezze 

(250, 500 e 1000 μm) di MN in acciaio inossidabile. È stata osservata una rapida riduzione dei 

livelli glicemici dopo un’ora dall'applicazione dei rulli di MN, l'effetto glicemico è diminuito e sono 
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scomparsi i fori cutanei creati dai MN. I rulli MN con una lunghezza di 500 μm o inferiore si sono 

dimostrati sicuri e in grado di migliorare la somministrazione transdermica di insulina in vivo. È 

stato anche riportato che la riduzione dei livelli glicemici potrebbe essere estesa regolando l'area di 

trattamento dei MN [184]. 

Inoltre, una combinazione tra microaghi e ionoforesi è stata studiata per la somministrazione 

transdermica di una più ampia gamma di farmaci. Chen et al. hanno presentato un tasso di 

assorbimento dell'insulina 700 volte superiore tramite le nano-vescicole guidate dalla ionoforesi 

attraverso i micro-canali indotti dai MN, rispetto a quello della diffusione passiva [185]. 

Le nano-vescicole caricate positivamente hanno mostrato una capacità di permeazione significativa 

con l'assistenza di MN e ionoforesi con riduzione dei livelli glicemici in ratti diabetici del 33,3% e 

del 28,3% dei livelli iniziali, rispettivamente a 4 e 6 ore. 

Per controllare e massimizzare la dose di insulina erogata, gli MN solidi sono stati recentemente 

modificati, caricando il farmaco direttamente sulla superficie dei MN. 

Al-Qallaf et al. hanno studiato i profili di concentrazione di insulina nel sangue utilizzando micro-

aghi rivestiti con farmaci con diverse forme e dimensioni in modelli teorici [186]. I risultati della 

simulazione hanno indicato che una concentrazione massima di insulina è stata raggiunta con MN a 

forma allungata e appuntita. 

 

4.4.2 Microaghi cavi 

I MN cavi sono progettati per facilitare il rilascio di farmaci nella pelle attraverso la parte interna 

degli aghi (Fig. 17). Prausnitz e colleghi hanno iniettato insulina nella pelle di ratti diabetici 

attraverso MN cavi di vetro mediante micro-infusione, determinando un calo costante fino al 70% 

dei livelli glicemici in pre-infusione, in un periodo di 5 ore.  

Hanno anche progettato e fabbricato MN cavi di metallo per la somministrazione transdermica di 

insulina. Lo studio meccanico ha mostrato che questi MN erano abbastanza forti da perforare 

l'intera pelle senza rompersi. Inoltre, sono stati studiati anche MN cavi di silicio per la 

somministrazione di insulina [187]. 

Nordquist, Roxhed e colleghi hanno sviluppato e progettato un cerotto MN a "rilascio controllato", 

integrato con una funzione di erogazione attiva, capace di controllare il rilascio di insulina nel range 

di microlitri. [188].  

L'erogatore, controllato elettricamente, era costituito da uno strato riscaldante, un composto 

espandibile e un serbatoio di liquido. Quando la corrente passava attraverso il riscaldatore, il 

composto veniva riscaldato e quindi fungeva da serbatoio del liquido, che poteva di conseguenza 

espellere la soluzione di insulina attraverso i MN cavi di silicone. 
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In un modello di ratto diabetico, questo sistema è stato associato a una concentrazione plasmatica di 

insulina 5 volte superiore rispetto alla diffusione passiva con una significativa diminuzione dei 

livelli glicemici. L'efficacia della somministrazione tramite MN cavi è stata anche valutata in studi 

umani.  

Gupta et al., hanno esaminato la somministrazione transdermica di insulina tramite MN cavi di 

metallo su due adulti diabetici di tipo 1 [189]. Una pompa per insulina è stata collegata ai MN 

quindi applicata sulla pelle addominale per controllare la velocità di infusione dell'insulina. I 

risultati hanno dimostrato un rapido assorbimento dell'insulina e una diminuzione dei livelli 

glicemici con l'inserimento di MN a una profondità di 1 mm all'interno della pelle. Sono stati inoltre 

condotti ulteriori studi clinici per valutare la sicurezza e l'efficienza dei MN cavi per la 

somministrazione di insulina nell'uomo. 

 

4.4.3 Microaghi che si dissolvono 

Oltre ai MN insolubili in metallo e silicio, hanno suscitato particolare interesse dei recenti studi fatti 

su MN polimerici biocompatibili, come i MN che si dissolvono.  

Questi MN sono costituiti da polimeri solubili in cui viene incapsulato il farmaco nella matrice , una 

volta inseriti nella pelle, possono dissolversi completamente per rilasciare il farmaco. La durata 

terapeutica dipende dalla velocità di dissoluzione del materiale polimerico, che può essere regolata 

da minuti a ore per raggiungere gli obiettivi del trattamento [190]. 

Inoltre, l'uso dei polimeri biocompatibili che si sciolgono potrebbe evitare la produzione di rifiuti 

taglienti a rischio biologico.  

Ad oggi, sono stati riportati vari MN che si dissolvono, fatti di polimeri di zuccheri, come maltosio, 

trealosio e saccarosio.  

I MN di carboidrati zuccherini, in genere, si dissolvono rapidamente nella pelle umana dopo 

l'inserimento. Tuttavia, la fabbricazione di questi MN richiede una temperatura elevata superiore a 

100 °C per indurre la transizione vetrosa dello zucchero stesso e questo può essere un aspetto 

negativo in quanto si può andare a danneggiare la attività delle biomolecole, inclusa l'insulina.  

Sono state sviluppate nuove tecniche di fabbricazione per superare i problemi derivanti dal processo 

di fabbricazione ad alte temperature. Ad esempio, Martin et al. hanno utilizzato un metodo di 

preparazione a bassa temperatura per fabbricare questo tipo di MN. [191]. 

Un'altra strategia potrebbe essere l'utilizzo di altri polimeri ad alta solubilità per formare MN, come 

acido ialuronico (HA), carbossimetilcellulosa (CMC), chitosano, alginato, polivinilpirrolidone 

(PVP) e alcol polivinilico (PVA).  
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Il processo di fabbricazione associato può evitare temperature elevate, migliorando così la capacità 

di conservazione dei MN contenenti farmaci. 

Liu et al. hanno fabbricato MN di HA tramite la tecnologia di micro-stampaggio e ne hanno 

caratterizzato l'applicazione nella somministrazione transdermica di insulina [192]. Il 90% 

dell'insulina caricata ha mantenuto l’attività, anche dopo un mese di conservazione a diverse 

temperature (-40, 4, 20 e 40 °C).  

Inoltre, gli MN di HA hanno mostrato una maggiore resistenza alla deformazione contro l'umidità 

rispetto ai MN in zucchero. Studi in vivo su ratti diabetici hanno dimostrato un effetto 

ipoglicemizzante dose-dipendente dopo la somministrazione di MN HA caricati con insulina. 

Inoltre, il micro-canale transitorio causato dall'inserimento di MN è scomparso entro 24 h.  

Chen e colleghi hanno sviluppato un cerotto MN dissolvente composto da amido e gelatina per la 

somministrazione transdermica di insulina [193].  

La gelatina è stata miscelata con l'amido per produrre composti resistenti e adatti alla penetrazione 

della pelle grazie alla sua capacità di formare un film. I test di penetrazione in vitro e in vivo hanno 

verificato una sufficiente resistenza meccanica dei MN per essere inseriti nella pelle di suino o ratto 

con una profondità di circa 200 μm.  

Il processo di colata nel solvente, per la fabbricazione di MN, ha preservato l'attività dell'insulina 

incapsulata che è stata in grado di indurre un calo significativo di BGL nei ratti diabetici al 

momento dell'inserimento. 

Inoltre, la disponibilità relativa e l’attività dell’insulina erano ancora superiori al 90% dopo un mese 

di conservazione a 25 o 37°C, suggerendo che questi MN costituiti da amidi/gelatine potrebbero 

essere dispositivi promettenti per la somministrazione di biomolecole. 

Sebbene sia stato dimostrato che molte formulazioni di MN che si dissolvono somministrano con 

successo l'insulina e riducono i livelli glicemici in vivo, l'inserimento incompleto di MN polimerici, 

a causa dell'elasticità della pelle, limita la loro efficienza di somministrazione e provoca alcune 

volte anche lo spreco di farmaci economicamente molto cari.  

A tal fine, i ricercatori hanno progettato MN completamente inseribili con una struttura di supporto 

che fornissero una lunghezza estesa per contrastare la deformazione compressiva cutanea durante la 

somministrazione [194]. 

In questo studio, l'insulina è stata prima caricata su punte di MN alte 600 μm a base di acido poli-γ-

glutammico (γPGA), mentre lo strato di supporto era di PVA/PVP (Fig. 18). Una volta inseriti nella 

pelle, sia gli MN che lo strato di supporto, si sono dissolti entro 4 minuti per rilasciare 

completamente il carico di farmaco. 
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Figura 18: A) illustrazione schematica del sistema di MN che si dissolvono e B) rapido rilascio di insulina [130].  

 

Un effetto ipoglicemico comparabile è stato rilevato nei topi diabetici trattati con la stessa dose di 

insulina (0,2 UI) tramite cerotti MN, rispetto all'iniezione sottocutanea, indicando la fattibilità e 

l'accuratezza dell'utilizzo di questo nuovo sistema di rilascio con MN proposto per la 

somministrazione di insulina. 

Sulla base di un meccanismo simile, Liu e colleghi hanno sviluppato cerotti contenenti MN 

dissolvibili multistrato, costituiti da punte rigide di fibra di seta e supportati da piedistalli flessibili 

in PVA [195]. Le punte avevano una robusta resistenza meccanica ed erano in grado di penetrare 

nella pelle e dissolversi rapidamente per rilasciare l’insulina incapsulata. 

I test in vivo su un modello murino obeso hanno indicato un rapido assorbimento di insulina 

attraverso la pelle nella circolazione sistemica, dove le concentrazioni sieriche massime di insulina 

sono state raggiunte 2 ore dopo la somministrazione attraverso il sistema a MN.  

Il cerotto MN può anche essere conservato a temperatura ambiente per 20 giorni, con una 

concentrazione di insulina che rimane negli MN maggiore del 99,4%. Il processo di fabbricazione 

multistrato può contenere più dosaggi per le diverse terapie e soddisfare diversi requisiti di 

prestazioni meccaniche per punte e piedistalli. Seguendo questa logica sono stati valutati MN a due 

strati, realizzati con materiali e rapporti diversi per ottimizzare l'efficienza della somministrazione 

di insulina.  Lee et al. hanno analizzato la capacità di penetrazione dei MN costituiti da diversi 

rapporti di PVP con due pesi molecolari (PVP10/PVP360) e hanno riscontrato che il rapporto di 1:3 

era il migliore per la somministrazione di insulina in vivo [196]. Lo strato di supporto costituito da 

PVP360/CMC è stato selezionato per una migliore flessibilità e per un più confortevole 

'adattamento alla pelle rispetto al supporto PVP360 puro. Tradizionalmente, gli MN che si 
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dissolvono sono per lo più fabbricati utilizzando micro-stampi attraverso un metodo di casting 

(versamento). Kimet al. hanno sviluppato una tecnica di fabbricazione alternativa, applicando un 

metodo che prevede un flusso d'aria generato da goccioline (DAB) che serve per modellare 

direttamente le goccioline di polimero e ottenere una solidificazione sui MN, le condizioni di 

fabbricazione sono ottimali (4–25 °C) e rapide (≤10 min) senza perdita di farmaco [197]. 

In questo metodo, le goccioline di biopolimero sono state prima posizionate su una superficie piana 

per la fabbricazione della base dei MN attraverso elettofilatura (electrospinning) e un secondo 

momento una goccia contenente il polimero e il farmaco è stata posizionata sopra per la 

fabbricazione della punta dei MN. Successivamente, una piastra superiore è stata posta sopra e poi 

allontanata, in questo modo di è creata la punta dei MN che viene solidificata mediante 

insufflazione d'aria (Fig.19) 

 

Figura 19: A) metodo di fabbricazione di MN che si dissolvono secondo la tecnica DAB. B) vari step di inserzione, 

separazione e impianto della punta dei MN preparati [130]. 

La diminuzione dei livelli glicemici nei topi diabetici e la biodisponibilità osservata (96,6 ± 2,4%) 

hanno confermato l'efficacia della somministrazione di insulina associata a questo metodo di 

fabbricazione. Questa tecnologia può anche fornire più opzioni per quanto riguarda i materiali per la 

fabbricazione dei MN che si dissolvono, inclusi HA, CMC e PVP, mentre la struttura a strati ha 

ridotto al minimo gli eventuali sprechi del farmaco. 

 

4.4.4 Microaghi degradabili 

La dinamica di rilascio dei carichi utili, derivanti dalla dissoluzione dei MN, è strettamente 

associata al tasso di dissoluzione dei polimeri, che di solito è veloce.  
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Per i farmaci proteici, che richiedono la somministrazione continua per mantenere una dose 

terapeutica costante, vengono preferiti come dispositivi di somministrazione gli MN con un periodo 

di degradazione più lungo [198].  

È stato dimostrato che i polimeri con peso molecolare e densità di reticolazione più elevati, 

forniscono un rilascio prolungato di insulina così come le proprietà meccaniche più stabili degli 

MN. 

Il farmaco viene gradualmente rilasciato dagli MN biodegradabili attraverso la diffusione passiva 

durante il processo di degradazione, mentre il rigonfiamento degli MN può anche accelerare la 

diffusione del farmaco.  

Ad esempio, sono stati studiati MN composti da alginato/maltosio reticolato con ioni calcio per la 

somministrazione di insulina, in cui il maltosio è stato incluso per migliorare la resistenza 

meccanica dei MN. I risultanti MN biodegradabili hanno mostrato una resistenza meccanica di circa 

0,41 N per ago e si sono rigonfiati rapidamente in 5 minuti, con dissoluzione in 40 minuti. Gli MN 

caricati con insulina hanno rivelato un calo sostenuto di livelli glicemici nei ratti diabetici e hanno 

mantenuto l'attività farmacologica dell'insulina per un periodo più lungo rispetto al gruppo a cui è 

stata iniettata la stessa dose di insulina per via sottocutanea. 

Yang e colleghi hanno progettato un cerotto rigonfiabile che potrebbe aderire alla pelle per un 

rilascio prolungato di insulina (Fig. 20) [199]. 

Il cerotto di MN a doppio strato consisteva in punte rigonfiabili di polystyrene- -poly(acrylic acid) 

(PS-PAA) che potevano rigonfiarsi assorbendo i fluidi corporei dopo l'inserimento nella pelle e uno 

strato PS non rigonfiabile. L'insulina in vitro rilasciata dagli MN era più sostenuta nell'arco di 12 

ore senza presenza di burst release. Coerentemente con il comportamento di rilascio, questa 

piattaforma MN rigonfiabile, ha fornito un effetto ipoglicemico esteso nei topi normali che è durato 

fino a 8 ore. 
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Figura 20: sistema di MN rigonfiabili per la somministrazione transdermica di insulina [130]. 

 

Il gruppo di Jin et al ha sviluppato un cerotto MN a transizione di fase da PVA per la 

somministrazione transdermica di insulina. La reticolazione microcristallina ha permesso al MN di 

rigonfiarsi, ma non di dissolversi, dopo l'inserimento nella pelle, portando così a un rilascio 

prolungato di insulina dal cerotto. 

Studi in vivo su un modello di suino diabetico, hanno dimostrato una biodisponibilità transdermica 

superiore al 20%. Nel frattempo, l'emoglobina glicata dei suini trattati con i cerotti continuamente 

per 2 mesi era inferiore a quelli trattati con la penna per insulina, indicando che i cerotti per insulina 

fornivano una migliore capacità di regolazione della glicemia.  

In un altro studio recente, Diet et al. hanno integrato un cerotto MN estensibile per la 

somministrazione transdermica di insulina innescata da sforzo di trazione [200]. 

Il cerotto in elastomero incorporava depositi di micro-gel caricati con insulina all’interno, deformati 

sotto allungamento meccanico per promuovere il rilascio di quantità utili di insulina, che si 

diffondevano ulteriormente nel micro-ago di HA reticolato, per la somministrazione transdermica. 

Studi in vivo hanno dimostrato un'efficace riduzione di livelli glicemici nei topi diabetici in seguito 

alla somministrazione con questo dispositivo estensibile. 

Ultimamente le bio-ceramiche hanno suscitato un crescente interesse nel campo della 

somministrazione transdermica di farmaci a causa della loro attraente biocompatibilità e delle loro 

forti proprietà meccaniche.  
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Yu et al. hanno preparato dei MN composti da bio-ceramiche organiche-inorganiche a base di 

gelatina e idrossiapatite per la somministrazione transdermica di insulina [201]. L’idrossiapatite, 

che ha una composizione chimica simile a quella dei tessuti umani, è considerata una ceramica 

biodegradabile ampiamente utilizzata nell'applicazione biomedica. 

Gli MN composti da gelatina reticolata e incorporati in idrossiapatite hanno fornito una resistenza 

meccanica sufficiente per penetrare nella pelle umana, hanno mostrato un effetto ipoglicemico 

efficace ed un rilascio plasmatico di insulina prolungato, rispetto a quello ottenuto dall'iniezione 

sottocutanea nei ratti diabetici. 

 

4.4.5 Microaghi bioreattivi  

Recentemente, sono stati dedicati ampi sforzi per ottenere una somministrazione intelligente di 

insulina in funzione al glucosio presente nell’organismo. I MN bioreattivi che possono rispondere ai 

segnali fisiologici sono stati evidenziati come un approccio promettente per la somministrazione di 

insulina regolata dal glucosio. Questa piattaforma generalmente integra componenti sensibili al 

glucosio con matrice polimerica dei MN. 

Nel 2015 Yu et al. hanno studiato un cerotto di MN sensibile al glucosio composto da matrice HA 

reticolata e vescicole reattive all'ipossia (GRV) come un "cerotto intelligente per insulina", che 

rappresenta una modalità indolore e autoregolata (Fig. 21) [202]. 

Le GRV sono state autoassemblate dal derivato dell'acido ialuronico sensibile all'ipossia (HS-HA), 

che conteneva un gruppo sensibile all'ipossia, il 2-nitroimidazolo (NI). In condizioni riduttive, l'NI 

idrofobico su HS-HA viene ridotto a 2-aminoimidazolo idrofilo, inducendo il disassemblaggio delle 

nanovescicole. Le GRV che incapsulano insulina e glucosio ossidasi (GOx) sono state quindi 

depositati nei MN per rilevare il livello elevato di glucosio nel sangue nel derma. 

GOx, un enzima in grado di convertire il glucosio in acido gluconico, è stato ampiamente applicato 

come elemento sensibile al glucosio [203]. 

Durante l'ossidazione del glucosio catalizzata da GOx, l'ossigeno nel fluido corporeo è stato 

consumato, portando un ambiente ipossico localizzato. 
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Figura 21: Cerotto transcutaneo con MN caricato con nanoformulazioni (GVR) sensibili al glucosio [130]. 

 

Il microambiente ipossico indotto dall'enzima ha ulteriormente attivato la dissociazione delle GRV 

come risultato della bioriduzione di HS-HA e ha portato al successivo rilascio di insulina. Le GRV 

reattive all'ipossia sono stati in grado di rilasciare rapidamente insulina in presenza di glucosio e 

hanno ridotto rapidamente i livelli glicemici dei topi diabetici di tipo 1 a circa 200 mg/dL entro 0,5 

ore con mantenimento in un intervallo normale fino a 4 ore. Inoltre, la somministrazione di un 

cerotto aggiuntivo è stata in grado di prolungare il periodo di trattamento, evitando il rischio di 

ipoglicemia. 

Oltre a un ambiente ipossico o acido generato enzimaticamente, la generazione di H2O2 durante la 

reazione può anche fungere da fattore scatenante per promuovere il rilascio di insulina dai MN. Hu 

et al. segnalati MN bioreattivi incorporati in vescicole polimeriche (PV) [204]. 
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Le PV sono state preparate mediante autoassemblaggio di un copolimero a blocchi composto da 

poliserina coniugata con polietilenglicole (PEG) ed estere fenilboronico (PBE) e ulteriormente 

caricato nei MN presenti in un cerotto. In presenza di livelli elevati di glucosio, l'H2O2 prodotto 

enzimaticamente ha ossidato la porzione di PBE, portando alla disgregazione delle vescicole e alla 

liberazione di insulina attraverso la matrice polimerica dei MN. In questo sistema, i profili di 

rilascio che rispondono al glucosio possono essere modulati regolando la quantità di GOx. 

L'introduzione delle PV che rispondono all'H2O2 nei MN ha mostrato la capacità di autoregolazione 

dei livelli glicemici in un modello di topo diabetico di tipo 1. 

In un altro studio, Tong et al. hanno sintetizzato PVs sensibili al glucosio e all'H2O2 mediante 

approccio ingegneristico dell'acido fenilboronico (sensibile al glucosio) e 4-(4,4,5,5- tetrametil-

1,3,2-diossaborolan-2-) benzil acrilato (sensibile all'H2O2). I risultanti MN caricati con PV hanno 

presentato un effetto ipoglicemico efficace in un modello di ratto diabetico rispetto a quello 

dell'iniezione sottocutanea o solo di MN caricati con insulina. 

Xu et al. hanno costruito nanoparticelle di silice mesoporoso (MSN) reattive all'H2O2, che sono 

state quindi caricate con insulina e intrappolate in MN per la somministrazione transdermica [240]. 

Gli MSN porosi hanno agito come serbatoio di insulina insieme a GOx per la generazione di H2O2 

negli stati iperglicemici.  

Per migliorare ulteriormente la capacità di risposta al glucosio, Yu et al. hanno progettato un 

sistema a doppia sensibilità all'ipossia e all'H2O2 basato su MN incorporati nel polimero per la 

somministrazione ottimizzata di insulina [205]. 

Un copolimero diblock anfifilico costituito da PEG e poliserina è stato utilizzato per preparare i 

polimeri a doppia sensibilità (d-GRP), su cui il gruppo NI ipossia sensibile è stato modificato 

tramite la frazione tioetere sensibile all'H2O2. 

Il rapido consumo di ossigeno e la generazione di H2O2 da reazioni enzimatiche a livelli elevati di 

glucosio hanno contribuito all'aumentata solubilità in acqua del copolimero, innescando la 

dissociazione e il rilascio dell'insulina dai d-GRP. I risultati in vivo nei topi diabetici hanno 

mostrato che questo cerotto regolava efficacemente i livelli glicemici per 10 ore dopo la 

somministrazione con un'infiammazione cutanea minima. 

In un altro progetto, Wang et al. hanno studiato un prodotto contenente MN core-shell direttamente 

da gel polimerico H2O2-degradabile (Fig. 22) [206]. Il nucleo dei MN consisteva in una rete di PVA 

reticolata con un linker in grado di scindersi con H2O2 (TSPBA), l'insulina era inserita 

chimicamente nel PVA tramite un collegamento sensibile all'H2O2.La GOx è stata incapsulata nel 

nanogel acrilato (GOx-NG) per limitare la perdita di GOx pur mantenendo la facilità di rilascio di 

insulina. 
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Figura 22: Cerotto di MN a matrice sensibile al glucosio per la somministrazione controllata di insulina, schema del 

sistema di somministrazione di insulina sensibile al glucosio utilizzando gel PVA-TSPBA reattivo all'H2O2 [130]. 

 

In condizioni iperglicemiche, H2O2 è stata generata localmente da GOx, con conseguente 

ossidazione e idrolizzazione sia dei reticolanti il PVA che dei coniugati di insulina, facilitando il 

rapido rilascio di insulina libera dai MN. I ricercatori hanno dimostrato che questo cerotto 

insulinico sensibile all'H2O2 presentava una rapida reattività al glucosio e, con una ulteriore 

somministrazione di MN, era in grado di controllare i livelli glicemici per 40 ore senza dare una 

grave ipoglicemia. 

Da notare, i MN sono stati ulteriormente rivestiti con uno strato sottile di nanogel che incorpora 

enzimi H2O2-scavenging (catalasi), facilitando così l'eliminazione di H2O2 per mitigare la sua 

lesione verso i tessuti normali dallo stress ossidativo. Le prestazioni in vivo di questo cerotto sono 

state superiori in quanto hanno effettivamente migliorato l'infiammazione nel tessuto cutaneo 
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trattato con MN rivestiti rispetto ai MN non rivestiti. Più recentemente, lo stesso gruppo di ricerca 

ha sviluppato un sistema di somministrazione di insulina attivato a cascata con H2O2 e pH, in cui i 

MN presentavano una struttura a guaina [207]. L'insulina è stata intrappolata da copolimeri 

diblocco H2O2 sensibili e caricati positivamente in micelle complesse di dimensioni nanometriche. 

Dopo l'incubazione in condizioni iperglicemiche, questo polimero altamente caricato può essere 

ossidato da H2O2 e successivamente idrolizzato. La riduzione del pH durante l'ossidazione del 

glucosio ha anche ridotto la densità delle cariche negative sull'insulina per indebolire l'interazione 

tra insulina e polimeri, favorendone ulteriormente il rilascio. 

Il meccanismo di innesco basato sia su pH che sulla presenza di H2O2 assicurava che l'insulina fosse 

rilasciata solo nell'ambiente ossidativo e acido creato dall'ossidazione del glucosio in presenza di 

GOx. Incorporando catalasi-nanogel nella guaina che copre il nucleo dei MN caricato con micelle 

del complesso di insulina, questo cerotto potrebbe regolare i livelli di glucosio nei topi diabetici 

entro l'intervallo normale con un'efficace mitigazione dell’azione irritante di H2O2. 

Infine, Ye et al. hanno descritto un'innovativa strategia di somministrazione transdermica di 

insulina che incorpora cellule β pancreatiche che secernono l'insulina con cerotto di MN per il 

trattamento del diabete [208]. 

Il trapianto di cellule secernenti insulina è stato studiato approfonditamente nel trattamento del 

diabete di tipo 1. Tuttavia, questo metodo può essere ostacolato dalla risposta immunitaria 

dell'ospite e da problemi con la biocompatibilità degli innesti cellulari. In questo approccio, la 

secrezione di insulina da cellule β esogene non viene impiantata e viene invece modulata dai livelli 

glicemici attraverso interazione con i MN contenenti amplificatori del segnale del glucosio (GSA). 

Le GSA erano nanovescicole polimeriche sensibili al glucosio che intrappolavano GOx, α-amilasi 

(AM) e glucoamilasi (GA). La GOx è stata selezionata per indurre la dissociazione delle 

nanovescicole in condizioni iperglicemiche. L'AM rilasciata, idrolizzava a dare disaccaridi e 

trisaccaridi, che sono stati ulteriormente convertiti in glucosio dalla GA. Il glucosio "amplificato" 

localmente concentrato si è efficacemente diffuso nelle capsule di cellule β posizionate 

esternamente, dove promuove la secrezione e la diffusione dell'insulina attraverso i MN nella pelle. 

Questo sistema ha mostrato un'efficacia terapeutica estesa rispetto ai MN senza GSA, dove è stato 

dimostrato che uno di questi cerotti MN riduce rapidamente i livelli glicemici dei topi diabetici di 

tipo 1 e mantiene la riduzione dei livelli di glucosio per oltre 6 ore. 

Poiché i microaghi non solo penetrano nello strato corneo per aumentare la permeabilità cutanea, 

ma trasportano anche direttamente l'insulina nello strato del derma, la tecnica basata sui microaghi 

ha dimostrato un'efficienza di trasporto relativamente maggiore rispetto ad altre strategie.  
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Grazie alla somministrazione comoda, facile e indolore, è considerato adatto alle persone non 

ospedalizzate con diabete per il trattamento domiciliare e mostra inoltre una grande promessa per 

una regolazione continua ed efficace della glicemia. Tuttavia, la potenziale rottura, irritazione e 

infezione dovrebbe essere studiata a fondo prima dell’applicazione sistematica nella pratica clinica. 

 

5. Conclusioni e prospettive 

 

In conclusione, in questo elaborato di tesi abbiamo preso dapprima in considerazione i diversi tipi di 

farmaci antidiabetici con diversi bersagli terapeutici che sono stati testati e si è messa in evidenza 

l'appropriata combinazione di questi farmaci per ottenere un migliore controllo della glicemia e 

ridurre le complicazioni legate al diabete.  

Oltre ai nuovi farmaci, le terapie hanno tenuto il passo con l'innovazione scientifica in nuovi 

percorsi terapeutici per i pazienti diabetici. Tra queste nuove vie, si sta esplorando la via orale, 

intranasale e polmonare per la somministrazione di insulina superando la classica via sottocutanea. I 

sistemi di trasporto maggiormente studiati si basano sulla nanotecnologia che mostra un grande 

potenziale con i vantaggi di una maggiore efficienza, una maggiore biodisponibilità, una ridotta 

tossicità e una ridotta frequenza di somministrazione. Un altro approccio trattato è stato quello del 

pancreas artificiale e l'impianto di cellule insulari che sono entrambi metodi promettenti per curare 

il diabete, nonostante gli ostacoli che devono ancora essere superati. 

Infine, abbiamo esaminato i progressi tecnologici nello sviluppo di sistemi di somministrazione 

transdermica di insulina per la regolazione della glicemia.  

Rispetto al trasporto passivo attraverso la pelle, l'uso di potenziatori chimici, strumenti esterni e 

dispositivi a micro-aghi hanno mostrato un grande potenziale per migliorare la permeazione 

dell'insulina superando più facilmente la barriera cutanea. 

A differenza della tradizionale iniezione ipodermica, la somministrazione transdermica di insulina 

si dimostra un metodo con maggiore compliance per il paziente e risulta minimamente invasivo per 

la gestione quotidiana del diabete.  

Nonostante i grandi successi nella somministrazione transdermica di insulina, ci sono diverse 

limitazioni associate all'uso a lungo termine, all'efficienza della somministrazione e all'affidabilità 

che giustificano ulteriori ricerche che dovrebbero essere eseguite per valutare gli effetti collaterali a 

breve e lungo termine associati ai potenziatori chimici e ai diversi materiali con cui vengono 

fabbricati i micro-aghi. 
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Infine, le tecnologie innovative per migliorare la stabilità, aumentare la biodisponibilità e mantenere 

la bioattività dell'insulina, sono fondamentali per consentire lo sviluppo definitivo di sistemi di 

somministrazione transdermica di insulina efficaci, economici e convenienti 
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Traguardo. 

Secondo il vocabolario , la parola traguardo viene definita come:  

“ Punto d’arrivo, momento conclusivo o fase finale di opere, imprese, situazioni che si sono svolte 

per un lungo periodo di tempo o sono state precedute da lunga attesa “. 

Bene , tutto molto bello , davvero.  

Tuttavia , credo che la definizione appena citata sia schifosamente  sommaria ,  impersonale, che 

non  tenga minimamente conto di tutte le sensazioni che si provano durante il raggiungimento di un 

obiettivo, di un traguardo appunto. 

È per questo motivo che ho deciso di condividere in queste righe , cosa ha significato per me, 

raggiungere un traguardo, questo traguardo. 

Per me ha significato ritrovarsi davanti ad una bellissima e imponente montagna russa. 

Esatto, una montagna russa come quelle che guardi esterrefatto da piccolo e sulla quale vuoi 

impazientemente salire. Cazzo che figata. 

Quindi sali sulla montagna russa, prendi il tuo posto e subito davanti a te si delinea il percorso che 

dovrai affrontare.  

Quella grossa struttura , la stessa che poco prima guardavi con incontenibile entusiasmo, sembra 

apparire sempre più spaventosa da quel maledetto seggiolino.  

Ti continui a ripetere se sia stata una buona idea salire, ma nel mentre che lo fai , la giostra parte.  

Sei spaventato, pensi di non poter essere all’altezza , di non poter resistere per quei 5 lunghissimi 

minuti di percorso.  

Per tua fortuna però, questa montagna russa non è monoposto, ha parecchi seggiolini proprio a 

fianco al tuo.  

Quei seggiolini, che sono occupati da persone a te care ,  che non ti lasciano mai solo , e che nei 

momenti di paura e sconforto, con un paio di sguardi e qualche parolina, come direbbe Checco 

Zalone  , quella paura te la “scancellano”. 
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Allora ti appresti a salire la prima rampa ripidissima , cazzo quanto è ripida.  

Sembra ci vogliano 3 mesi per arrivare in cima , un pò come il tempo che mi ci è voluto per studiare 

biologia, il mio primo esame, la mia prima rampa. 

Quando raggiungi finalmente la cima , nel punto più alto, capisci che forse forse  tutta questa attesa, 

tutta questa paura , possono essere ampiamente ripagate dall’incredibile senso di felicità e di 

liberazione che provi al momento della discesa.  

E così lo è stato sempre , salita dopo salita, discesa dopo discesa, esame dopo  esame.  

Un turbinio continuo d’emozioni  e sensazioni che possono sembrare in contrasto tra loro , ma che 

nella realtà dei fatti , riescono a trovare il modo di mescolarsi  tra loro in modo disarmante, 

lasciandoti lì , in balia di tornanti e curve a cui puoi solo concederti , aspettando che ti guidino 

sempre più in là, sempre più vicino , alla fine di questo percorso.  

Ora scendo dalla giostra , cinque sei minuti più vecchio.  

Corro al bar  e mi appresto ad ordinare la mia tennent’s.  

Guardo i miei compagni di viaggio senza i quali  probabilmente starei ancora allacciando le cinture 

di sicurezza .  

Mi sorridono. 

Gli sorrido. 

Ce l’abbiamo fatta.                                                          

                                                                                                                              24 marzo 2022 
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