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1.1. PENETRACIÓN DE FÁRMACOS POR VÍA TÓPICA. 

  

1.1.1. Características anantomofisiológicas de la vía ocular.  

 

La administración ocular de fármacos se utiliza habitualmente para el 

tratamiento de los trastornos superficiales y/o internos del ojo. El reto principal 

de la terapia ocular es alcanzar una concentración óptima del fármaco en el 

lugar de acción. Sin embargo, la baja biodisponibilidad de los fármacos a partir 

de las formas de dosificación clásicas está vinculada principalmente a la 

estructura anatómica y fisiológica de la vía ocular.  

Los procesos fisiológicos del ojo disminuyen significativamente la 

biodisponibilidad de los fármacos en la superficie ocular, limitando su absorción 

y favoreciendo la eliminación del mismo. 

La superficie corneal y conjuntival están cubiertas por la película lagrimal, cuyo 

espesor oscila en el rango de 7 a 8 µm. Está película está constituida por tres 

capas: la capa posterior está formada por las células calciformes del epitelio 

conjuntival y es rica en glicoproteínas; la capa intermedia, acuosa,  contiene 

proteínas tales como, lisozima con actividad antibacteriana; y la capa oleosa 

externa, producida mayoritariamente por las glándulas meibomianas, cuya   

función es retardar la evaporación de la lágrima. El volumen de la lágrima en un 

adulto es alrededor de 9 µL [1] y la secreción lagrimal basal es de 1.2 µL/ min 

en humanos, mientras que el saco lagrimal tiene una capacidad de 

almacenamiento de 30 µL. Sin embargo, el volumen de una gota de una forma 

de dosificación convencional oscila entre 40 y 50 µL, por lo que después de la 

instilación del fármaco en el ojo, el exceso de volumen es eliminado de la 

superficie ocular (aproximadamente 20 µL) y a continuación los nervios de la 

córnea inducen la formación de lágrimas reflejas, cuyo volumen varía entre 3 a 

400 µL/ min.  Este volumen varía de acuerdo con las propiedades irritantes del 

fármaco y/o de la formulación administrada. El aumento en la formación de 

lágrimas favorece el drenaje del fármaco de la superficie ocular y su dilución. 

Después de la instilación del fármaco, se activa el reflejo de parpadeo 

provocando un aclaramiento acelerado del fármaco a través de las lágrimas. El 

incremento de volumen de fluido en el saco es llevado rápidamente al sistema 
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de drenaje lagrimal por acción de los canalículos asociados con los 

movimientos palpebrales.  En 90 segundos, la mayor parte del fármaco 

instilado es eliminado del área pre-corneal [1]. Adicionalmente, la unión del 

fármaco a las proteínas de la lágrima disminuye la cantidad efectiva del mismo 

en contacto con la córnea y además, la acción amortiguadora del ácido 

carbónico y los ácidos orgánicos débiles presentes en la lágrima facilitan la 

ionización del fármaco [2]. 

El fármaco instilado en la superficie ocular, que no fue eliminado por los 

procesos fisiológicos del ojo puede ser absorbido en el área pre-corneal a 

través de la esclera y/o conjuntiva.  

La conjuntiva es una membrana mucosa, delgada y vascularizada que reviste 

la superficie interna de los parpados y la parte anterior de la esclera. El área 

superficial de la conjuntiva (16 -18 cm2) es superior al área de la córnea (1 

cm2), por lo que la absorción de los fármacos a través de la conjuntiva es 

usualmente mayor respecto a la córnea. La conjuntiva es más permeable a 

macromoléculas hidrófilas por vía paracelular que la córnea [1,3]. 

 La esclera es un tejido fibroso, rígido y grueso, formado por colágeno y 

mucopolisacaridos. La esclera ofrece una menor resistencia a la penetración de 

los fármacos respecto a la córnea. Sin embargo, los fármacos que son 

absorbidos a través del tejido conjuntival y/o esclera pueden pasar a la 

circulación sistémica,  lo que constituye una vía importante en la eliminación del 

fármaco administrado tópicamente, con la posibilidad de inducir a efectos 

adversos. 

En el área corneal, el fármaco administrado tópicamente que no fue absorbido 

por la conjuntiva y/o esclera o eliminado por la fisiología ocular, puede penetrar 

la córnea a través de dos mecanismos: paracelular (a través de los espacios 

intercelulares) y/o transcelular (a través de los espacios intracelulares) [4]. 

La córnea actúa a modo de barrera protectora que impide la entrada de 

sustancias extrañas y a su vez, modifica el transporte de los iones.  El diámetro 

y radio de curvatura de la superficie anterior de  la córnea es 11. 7 mm y 7.8 

mm, respectivamente; y su espesor está en el rango de 0.5 a 0.7 mm. La 

córnea es  un tejido ópticamente transparente que consta de cinco capas, del 

exterior al interior son: epitelio, membrana de Bowman, estroma, membrana 
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Descement y endotelio (Figura 1). Sin embargo, en la penetración transcorneal 

de los fármacos, únicamente tres de estas capas limitan significativamente el 

paso del fármaco a las estructuras internas del ojo: epitelio, estroma y endotelio 

[5]. 

 

 

Figura 1. Estructura anatómica de la córnea. 

 

El epitelio de tipo escamoso, estratificado no queratinizado, consta de una 

capa basal de células columnares, dos o tres capas de células y una o dos 

capas externas de células superficiales de forma poligonal y escamosa. El 

epitelio posee una abundante cantidad de lípidos en su estructura celular. Las 

células superficiales del epitelio presentan uniones intercelulares estrechas, lo 

que constituye una barrera selectiva para moléculas lipófilas pequeñas y 

excluye la penetración de macromoléculas (        por la vía paracelular, en 

consecuencia el epitelio corneal es considerado como la principal barrera para 

la penetración de los fármacos en los tejidos intraoculares. Algunos 

investigadores han reportado que los niveles de calcio celular y los filamentos 

de actina probablemente desempeñan un papel importante en la integridad de 

las uniones estrechas [6]. 

El estroma corneal es un tejido hidrófilo, compuesto principalmente por agua, 

lo que favorece la penetración de moléculas hidrófilas. Este tejido está formado 

por fibras de colágeno, estructuradas en forma láminas paralelas entre sí, 

formando haces de colágeno de diferente espesor y diámetro [7]. Los 

fibroblastos corneales (queratocitos)  son el principal componente celular del 

estroma y representan del 2 al 3 % del volumen total del estroma [8]. 
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El endotelio corneal consta de una única capa de células hexagonales que 

recubre la superficie posterior de la córnea. Este tejido se encuentra en 

contacto directo con el humor acuoso. Las uniones intercelulares estrechas, 

también están presentes en este tejido, sin embargo, son menos estrechas 

respecto a uniones intercelulares del epitelio. El endotelio posée en su 

estructura celular una gran cantidad de fosfolípidos, por lo que las sustancias 

lipófilas pueden atravesar fácilmente esta membrana.  

El endotelio mantiene la hidratación normal en la córnea y regula el paso de 

sustancias desde el humor acuoso al estroma [6,4]. 

La absorción transcorneal es un proceso que ocurre más lentamente que la 

eliminación del fármaco de la superficie ocular. La constante de eliminación de 

muchos fármacos es de aproximadamente 0.5 a 0.7/min, mientras que la 

constante de absorción es cercana a 0.001/min [4]. 

El fármaco que fue absorbido a través de la córnea pasa a los tejidos internos 

del ojo. En el área posterior de córnea, la  porción del fármaco instilado que 

ha atravesado las barreras oculares es distribuido y/o eliminado a través del 

humor acuoso. El humor acuoso fluye a una velocidad de  2 ó 5 µL/min para 

llevar nutrientes y oxígeno a los tejidos vasculares del ojo y  facilita eliminación 

de la materia de desecho de los tejidos circundantes. Por otra parte, la unión de 

los fármacos a algunos componentes de los tejidos tales como, la melanina 

presente en el iris puede disminuir el aclaramiento ocular.  Por otra parte, esta 

unión también es capaz de reducir la concentración de fármaco en el humor 

acuoso y, en consecuencia, disminuir la respuesta farmacológica. 

El iris y el cuerpo ciliar poseen una capa intensamente pigmentada de células 

epiteliales. El tejido del iris es altamente poroso, vascular y posee una gran 

superficie, por lo que se produce rápidamente un equilibrio de distribución del 

fármaco disuelto en el humor acuoso. La unión de los fármacos a los tejidos 

pigmentados del iris y el cuerpo ciliar puede afectar su biodisponibilidad. Los 

gránulos pigmentados  liberan lentamente el fármaco. Por lo que, la alta 

afinidad de unión de los pigmentos a los fármacos disminuye la concentración 

de fármaco libre en el reservorio de la cámara anterior.  
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El cristalino situado detrás del iris y delante del vítreo, está rodeado por una 

cápsula de colágeno. El núcleo está formado por materia celular rígida y densa 

que impide el paso de los fármacos a través de ella [1].  

En suma, los fármacos son eliminados principalmente del área pre-corneal por 

el drenaje de la solución instilada, por efecto de la lagrimación y por la 

absorción no productiva llevada a cabo a través de la conjuntival y/o 

transescleral del ojo. Estos factores y la relativa impermeabilidad de la córnea 

limitan la penetración intraocular del fármaco administrado, en consecuencia un 

porcentaje inferior (< 5 %) de a la dosis del fármaco administrado es capaz de 

llegar a los tejidos internos del ojo, mientras que la mayor parte de la dosis es 

absorbida sistémicamente (Figura 2). 

 

 

Figura 2. Absorción, distribución y eliminación de los fármacos administrados por vía ocular. 

 

1.1.2. Características anantomofisiológicas de la vía dérmica. 

 

La piel es el órgano más extenso del cuerpo humano, con un área  superficial 

cercana a 2 m2  y representa aproximadamente el 15 % de peso total del 

cuerpo de un adulto. Está compuesta por tres capas (Figura 3): epidermis, 
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dermis e hipodermis y además, posee estructuras anexas tales como, los 

folículos pilosos y las glándulas sudoríparas y sebáceas [9].  

 

 

Figura 3. Estructura anatómica de la piel. 

 

La epidermis es la capa más externa de la piel, relativamente impermeable, 

escamoso estratificado queratinizado no vascularizado. Este tejido está 

formado principalmente por queratinocitos (95%), los cuales sintetizan la 

queratina (proteína estructural de la epidermis) y producen citocinas en 

respuesta a una lesión [10]. Adicionalmente, en la epidermis se encuentran los 

melanocitos, cuya función está vinculada a la formación de melanina; células 

de Langerhans y células de Merkel, responsables de la respuesta inmune y 

transmisión de la respuesta sensorial, respectivamente [11]. En atención al 

estado de diferenciación de los queratocitos, la epidermis se divide en 4 

estratos, del interior al exterior de la epidermis son: basal, espinoso, granuloso 

y córneo. El estrato basal es una capa única de células, compuesto 

mayormente por queratinocitos. En el estrato basal las células basales están 

dispuestas hacia la superficie, se pueden identificar las células de Langerhans 

pueden ser identificadas dentro de este estrato. El estrato granuloso es una 

capa de queratocitos en forma granular. Las células de este estrato liberan sus 

componentes lipídicos dentro de los espacios intercelulares, formando una 

barrera que evita la cohesión intercelular dentro del estrato córneo. La capa 
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más externa de la epidermis es el estrato córneo, está formado por las células 

que migran del estrato granuloso, denominadas corneocitos.  

La dermis tiene un espesor que dependiendo de la región del cuerpo puede 

oscilar entre 0.5 y 5 mm. Se encuentra delimitada externamente por la 

epidermis e internamente por la hipodermis. Se sub-divide en dermis papilar o 

superficial y dermis reticular o profunda. La dermis papilar es una capa delgada 

con proyecciones cónicas que permite establecer mayor contacto entre la 

dermis y epidermis. Esta capa está altamente vascularizada e inervada. La 

dermis reticular está formada por fibras de colágeno y elásticas, ambas 

constituyen la mayor parte de la dermis [12]. 

La hipodermis es la capa más interna de la piel y está compuesta por 

adipocitos o células grasas que constituyen la base de la formación de folículos 

pilosos y glándulas sudoríparas. El pelo crece a partir de los folículos pilosos, el 

cual comprende un bulbo piloso, una papila asociada a glándulas sebáceas y 

sudoríparas y un músculo erector del pelo. Las glándulas sudoríparas, se 

dividen en ecrinas (localizadas en toda la superficie corporal)  y apócrinas 

(focalizadas principalmente en axilas y genitales) [11]. 

Entre las funciones de la piel pueden destacarse las siguientes: la piel actúa 

como una barrera física defensiva, reduciendo la pérdida del agua debido a la 

impermeabilidad al agua del estrato córneo, es que evita la invasión de 

microorganismos debido a la producción de sustancias antimicrobianas (células 

de Langerhans). La piel también actúa como una capa protectora ante el daño 

fotoquímico de las radiaciones ultravioleta. Mediante un incremento de la 

actividad de los melanocitos, el número de melanosomas producidos y la 

velocidad de transferencia de la melanina a queratinocitos epidermales, 

disminuye la absorción de la radiación ultravioleta y además, el estrato córneo 

de la piel refleja la radiación y en consecuencia se la reduce dosis de 

exposición. La piel también cumple asi mismo, una función termorreguladora, 

por la vasodilatación y/o vasoconstricción de los vasos sanguíneos cutáneos 

superficiales y profundos. La sudoración producida por las glándulas 

sudoríparas también favorece el proceso termorregulador de la piel. Por otra 

parte, la piel desempeña una función importante en la percepción sensorial y la 

síntesis de vitamina D [11,13].  
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1.1.3. Factores fisicoquímicos que condicionan la penetración tópica de los 

fármacos. 

 

La penetración de los fármacos a través de las membranas biológicas de la vía 

ocular y dérmica está determinada por las propiedades fisicoquímicas de los 

fármacos. En particular, el carácter lipófilo es el factor más importante para la 

penetración. El coeficiente de partición óptimo de un fármaco para la absorción 

corneal está en el rango de 10 a 100, lo que sugiere los fármacos lipófilos a 

traviesan más fácilmente dicha membrana [14,15]. 

Por otra parte, el coeficiente de partición  lípido/ agua es uno de los factores  

más importantes en la penetración de los fármacos a través de la piel. El 

estrato córneo de la piel, debido a su naturaleza altamente lipofílica, limita la 

absorción de fármacos hidrófilos. Sin embargo, la dermis es más hidrófila que 

el estrato córneo, por lo que constituye una barrera para la absorción de 

compuestos hidrofóbicos. En consecuencia, para una absorción óptima a 

través de la vía dérmica las sustancias deben poseer una polaridad intermedia 

[16]. 

Las  propiedades fisicoquímicas del fármaco tales como, solubilidad, peso 

molecular y el grado de ionización, también modifican la biodisponibilidad de 

los fármacos administrados por la vía tópica [6,17,18]. La penetración de un 

fármacos ionizables depende del equilibrio químico entre la fracción ionizada y 

sin ionizar del mismo en la dosis instilada y eventualmente en el fluido lagrimal. 

La parte no ionizada usualmente penetra más fácilmente a través de la 

membrana de lípidos  que la parte ionizada de la molécula [19].  En el caso de 

la molécula ionizada, no solamente el grado de ionización sino que también la 

carga de la molécula pueden afectar la penetración del fármaco a través de la 

córnea [20]. En consecuencia, compuestos catiónicos penetran más fácilmente 

a través de la córnea que las especies aniónicas, disminuyendo la penetración 

de los fármacos cargados negativamente. 
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1.2. FARMACOTERAPIA ANTIINFLAMATORIA OCULAR Y DÉRMICA. 

 

1.2.1. Mecanismos de la inflamación. 

 

Los eicosanoides y el factor activador de las plaquetas son los mediadores más 

importantes de los procesos biológicos y patológicos. Los eicosanoides se 

forman a partir del ácido araquidónico (AA) por tres vías enzimáticas: las 

ciclooxinagenas (COX), lipooxigenasas (LOX) y  citocromo P-45O (CYP)-

monooxigenasa. Estímulos mecánicos, inmunológicos, etc., conducen a la 

activación de las fosfolipasas y la elevación del Ca2+ citosólico, liberándose el 

ácido araquidónico, el cual por acción de las ciclooxigenasas, forma 

endoperóxidos inestables tales como, prostagladinas G2 (PGG2) y 

prostagladinas H2 (PGH2), de los cuales derivan los tromboxanos y las PG; 

lipooxigenasas, que catalizan la oxidación del ácido araquidónico a sus 

correspondientes ácidos hidroperoxieicosatrienoico (HPETE) de los cuales 

derivan los leucotrienos, las lipoxinas y las hepoxilinas; y finalmente, el 

citocromo P-450-monooxigenasa metaboliza el ácido araquidónico a los ácido 

epoxieicosatrienoicos (EET) o epóxidos y a los HETE (Figura 4) [21].  

 

Figura 4. Biosíntesis de los eicosanoides, EET: ácidos epoxieicosatrienoicos; HETE: ácido 
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1.2.2. Mecanismo de acción de los fármacos antiinflamatorios no esteroideos 

(AINEs) en la inflamación. 

 

Los AINEs se encuentran entre los fármacos más utilizados en todo  el mundo. 

Estos fármacos producen alivio sintomático del dolor y de la inflamación en las 

artropatías crónicas, como ocurre en la artrosis y la artritis reumatoide, así 

como en enfermedades inflamatorias aguda. Su farmacología esencial se 

relaciona con su capacidad de inhibir la enzima COX de ácidos grasos, 

impidiendo de esta forma la producción de prostaglandinas y tromboxanos.  

Existen dos isoformas comunes de la enzima COX: COX-1 y COX-2. Ambas 

están relacionadas íntimamente y catalizan la misma reacción. Sin embargo, la 

COX-1 es una enzima constitutiva que existe en la mayor parte de los tejidos, 

incluidas las plaquetas sanguíneas. Tiene una función de mantenimiento en el 

cuerpo, de modo que participa en la hemostasis de los tejidos y es responsable 

de la producción de prostaglandinas. Existen tres modos  de unión la COX-1: 

unión rápida y reversible; unión rápida de baja afinidad, reversible, seguida de 

una unión más lenta, dependiente del tiempo, de gran afinidad y lentamente 

reversible; unión rápida, reversible, seguida de una modificación irreversible, 

covalente. 

Por otra parte, la COX-2 es inducida en células inflamatorias cuando son 

lesionadas, infectadas o activadas, por ejemplo las citosinas inflamatorias, 

como la interleucina y el factor de necrosis tumoral. Así la isoforma COX-2 es 

responsable principalmente, de la producción de los mediadores de la 

inflamación de la familia de los prostanoides. Sobre la COX-2, los agentes 

específicos producen una inhibición reversible dependiente del tiempo.  

La enzima tiene los siguientes activos: ciclooxigenasa y peroxidasa, 

denominados conjuntamente prostaglandina endoperóxidosintetasa [22]. El 

grupo peróxidasa es necesaria para que se active los grupos hemos, que 

participan en la reacción ciclooxigenasa. El complejo enzimático es un dímero, 

así que en total posee dos sitios ciclooxigenasa y dos sitios peróxidasa. Cada 

subunidad tiene un canal que se une a las membranas celulares internas o 

externas. El sitio activo está dentro del complejo, a modo de túnel que actúa 

guiando al acido araquidónico, liberado por la fosfolipasa A2 (PLA2), tras 
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estímulos diversos de los fosfolípidos de membrana. Tras su unión a dos 

moléculas de oxígeno, penetran en el canal, se anclan a diversos aminoácidos 

y liberan productos intermedios inestables como PGG2 y posteriormente PGH2 

por acción de la peróxidasa. La PGH2 se convierte por acción de enzimas 

específicas de células en prostaglandinas estables que salen de la célula. Por 

lo general, estos fármacos inhiben la enzima COX-1, mientras que la inhibición 

de la COX-2 es más lenta y, a menudo irreversible. Para inhibir estas enzimas, 

los AINEs entran en el canal hidrófobo y forman enlaces de hidrógeno con el 

residuo de arginina de la posición 120, lo que impide el acceso de los ácidos 

grasos que actúan como sustrato en el dominio catalítico. En la COX-2, tanto la 

apertura como la zona de unión de los AINEs es un 20% mayor, debido a la 

existencia de un bolsillo lateral hidrófilo y a ciertas variaciones en los 

aminoácidos (Figura 5). Los AINEs selectivos COX-2 poseen un lateral hidrófilo 

que encaja en el bolsillo.  

 

 

Figura 5. Mecanismo de acción de los AINEs. 
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La COX-1 y COX-2 tienen el mismo peso molecular y son muy similares. 

Ambas se encuentran en la membrana plasmática y cada una de ella tiene un 

canal. La única diferencia es que el canal es más ancho en la COX-2 que en la 

COX-1. Esto significa que casi todos los AINEs inhibidores de la COX-1, 

también inhiben la COX-2 pero que muchos inhibidores de la COX-2 poseen 

escaso poder bloqueante de la COX-1. 

La mayor parte de las acciones analgésicas y antipiréticas de las AINEs se 

relaciona con la inhibición de la COX-2 de ácido araquidónico. La acción 

antiinflamatoria de los AINEs se lleva a cabo mediante la disminución de la 

prostaglandina E2 y la prostaciclina y por la disminución de la vasodilatación. 

Por otra parte, el efecto analgésico de los AINEs se debe a una disminución de 

la generación de prostaglandinas, lo que  significa que hay menos 

sensibilización de las terminaciones nerviosas nociceptivas a los mediadores 

inflamatorios como la bradicinina y la 5-hidroxitriptamina. 

Los AINEs poséen una  potencia antiinflamatoria moderada, sin presentar los 

efectos secundarios oculares que caracterizan a los corticoides. Los efectos  

adversos más frecuentes tras su aplicación oftálmica, se deben a la irritación 

ocular transitoria que produce quemazón, lagrimeo e hiperemia conjuntival. Por 

otra parte, los AINEs constituyen el grupo terapéutico más importante para el 

tratamiento de procesos inflamatorios y dolorosos de la vía dérmica [21]. 

 

1.2.3. Pranoprofeno. 

 

El Pranoprofeno (PF) es un fármaco analgésico no esteroideo, derivado del 

ácido propiónico. Es conocido químicamente como (2RS)-2-(10H–9-Oxa-1-

azaantraceno-6-il) ácido propiónico (Figura 6). El peso molecular de este 

fármaco es 255.27 g/mol y se presenta como un polvo fino blanco e inodoro. Es 

libremente soluble en N,N dimetill formamida, soluble en ácido acético, poco 

soluble en metanol, escasamente soluble en anhídrido acético y prácticamente 

insoluble en agua [23].  

 

Figura 6. Estructura química de pranoprofeno. 
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El pranoprofeno es ampliamente metabolizado por glucuronidación en el 

hígado y posteriormente, es excretado por la orina.  

Los parámetros farmacocinéticos de este fármaco han sido evaluados en 

sujetos jóvenes y geriátricos después de la administración oral de 75 mg de 

pranoprofeno por vía oral. Los resultados de este estudio revelaron que la 

semivida del fármaco es más prolongada en los sujetos geriátricos, lo que 

podria ser originado por una disminución en el metabolismo hepático y/o una 

reducción en la eliminación renal. La concentración plasmática terapéutica de 

PF para sujetos jóvenes y geriátricos es 4.89 ± 1.29 µg/cm3 y 10.19 ± 2.43 

µg/cm3, respectivamente; determinada posterior a la administración oral del 

fármaco [24].  

El PF, se ha utilizado recientemente como un fármaco alternativo, seguro y 

eficaz en el tratamiento de la inflamación producida después de la cirugía de 

estrabismo y  cataratas [25 - 27]. Este fármaco, tiene un efecto beneficioso en 

la reducción de los signos oculares y los síntomas del ojo seco y disminuye los 

marcadores inflamatorios de las células epiteliales de la conjuntiva [28]. Su 

eficacia antiinflamatoria, es equivalente a los corticosteroides de potencia 

moderada, pero con un mejor perfil de seguridad. Por ello, puede ser 

considerado para el tratamiento de la conjuntivitis crónica de origen no 

bacteriano [29] y en el tratamiento agudo y a largo plazo de osteoartritis y 

artritis reumatoide [30].  

A pesar de que el PF, ha demostrado una elevada eficacia anti-inflamatoria y 

analgésica, su uso farmacéutico está limitado debido a su inadecuado perfil 

biofarmacéutico, ya que tiene una vida media plasmática corta, baja solubilidad 

en agua y es inestable en solución acuosa, particularmente cuando se expone 

a la luz [31 - 32]. 

 

1.3. SISTEMAS DE LIBERACIÓN CONTROLADA DE FÁRMACOS. 

 

La administración de fármacos antiinflamatorios no esteroideos a través de la 

vía tópica ofrece numerosas ventajas, entre ellas se evita el efecto del primer 

paso del metabolismo de los fármacos, se reducen los daños gastrointestinales 

y se favorece el efecto local los fármacos. Sin embargo, la relativa 
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impermeabilidad de las barreras biológicas de la vía tópica, limitan la 

penetración de los fármacos al lugar de acción. Adicionalmente, las 

características fisicoquímicas y las propiedades farmacocinéticas de los 

fármacos modifican la penetración de estos a través de las barreras biológicas 

del ojo y la piel [33]. Teniendo en cuenta estas consideraciones, en las últimas 

décadas se ha estudiado ampliamente diferentes sistemas de liberación 

controlada de fármacos. Algunos de los sistemas nano-estructurados más 

comúnmente usados en la vía tópica son los liposomas, nanoemulsiones, 

nanopartículas (poliméricas y lipídicas) [34, 35].  

 

1.3.1. Nanopartículas poliméricas. 

 

Los sistemas coloidales no tóxicos y biodegradables constituyen uno de los 

sistemas nanoestructurados más estudiados en las últimas décadas con el 

objetivo de mejorar la focalización de los fármacos en los tejidos y órganos, 

aumentar la biodisponibilidad de los principios activos, a través de las 

membranas biológicas y reducir su toxicidad. Las nanopartículas (NPs) son 

sistemas coloidales, cuyo tamaño de partícula oscila entre 10 y 1000 nm [36]. 

Los sistemas nanoestructurados formados a base de polímeros abarcan a las 

nanoesferas y nanocápsulas. Estos sistemas vesiculares, frecuentemente se 

utilizan para vehiculizar fármacos que, por su naturaleza lipófila, son 

escasamente solubles en el agua o completamente insolubles en medio 

acuoso. Las nanoesferas son sistemas con una estructura matricial en el que el 

fármaco puede concentrarse adsorbido en la superficie, atrapado en el interior 

y/o disuelto en la matriz polimérica. Por otra parte, las nanocápsulas poseen 

una cubierta polimérica con un núcleo interno. En estos sistemas de carga el 

fármaco puede localizarse disuelto en el núcleo oleoso de la partícula. Sin 

embargo, el fármaco también puede ser absorbido en su superficie (Figura 7). 
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Figura 7. Clasificación de las Nanopartículas poliméricas. 

 

Las nanopartículas poliméricas han sido consideradas como un importante 

sistema para la liberación controlada de fármacos, ya que permiten una 

liberación sostenida del principio activo, aumentando su biodisponibilidad en el 

sitio de acción. 

 

1.3.1.1. Polímeros usados en la preparación de nanopartículas. 

 

Diferentes polímeros han sido utilizados como matriz de las nanopartículas, con 

el objetivo de garantizar una liberación controlada del fármaco, favorecer la 

biodisponibilidad de la sustancia administrada, facilitar la vehiculización de 

macromoléculas con perfiles biofarmacéutico inadecuados y mejorar la 

liberación local de los fármacos reduciendo los efectos adversos. En general, 

los polímeros pueden ser clasificados como biodegradables (naturales o 

sintéticos) y no biodegradable. Entre los polímeros más comúnmente usados 

en la preparacion de las NPs están: el ácido poli-láctico (PLA), el ácido poli-

láctico-co-glicólico (PLGA), poli-ɛ-caprolactona (PCL), poli-β-hidroxibutirato 

(PHB), acido poli-β,L-málico, N-2-hidroxipropil metacrilato (HPMA). 

Entre ellos, el PLGA ha sido extensamente utilizado en el diseño de sistemas 

de liberación controlada de fármacos, debido a sus propiedades 

biodegradables y biocompatibles, lo que permite suministrar eficazmente el 

fármaco en el de acción y, por lo tanto, aumentar el beneficio terapéutico, y 

reducir al mínimo efectos adversos [37]. Adicionalmente, la creciente utilización 

de este polímero en la preparación de los sistemas nanoestructurados, también 

es debida a que el PLGA ha sido aprobado por el FDA para uso en humano, ya 
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que permite suministrar eficazmente el fármaco en el órgano o tejido diana, con 

una degradación controlada de la matriz polimérica [38].  

El PLGA está formado por unidades monoméricas de ácido láctico y ácido 

glicólico. La relación molar de ácido láctico y ácido glicólico en el PLGA puede 

modificar la resistencia mecánica, el hinchamiento de la matriz, la hidrólisis, la 

velocidad de degradación, el peso molecular, el grado de cristalinidad y la 

temperatura de transición vítrea del PLGA. 

Un incremento en la proporción molar de ácido glicólico respecto al ácido 

láctico, conduce una un aumento en la velocidad de degradación del polímero 

debido a que el ácido glicólico le confiere propiedades altamente hidrófilas al 

co-polímero formado.  Por lo que, de acuerdo al porcentaje de los monómeros 

que conforman la estructura del PLGA, la velocidad de degradación del 

copolímero, puede ser descrita de la siguiente manera:   

PLGA 65:35  > PLGA 75:25 >  PLGA 85:15 [39].  

La relación molar del ácido láctico y ácido glicólico del PLGA, también pueden 

modificar la transición  vítrea y la cristalinidad del polímero, y 

consecuentemente, modular la degradación del PLGA. Durante el proceso de 

degradación, la cristalinidad aumenta gradualmente, dando como resultado un 

material altamente cristalino, más resistente a la hidrólisis que el polímero de 

partida. El incremento de la cristalinidad es atribuido a un aumento de la 

movilidad de las cadenas poliméricas parcialmente degradadas debido a un 

mayor grado de entrelazamiento. El realineamiento de las cadenas de polímero 

conduce a un estado cristalino más ordenada. Adicionalmente, el proceso de 

degradación del polímero, también puede ser modificado por la distribución del 

peso molecular. Los grupos carboxílicos terminales facilitan la autolisis del 

polímero, por lo que velocidad de degradación se produce lentamente cuando 

menor sea la cantidad de estos grupos en el polímero y viceversa. Las 

propiedades fisicoquímicas del fármaco, así como la concentración de este 

encapsulado en la matriz del polímero pueden modificar la velocidad de 

degradación. Cuanto mayor es el porcentaje de encapsulación del fármaco en 

el polímero, mayor es el porcentaje de fármaco que es liberado de forma rápida 

en la etapa inicial del proceso de liberación [40]. 
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El tamaño y la forma de la matriz determinan en gran medida la velocidad de 

degradación del  polímero. En general, un área de superficie grande conduce a 

un rápida degradación de la matriz polimérica [41]. 

La porosidad de la matriz, también modifica la biodegradación del polímero y la 

liberación del fármaco encapsulado en la matriz. Al mismo tiempo, la porosidad 

puede aumentar la difusión de oligómeros y productos de degradación de bajo 

peso molecular, cuyos grupos carboxílicos terminales puede facilitar la 

degradación auto-catalítica del polímero [40]. 

A pesar de que el PLGA es insoluble en agua, las cadenas de ésteres que 

conforman su estructura polimérica pueden hidrolizarse en condiciones 

fisiológicas. El mecanismo de degradación propuesto para el PLGA comprende 

tres etapas: inicialmente se produce la ruptura aleatoria de las cadenas del 

copolímero y el peso molecular del polímero disminuye continuamente con la 

degradación. En la fase intermedia, el peso molecular del polímero se reduce 

significativamente, este proceso se acompaña de una pérdida rápida de la 

masa y la formación de unidades monoméricas solubles. En la etapa final, los 

monómeros obtenidos a partir de la fragmentación del copolímero se 

solubilizan completamente, pudiendo ser absorbidos por el cuerpo o excretados 

a través de las vías metabólicas [42]. Las unidades monoméricas del PLGA 

entran en el ciclo del ácido tricarboxílico, en donde son metabolizadas y 

posteriormente, son eliminadas del cuerpo en forma de dióxido de carbono y 

agua. El ácido glicólico, también puede ser excretado sin cambios a través del 

riñón [43, 44]. 

Por otra parte, la biodegradación enzimática de PLGA ocurre principalmente en 

la superficie del polímero a través de la hidrólisis de las cadenas. Enzimas tales 

como, las esterasas tisulares, pronasas y bromelina han sido investigadas para 

determinar su efecto en la degradación del PLGA. Entre ellas, la proteinasa 

bacterial K es capaz de acelerar la degradación del PLA. En contraste, muchas 

otras enzimas parece que son inactivas. En este sentido, el rol de las enzimas 

en la degradación del PLGA aún no está completamente claro. Mientras, 

algunos autores sugieren que las enzimas contribuyen sustancialmente a la 

degradación de los polímeros biodegradables; otros investigados consideran 

que las enzimas tienen un rol secundario en este proceso [45 - 47].  
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1.3.1.2. Métodos de preparación. 

 

Los métodos más comunes para preparar la preparación de las nanopartículas 

poliméricas son: nanoprecipitación o desplazamiento de disolvente, 

evaporación del disolvente, <<Salting out>> y difusión del disolvente. La 

elección de la técnica de preparación depende de las propiedades 

fisicoquímicas del fármaco. 

 

Método de Nanoprecipitación o desplazamiento del disolvente. Esta 

técnica involucra el uso de un solvente orgánico, el cual es miscible en agua.  

El polímero preformado y el fármaco se disuelven conjuntamente en un 

solvente orgánico de polaridad intermedia y miscible con el agua. La solución 

orgánica se adiciona  gota a gota, bajo agitación magnética, sobre una solución 

acuosa (no-solvente) en presencia o ausencia de un estabilizante (polivinil 

alcohol o poloxamer). Una vez en contacto con el agua, el polímero hidrofóbico 

y el fármaco precipitan instantáneamente, auto ensamblándose el fármaco en 

la matriz polimérica (Figura 8). Una suspensión coloidal se forma 

inmediatamente por una rápida difusión del disolvente al medio acuoso. 

Posteriormente, el disolvente se elimina a presión reducida [48]. La formación 

instantánea de las partículas es atribuida a las turbulencias interfaciales entre 

las fases liquidas generadas durante el desplazamiento del disolvente. 

 

Figure 8. Representación esquemática de la preparación de nanopartículas por el método de 

desplazamiento del disolvente. 
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Las nanocápsulas, también pueden prepararse a través de esta técnica, 

mediante la adición de un volumen de aceite en la fase orgánica, el cual debe 

ser compatible con el polímero y al mismo tiempo, debe solubilizar el fármaco. 

Por lo que, una de las ventajas de esta técnica es que es útil para encapsular 

fármacos lipófilos e hidrófilos. Entre las desventajas del uso de esta técnica 

están: una baja eficiencia de encapsulación del fármaco en la matriz del 

polímero, comparado con otras técnicas y adicionalmente, la dificultad para 

eliminar completamente el solvente orgánico, una vez se han formado las 

nanopartículas [49]. 

 

Evaporación del disolvente. En este método, el polímero es disuelto en un 

solvente orgánico y volátil. Esta solución es emulsificada en una solución 

acuosa de un agente estabilizante. La emulsión se transforma en una 

suspensión coloidal por la evaporación del solvente orgánico que difunde a 

través de la fase continua  de la emulsión (Figura 9). La emulsión puede 

prepararse en forma individual (agua / aceite y viceversa) o como doble 

emulsión ((agua/aceite)/agua, etc.). En esta técnica de preparación de 

nanopartículas se utiliza homogenización o ultrasonidos para reducir el tamaño 

de la gotícula de la emulsión, seguido de la evaporación del solvente orgánico, 

ya sea por agitación magnética continua a temperatura ambiente o bajo presión 

reducida, seguida de varios lavados con agua destilada para remover los 

aditivos tales como, los tensoactivos [50].  

 

Figura 9. Representación esquemática de la preparación de nanopartículas por el método de 

evaporación del solvente.  

 

<<Salting out>>. Este método se basa en la separación de un solvente 

miscible en agua de una solución acuosa enriquecida con electrolitos. Este 
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método es considerado como una modificación del método de difusión del 

disolvente. El polímero y el fármaco se disuelven en un solvente orgánico. Esta 

solución se emulsifica bajo agitación en un gel acuoso que contiene el agente 

de desplazamiento (electrolitos tales como, cloruro de magnesio, cloruro de 

calcio y acetado de magnesio y/o no electrolitos tales como, azúcar) y un 

estabilizante. Esta emulsión aceite/agua es diluida con suficiente volumen de 

agua o solución acuosa para aumentar la difusión de la acetona dentro de la 

fase acuosa, conduciendo a la formación de las nanoesferas [51]. El disolvente 

y los electrolitos se eliminan por filtración de flujo transversal (Figura 10). 

El electrolito determina la eficacia de asociación del fármaco en la matriz del 

polímero. Este método puede ser usado para preparar sistemas coloidales de 

fármacos termosensibles, ya que no requiere incrementar la temperatura 

durante el proceso de preparación. Sin embargo, esta técnica es exclusiva para 

la encapsulación de fármacos lipófilos y adicionalmente, las nanopartículas 

formadas deben ser sometidas a numerosos lavados [52].  

 

 

Figura 10. Representación esquemática de la preparación de nanopartículas por el método 

<<salting out>>.  

 

Difusión del disolvente. Este método es una versión modificada de la técnica 

de evaporación del solvente. El polímero es disuelto en un solvente 

parcialmente soluble en agua previamente saturado con agua para asegurar el 

equilibrio termodinámico entre ambos líquidos. La fase de solvente - agua 

saturada de polímero se emulsifica bajo agitación, en una solución acuosa que 

contiene el agente estabilizante (Figura 11). La suspensión de nanopartículas 
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se forma por la difusión del solvente a la fase externa. Finalmente, el solvente 

se elimina por evaporación o filtración, de acuerdo con su punto de ebullición.  

 

 

Figura 11. Representación esquemática de la preparación de nanopartículas por el método de 

difusión del solvente.  

 

En los métodos de preparación de los sistemas poliméricos antes 

mencionados, factores tales como, el solvente, la solubilidad del fármaco, el 

tiempo de agitación y/o de mezcla del solvente acuoso y orgánico, el 

tensoactivo, la concentración de polímero en la fase orgánica, la proporción de 

la fase orgánica respecto a la acuosa, entre otros, pueden modificar las 

propiedades fisicoquímicas de las nanopartículas [53]. 

 

1.3.1.3. Caracterización de los nanosistemas poliméricos. 

 

Las propiedades fisicoquímicas de los sistemas nanoparticulares tales como, el 

tamaño y morfología de las nanopartículas, el índice de polidispersión, la carga 

superficial, la eficiencia de encapsulación del fármaco en la matriz polimérica y 

el perfil de liberación del fármaco, determinan la eficacia terapéutica del 

fármaco vehiculizado en estos sistemas. Para caracterizar fisicoquímicamente 

a las nanopartículas, diferentes técnicas de análisis han sido desarrolladas y 

utilizadas. 

El tamaño de partícula de los sistemas nanoparticulares destinados a la 

aplicación tópica, tiene una importancia crucial en las formulaciones que son 

destinadas a la instilación ocular. Este no debe exceder a las 10 micras para 

evitar una sensación de malestar en el ojo [54,55]. Otra consideración 

importante en la tamaño de las partículas es: que las partículas muy pequeñas 

poseen un área superficial grande,  lo que puede conducir a una liberación más 
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rápida del fármaco, y también puede desempeñar un papel muy importante en 

la internalización celular [56,57]. El diámetro de nanopartículas puede ser 

determinado a través de técnicas tales como, espectroscopia de correlación de 

fotones (PCS), difracción laser (LD) y microscopia electrónica. Las técnicas de 

PCS y LD se utilizan habitualmente para una determinación rápida del tamaño 

de partícula y su distribución.  

Entre las técnicas microscópicas utilizadas para determinar el tamaño y la 

morfología de las partículas están: la microscopia electrónica de barrido (SEM), 

la microscopia electrónica de transmisión (TEM) y la microscopia de fuerza 

atómica (AFM).  

Por otra parte, el potencial zeta  es una medida de la carga eléctrica de la 

superfície de las NPs, que puede influir en la mucoadhesion de estos sistemas, 

y al mismo tiempo, es una medida indirecta de la estabilidad física de las 

mismas. La formación de agregados suele ocurrir cuando las fuerzas de van 

der Waals son dominantes, lo que resulta en una reducción de los valores del 

potencial zeta y la pérdida de estabilidad del sistema [58].  Esta propiedad de 

las NPs se determina a través de técnicas analíticas tales como, anemometría 

láser Doppler y/o técnicas electroforéticas, empleando la ecuación de 

Helmholtz-Smoluchowski [59].  

Otra propiedad fisicoquímica de las nanopartículas es la eficiencia de 

encapsulación. Esta se expresa en términos porcentuales, relacionando la 

cantidad de fármaco atrapado en sistema nanopartícular y la concentración 

total del fármaco adicionado en la preparación de las NPs. Previo a la 

cuantificación del fármaco encapsulado en las nanopartículas, las 

suspensiones de estos sistemas, frecuentemente son diluidos en un solvente 

adecuado, seguidamente se someten a filtración/centrifugación y/o 

ultracentrifugación. Existen diferentes técnicas analíticas que permiten 

cuantificar la concentración del fármaco encapsulado en las NPs.  

La evaluación del perfil de liberación del fármaco desde la matriz, es otra 

característica fisicoquímica de las nanopartículas.  

El fármaco encapsulado en los sistemas coloidales exhibe un perfil de 

liberación en dos fases: inicialmente el fármaco depositado en la superficie de 

la matriz polimérica en contacto con el medio, es liberado en función de la 
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solubilidad y de la penetración del agua dentro de la matriz. Seguidamente, el 

agua en el interior de la matriz, hidroliza el polímero en sus unidades 

monoméricas, lo que permite la formación de pasajes entre los cuales el 

fármaco puede ser liberado [60]. En términos generales, la liberación del 

fármaco a partir de la matriz polimérica puede ocurrir a través de la difusión, 

erosión del polímero o una combinación de ambos (Figura 12) [61]. Si la 

difusión del fármaco es más rápido que la degradación de la matriz, el 

mecanismo de liberación del fármaco se produce principalmente por difusión. 

Una liberación rápida del fármaco puede ser atribuida, a la fracción del fármaco 

que esta adsorbido o débilmente unido a la superficie de la matriz polimérica 

[62]. 

 

 

Figura 12. Mecanismo de liberación del fármaco a partir de las nanopartículas poliméricas: (a) 

difusión, (b) erosión/degradación de la matriz polimérica y (c) biodegradación del polímero por 

degradación hidrolítica [63], [64]. 

 

Además de las determinaciones fisicoquímicas antes mencionadas, técnicas de 

análisis tales como, espectroscopia infrarroja con transformada de Fourier 

(FTIR), difracción de rayos X, espectroscopia de fotoelectrones generado por 

rayos X (XPS), se usan habitualmente para evaluar el estado físico del fármaco 

(cristalino o amorfo) en la matriz polimérica y/o para determinar interacciones 

entre el fármaco y el polímero. Adicionalmente, la técnica de calorimetría 
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diferencial de barrido (DSC), se utiliza para determinar las propiedades físicas 

de los compuestos, por ejemplo la naturaleza cristalina o amorfa. Esta técnica, 

proporciona datos cuantitativos sobre el cambio de capacidad exotérmica, 

endotérmica y calor en función de la temperatura o el tiempo. Esta técnica, 

también puede demostrar cualquier posible interacción entre diferentes 

compuestos en mezcla [65,66]. 

 
1.3.1.4. Conservación de las nanopartículas 

 

La inestabilidad de las NPs, después de un largo período de almacenamiento, 

es uno de los principales problemas que limita el uso de estos sistemas 

coloidales. Para asegurar la conservación de las NPs, evitar los problemas de 

inestabilidad física, así como variaciones químicas (disminución del fármaco 

encapsulado) y garantizar su integridad fisicoquímica, el agua contenida la 

formulación debe ser eliminada. La liofilización, es uno de los procedimientos 

más comúnmente empleados para este fin.  

La congelación es la primera etapa del proceso de liofilización. Durante este 

paso, la suspensión líquida se enfría y el agua se congela formándose cristales 

de hielo. A medida que continúa el proceso de congelación, más cantidad de 

agua contenida en el líquido se congela. Esto se traduce en un aumento de la 

concentración en el líquido restante. A medida que la suspensión líquida se 

vuelve más concentrada, su viscosidad aumenta, lo que conduce a una 

inhibición de la cristalización. El producto congelado puede presentar una 

estructura cristalina o amorfa y/o una combinación de ambas. Seguidamente, el 

producto congelado se somete a la etapa del secado primario. La temperatura 

se eleva para favorecer la  sublimación del hielo y el vapor de agua formado 

pasa a través del producto a la superficie de la muestra y, luego al 

condensador, donde es solidificado en forma de hielo. Al final de la etapa de 

sublimación se forma un tapón poroso. Sus poros corresponden a los espacios 

que fueron ocupados por los cristales de hielo. El secado secundario consiste 

en la eliminación del agua residual absorbida del producto. Esta agua es la que 

no se separó en forma de hielo durante la etapa de la congelación. El agua 

residual es extraída por desorción. La liofilización puede generar estrés en las 

partículas, desestabilizándolas y en consecuencia, podrían producirse 
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modificaciones en las características fisicoquímicas. Los crioprotectores o 

lioprotectores son frecuentemente añadidos a la formulación con la finalidad de 

proteger a las partículas durante el proceso de liofilización [67]. 

El polivinil alcohol (PVA),  es uno de los tensoactivos más comúnmente usados 

en la preparación de NPs estables [68].  Este compuesto, forma una capa 

hidrófila en la superfície de las partículas, que proporciona estabilidad al 

sistema coloidal y mejorara su resistencia a la congelación y su redispersión 

después de la liofilización [69,70].  

 

1.4. ESTRATEGIAS PARA FAVORECER LA BIODISPONIBILIDAD DE LOS 

FÁRMACOS DE ADMINISTRACIÓN TÓPICA. 

 

1.4.1. Vehiculización de nanopartículas en hidrogeles bioadhesivos. 

 

Los hidrogeles son redes poliméricas con una configuración tridimensional 

capaz de captar grandes cantidades de agua o fluidos biológica. Su afinidad 

para absorber el agua es atribuida a la presencia de numerosos grupos 

hidrófilos tales como, -OH, -CONH, -CONH2 y –SO3H en su estructura 

polimérica [71]. 

En general, los hidrogeles pueden clasificarse en bases a sus características, 

incluyendo la naturaleza de los grupos laterales (neutrales o iónicos), 

características mecánicas y estructurales, método de preparación 

(homopolímero o copolímero), estructura cristalina (amorfo, semicristalino, 

unido por puentes de hidrogeno, supramolecular e hidrocoloidal), y por su 

capacidad de respuesta al estímulo del entorno (pH, fuerza iónica, temperatura, 

etc.). Los hidrogeles poliméricos, también pueden clasificarse en dos grupos: 

geles preformados  y geles de formación in situ. Adicionalmente, los geles 

hidrofílicos, de acuerdo a su origen pueden dividirse en: naturales, 

semisintéticos y sintéticos. 

El carbomero es un hidrogel preformado de origen sintético, ampliamente 

utilizado en las preparaciones farmacéuticas, debido a que es química y 

biológicamente inerte y presenta excelentes características mucoadhesivas, 

mecánicas, organolépticas y biocompatibles.  
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Este polímero muestra una estructura en espiral en estado seco. Sin embargo, 

cuando es dispersado en agua, las cadenas del polímero se hidratan 

formándose uniones estrechas entre ellas por puentes de hidrogeno. Este gel 

hidrofílico presenta una elevada viscosidad a bajas concentraciones (0.5 – 

1.0% p/v). Para obtener el máximo efecto espesante,  la solución del polímero 

puede ser neutralizada con sustancias alcalinas tales como, hidróxido de sodio 

y/o trietanolamina. Las fuerzas repulsivas entre dos grupos adyacentes 

cargados negativamente a lo largo de las cadenas del polímero permiten que la 

espiral de la cadena se desenrolle, y en consecuencia que el polímero se 

humecta y se forme un gel con una estructura uniforme. El máximo espesor se 

obtiene generalmente cuando el pH de la solución del polímero está en el 

rango de 6 a 10 [72,73]. 

El mecanismo principal de liberación de los fármacos a partir de los hidrogeles 

es por difusión pasiva. La difusión del fármaco fuera de la matriz del hidrogel 

depende principalmente del tamaño de la malla dentro de la matriz del gel, el 

cual es afectado por factores tales como, el grado de reticulación, la estructura 

química de la composición de los monómeros y/o la intensidad de los estímulos 

externos [74]. 

Los sistemas nanoparticulares son considerados como vehículos apropiados 

para mejorar la biodisponibilidad de los fármacos. Sin embargo,  una de las 

limitantes para la administración tópica de estos sistemas radica en la baja 

viscosidad de las suspensiones coloidales, lo que conduce a una rápida 

eliminación del fármaco después de la administración sobre la superficie ocular 

y/o dérmica. En este sentido, los suspensiones de nanopartículas 

frecuentemente son incorporadas en agentes gelifícantes, con el fin de 

incrementar la viscosidad de las suspensiones coloidales y obtener 

formulaciones con características reológicas apropiadas para prolongar el 

tiempo de contacto de fármaco en la superficie aplicada, favoreciendo la 

absorción del mismo, prolongando la duración del efecto terapéutico y 

reduciendo la frecuencia de aplicación. Por lo que, diferentes sistemas 

nanoparticulares destinados a la aplicación ocular y/o dérmica han sido 

incorporados en hidrogeles [75 - 77]. 
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1.4.2. Promotores de la permeación de fármacos. 

 

La estructura anatómica de las vías ocular y dérmica, constituyen una barrera  

importante, que limita  la entrada o salida de los compuestos a través de estas 

estructuras. Promotores de la permeación de fármacos (también conocidos 

como, potenciadores o aceleradores de la absorción) han sido utilizados como 

una estrategia para disminuir de forma reversible, la resistencia de las barreras 

biológicas y favorecer la penetración de un gran número de fármacos. Aunque 

muchos productos químicos han sido evaluados como potenciadores de la 

penetración de los fármacos en piel humana o animales, hasta la fecha ninguno 

ha demostrado ser ideal. Algunas de las propiedades más deseables para los 

promotores de la penetración destinados a la aplicación tópica son: 

 

 no tóxico, no irritante y no alergénico. 

 

  No deben ejercer una actividad farmacológica dentro del cuerpo, es decir 

no debe unirse a los sitios receptores. 

 

 Poseer una acción promotora reversible. Una vez, retirado de la superficie 

tópica, las propiedades de barreras biológicas deben recuperarse de 

manera rápida y completa. 

 

 Los potenciadores de la penetración deben ser apropiados para la 

formulación en diversas preparaciones tópicas, por lo tanto debe ser 

compatible con excipientes y fármacos [78].  

 

Entre los promotores de la permeación comúnmente usados se encuentran: el 

agua, sulfóxidos y químicos similares, azona, pirrolidona, ácidos grasos, 

alcoholes y glicoles, surfactantes, urea, aceites esenciales y terpenos y/o 

terpenoides y  fosfolípidos. Entre ellos, la azona (1-dodecilazacicloheptan-2-

ona o Laurocapram),  fue la primer molécula diseñada como promotor de la 

permeación de la vía dérmica. La azona es un líquido incoloro, inodoro, con un 

punto de fusión de - 7°C, es suave y oleosa al tacto. Su estructura química, le 
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confiere un carácter lipofílico con un Log P octanol /agua cercano a 6.2. Es 

incompatible con la mayoría de los solventes orgánicos, incluyendo alcoholes y 

propilenglicol.  La irritación y toxicidad causada por la azona es muy baja (La 

DL50 determinada en ratas por vía oral es de 9 g/Kg).  

La azona ha sido utilizada en la vía tópica para incrementar el flujo de fármacos 

lipófilos e hidrófilos entre ellos: esteroides, antibióticos, antiinflamatorios y 

antivirales, etc. [79]. Así como otros potenciadores de la permeación, la eficacia 

de la azona como promotor de la permeación depende tanto de la 

concentración en la que se usa, como del vehículo desde donde se aplica.  La 

azona puede ser usada en el ser humano de manera segura y efectiva en el 

rango de 1 al 10% [80],  sin embargo, ha demostrado ser más eficaz a bajas 

concentraciones (0.1 – 5%). Aunque la azona ha sido utilizada por más de 25 

años, su mecanismo de acción como promotor de la permeación aún sigue 

siendo investigado. Teniendo en cuenta que la estructura química de la azona 

posee numerosos grupos de cabeza polar y una cadena alquílica de lípidos, es 

probablemente que este compuesto pueda ejercer su efecto como potenciador 

de la absorción de los fármacos, a través de interacciones de los grupos 

lipídicos de su estructura con los estratos lipídicos de la superficie tópica. Así, 

las moléculas de azona puede disponerse de manera dispersa dentro de las 

capas lipídicas de las estructuras anatómicas de la vía tópica [79]. El extenso 

uso de azona como promotor de la permeación de fármacos, se pone de 

manifiesto en numeras investigaciones llevadas a cabo con diversos fármacos 

destinados a ser aplicados en las vías ocular y dérmica [77, 81 - 83]. 

 

 

 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
2. OBJETIVOS 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



                                                                2. Objetivos 

  

49 

 

PLGA nanoparticles are one of the colloidal systems that have been most 

widely studied over the past few decades with the objective of improving drug 

targeting of tissues and organs and increasing drug bioavailability across 

biological membranes or reducing its toxicity. The growing use of these systems 

is due to their ability to improve the biopharmaceutical profile of the drug 

entrapped within the polymeric matrix of the NPs and, also due to the 

biodegradable and biocompatible properties of the PLGA. This polymer has 

been approved by the FDA for use in humans and they can effectively deliver 

the drug to a target site with a controllable degradation. 

Pranoprofen is the drug that has been studied in this research. Although this 

drug has shown high anti-inflammatory and analgesic efficiency, the 

pharmaceutical use of pranoprofen is limited due to its inadequate 

biopharmaceutical profile. Therefore, the main purpose of the present 

investigation was to develop and optimize a new delivery system for PF- loaded 

PLGA NPs, suitable for the ocular and dermal route in the treatment and 

prevention of edema. 

 

To reach this objective, this research has been developed as described below: 

 

1. Preparation of the PF-loaded PLGA NPs by the solvent displacement 

technique and the optimization of these systems using a factorial design. 

 

2. Physicochemical characterization of the polymeric NPs containing PF, 

analyzing their morphological and morphometric properties ( average 

particle size and polydispersity index), the electrical charge of the 

nanospheres surface and the entrapment efficiency of the drug in the 

polymer. 

 

3. To assess the physical stability of the optimized nanostructured systems 

over a short time period. 
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4. Freeze-drying of the optimized pranoprofen-loaded nanoparticles to ensure 

the long- term stability of these systems and to avoid the possible chemical 

instabilities (drug leakage) during storage. 

 

 

5. Evaluation of the physical state of the PF and the possible interactions 

between drug and polymer of the nanospheres before and after freeze -

drying, using X-ray spectroscopy, FTIR spectral measurements and DSC 

analysis. 

 

6. Incorporation of the optimized nanoparticles containing PF into carbomer 

hydrogel in presence or absence of azone as penetration enhancer to 

obtaine a topical dosage form with a desired semisolid consistency, improve 

the biopharmaceutical profile of PF. Also, to facilitate the prolonged contact 

of the PF on biological membranes of the ocular and skin surface and 

improve its topical retention, thus enhancing anti-inflammatory and analgesic 

efficiency and improving patient compliance by reducing application 

frequency. 

 

7. Physicochemical, morphological and rheological characterization of the 

semisolid formulations of pranoprofen. 

 

8. To determine the in vitro release profile of pranoprofen from the optimized 

nanospheres (before and after freeze-drying) and from the semisolid 

formulations. 

 

9. To evaluate ex vivo the corneal permeation, in vivo anti-inflammatory 

efficacy and in vitro e in vivo ocular tolerance of pranoprofen from the 

optimized nanostructured systems and from the formulation of the 

nanoparticles incorporated into hydrogel. 

 

10.  To assess ex vivo the skin permeation, in vivo anti-inflammatory efficacy 

and in vivo skin tolerance of pranoprofen from the optimized nanoparticles 

and from the semisolid formulation. 



 
 
 

 
 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

3. RESULTADOS 

.  



3. Resultados 

 

 

Los resultados obtenidos a través de los diferentes análisis llevados a cabo en 

la presente investigación, permitieron generar  tres publicaciones científicas, en 

forma de artículos. Los títulos y autores de los mismos, se describen a 

continuación y al mismo tiempo, cada uno de estos artículos se acompaña de 

un breve resumen:  

 

Artículo 1:  

G. Abrego, H.L. Alvarado, M.A. Egea,  E. Gonzalez-Mira, A.C. Calpena,  M.L. 

García.  

Design of nanosuspension and freeze-dried PLGA nanoparticles as a novel 

approach for ophthalmic delivery of pranoprofen. Journal of Pharmaceutical and 

Sciences 103 (2014) 3153 – 3164 

 

Artículo 2:  

G. Abrego, H.L. Alvarado,  E. Souto, B. Guevara, L.H. Bellowa, A. Parra, A.C. 

Calpena,  M.L. García.  
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3.1. Design of nanosuspensions and freeze-dried PLGA nanoparticles as a 

novel approach for ophthalmic delivery of pranoprofen (Artículo 1). 

 

Resumen  

 

Se prepararon formulaciones de pranoprofeno asociado a una matriz de ácido 

poli-láctico-co-glicólico (PLGA) por la técnica de desplazamiento del disolvente, 

con la finalidad de mejorar el perfil biofarmacéutico de este fármaco. Las 

nanopartículas conteniendo pranoprofeno fueron optimizadas a través de un 

diseño factorial, evaluando la influencia de algunos factores (pH de la fase 

acuosa, la concentración del polímero, tensoactivo y fármaco) en las 

propiedades fisicoquímicas de las partículas. A partir de los resultados 

obtenidos, las formulaciones optimizadas fueron aquellas que se prepararon 

con un pH de la fase acuosa de 4.5 y 5.5; una concentración de pranoprofeno 

de 1.0 ó 1.50 mg/mL; tensoactivo 5, 10 ó 25 mg/mL y PLGA 9.0 ó 9.5 mg/mL.  

En estas condiciones, los sistemas nanoestructurados mostraron un tamaño de 

partícula apropiado para la administración ocular (alrededor de 350 nm) y una 

eficiencia de encapsulación del fármaco del 80%. 

El ensayo de estabilidad a corto plazo de las NPs optimizadas reveló pequeñas 

variaciones en el perfil de retrodispersión, poniendo de manifiesto una ligera 

sedimentación de las NPs en el fondo del vial. La inestabilidad de las NPs, 

después de un largo período de almacenamiento, es uno de los principales 

problemas que limitan el uso de los sistemas coloidales. En este sentido, las 

NPs se liofilizaron con el objetivo de preservar las propiedades fisicoquímicas 

de las mismas. Las características morfométricas y el potencial zeta de las  

NPs (antes y después de liofilizar) fueron determinadas y comparadas. Los 

resultados obtenidos no mostraron modificaciones significativas entre los 

valores obtenidos para las NPs antes o después de liofilizar. Adicionalmente, 

las interacciones fármaco - polímero se determinaron a través de difracción de 

rayos X, espectroscopia infrarroja con transformada de Fourier (FTIR) y 

calorimetría diferencial de barrido (DSC), cuyos resultados revelaron la 

ausencia de interacciones y confirmaron que el fármaco se dispersó en el 

interior de la matriz polimérica.  
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Los perfiles de liberación in vitro de pranoprofeno desde las nanopartículas 

antes o después de liofilizar fueron similares entre sí, exhibiendo una liberación 

sostenida del fármaco, con una liberación rápida al inicio, debido a la cantidad 

PF presente en la superfície de las NPs, seguido por una fase de liberación 

lenta, correspondiente a la difusión del fármaco atrapado en el interior de las 

mismas.  

Los resultados obtenidos a través del HET-CAM revelan una tolerancia ocular 

óptima para la NPs optimizadas, ya que no se detectó ninguna reacción de 

irritación a los 5 minutos de la prueba. 
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3.2. Biopharmaceutical profile of pranoprofen-loaded PLGA nanoparticles 

containing hydrogels for ocular administration (Artículo 2). 

 

Resumen 

En un estudio previo, pranoprofeno fue asociado a una matriz de ácido poli-

láctico-co-glicólico (PLGA). Las nanopartículas optimizadas (PF-F1NPs y PF-

F2NPs) fueron seleccionadas para llevar a cabo estudios adicionales en la 

presente investigación. Los sistemas optimizados fueron incorporados en un 

hidrogel de carbomero (HG_PF-F1NPs y HG_PF-F2NPs) o hydrogel en 

presencia de un 1% de azona (HG_PF-F1NPs-Azona y HG_PF-F2NPs-Azona), 

con la finalidad de obtener formulaciones semisólidas que permitan prologar el 

tiempo de contacto del fármaco en la superficie ocular, favoreciendo la 

retención del fármaco en este el órgano e incrementando la eficacia analgésica 

y antiinflamatoria de pranoprofeno.  

Los resultados obtenidos a partir del análisis morfológico de las NPs 

incorporadas en el hidrogel llevado a cabo por microscopía elecronica de 

transmisión (TEM) reveló un diámetro de partícula similar al observado para 

estas en suspensión. Adicionalmente, estas formulaciones exhibieron 

propiedades fisicoquímicas apropiadas para la aplicación ocular, lo que sugiere 

que el agente gelificante no modifió notablemente la morfología y/o tamaño de 

las partículas. 

Por otra parte, la caracterización reologica de las formulaciones semisólidas en 

presencia o ausencia de azona, puso en evidencia que las formualciones 

ensayadas presentan un comportamiento no-Newtoniano y pseudoplástico, con 

una prevalencia del comportamiento elástico sobre el viscoso (𝐺´ > 𝐺´´) para 

todas las formulaciones testadas. 

El perfil de liberación de pranoprofeno desde las formulaciones de hidrogel en 

presencia o ausencia de azona exhibió una liberación sostenida del fármaco 

comparado con el colirio comercial  (®Oftalar) y/o con la solucion de farmaco 

libre.  

Los resultados obtenidos a partir  del ensayo de permeación transcorneal ex 

vivo y la evaluación in vivo de la eficacia antiinflamatoria de pranoprofeno 

contenido en las formulaciones semisólidas sugieren que la aplicación ocular 

de las nanopartículas incorporadas en el hidrogel en presencia de azona 
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pueden ser un sistemas más efectico que las mismas formulaciones en 

ausencia de promotor para tratar el edema de la superficie ocular. Finalmente, 

la irritación ocular de las formulaciones semisólidas con o sin promotor se 

evaluó  in vitro a través del metodo HET-CAM  e in vivo mediante el test de 

Draize. Ningun signo de irritacion fue detectado durante la realización del 

ensayo.  



3. Resultados 
 
 

75 
 



3. Resultados 
 
 

76 
 

 



3. Resultados 
 
 

77 
 

 



3. Resultados 
 
 

78 
 

 



3. Resultados 
 
 

79 
 

 



3. Resultados 
 
 

80 
 



3. Resultados 
 
 

81 
 

 



3. Resultados 
 
 

82 
 

 



3. Resultados 
 
 

83 
 

 



3. Resultados 
 
 

84 
 

 
Supplementary Material 

 

 

 

 

 
 
Particle size measurements by LD for a) and b) HG_PF-F1NPs, c) and d) HG_PF-F2NPs, e) and f) HG_PF-F1NPs-Azone, g) and 

h) HG_PF-F2NPs-Azone after 1 and 90 days of storage at 25ºC, respectively. 

 

 

 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Pranoprofen-loaded polymeric nanoparticles hydrogels for skin 

administration: in vitro, ex vivo and in vivo characterization. 

(Sometido a publicación) 

 
G. Abrego, H.L. Alvarado,  E. Souto, B. Guevara, L.H. Bellowa, M.L. Garduño,  

M.L. García, A.C. Calpena.  

Nanotechnology  



3. Resultados 

 

87 

 

3.3. Artículo 3: Pranoprofen-loaded polymeric nanoparticles hydrogels for 

skin administration: in vitro, ex vivo and in vivo characterization (Artículo 

3).  

 

Resumen  

 

Pranoprofeno fue formulado en nanopartículas poliméricas de PLGA. Los 

sistemas optimizados (PF-F1NPs; PF-F2NPs) fueron incorporados en un 

hidrogel de carbomero (HG_PF-F1NPs y HG_PF-F2NPs) o hydrogel en 

presencia de un 3% de azona (HG_PF-F1NPs-Azona y HG_PF-F2NPs-Azona), 

con el propósito de explorar y diseñar nuevas formulaciones que permitan 

mejorar el perfil biofarmacéutico de este fármaco, prologar el tiempo de 

contacto del fármaco en la superficie dérmica, incrementando la retención del 

fármaco en la piel y mejorando la eficacia analgésica y antiinflamatoria de 

pranoprofeno. 

El analisis morfologico de las formulaciones semisólidas de pranoprofeno 

hidrogel llevado a cabo por microscopía elecronica de transmisión (TEM) reveló 

que el diametro de particula de las NPs antes y depués de ser incorporadas en 

el hidrogel son  similar entre si.  Al mismo tiempo, la caracterización 

fisicoquímica de las NPs dispersada en el hidrogel, al cabo de 90 dias de 

almacenamiento mostro que las formulaciones evaluadas conservan 

propiedades fisicoquímicas adecuadas para la aplicación dérmica. 

Adicionalmente, la caracterización reologica de las formulaciones de HG_PF-

NPs con o sin azona exhibieron un comportamiento no-Newtoniano indicando 

que las formulaciones testadas se adhieren facilmente a la superficie dérmica.  

Todas las formulaciones semisólidas exhibieron una liberación sostenida del 

fármaco comparada con la solucion de fárrmaco libre. El ajuste cinetico de las 

curvas de liberación de pranoprofeno a partir de las formulaciones de NPs 

incorporadas en el hidrogel en presencia o ausencia de azona reveló que la 

liberacón del PF a partir de estas formulaciones se produce por difusión pasiva, 

principalment a través de los poros de la matriz. 

Los resultados obtenidos a partir  del ensayo de permeación transdérmica ex 

vivo y la evaluación in vivo de la eficacia antiinflamatoria de pranoprofeno 
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contenido en las formulaciones semisólidas sugieren que la aplicación dérmica 

de la formulación HG_PF-F2NPs puede ser un sistemas más efectico para 

tratar el edema de la superficie de la piel, respecto al resto de formulaciones. 

Ningún signo de irritación dérmico fue detectado tras la aplicación de las 

formulaciones semisólidas de pranoprofeno en ausencia o en presencia de un 

3% de azona. 
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Abstract 

 

Pranoprofen (PF)-loaded nanoparticles (PF-F1NPs and PF-F2NPs) were 

incorporated into blank hydrogel (HG_PF-F1NPs and HG_PF-F1NPs) or HG 

with a 3% azone (HG_PF-F1NPs-Azone and HG_PF-F2NPs-Azone) as a 

means of exploring novel formulations to improve the biopharmaceutical profile 

of PF for the topical application, facilitate the prolonged contact of the PF on the 

skin and improve its skin retention, thus enhanced anti-inflammatory and 

analgesic efficiency. The physicochemical characterization of the formulations 

showed a non-Newtonian behavior and appropiate characteristics for skin 

administration. All the formulations exhibited a sustained release behavior. The 

results obtained from ex vivo skin human permeation and in vivo anti-

inflammatory efficacy studies of the semi-solid formulations suggest that the 

topical application of the HG_PF-F2NPs may be more effective in the treatment 

of edema on the skin surface  respect to the others formulations. No signs of 
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skin irritancy were detected for all the semi-solid formulations with a 0% or 3% 

azone. 

 

Key words: Pranoprofen, nanoparticles, hydrogel, biodegradable polymers, skin 

tolerance, physical stability. 

 

PF (Pranoprofen) is a non-steroidal anti-inflammatory drug (NSAID) which can 

be used as a safe and effective alternative anti-inflammatory treatment in ocular 

therapy.1,2 This drug also can be used for the treatment of the acute and long 

term management of osteoarthritis and rheumatoid arthritis. Although this drug 

has shown high anti-inflammatory and analgesic efficiency and a minimal risk of 

side effects on gastrointestinal tract after oral administration.3 The 

pharmaceutical use of PF is limited due to its inadequate biopharmaceutical 

profile. PF has a short plasmatic half-life, low water solubility and is unstable in 

aqueous solution, particularly when exposed to light. 4,5  

The application of NSAIDs via the dermal route offers a lot of advantages such 

as avoid the first pass metabolism, avert the risk of gastro-intestinal disturbance 

and targeting only the areas of disease.6 Nevertheless, the penetration of the 

drug through skin is hindered by the stratum corneum, which is the upper most 

layer of the epidermis. In addition, the physicochemical characteristic of the 

drug, its interactions with the membrane and its pharmacokinetics properties 

also modify the penetration of the drug.7 Taking into account those 

considerations, different drug delivery systems have been most widely studied 

with the purpose of improving drug targeting of tissues, increase drug 

bioavailability across biological membranes or reducing its toxicity. Those 

systems can be administrated by different routes including the dermal route.8 In 

this way, several authors have used these systems for topical delivery of 

different drug or cosmetics active. Some of the most commonly used 

nanostructured systems in the topical administration of drugs are liposomes, 

nanoemulsion and solid lipid nanoparticles.9,10 However, there are only few 

studies of polymeric nanoparticles (NPs) as vehicle for skin drug delivery or 

semi-solid formulation containing polymeric NPs for topical application. 

Biodegradable polymers, such as PLGA, have been widely used in these drug 

delivery systems, in part due to their approval by the FDA for use in humans 
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and they can effectively deliver the drug to a target site with a controllable 

degradation.11 Four pathways of penetration across the skin have been 

identified depending on physicochemical properties of the compound: 

intercellular, transcellular, and two transappedageal, through hair follicles and 

sweat glands.12 However, the transappendageal route, via hair follicles and 

sweat ducts occupy for only approximately 0.1% of skin surface area. 

Therefore, they were not considered to represent significant transdermal 

penetration route. Nevertheless, when considering cutaneous transport from 

nanoparticles formulations, the appendageal route may play a significant role.13  

To obtaine a topical dosage form with a desired semisolid consistency, the NPs 

suspension can be incorporated into commonly used dermal carriers like 

hydrogels (HGs) or cream.14,15 In addition, to improve the permeability of drugs 

through the skin, different enhancers have been used.  Azone is one of the 

most widely studied penetration enhancers which can be used as a safe and 

effective penetration enhancer for human use in the range of 1 to 10%.16  

In previous studies, we formulated PF in PLGA nanoparticles (PF-NPs) using 

the solvent displacement technique.17 A 24 central composite factorial design 

was used to study the main effects and interactions of four factors on average 

particle size (Z Ave), polydispersity index (PI), zeta potential (ZP) and 

entrapment efficiency (EE). The factors studied were PF concentration (cPF), 

PVA concentration (cPVA), PLGA concentration (cPLGA) and aqueous phase 

pH. From a total of 26 formulations obtained by factorial design, two optimum 

formulations (PF-F1NPs and PF-F2NPs) were selected for further investigation 

here.18  

The main purpose of present investigation was to target the PF encapsulated 

within PLGA NPs in the human skin with controlled release effect. Thereby, the 

work was designed to exploring novel formulations to improve the 

biopharmaceutical profile of PF for the topical application. An attempt to 

facilitate the prolonged contact of the PF on the skin and improve its skin 

retention, thus enhanced anti-inflammatory and analgesic efficiency and 

improving patient compliance by reducing application frequency. The optimized 

PF-F1NPs and PF-F2NPs suspensions were dispersed in semisolid blank HG 

(HG_PF-F1NPs and HG_PF-F2NPs) or HG with a 3% azone (HG_PF-F1NPs-

Azone and HG_PF-F2NPs-Azone). These formulations were characterized for 
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their morphometry and rheological behavior. The physical stability of the NPs 

incorporate into HG also was evaluated. In vitro release profile and ex vivo skin 

permeation of PF from the different formulations as well as their in vivo skin 

tolerance and finally, the anti-inflammatory efficacy was assessed. 

 

Preparation and characterization of the NPs   

 

PF was kindly supplied by Alcon Cusi (Barcelona, Spain); PLGA Resomer® 

753S was obtained from Boehringer Ingelheim (Ingelheim, Germany); Polyvinyl 

alcohol (PVA) with 90% hydrolization was obtained from Sigma Aldrich (St. 

Louis, USA). The purified water used in all the experiments was obtained from a 

MilliQ System. All the other chemicals and reagents used in the study were of 

analytical grade. 

The NPs were obtained by the solvent displacement technique described by 

Fessi et al.17 PLGA (90 mg or 95 mg) and PF (10 mg or 15 mg) were dissolved 

in 5 mL of acetone. This organic phase was poured, under moderate stirring 

into 10 mL of an aqueous solution of PVA (5 mg/mL or 10 mg/mL) adjusted to 

the desired pH value (4.5 or 5.5). The acetone was then evaporated and the 

dispersed NPs were concentrated to 10 mL under reduce pressure (Bϋchi B-

480 Flawil, Switzerland). Table 1 shows the composition of the optimized PF-

NPs. 

 

Table 1.   

Composition of the optimized PF-NPs   

 

Particle size and zeta potential. Z Ave and ZP of the NPs were determined by 

photon correlation spectroscopy (PCS) with a Zetasizer Nano ZS (Malvern 

Instruments, Malvern, UK) at  25oC using disposable quartz cells and 

disposable folded capillary zeta cells (Malvern Instruments, Malvern, UK), 

respectively. In all the determinations, the samples were diluted with MilliQ 
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water (1:20). The reported values are the mean ± SD of at least three different 

batches of each formulation. 

Entrapment efficiency. The EE of PF in the NPs was determined indirectly by 

measuring the concentration of the free drug in the dispersion medium. The 

non-entrapped PF was separated using a filtration/centrifugation technique with 

Ultracel–100K (Amicon® Ultra, Milipore Corporation, Billerica, MA) centrifugal 

filter devices at 3000 rpm for 30 minutes at 4ºC (Heraeus, Multifuge 3 L-R, 

centrifuge. Osterode, Germany). Each sample was diluted with MilliQ water 

(1:20) prior to filtration/centrifugation. The EE was calculated using the following 

equation: 

 

 ( )  
                            

                  
       ( ) 

 

The EE (%) was determined by high performance liquid chromatography 

(HPLC) using a method previously validated in our laboratory. The HPLC 

system consisted of a Waters 1525 pump (Waters, Milford, USA) with a UV-Vis 

2487 detector (Waters), a flow rate of 1 mL/min and wavelength of 245 nm were 

used with a (Kromasil®, 100-5C18, 4.6 x 100 mm) column.  The mobile phase 

consisted of methanol: glacial acetic acid 5% (45: 55, v: v). 

 

Preparation and characterization of hydrogel  

 

The gel-forming polymer (Carbomer 934) was obtained from Fagron Ibérica, 

S.A.U (Barcelona, Spain). The blank HG was prepared with carbomer (1% w/v), 

dispersed in purified water and allowed to hydrate for 24 h. Subsequently, 

glycerol (3% w/w) and azone (3% w/w) were incorporated into the blank HG by 

stirring for 5 min at 1000 rpm in a high speed stirred (Cito Unguator Konietzko, 

Bamberg, Germany) and then the pH was adjusted at 6.5 with 0.1 N NaOH. The 

HG was left to equilibrate for 24 h at room temperature before used.  

The PF-NPs suspension previously optimized was incorporated into the blank 

HG or HG with a 3% azone using a high speed stirred by 3 min at 1000 rpm, in 

a concentration of 50% (w/w) of the NPs dispersion into HG.  
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The morphological examination of the NPs incorporated into HG was performed 

using a Transmission Electron Microscopy (TEM). The sample was dispersed in 

MilliQ water using an Elma Transsonic Digital S T490 DH ultrasonic bath (Elma, 

Singen, Germany). A drop of this dispersion (10 µL) was placed on copper 

electron microscopy grids and stained with a 2 % (w/v) uranyl acetate solution. 

After 1 minute the sample was washed with ultra-purified water and the excess 

fluid removed with a piece of filter paper. The dried sample was then examined. 

The stability of the PF-NPs incorporated into HG was assessed after 1 day of 

the production and 90 days of storage at 25ºC. The Z Ave and ZP of the 

particles was determined by photon PCS as described above. The diameter of 

the NPs into HG also was measured by lasser diffraction (LD) data, obtained 

with a Mastersizer Hydro 2000MU (Malvern Instruments Ltd., Malvern, UK), 

using the volume distribution as diameter values of LD 10 %, LD 50 % and LD 

90 %. The diameter values indicate the percentage of particles possessing a 

diameter equal or lower than the given value. In all the determinations, the 

samples were dispersed in MilliQ water using an Elma Transsonic Digital S 

T490 DH ultrasonic bath (Elma, Singen, Germany).  

 

Rheological measurements. The samples were placed in glass vials with rubber 

top and aluminium capsule and storage at 25ºC ± 2ºC. The rheological 

characterization of each formulation was performed using a Haake Rheostress1 

rheometer (Thermo Fisher Scientific, Karlsruhe, Germany) connected to a 

temperature control Thermo Haake Phoenix II + Haake C25P and equipped 

with parallel plate geometry (Haake PP60 Ti, 60 mm diameter, 0.5 mm gap 

between plates) or cone plate set-up with a fixed lower plate and a mobile upper 

cone (Haake C35 / 2º Ti, 35 mm diameter, 0.106 mm gap between cone-plate). 

The viscosity curves and flow curves were recorded under rotational runs at 

25ºC for 3 min during the ramp-up period from 0 to 100 s−1, 1 min at 100 s−1 

(constant share rate period) and finally 3 min during the ramp-down period from 

100 to 0 s−1. Viscosity values at 100 s−1 were determined after 8 days of the 

production and 90 days of storage at 25ºC  2ºC, in three replicates. Oscillatory 

stress sweep tests were performed at a constant frequency of 1 Hz in a stress 

range of 0.1 and 200 Pa. Oscillation frequency tests were carried out from 0.01 

and 10 Hz at a constant shear stress within the linear viscoelastic region, in 
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order to determine the related variation of storage modulus (G’) and loss 

modulus (G”) at 25ºC. The software Haake RheoWin®Job Manager V.3.3 and 

RheoWin®Data Manager V.3.3 (Thermo Electron Corporation, Karlsruhe, 

Germany) were used to carry out the test and analysis of the obtained data, 

respectively. 

 

In vitro drug release  

An in vitro release study of PF from the NPs incorporated into HG was 

performed in Franz diffusion cells.19 These cells consist of a donor and a 

receptor chamber between which a membrane is positioned. A dialysis 

membrane (Dialysis Tubing Visking, Medicell International Ltd., London, UK) 

was used. The membrane was hydrated for 24 h before being mounted in the 

Franz diffusion cell. The experiment was performed under "sink condition". A 

weight of 400 mg of each sample was placed in the donor compartment and the 

receptor compartment was filled with phosphate buffer solution (PBS) at pH 7.4 

kept at 32ºC ± 0.5ºC. A volume of 300 μL was withdrawn from the receptor 

compartment at fixed times and replaced by an equivalent volume of fresh PBS 

at the same temperature. The concentration of release PF was measured as 

described previously in EE. Values are reported as the mean ± SD of three 

replicates. The concentration of PF released was measured as described 

previously for EE. Values are reported as the mean ± SD of three replicates. 

The amount PF release was adjusted to the following kinetic models:20  

                   ⁄                                   ( ) 

 

                   ⁄                            ( ) 

 

               ⁄                                      ( ) 

 

                        ⁄               (5) 

 



3. Resultados 

96 

 

Where     is the percentage of the drug released at time  ,     is the total 

percentage of drug released,       ⁄  is the fraction of drug released at time 

 ,   is the release rate constant and   is the diffusion release exponent that can 

be used to characterize the different release mechanisms;   ≤ 0.5 (Frickian 

diffusion), 0.5 <   < 1.0 (anomalous transport), and   ≥ 1 (case II transport,i.e., 

zero-order release). A nonlinear least-squares regression was performed using 

the WinNonLin® software (WinNonLin® professional edition version 3.3 and 

Graphpad prism version 6 Demo) and the model parameters were calculated. 

Akaike´s information criterion (AIC) was determined for each model as an 

indicator of the model´s suitability for a given dataset.21  

 

Human skin permeation studies  

 

Ex vivo permeation experiments were carried out using human skin obtained 

from abdominal region of 5 healthy volunteers (40-year-old woman), provided 

from plastic surgery (Hospital de Barcelona, SCIAS, Barcelona, Spain). The 

volunteers provided a written, informed consent for skin usage in the present 

research. The assay was done using Franz diffusion Cells. The skin was cut 

starting from the stratum corneum with a thickness of 0.4 mm pieces using a 

dermatome (Model GA 630. Aesculap, Tuttlingen, Germany), and storage at –

20ºC. The excised sample was fixed between the donor and receptor 

compartment of Franz cell. The skin area available for permeation was 0.64 

cm2. The receptor compartment was filled with PBS at pH 7.4, kept at 32ºC by a 

circulating-water jacket and stirred at 700 rpm with Teflon-coated magnetic 

stirring bars in order to maintaining the donor compartment at 32ºC ± 0.5ºC. A 

weight of 400 mg of the NPs incorporated into HG or 200 µL of the saturated 

solution of PF in PBS was placed in the donor compartment (covered with 

parafilm® in order to avoided evaporation), in direct contact with the stratum 

corneum. Samples (300 μL) were withdrawn from the receptor compartment at 

fixed times and replaced by an equivalent volume of PBS solution at the same 

temperature. At the end of the study, the skin was used to determine the 

amount of drug retained. The skin cleaned using a 0.05 % solution of sodium 

lauryl sulfate and washed with distilled water. The skin permeation area was 

then excised, weighed and treated with methanol: water (50:50, v: v) under 
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sonication during 30 min using an ultrasound bath. The amount of PF 

permeated and retained in the skin was determinate by HPLC as described 

previously for EE. The results are reported as the mean ± SD and mean 

(minimum – maximum value) of three replicates, respectively. 

Experimental data were processed using Graphpad prism software (version 6 

Demo) and Laplace software (Micromath. Inc., Salt Lake City, Utah, USA), 

according to the infinite dose method.22 The parameters    and    were 

determined and the amount of PF permeated as a function of the time was 

calculated, according to Okamoto et al.23 The steady-state flux   (   (    )⁄ ) 

across skin and the transdermal permeability coefficient   (   )⁄  were 

obtained from the following equations: 

 

                                                   ( ) 

 

      ⁄                                           ( ) 

 

  
       

  (   ⁄ )        (   ⁄ )   
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                                                 ( ) 

 

                                                   (  ) 

 

where   is the membrane/donor phase partition coefficient,   the effective 

length of diffusion through skin and   the diffusion coefficient.   is the drug 

permeated.       and   are the membrane area, concentration of PF at time 

zero in the donor compartment and Laplace operator, respectively. The 

permeation parameters were compared according to Williams et al.24 by the 

application of a non-parametric statistical Kruskal-Wallis Z test followed by the 

Dunn´s multiple comparison test. Values were considered to be significant at 

        

Taking into account, the pharmacokinetics parameters of PF for young and 

elderly subjects, the predicted steady-state plasma concentration of the drug 
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that would penetrate skin after topical application was obtained using the 

following equation:  

 

     
  

   
                                            (  )   

 

where     is the plasma steady-state concentration,   is the flux determined in 

this study,   is the hypothetical area of application (in this case,       ), and 

    the plasmatic clearance (1146.60     ⁄  and 609.00     ⁄ , respectively 

for young and elderly subjects.25,26  

 

Anti-inflammatory efficacy 

 

The anti-inflammatory efficacy of the different PF formulations was performed 

following the protocol previously described by Qadeer G, et al.27 using adult 

male CD-1 mice with a body weight ranging from 20 g to 25 g. Edema was 

induced by topical application of 2.5 µg per ear of TPA (12-o-

tetradecnoylphorbol 13-acetate) dissolved in ethanol. A volume of 50 µL of the 

NPs suspension or the NPs incorporates into HG and free PF solution (PF 

dissolved in PBS) as a reference, were applied to both side of the right ear 

simultaneously with TPA. The ear swelling was measured before TPA 

application and 4 h later. The edema was expressed as the increase of 

thickness.  

 

In vivo Draize test 

 

The irritancy of the NPs incorporated into HG was evaluated in New Zealand 

white rabbits (2.5 -3 Kg) following the current international guidelines.28 based 

on the method described by Draize et al.29 The dorsal area of the trunk was 

shaved with clippers 24 h before the beginning of the assay. Two squares were 

drawn on each side of the back of each rabbit, and the skin of one of them was 

scarred with a lancet. Then 0.5 mL of each the optimized PF-NPs suspension 

and PF-NPs suspension incorporated into HG without or with (3% and 5%) 

azone was applied on each square, covering the site with gauze and a 
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polyethylene film (parafilm®) and fixed with hypoallergenic sticking plaster. 

Three animals were used for each product. After exposure for 24 h, the test 

substance was removed and the exposed skin was scored for the formation of 

edema (graded 0-4), and erythema (graded 0-4). Scoring was repeated 72 h 

later. The individual primary irritancy index was determined for each rabbits by 

adding the edema and erythema scores at 24 h and 72 h and dividing the result 

by 4, as suggested by the "Journal Official de la republique Française" of 24 

October 1984. The mean value for the three rabbits was calculated. Taking into 

account the primary irritancy index value, formulations may be classified as 

"non-irritant" (< 0.5), "irritant" (2-5), or "highly irritant" (5 - 8).29  

 

Results 

 

Physicochemical characterization of the HG formulations 

 

The PF-F1NPs and PF-F2NPs nanosuspensions were previously optimized 

using a 24 central composite factorial design. The effect of the independent 

variables, such as cPF, cPVA, cPLGA and aqueous phase pH on the 

physicochemical properties of the NPs was studied. From a total of 26 

formulations obtained by factorial design, two optimum formulations were 

selected for further investigation here. The Z Ave of the optimized PF-F1NPs 

and PF-F2NPs formulations was around 350 nm. Both formulations had a net 

negative charge with ZP values of - 7.41 mV and – 8.5 mV for PF-F1NPs and 

PF-F2NPs, respectively. The percentage of incorporated PF in the polymeric 

matrix was around 80%.18  

The size and surface morphology of the optimized PF-NPs after incorporated 

into HG were determinate by TEM. The mean diameters of HG_PF-NPs 

formulations were around 300 nm.  
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Figure 1. Transmission electron microphotograph of the optimized NPs 

incorporated into Hydrogel. 

 

The stability of the PF-F1NPs and PF-F2NPs formulations incorporated into HG 

was assessed after 1 day of the production and 90 days of storage at 25ºC. 

Figure 2 and Table 2 exhibit the results of the measurements obtained by LD 

and PCS, respectively. 
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Figure 2. Particle size measurements by LD for A) and B) HG_PF-F1NPs, C) 

and D) HG_PF-F2NPs, E) and F) HG_PF-F1NPs-Azone, G) and H) HG_PF-

F2NPs-Azone after 1 and 90 days of storage at 25ºC, respectively 

 

Table 2  

Particle size and the electrical charge at the surface of the HG_PF-F1NPs, 

HG_PF-F2NPs, HG_PF-F1NPs-Azone and HG_PF-F2NPs-Azone after 1 day of 

the production and 90 days of storage at 25ºC. 

 

The results obtained by DL after 1 day of the production in Figure 2, A, C, E and 

G reveal that the HG_PF-F1NPs, HG_PF-F2NPs, HG_PF-F1NPs-Azone and 

HG_PF-F2NPs-Azone formulations exhibit a major peak around 367 nm, 380 

nm, 374 nm and 380 nm, respectively. Figure 2, A, C E and G also show 

another small peak around 3.5 µm indicating an increase of the Z Ave and PI of 

the NPs after incorporated into HG. After 90 days of storage at 25ºC, all the 

assayed formulations showed an increase in the Z Ave values compared with 
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the values obtained after 1 day of the production (Figure 2,  B, D, F and H). The 

stability studies by PCS in Table 2 show that the Z Ave values were similar to 

those obtained by DL measurements. The results in Table 2 also reveal an 

increase of ZP values for the PF-F1NPs and PF-F2NPs suspension after 

incorporated into HG.  

Table 3 exhibits the results obtained from the rheological characterization of the 

semisolid formulations. 

 

Table 3. 

Rheological properties of the HG_PF-F1NPs, HG_PF-F2NPs, HG_PF-F1NPs-

Azone and HG_PF-F2NPs-Azone formulations after 8 days of the production 

and 90 days of storage at 25ºC 

 

Regarding the viscosity results show in Table 3 the viscosity values obtained 

after 8 day of the production for the HG_PF-F1NPs, HG_PF-F2NPs, HG_PF-

F1NPs-Azone and HG_PF-F2NPs-Azone formulations exhibited a decreased 

respect to the values observed at 90 days of storage.  Table 3 reveals also a 

slight decreased of the thixotropy values for the HG_PF-F1NPs and HG_PF-

F1NPs-Azone formulations compared with the initial values. For the HG_PF-

F2NPs and HG_PF-F2NPs-Azone formulations in Table 3, it was found that the 

thixotropy of the corresponding flow curves were notably major respect to the 

HG_PF-F1NPs and HG_PF-F1NPs-Azone formulations. However, a significant 

decreased in the thixotropy values were obtained at 90 days of the storage for 

the HG_PF-F2NPs and HG_PF-F2NPs-Azone formulations. The oscillation 

frequency test was carried out from 0.01 and 10 Hz at a constant shear stress 

within the linear viscoelastic region, in order to determine the related variation of 

storage modulus (G’) and loss modulus (G”) at 25ºC.  
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Figure 3 displays the results of the oscillatory measurements obtained for the 

HG_PF-F1NPs, HG_PF-F2NPs, HG_PF-F1NPs-Azone and HG_PF-F2NPs-

Azone formulations. 

     

     

Figure 3. Rheograms of the oscillation frequency test obtained for A) HG_PF-

F1NPs, B) HG_PF-F2NPs, C) HG_PF-F1NPs-Azone and D) HG_PF-F2NPs-

Azone formulations. 

 

In vitro drug release 

 

In previous studies, we assessed the release profile of PF from the optimized 

NPs (PF-F1NPs and PF-F2NPs). The results obtained from this study revealed 

that both formulations showed a sustained release behavior, with an initial burst 

attributed to the PF adsorbed to the NP surface, followed by a slower release 

phase while the trapped PF slowly diffuses out of the polymeric matrix into the 

release medium. The accumulative amount of PF released from PF-F1NPs and 

PF-F2NPs after 7 h was 78.18% and 82.17%, respectively. The release curves 

of PF from these NPs fitted to the first order kinetic model with a value of 

       indicanting that the release of PF from the NPs occurs by passive 

diffusion, mainly through the pores of the matrix.18  
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An in vitro release study of PF from the HG_PF-F1NPs, HG_PF-F2NPs, 

HG_PF-F1NPs-Azone, HG_PF-F2NPs-Azone formulations and the free drug 

(dissolved in PBS) was performed in Franz diffusion cell.  

 

As can be observed in Figure 4, the release profile of PF from the free drug 

solution shows faster release than from the PF-NPs incorporated into HG with 

or without azone.  After 3 h, 100% of the drug was released from the free drug 

solution. As shown in Figure 4, the accumulative amount of PF released from 

HG_PF-F1NPs, HG_PF-F2NPs, HG_PF-F1NPs-Azone and HG_PF-F2NPs-

Azone after 24 h were 41.99%, 64.35%, 67.62% and 76.26%, respectively. 

 

 

Figure 4. In vitro release profiles of PF from HG_PF-F1NPs, HG_PF-F2NPs, 

HG_PF-F1NPs-Azone, HG_PF-F2NPs-Azone and free drug solution. Mean ± 

SD,      

 

The amount of PF released from the HG_PF-F1NPs, HG_PF-F2NPs, HG_PF-

F1NPs-Azone and HG_PF-F2NPs-Azone formulations was adjusted to various 

kinetic models, such as zero-order, first-order, Higuchi and Korsmeyer-Peppas 

(Table 4). The  AIC  was determined  for  each model. This parameter is an 

indicator of the model´s suitability for a given dataset. The smaller the value of 

AIC, the better the model adjusts the data.  
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Table 4 

Mean parameter obtained after fitting the release data of PF from the HG_PF-

F1NPs, HG_PF-F2NPs, HG_PF-F1NPs-Azone and HG_PF-F2NPs-Azone 

formulations to different kinetic models.  

 

 , diffusional release exponent; AIC, Akaike information criterion 

 

Human skin permeation studies  

 

In the present work, an in vitro human skin permeation study of PF from the PF-

F1NPs, PF-F2NPs, HG_PF-F1NPs, HG_PF-F2NPs, HG_PF-F1NPs-Azone, 

HG_PF-F2NPs-Azone formulations and saturated solution of PF (dissolved in 

PBS) was performed in order to determine the permeation profile of drug from 

these formulations and its skin permeation parameters. The results of this study 

are show in Figure 5 and Table 5. 

Figure 5 shows the accumulative amounts of PF permeated from the PF-

F1NPs, PF-F2NPs, HG_PF-F1NPs, HG_PF-F2NPs, HG_PF-F1NPs-Azone, 

HG_PF-F2NPs-Azone formulations and saturated solution of PF after 24 h. 

 

Figure 5. Permeation of PF through human skin from: PF-F1NPs, PF-F2NPs, 

HG_PF-F1NPs, HG_PF-F2NPs, HG_PF-F1NPs-Azone, HG_PF-F2NPs-Azone 

formulations and saturated solution of PF. Mean ± SD,     
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Table 5 shows the permeation parameter of PF calculated from the amounts 

permeated across the skin and the retained amount of PF from the PF-F1NPs, 

PF-F2NPs, HG_PF-F1NPs, HG_PF-F2NPs, HG_PF-F1NPs-Azone, HG_PF-

F2NPs-Azone formulations and saturated solution of PF. 

 

Table 5 

Permeability coefficient(  ),    and    parameters, flux ( ), lag time (  ) and 

the retained amount (  ) of PF at 24 h from the assayed formulations. 

 

Differences with aPF-F1NPs, bPF-F2NPs, cHG_PF-F1NPs, dHG_PF-F2NPs, 

eHG_PF-F1NPs-Azone, fHG_PF-F2NPs-Azone and gPF saturated solution. 

Results are reported as median value and minimum - maximum range values 

(   ) 

 

The permeation parameters   ,    and    were compared by the application of 

a non-parametric statistical Kruskal-Wallis Z test. 

In order to determinate the ability of PF to penetrate through the human skin, a 

permeation study under conditions of maximum thermodynamic activity was 

carried out with a PF saturated solution. As shown Table 5 the permeation 

parameter values obtained were 16.09        , 4.16          and   3.83 

         ⁄  for       and   , respectively.  At 2.08 h, the skin was saturated of 

drug until it begins steady state equilibrium, reaching thereafter permeation 

constant flux of 5.28        . The amount of PF retained for this formulation 

was 166.89        . 
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The permeation parameter showed in Table 5 for the PF-F1NPs and PF-F2NPs 

suspension after incorporate into HG, were firstly compared for PF-F1NPs, 

HG_PF-F1NPs and HG_PF-F1NPs-Azone formulations and then, we studied 

the same parameter for the PF-F2NPs, HG_PF-F2NPs and HG_PF-F2NPs-

Azone formulations. 

The    mean values obtained in Table 5 for the PF-F1NPs, HG_PF-F1NPs and 

HG_PF-F1NPs-Azone formulations were 7.78        , 13.40         and 

2.90         , respectively. The    mean values obtained for these 

formulations were 4.40        ,               and                , 

respectively. The    mean values obtained were 3.42         ⁄ , 4.48 

        ⁄  and 5.20         ⁄ , respectively. The statistical analysis of 

the   ,   and     permeation parameters obtained from these formulations not 

showed statistically significant different (       ). The retained amount of PF 

at 24 h, the PF-F1NPs suspension shows the highest    value of PF in the skin 

(393       ⁄  ) compared to the    value obtained for HG_PF-F1NPs and 

HG_PF-F1NPs-Azone formulations. 

The permeation parameter in Table 5 for the PF-F2NPs, HG_PF-F2NPs and 

HG_PF-F2NPs-Azone formulations also were compared. The    mean values 

obtained were 0.30        , 77.60         and 0.29         , 

respectively. From the statistical analysis of this permeation parameter, 

statistically significant differences (       ) were found between HG_PF-

F2NPs and HG_PF-F2NPs-Azone formulations. The    mean values obtained 

for these formulations were 21.20        ,               and       

        , respectively. Statistically significant different (       ) were found 

between these formulations for this parameter. The    mean values obtained 

were 1.05         ⁄ , 17.70         ⁄  and 0.84         ⁄ , respectively. 

Statistically significant different (       ) were found between PF-F2NPs and 

HG_PF-F2NPs formulations and between HG_PF-F2NPs and HG_PF-F2NPs-

Azone formulations for the    parameter. The    values for these formulations 

in Table 5 show that the PF-F1NPs formulations showed the highest    values 

of PF in the skin (267       ⁄ ) respect to the    value observed for the 

HG_PF-F2NPs and HG_PF-F2NPs-Azone formulations. Table 6 shows the 

prediction steady-state plasma concentration (    ) of the PF following the 
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topical application of each formulation on 100 cm2 of skin calculated from the 

pharmacokinetics parameters of PF for young and elderly subjects.  

 

Table 6 

Predicted steady-state plasma concentration (    ) of the PF after the 

application of each formulation on 100 cm2 of skin 

 

Therapeutic plasma concentration : 4.89 ± 1.29      ⁄  and 10.19 ± 2.43 

     ⁄  for young and elderly subjects, respectively.26  

 

Anti-inflammatory efficacy 

 

The polymeric NPs with small size have relatively more specific surface area. 

Additionally, due to their accumulation on the skin can lead to favors the local 

anti-inflammatory effect of the drug. Figure 6 shows the results obtained of the 

anti-inflammatory efficacy effect of different formulations containing PF in the 

TPA induced edema. 

 

 

Figure 6. Anti-inflammatory activity of PF from the PF-F1NPs, PF-F2NPs, 

HG_PF-F1NPs and HG_PF-F2NPs, HG_PF-F1NPs-Azone, HG_PF-F2NPs-

Azone formulations and free drug solution of PF (dissolved in PBS).     
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In vivo Draize skin test 

 

The irritancy of PF-F1NPs, PF-F2NPs, HG_ PF-F1NPs, HG_ PF-F2NPs and 

HG_PF-NPs with a 3% or 5% azone (HG_PF-F1NPs-Azone and HG_PF-

F2NPs-Azone) was evaluated in New Zealand white rabbits. The individual 

primary irritancy index determined in three male albino rabbits was less than 0.5 

for the optimized PF-NPs, PF-NPs incorporated into HG without or with a 3% 

azone. However, when a percentage of 5% of azone was added to the HG_PF-

NPs formulations, the irritancy index obtained was 3. For this reason, the 

formulations containing a 5 % azone no were considered to carry out additional 

studies. 

 

Discussion  

 

In this study, with the purpose of obtaine a topical dosage form with a desired 

semi-solid consistency, the optimized PF-F1NPs and PF-F2NPs suspensions 

was incorporated into HG.  

The morphological examination of the semi-solid formulations was performed 

using a TEM. This technique gives information about NPs structure, highlighting 

the polymer envelope and the inner cavity.30 TEM image depicts in Figure 1 

reveals that the optimized NPs after incorporated into HG were spherical shape 

and nonaggregated. The results obtained show that the Z Ave of the NPs 

incorporated into HG was similar to those of the NPs suspension. 

The physicochemical stability of the semi-solid formulations was assessed by 

PCS and LD after 1 day of the production and 90 days of storage at 25ºC. The 

results of stability study obtained by DL for the semi-solid formulations are show 

in Figure 2 reveals the presence of two peaks of particle size distribution 

indicating an increase of the Z Ave and PI. However, Elisabet Gonzalez- Mira et 

al,31 consider that an increase in the apparent mean particle size could be due 

to that the particles are strongly entrapped within the tridimensional gel 

structure, rather than real particle agglomerates. The Z Ave values obtained 

from the stability studies by PCS are in accordance with those obtained by DL. 

Additionally, the results obtained by PCS also reveal a significant increase of 

the ZP values of the PF-F1NPs and PF-F2NPs suspensions after incorporated 
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into HG (Table 2). These results could be attributed to the adsorption of 

negatively charge of the jellifying agent molecules onto the surface of the NPs. 

An increased ZP provides increased stability by electrostatic repulsion.32 Since 

that the PF-NPs incorporated into HG remained appropriates physicochemical 

properties after 90 days of storage at 25ºC, it can be concluded that the NPs 

were not aggregated and they are stables. These results are in accordance with 

those obtained by TEM, which indicate that the gel network of carbomer could 

not notably influence the morphology and size of the NPs. 

The topical application of the NPs entails the use of semi-solid formulations due 

to the low viscosity of the NPs suspension; therefore the influence of the 

rheological properties of the formulations is a very important physical 

parameter.33 The results obtained from the rheological characterization of the 

PF-F1NPs and PF-F2NPs after incorporated into HG with or without azone 

show a non-Newtonian behavior and the pseudo-plastic character. These 

properties are desirable for the local application on the skin of the NPs base HG 

semisolid formulations due to the spreading properties on the skin and the 

ability of controlling their viscosity, which can provide appropriate characteristics 

for topical application.  

The results obtained from the rheological characterization at 90 days of the 

storage of the PF-NPs incorporated into HG formulations revealed a decrease 

in the viscosity values for all the semisolid formulations (Table 3). Additionally, 

the results in Table 3 confirmed that the inclusion of azone in the HG_NPs 

formulations produced a significant viscosity increase in the HG_PF-F1NPs-

Azone and HG_PF-F2NPs-Azone formulations. These results are in 

accordance with the increase of the Z Ave and PI obtained after 90 days of 

storage at 25ºC obtained by LD (Figure 2, B, D, F and H) and PCS (Table 2). 

These results could be explained by the fact that the NPs characterized by a 

wide polydispersity could pack better than those with a narrow polydispersity. 

The particles with a large polydispersity has more free space to move around, 

which means that it was easier for the sample to flow and a lower viscosity 

would be measured.34 Concerning the stress sweep test of the oscillatory study, 

the critical stress was found about 10 Pa for all the formulations under study. 

These results indicate that no formulations presented a weak structure. 

According to the results of oscillatory stress sweeps, a constant shear stress of 
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2 Pa (20% of the critical value) was selected to perform the frequency sweep 

tests. Figure 3, A, B, C and D display the oscillatory measurements applied to 

the formulations revealed prevalence of the elastic over the viscous behavior 

(G’>G’’) for all the formulations. 

The in vitro release study of PF from HG_PF-F1NPs, HG_PF-F2NPs, HG_PF-

F1NPs-Azone, HG_PF-F2NPs-Azone and free drug solution in Figure 4 shows 

that the release profile of PF from the free drug solution shows faster release 

than the HG_NPs formulations. The optimized PF-F1NPs and PF-F2NPs 

suspensions incorporated into HG with or without azone exhibit a sustained 

release behavior. Figure 4 also reveals that the amount released of PF from 

HG_PF-F1NPs and HG_PF-F1NPs-Azone was slightly smaller than HG_PF-

F2NPs and HG_PF-F2NPs-Azone, respectively. These results might be 

attributed to the fact that during the preparation of the NPs the viscosity 

increases when there is an increase in the cPVA from 5 mg/mL (PF-F2NPs) to 

10 mg/mL (PF-F1NPs). This viscosity increase could result in a more compact 

polymer matrix leading to slower degradation of the polymer or slower diffusion 

of the encapsulated PF from the NPs.35 However, the PF release rate was 

faster from the PF-NPs suspension than from the HG_PF-NPs with or without 

azone. These results suggest that the diffusion velocity of PF from NPs can be 

attributed to higher viscosity of the NPs incorporated into HG compared to the 

NPs suspensions. The results of this release study confirm that the PF-NPs 

suspension or HG_PF-NPs with or without azone could offer sustained release 

of the PF compared to the free drug solution. The amount of PF released from 

the HG_PF-F1NPs, HG_PF-F2NPs, HG_PF-F1NPs-Azone and HG_PF-F2NPs-

Azone formulations were adjusted to different kinetic models. The  AIC  was 

determined  for  each model. The smaller the value of AIC, the better the model 

fits the data. From the AIC values presented in Table 4 , it can be concluded 

that the release curves of PF from the HG_PF-F1NPs, HG_PF-F2NPs, HG_PF-

F1NPs-Azone and HG_PF-F2NPs-Azone formulations fitted to the Korsmeyer-

Peppas model very well. These models had the smaller AIC value and, 

therefore, statistically, described best the drug release mechanism. Taking into 

account the diffusional exponent value ( ) that is used to characterize different 

release mechanisms,   values less than 0.5 was obtained in all the investigated 

formulations suggesting that the release of PF from the semi-solid formulations 
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occurs by passive diffusion.36 From the results of the release study, it could be 

conclude that the main factors that govern the release of the drug from the 

different semi-solid formulations are the amount of PVA present in the 

formulation. Furthermore, the release rate is influenced by presence of PF in 

crystalline form, since the drug in crystalline form should dissolve first before 

being transported out to the matrix by diffusion. As previously reported, in our 

study that the intensity of some of the peaks of crystalline PF present in these 

NPs slightly increased when cPF increased from 1.0 mg/mL (PF-F2NPs) to 1.5 

mg/mL (PF-F1NPs) by X-ray diffraction technique.18 Additionally,  the drug 

diffusion out of a hydrogel matrix dependent on mechanical strength 

degradability, diffusivity, and other physical properties of hydrogel network.37  

An in vitro human skin permeation study of PF from PF-F1NPs, PF-F2NPs 

HG_PF-F1NPs, HG_PF-F2NPs, HG_PF-F1NPs-Azone, HG_PF-F2NPs-Azone 

and saturated solution of PF was performed with the purpose of determine the 

permeation profile of drug from these formulations and its skin permeation 

parameters. The permeation parameters   ,    and    were compared by the 

application of the non-parametric statistical Kruskal-Wallis Z test. The statistical 

analysis of    ,    and    parameters obtained in Table 5 for the PF-F1NPs, 

HG_PF-F1NPs and HG_PF-F1NPs-Azone formulations not showed statistically 

significant different (       ) between these formulations. These results 

suggest that these formulations no improve the permeation of PF through the 

skin. In this case, the only advantage respect to PF-F1NPs suspension is that 

the HG_PF-F1NPs and HG_PF-F1NPs-Azone formulations can be easily 

applied on the skin due to the presence of the bioadhesive agent. 

The statistical analysis of the    parameter exhibited in Table 5 for the PF-

F2NPs, HG_PF-F2NPs and HG_PF-F2NPs-Azone formulations revealed 

statistically significant differences (       )  between HG_PF-F2NPs and 

HG_PF-F2NPs-Azone formulations. The partition coefficient between the 

vehicle and the skin is one of the factors which control the drug permeability. An 

increase in the partition coefficient value leads to a large transfer of permeant 

from the vehicle into stratum corneum. Thus, higher values of     indicate a 

higher distribution in the skin than in the vehicle and vice versa.38 In this case, 

HG_PF-F2NPs showed the highest    value. For the    parameter statistically 

significant different (       ) were found between PF-F2NPs, HG_PF-F2NPs 
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and HG_PF-F2NPs-Azone formulations using the Kruskal-Wallis Z test, but the 

Dunn´s multiple comparison test was not able of identifying from which 

formulations are these differences.  However, the statistically significant 

different found for    parameter has allowed to highlight the statistically 

significant differences in the diffusion that were not noted for the    parameter 

between PF-F2NPs and HG_PF-F2NPs formulations, since    depends directly 

of    and   . The penetration of the NPs through the skin is affected by some 

factors such as the chemical composition of the ingredients, the particle size 

and the viscosity of the formulation.33 Therefore, the efficacy of a drug for 

cutaneous application depends on the correlation between the permeability 

coefficient in the stratum corneum and drug chemical properties. The vehicle in 

which a drug is applied to the skin must be not only support, but a delivery 

system that drives the drug to an appropriated area o biophase with optimal rate 

release. Therefore, it must exist an equilibrium between drug-vehicle and drug-

skin affinity in order to ensure the maximal thermodynamic activity, and this is 

possible when the drug contained in the vehicle chamber is saturated. 

Additionally, the diffusion coefficient of drug in the vehicle must be optimal, for it 

drug must be solubilized, without possessing a selective affinity toward the 

vehicle.39,40  

Table 6 exhibits the results obtained from the predicted steady-state plasma 

concentration of the drug after the application of each formulation on 100 cm2 of 

skin. All the     values obtained for the assayed formulations were below the 

therapeutic plasma concentration. These results might ensure that the topical 

application of these formulations would not have any systemic effect and ensure 

a local anti-inflammatory and analgesic effect of this drug. 

PLGA NPs have been described as systems for topical drug delivery. This 

nanocarries show affinity preferentially for the hair follicles which providing a 

reservoir where the NPs can be accumulated and create local amount of drugs.  

The hair follicle delivery has some advantages such as a decrease of the 

transepidermal absorption, reduction of the drug systemic toxicity when the 

follicle act as long term delivery reservoir and increasing additionally the 

therapeutic index of some drug as well as reducing the applied dose or 

frequency of administration.41,42  
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Although many studies performed by some researchers, the ability of polymeric 

NPs to penetrate the skin is not completely clear. Many researchers had 

attempted to use NPs for topical drug delivery, and they found that the drug 

permeation was enhanced by gradual drug release from the NPs on the skin 

surface, but did not find the particles carriers inside the skin.43,44,45 Lademann J. 

et al, reported that the nanoparticles are able to permeated efficiently into the 

hair follicles. The nanocarriers were stored in the hair follicles up to 10 days. 

However, this systems were unable to unable to penetrate the skin.46 Wei 

Zhang et al., reported that the PLGA nanoparticles with microneedles were 

found into the epidermis and the dermis of the human skin. Nevertheless, the 

concentration of nanoparticles deposited in the skin were located in the 

epidermis was greater than in the dermis.47 De Jalon et al, investigated the 

distribution of the PLGA-microparticles loaded with rhodamine in skin porcine. 

From the results of this study, they reported that PLGA-microparticles loaded 

with rhodamine could penetrate throught the stratum corneum and reach the 

epidermis.48 

The    values presented in Table 5 show that the PF-F1NPs and PF-F2NPs 

suspensions showed the highest    values of PF in the skin. These results 

suggest that the permeated and retained amount of PF do not depend on the 

nanoparticle size, since the Z Ave of the optimized PF-F1NPs and PF-F2NPs is 

very similar to each other (around 350 nm). These results are in accordance 

with those obtained by Estefania Vega et al.49  

Respect to    values obtained for the semi-solid formulations in Table 5 the 

HG_PF-F2NPs formulation showed the highest    respect to the other gel 

formulations. The results obtained in Table 5 and Figure 5 show that the 

inclusion of azone in the NPs incorporated into HG formulation did not show any 

increase in the amount of drug permeated and retained amount of PF in the 

skin.  

Although the PF-F1NPs and PF-F2 NPs formulations showed the highest    

values of PF in the skin, the anti-inflammatory efficacy values obtained for these 

formulations are intermediate respect to all assayed formulations. This could be 

due to the low viscosity of the NPs suspensions, thus not easily adhere to the 

skin and the drug is removed from the surface of the skin, following the topical 

application. As shown the Figure 6, the    values of PF in the skin obtained for 
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the HG_PF-F1NPs and HG_PF-F1NPs-Azone formulations were lower than 

PF-F1NPs, and the percentages of anti-inflammatory activity showed were 

almost nulls.  

The HG_PF-F2NPs formulation with desired semisolid consistency significantly 

reduced the edema, compared to the PF-F2NPs suspension as shown in Figure 

6. The HG_PF-F2NPs formulation also show anti-inflammatory efficacy values 

correlate directly with the amount of drug retained in the skin (Table 5). 

Therefore, the topical application of the HG_PF-F2NPs formulation could more 

effective in the treatment of edema on the skin surface that the PF-F2NPs 

suspension.  

Shin et al, also formulated PF in ethylene-vinyl acetate matrix containing diethyl 

phthalate as plasticizer which showed the best enhancing effects in drug 

release.50 Shin et al, also developed a PF sustained and controlled delivery 

formulation using hydroxypropyl methylcellulose-poloxamer gel with octanoic 

acid as enhancer. The anti-inflammatory effect of this formulation was assessed 

using a rat paw-edema model. A reduction of edema by approximately 73% 

compared with that of the control group was reported.51 However, the optimal 

results of efficacy anti-inflammatory obtained by Shin et al cannot be compared 

with those obtained in our study because animal species and the area of 

application on the skin that have been used are different. Nevertheless, the 

results obtained in these studies confirmed that this drug is suitable for topical 

administration. 

Respect to in vivo Draize skin test of the optimized NPs incorporated into HG 

with a 0% or 3% azone. No signs of skin irritancy were detected, since the 

individual primary irritancy index determined for these formulations were less 

than 0.5. These results were in accordance to the reported in vitro outcomes, 

allowing classifying both formulations as ‘‘nonirritant’’ according to the ‘‘Journal 

Official de la Republique Franc¸aise’’ of October 24, 1984. 

 

Conclusion 

 

The topical application of the NPs implies the use of semi-solid formulations due 

to the low viscosity of the NPs suspension. In this way, the optimized PF-F1NPs 

and PF-F2NPs suspensions were succsessfully incorporated into blank HG or 
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HG with a 3% azone. The semi-solid formulations containing PF exhibited a 

non-Newtonian behavior, pseudo-plastic character and appropiate 

characteristics for topical PF delivery. According to the results of the 

physicochemical characterization and stability studies can concluded that the 

NPs incorporated into HG were not aggregated and they are remain adequate 

properties at 90 day of storage. The semi-solid formulations containing PF 

exhibit a sustained release behavior with a slower release of drug respect the 

NPs suspensions. On basis of ex vivo skin human permeation and anti-

inflammatory efficacy of the HG_PF-F1NPs and HG_PF-F1NPs-Azone 

formulations the retained amount of PF were lower than PF-F1NPs, and the 

percentages of anti-inflammatory activity showed were almost nulls. However, 

the HG_PF-F2NPs formulation not only provide an adequate drug release, but 

also show anti-inflammatory efficacy values correlate directly with the amount of 

drug retained in the skin and the permeation flux value. These results suggest 

that the topical application of the HG_PF-F2NPs could be more effective in the 

treatment of edema on the skin surface that the other semi-solid formulations. 

The inclusion of azone in the semi-solid formulations did not show any increase 

in the amount of drug permeated and retained amount of PF in the skin. The 

optimized PF-NPs suspensions and semi-solid formulations with 0% or 3% 

azone showed an optimal skin tolerance. 

All these results suggest that the HG_PF-F2NPs formulations could be an 

effective system for the delivery and controlled release of PF on the skin, 

improving the biopharmaceutical profile of this drug. This formulation could 

facilitate the prolonged contact of the PF on the skin and improve its skin 

retention, thus enhanced the local anti-inflammatory and analgesic effect of this 

drug and, consequently, favors patient compliance by reducing application 

frequency. 
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El presente trabajo de investigación versa sobre el diseño, optimización y  

evaluación de la eficacia terapéutica in vitro, ex vivo e in vivo de pranoprofeno 

(PF) asociado a nanopartículas (NPs) poliméricas destinadas a la aplicación 

tópica. Las formulaciones de PF-NPs fueron desarrolladas con el objetivo de 

favorecer la  biodisponibilidad de este fármaco a través de las membranas 

biológicas para prevenir y/o tratar el dolor y la inflamación.  

 

4.1. Preparación, optimización y caracterización  de las formulaciones de 

pranoprofeno asociado a nanopartículas poliméricas. 

 

Las sistemas nanoestructurados conteniendo PF se prepararon mediante la 

técnica de desplazamiento del solvente descrita por Fessi et al [48], usando un 

polímero biodegradable y no tóxico (PLGA 75:25; Resomer®753S), el cual ha 

sido ampliamente utilizado en el diseño de sistemas de liberación controlada de 

diversos fármacos debido a que permite suministrar eficazmente el fármaco en 

el sitio deseado y, por lo tanto, aumentar el beneficio terapéutico, y reducir al 

mínimo efectos adversos [37]. El Polivinil alcohol (PVA) fue elegido como 

tensoactivo para estabilizar las nanopartículas desarrolladas, ya que debido a 

sus características hidrofilicas y biocompatibilidad, es uno de los agentes 

estabilizantes más usados en la formulación de NPs estables [84]. 

Se utilizó un diseño central compuesto 24 + principal para optimizar las PF-NPs. 

Este tipo de diseño, se utiliza frecuentemente en la planificación de una 

investigación, debido a que  con un mínimo de experimentos, proporciona un 

máximo de información [85]. A través del diseño factorial se estudió el efecto 

individual de diferentes factores y las interacciones entre ellos, en el tamaño 

promedio de partícula (TMP), el índice de polidispersión (IP), el potencial zeta 

(ZP) y la eficiencia de encapsulación (EE). Los factores o variables 

independientes investigadas fueron la concentración de PF (cPF), la 

concentración de PVA (cPVA), la concentración de PLGA (cPLGA) y el pH de 

la fase acuosa (Tabla 1 artículo 1). Se preparon un total de 26 formulaciones, 

incluyendo 16 puntos factoriales, 8 puntos axiales y 2 puntos centrales (Tabla 2 

artículo 1).  
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Se llevo a cabo, un análisis de varianza (ANOVA) para identificar la 

significancia ( de los efectos individuales de los factores y las 

interacciones entre ellos, en las propiedades de las partículas.  

El diámetro promedio de las partículas y el índice de polidispersión de las 26 

formulaciones obtenidas a partir del diseño factorial, varían en el rango de 

265.4 ± 5.75 a 784.3 ± 5.63 nm y desde 0.013 ± 0.02 a 0.391 ± 0.02, 

respectivamente (Tabla 2 artículo 1).  Los resultados del análisis estadístico 

(Tabla 3 artículo 1, Figuras 1 y 2 artículo 1) revelaron que el único factor que 

tiene un efecto significativo (p-valor <0.05) en el TMP y  el IP es el pH de la 

fase acuosa (Tabla 3 artículo 1). Los resultados del diseño factorial revelan una 

tendencia a la formación de partículas con tamaño pequeño y polidispersidad 

baja a valores de pH entre 4.5 y 6.5, mientras que a valores de pH inferiores al 

pKa (4.35), se produjo un aumento en los valores de estas dos propiedades de 

las NPs (Figuras 1a y 1b artículo 1).  

La penetración de los fármacos asociados a NPs administrados por vía tópica 

depende de factores, tales como la composición química de los componentes 

de la formulación, el tamaño de partícula y la viscosidad de la formulación [86]. 

El tamaño de partícula de las formulaciones diseñadas para la administración 

ocular es de crucial importancia, ya que no debe exceder a 10 micras para 

evitar una sensación de malestar en el ojo [54,55]. Otra consideración 

importante en el tamaño de las partículas es: que las partículas muy pequeñas 

poseen un área superficial grande,  lo que puede conducir a una liberación más 

rápida del fármaco y desempeña un papel muy importante en la captación 

celular [56, 57]. 

Por otra parte, las NPs poliméricas se han descrito como sistemas adecuados 

para la liberación de los fármacos a través de la piel. Estos nanosistemas 

muestran afinidad preferente por los folículos pilosos, los cuales proveen un 

reservorio en el que las NPs se acumulan y crean un depósito local del fármaco 

[87].  

Algunos investigadores han reportado que la penetracion y retencion  de los 

fármaco asociados a NPs poliméricas a través de la piel depende del tamaño 

de particula [88, 89,90]. 

Otra propiedad fisicoquímica de las NPs es su carga superficial; evaluada en 

base al potencial zeta, que puede influir en su estabilidad y mucoadhesión. Las 
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repulsiones electrostáticas entre las partículas con la misma carga eléctrica 

evitan la agregación entre ellas [91]. 

Todas las formulaciones obtenidas a partir del diseño factorial presentan una 

carga negativa, en el rango de - 2.15 ± 0.13 a - 12.92 ± 0.29 mV (Tabla 2 

artículo 1). La ANOVA  muestra  que  la  cPVA y el pH de la fase acuosa, 

ejercen un efecto significativo (p <0.05) en el ZP, pero no la interacción entre 

ambos (Tabla 3 artículo 1). Un incremento en los valores del ZP fueron 

observados al incrementar la cPVA a valores de pH bajos (Figura 2a artículo 1). 

Estos resultados podrían atribuirse a la adsorción de PVA en la superfície de 

partículas, así como también, a los grupos carboxilo de PLGA, resultando una 

carga ligeramente negativa en la superfície de las partículas [92]. 

La EE de PF en las NPs desarrolladas oscila entre  40 y 91% (Tabla 2 artículo 

1). El análisis de la ANOVA reveló que el pH de la fase acuosa y la cPF, tienen 

un efecto significativo (p < 0.05) en la EE. Sin embargo, la interacción entre 

ambos factores, no puede considerarse estadísticamente significativa (Tabla 3 

artículo 1).  Al aumentar la cPF a valores de pH más bajo que el pKa, se 

observa una tendencia a incrementar la EE de PF en las NPs (Figura 2b 

artículo 1). Estos resultados pueden atribuirse al hecho de que, a valores de pH 

inferiores al pKa, el fármaco atrapado en las NPs está en su forma no disociada 

y en este estado, el fármaco es más afín a la matriz polimérica, produciéndose 

una mayor retención de fármaco en la matriz polimérica [93]. Por el contrario, a 

valores de pH de la fase acuosa superiores al pKa, probablemente más 

moléculas del fármaco están ionizadas, y por esta razón, menos fármaco 

podría ser reteniendo, lo que conduce a una ligera disminución de EE de PF 

[55]. Por lo tanto, la determinación de un valor óptimo de pH de la fase acuosa 

es crucial, ya que puede afectar a la ionización del principio activo y, en 

consecuencia, su afinidad al polímero y/o modificar el tamaño y polidispersidad 

de las NPs [94, 95].  

 

A partir de los resultados obtenidos en el diseño factorial y de acuerdo con los 

objetivos de este estudio, las condiciones experimentales en las que se 

obtuvieron las formulaciones de PF-NPs con los mejores valores de TMP, IP y 

un porcentaje alto de PF encapsulado en la matriz polimérica (80 %), son las 

descritas en la Tabla 1. 
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Tabla 1. Composición de las formulaciones optimizadas de PF-NPs. 

PF-NPs cPF (mg/mL) cPVA (mg/mL) cPLGA (mg/mL) pH 

PF-F1NPs 1.5 10.0 9.5 5.5 

PF-F2NPs 1.0   5.0 9.0 4.5 

PF-F3NPs 1.0 25.0 9.0 4.5 

 

La estabilidad física de las PF-NPs optimizadas, después de 1, 8, 15 y 30 

días de almacenamiento a 4ºC  se analizó usando el analizador óptico 

TurbiScanLab®. Un discreto aumento de la señal retrodispersada en el lado 

izquierdo de la gráfica indicó una migración de partículas a la parte inferior del 

vial, por lo tanto, un proceso de sedimentación (Figura 3 artículo 1). Esta ligera 

desestabilización observada en los perfiles de las formulaciones PF-F1NPs 

(Figura 3a artículo 1) y PF-F2NPs (Figura 3c artículo) fue reversible. Las 

partículas se re-suspendieron fácilmente después de una agitación suave. En 

contraste, la formulación PF-F3NPs (Figura 3b artículo 1), exhibió en el perfil de 

retrodispersión variaciones superiores a ± 10%, a los 30 días de la producción, 

lo que denota una  baja estabilidad de dicha formulación.  

Por otra parte, la cantidad de PVA adherida en la superfície de las NPs, se 

determinó usando un método colorimétrico, a través de la formación de un 

complejo estable entre dos grupos hidroxilos adyacentes del PVA y una 

molécula de yodo en presencia de ácido bórico (artículo 1) [96]. Los resultados 

obtenidos sugieren que la cantidad de PVA adsorbida en la superfície de las 

NPs aumenta con un incremento de la cPVA en la fase acuosa de la 

formulación y la fracción de PVA asociada a la superfície de las NPs, parece 

conservarse a pesar de repetidos lavados con agua. Estos resultados podrían 

atribuirse a la interacción hidrófoba entre el grupo acetato del PVA y la matriz 

hidrófoba del PLGA. Los segmentos de PVA penetran en la fase orgánica y 

permanece atrapado en la matriz polimérica de las NPs. La unión de PVA en la 

superfície de la partícula, ocurre probablemente cuando se elimina el disolvente 

orgánico de la interface, permitiendo la interpenetración de las moléculas de 

PVA y PLGA [92]. 

  

Liofilización de las PF-NPs optimizadas. La inestabilidad de las NPs, después 

de un largo período de almacenamiento, es uno de los principales problemas 
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que limitan el uso de los sistemas coloidales [70]. En este sentido, para 

preservar las propiedades de las NPs, estas fueron liofilizadas y se 

determinaron sus características fisicoquímicas; comparándolas con las de las 

NPs antes de liofilizar. Los resultados obtenidos muestran que tanto el TMP 

como el IP de las NPs liofilizadas rehidratadas, son similares a los obtenidos 

para las NPs antes de liofilizar (Tabla 4 artículo 1). Los resultados sugieren que 

el PVA utilizado en la preparación de las NPs, como estabilizador estérico, 

actúa también como crioprotector, debido a su elevado peso molecular. La 

capa de este estabilizador estérico es lo suficientemente grande para evitar la 

aglomeración de las mismas durante el proceso de congelación, siendo este el 

paso más  crítico en el proceso de liofilización. Además, la presencia de PVA 

en la superficie partículas favorece una apropiada rehidratación de las mismas, 

lo cual puede atribuirse a la hidrofilicidad de las moléculas de PVA [67, 97]. 

 

Las interacciones fisicoquímicas fármaco – polímero en las PF-NPs antes y 

después de liofilizar, se evaluaron por difracción de rayos X, espectroscopia de 

IR con transformada de Fourier (FTIR) y análisis de calorimetría diferencial de 

barrido (DSC). El análisis de los difractogramas obtenidos por rayos X para las 

PF-NPs (Figura 4 artículo 1), reveló una combinación de dos estructuras (PF y 

PLGA). La intensidad de algunos de los picos cristalinos de PF presentes en 

las NPs antes de liofilizar, aumenta ligeramente al incrementar la cPF. Algunos 

investigadores, han reportado que cuando la cantidad de fármaco sobrepasa la 

solubilidad en el polímero, una parte precipita en forma de nanocristales [98, 

99, 100]. 

Los difractogramas de rayos X para las PF-NPs liofilizadas (Figura 4 artículo 1) 

muestran una forma amorfa, lo que podría atribuirse, a que a baja temperatura 

durante la liofilización,  las capas de PVA en las superfície de las NPs presenta 

un estado vítreo – amorfo. Adicionalmente, los enlaces de hidrógeno formados 

entre el PVA y las moléculas de agua, previenen la agregación de las partículas 

durante la liofilización [70]. Al mismo tiempo, esta capa formada en la superfície 

de las NPs, favorece la redispersión de la formulación liofilizada después de la 

rehidratación [96]. El análisis de FTIR reveló que las PF-NPs antes de liofilizar 

muestran un espectro FTIR similar al del PLGA,  mientras que una vez 

liofilizadas exhiben un espectro que combina la estructura de PLGA y PVA 
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(Figura 5 artículo 1). Estos resultados indican que no existe evidencia de 

ninguna interacción química o  formación de enlaces fuertes entre PF y PLGA.  

Las posibles interacciones fisicoquímicas entre PF y PLGA, también fueron 

evaluadas por DSC. Los termogramas obtenidos para las PF-NPs antes de 

liofilizar muestran que las NPs son muy similares entre sí y similares al PLGA 

puro, exhibiendo eventos térmicos alrededor de la temperatura de transición 

vítrea del PLGA (Figura 6 artículo 1). Por otra parte, los termogramas de las 

mismas formulaciones después de liofilizar revelan picos característicos 

correspondientes al PLGA y PVA. Sin embargo, todos estos eventos térmicos 

en las NPs liofilizadas se registran a una temperatura inferior en comparación 

con los termogramas del PLGA y PVA puros (Figura 6 artículo 1), lo que podría 

ser debido al hecho de que las NPs pueden retener cantidades significativas de 

agua después de un proceso típico de fabricación, que podrian tener un efecto 

plastificante en las NPs y al mismo tiempo, podría ser debido a las condiciones 

de secado utilizadas durante el proceso de liofilización [101]. La intensidad de 

los eventos térmicos observados en las PF-NPs antes y después de liofilizar 

está directamente relacionada con la cPVA utilizada en la preparación de la 

formulación. Adicionalmente, la ausencia de un pico correspondiente a la fusión 

del PF en las NPs antes o después de liofilizar (Figura 6 articulo 1) indica que 

el fármaco presente dentro de las NPs esta  molecularmente disperso [102]. 

 

4.2. Preparación y caracterización  de las formulaciones de semisólidas 

de pranoprofeno asociado a sistemas nanopartículares.  

 

Debido a la baja viscosidad de las suspensiones de las NPs, estas 

formulaciones frecuentemente se incorporan en hidrogeles (HGs) o cremas 

para obtener formas de dosificacion tópicas con una consistencia adecuada 

[103, 104]. 

El Cabomero 934 fue elegido para vehiculizar las PF-NPs optimizadas, debido 

a sus propiedades bioadhesivas, baja toxicidad, caracteristicas reológicas y 

biocompatibilidad. En la literatura, los HGs de acido poliacrilico tales como, 

carbomero 934 y carboximetilcelulosa han sido descritos como polimeros con 

las mejores caracteriscas bioadhesivas [105]. La viscosidad de los hidrogeles 

de Carbomero asegura una retención prolongada de la formulación en el área 
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de aplicación, mejorando la biodisponibilidad de los fármacos [4]. Además, 

promotores de la permeación de fármacos pueden ser adicionados a dichas 

formulaciones sin modificar sus características fisicoquímicas. 

En el presente estudio, la azona fue selecionada como promotor de la 

permeación debido a que su baja irritabilidad y toxicidad. Este promotor se ha 

usado ampliamente para favorecer la permeación topica de fármaco lipófilos e 

hidrófilos, siendo segura y efectiva en humanos en el rango de 1 al 10% [80]. 

Sin embargo, este promotor de la permeación de fármacos, ha mostrado ser 

mas efectivo en una concentracion del 1% al 3% [106].  

El estudio de predicción de la  estabilidad de las NPs optimizadas en 

suspensión, puso de manifiesto una discreta sedimentación de las mismas (que 

desaparece por agitación manual) sin evidenciar cambios significativos de 

tamaño para las formulaciones PF-F1NPs y PF-F2NPs. En contraste, los 

perfiles de retrodispersión de PF-F3NPs revelaron variaciones de 

retrodispersión superiores a ± 10%, a los 30 días de la producción, lo que 

denota una  baja estabilidad de esta formulación. Por esta razón, la formulación 

PF-F3NPs, no fue considerada en los estudios adicionales llevados a cabo en 

este trabajo. 

Las suspensiones de NPs optimizadas (PF-F1NPs y PF-F2NPs) fueron 

incorporadas en HGs (HG_PF-F1NPs y HG_PF-F2NPs), con el propósito de 

obtener un efecto de liberación controlada del fármaco, mejorar el perfil 

biofarmacéutico de PF, prologar el tiempo de contacto y la retención del 

fármaco, favoreciendo  su eficacia antiinflamatoria y analgésica y reduciendo la 

frecuencia de aplicación. Al mismo tiempo, la azona fue adicionada a las 

formulaciones semisólidas de PF (HG_PF-F1NPs-Azona y HG_PF-F2NPs-

Azona) destinadas a la administración oftálmica (1% de azona, p/p) y a la 

aplicación dérmica (3% de azona, p/p), con el objetivo de facilitar e incrementar 

la permeabilidad de PF a través de estas vías.  

Las características fisicoquímicas de las NPs después de su incorporación en 

el HG fueron analizadas por microscopia electronica de transmision (TEM), 

difracción laser (LD) y espectroscopia de correlación de fotones (PCS).  

 

El tamaño y morfología de las PF-NPs incorporadas en HG se determinaron  

por TEM. Los resultados obtenidos revelaron que las PF-NPs tienen una forma 
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esferica, sin agregados y un diametro medio alrededor de 300 nm (Figura 1 

artículo 2 y Figura 1 articulo 3). Los resultados obtenidos por TEM muestran 

que las NPs incorporadas en el HG exhiben un tamaño de partícula similar al 

obtenido para las NPs en suspensión (Tabla 2 artículo 1, Figura 1 artículo 2 y 

Figura 1 artículo 3).  

 

La estabilidad fisicoquímica de las PF-NPs incorporadas en el HG se evaluó 

por LD y por PCS transcurridas 24 h de la producción de las formulaciones y 90 

días de almacenamiento a 25ºC. Los resultados obtenidos por LD a los 90 días 

del estudio revelan un incremento aparente del tamaño de partícula respecto a 

los valores observados después de un día de la producción de las 

formulaciones de HG_PF-NPs en presencia de azona (1% ó 3%) o en ausencia 

de este promotor (Material suplementario artículo 2  y Figura 2 artículo 3).  Los 

estudios de estabilidad de las formulaciones HG_PF-NPs en ausencia o en 

presencia de azona (1% ó 3%), llevados a cabo por PCS,  muestran que los 

valores del TMP son similares a los obtenidos en las mediciones por LD. Sin 

embargo, Gonzalez- Mira et al, [75] reportaron que un incremento aparente del 

tamaño medio de particula podria ser debido a que las particulas se encuentren 

fuertemente atrapadas dentro de la estructura tridimensional del gel, más que a 

una aglomeracion real de las particulas.  

Los resultados observados en el estudio de estabilidad de las formulaciones 

semisólidas de PF, están en concordancia con los obtenidos por TEM (Figura 1 

artículo 2 y Figura 1 articulo 3), ya que las PF-NPs incorporadas en HG 

mantienen tamaños de partícula similares a los observados para las PF-NPs en 

suspensión. El análisis por PCS, también reveló un incremento en los valores 

del ZP de las PF-NPs incorporadas en el HG respecto al observado para las 

PF-NPs en suspensión (Tabla 2 artículo 1y artículo 3, respectivamente).  Estos 

resultados podrían ser atribuidos a la absorción de las cargas negativas de las 

moléculas del agente gelifícante sobre la superficie de las NPs. Un incremento 

de los valores del ZP favorece la estabilidad por la repulsión electroestática que 

se establece entre las NPs [77]. Al final del estudio de estabilidad, las 

formulaciones de HG_PF-NPs ensayadas muestran que las PF-NPs 

incorporadas en el HG no forman agregados y conservan las propiedades 

fisicoquímicas apropiadas para la administración ocular y/o dérmica, indicando 
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que el agente gelifícante no modificó significativamente la morfología y el 

tamaño de las NPs.  

 

Las propiedades reológicas de las formulaciones de HG_PF-NPs en 

ausencia o en presencia de azona (1% ó 3%), se evaluó después de 8 y 90 

días de almacenamiento a 25ºC. La caracterización reológica de todas las 

formulaciones de HG_PF-NPs ensayadas exhiben un comportamiento no 

Newtoniano y pseudo-plástico, indicando que las formulaciones se adhieren 

fácilmente al aplicarse sobre la superficie ocular y/o dérmica. Los resultados 

obtenidos revelan que la inclusión de un 1% ó 3% de azona en las 

formulaciones produce un incremento significativo de los valores de viscosidad 

(HG_PF-F1NPs-Azona y HG_PF-F2NPs-Azona) respecto a los obtenidos para 

las formulaciones HG_PF-F1NPs y HG_PF-F2NPs. Adicionalmente, se observó 

que los resultados de las mediciones reológicas a los 90 días del 

almacenamiento de las formulaciones muestran una disminución de los valores 

de viscosidad y tixotropía para todas las formulaciones semisólidas ensayadas 

respecto a los valores obtenidos a los 8 días de la producción (Tabla 3 artículo 

2 y artículo 3, respectivamente). Estos resultados están en concordancia con el 

incremento en el TMP e IP obtenidos a los 90 días del almacenamiento a 25ºC 

determinado por LD (Material suplementario artículo 2 y Figura 2 artículo 3) y 

por PCS (Tabla 2 artículo 2 y Tabla 2 artículo 3), lo que puede explicarse por el 

hecho de que las NPs caracterizadas por un índice de polidispersión alto 

pueden ser más fácilmente empaquetadas que las que tienen una 

polidispersidad baja. Las partículas con una distribución de tamaño elevado 

tienen más espacio libre para moverse, lo que significa que la muestra puede 

fluir fácilmente, disminuyendo su viscosidad y viceversa [107]. El ensayo de 

frecuencia oscilatoria fue llevado a cabo desde 0.01 a 10 Hz, a un esfuerzo de 

cizallamiento constante dentro de la región viscoelástica, con el objetivo de 

determinar la variación relacionada con el módulo de almacenamiento (G’) y el 

módulo de perdida (G”) a 25ºC. Las mediciones oscilatorias aplicadas a las 

formulaciones HG_PF-NPs en ausencia o en presencia de azona (1% ó 3%), 

muestran una prevalencia del comportamiento elástico sobre el viscoso 

(G’>G’’) para todas las formulaciones testadas (Figura 3 artículo 3).  
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4.3. Ensayos in vitro de las formulaciones de pranoprofeno 

desarrolladas. 

 

Un estudio de liberación In vitro de PF desde las formulaciones destinadas a 

la aplicación ocular y dérmica fue llevado a cabo en células de Franz. Las 

formulaciones destinadas a la administración ocular: nanopartículas 

optimizadas (antes y después de liofilizar) en suspensión (PF-NPs) y en geles 

(HG_PF-NPs) en ausencia o en presencia de azona (1% p/p), se compararon 

con el colirio comercial (Oftalar®, 1.0 mg/mL) y/o con la solución del fármaco 

libre (1.0 mg/mL en PBS pH 7.4).  

Por otra parte, las formulaciones semisólidas de PF sin o con azona (3% p/p), 

se compararon con una solución de fármaco libre (1.0 mg/mL en PBS pH 7.4). 

Los resultados obtenidos revelan que el perfil de liberación de PF desde la 

solución de fármaco libre y del colirio comercial, fue más rápido comparado con 

las PF-NPs o con HG_PF-NPs en ausencia o en presencia de un 1% de azona 

(Figura 7 artículo 1 y Figura 2 artículo 2). Las formulaciones HG_PF-NPs 

destinadas a la aplicación dérmica, también exhiben un perfil de liberación más 

lento respecto al observado para la solución de fármaco libre (Figura 4 artículo 

3). A las 3 h del análisis, el 100 % del fármaco se había liberado desde la 

solución del fármaco libre o el colirio comercial (Figura 7 artículo 1, Figura 2 

artículo 2 y Figura 4 artículo 3). En términos generales, la liberación del 

fármaco a partir de partículas de PLGA puede ocurrir a través de la difusión, 

erosión del polímero o una combinación de estos [61]. Si la difusión del fármaco 

es más rápido que la degradación de la matriz, el mecanismo de liberación del 

fármaco se produce principalmente por difusión. Una liberación rápida del 

fármaco puede ser atribuida, a la fracción del mismo adsorbida o débilmente 

unida a la superfície de la NPs [62]. Los perfiles de liberación de PF desde las 

NPs antes y después de liofilizar, son similares entre sí, exhibiendo un 

comportamiento de liberación sostenido, con una liberación rápida al inicio, 

debido a la cantidad PF presente en la superfície de las NPs, seguido por una 

fase de liberación lenta, correspondiente a la difusión del fármaco atrapado en 

el interior de las mismas (Figura 7 artículo 1). Sin embargo, la velocidad de 

liberación y las cantidades de PF liberadas a partir de las PF-NPs son mayores 

respecto a los valores exhibidos por las formulaciones de las NPs incorporadas 
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en el HG en ausencia o en presencia de un 1%  o un 3% de azona (Figura 7 

artículo 1, Figura 2 artículo 2 y Figura 4 artículo 3). Estos resultados sugieren 

que la velocidad de difusión del fármaco puede ser afectada por un incremento 

de la viscosidad de las formulaciones semisólidas comparado con la 

suspensión de las NPs. No obstante, tanto las PF-NPs como las formulaciones 

de HG_PF-NPs en ausencia o en presencia de azona garantizan una liberación 

sostenida del fármaco respecto al colirio comercial y a la solución de fármaco 

libre. Adicionalmente, el ensayo de liberación in vitro de PF reveló que a 

medida se incrementa la cPVA en la formulación de las NPs, el fármaco se 

libera más lentamente y viceversa (Figura 7 artículo 1). Estos resultados 

pueden ser atribuidos a que un aumento en la cPVA en las NPs produce un 

aumento en la viscosidad, originando una matriz polimérica más compacta, en 

la que la velocidad de degradación del  polímero y /o la difusión PF es más 

lenta [92]. Los resultados obtenidos a partir del ensayo de liberación de PF 

desde las NPs testadas son consistentes con los obtenidos en el análisis de 

FTIR (Figura 5 artículo 1),  ya que no se detectó ninguna formación de enlaces 

fuertes entre PF y PLGA.  

Por otra parte, la cantidad PF liberado dese las formulaciones ensayadas, se 

ajustó a diferentes modelos cinéticos; calculándose el valor de AIC para cada 

uno de ellos. Este parámetro es un indicador de la idoneidad del modelo para 

un determinado conjunto de datos. Cuanto menor sea el valor de AIC, el 

modelo ajusta mejor al conjunto de los datos. Los valores de AIC obtenidos a 

partir de las cantidades de PF liberadas y acumuladas a las 7 h del ensayo 

para las formulaciones ensayadas muestran que las curvas de liberación de PF  

de la solución de fármaco libre, colirio comercial, PF-F1NPs y PF-F2NPs (antes 

y después de la liofilización), se ajustan adecuadamente al modelo cinético de 

orden uno (Tabla 5 artículo 1). Sin embargo, el perfil de liberación de PF desde 

PF-F3NPs, antes y después de liofilizar, se ajusta adecuadamente al modelo 

de  Korsmeyer – Peppas y a primer orden, respectivamente (Tabla 5 artículo 1). 

Por otra parte, los valores de AIC obtenidos a las 24 h del estudio de liberación 

in vitro de PF desde las formulaciones semisólidas en ausencia o en presencia 

de un 1% azona comparado con la solución de fármaco libre y el colirio 

comercial revelan  que las curvas de liberación de PF desde HG_PF-F1NPs, 

HG_PF-F2NPs, HG_PF-F2NPs-Azona, colirio comercial y la solución de 
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fármaco libre ajustan a una hipérbola, mientras que la formulación HG_PF-

F1NPs-Azona ajusta a un modelo de primer orden (Tabla 4 artículo 2). Las 

curvas de liberación de PF de todas las formulaciones semisólidas destinadas 

a la aplicación dérmica se ajustan adecuadamente al modelo de Korsmeyer – 

Peppas (Tabla 4 artículo 3). El valor de AIC obtenido para este modelo es 

inferior al encontrado para los otros modelos cinéticos calculados (Tabla 5 

artículo 1,  Tabla 4 artículo 2 y Tabla 4 artículo 3), por lo tanto, 

estadísticamente, describe mejor el mecanismo de liberación del fármaco. 

Según la primera ley de Fick, el valor de  , se utiliza para caracterizar los 

diferentes mecanismos de liberación [108]. Valores de  ≤ 0.5 fueron obtenidos 

para las PF-NPs o HG_PF-NPs  con o sin azona (Tabla 5 artículo 1,  Tabla 4 

artículo 2 y Tabla 4 artículo 3), indicando que la liberación de PF desde estas 

formulaciones, se produce por difusión pasiva, principalmente a través de los 

poros de la matriz [109].  En su conjunto, los resultados obtenidos en el ensayo 

de liberacion de PF a partir de las formulaciones analizadas indica que este 

proceso esta governado por factores tales como, la cantidad de PVA presente 

en la formulación, la presencia de PF en estado cristalino, ya que el fármaco en 

su forma cristalina debe disolverse antes de liberarse y difundir a traves de la 

matriz polimerica (Figura 4 artículo 1). Adicionalmente, la difusion del fármaco 

fuera de la matriz del hidrogel depende de la fuerza mecanica de 

degradabilidad, la difusividad, y otras propiedades fisicas de la estructura del 

agente gelificante [110]. 

 

La tolerancia ocular in vitro de las formulaciones PF-NPs y HG_PF-NPs en 

ausencia o en presencia de un 1% de azona fue evaluada por HET-CAM. El 

ensayo de HET-CAM basado en la observación de reacciones, tales como 

hemorragia, coagulación intravascular o lisis de los vasos sanguíneos; 

proporciona una alternativa adecuada al método Draize para evaluar la 

irritación ocular  [111].  Los resultados obtenidos, a través del HET-CAM,  

revelan una tolerancia ocular óptima para las formulaciones PF-NPs y HG_PF-

NPs en ausencia o en presencia de un 1% de azona, ya que no se detectó 

ninguna reacción de irritación a los 5 minutos de la prueba.  
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4.4. Ensayos ex vivo e in vivo de las formulaciones de pranoprofeno 

para administración ocular. 

 

El estudio de permeación transcorneal de PF llevado a cabo en conejos 

blancos New Zealand, permitió de determinar el perfill de permeación de PF a 

partir de las formulaciones de las PF-NPs incorporadas en HG en ausencia de 

azona (HG_PF-NPs) o en presencia de un 1% de promotor (HG_PF-NPs-

Azona) comparadas con el colirio comercial (Oftalar®, PF 1 mg/mL) y con la 

solución de fármaco libre (PF en PBS, 1 mg/mL). Los resultados del ensayo 

pusieron de relieve que los perfiles de permeación de PF a partir del colirio 

comercial y  de la solución de fármaco libre son muy similares entre sí (Figura 3 

artículo 2). Respecto a las formulaciones semisólidas de PF, se observó que 

las curvas de permeación del fármaco desde las formulaciones HG_PF-F1NPs-

Azona y HG_PF-F2NPs-azona exhiben un incremento en la cantidad de PF 

permeado a través de la córnea comparado con HG_PF-F1NPs y HG_PF-

F2NPs, respectivamente (Figura 3 artículo 2).  

Las NPs poliméricas se aglomeran en el saco conjuntival, formando un 

reservorio del fármaco, desde el cual el principio activo encapsulado difunde 

lentamente desde la matriz polimérica al área pre-corneal internalizándose en 

las células del epitelio corneal a través de un mecanismo de endocitosis [112]. 

El análisis estadístico de los parámetros de permeación de PF calculados a 

partir de las cantidades del fármaco permeadas a través de la córnea desde las 

formulaciones HG_PF-NPs con o sin azona, colirio comercial y la solución de 

fármaco libre reveló para el parámetro  diferencias estadísticamente 

significativas  (   entre HG_PF-F1NPs y HG_PF-F2NPs, HG_PF-

F1NPs y colirio comercial, HG_PF-F1NPs-Azona y HG_PF-F2NPs, HG_PF-

F1NPs-Azona y colirio comercial (Tabla 5 artículo 2).  Así mismo, diferencias 

estadísticamente significativas (  fueron encontradas para el 

parámetro entre HG_PF-F1NPs y HG_PF-F2NPs, entre HG_PF-F1NPs y 

colirio comercial, entre HG_PF-F1NPs y la solución del fármaco libre, entre 

HG_PF-F2NPs-Azona y la solución del fármaco libre, entre HG_PF-F1NPs-

Azona y el colirio comercial y entre HG_PF-F1NPs-Azona y la solución del 

fármaco libre (Tabla 5 artículo 2). El análisis estadístico de los parámetros  y 

 mostró diferencias significativas (  entre HG_PF-F1NPs y el colirio 
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comercial, entre HG_PF-F1NPs y la solución de fármaco libre, entre HG_PF-

F2NPs-Azona y la solución del fármaco libre, entre HG_PF-F1NPs-Azona y el 

colirio comercial, entre HG_PF-F1NPs-Azona y la solución del fármaco libre 

(Tabla 5 artículo 2). Los valores de  obtenidos para HG_PF-F2NPs, colirio 

comercial y la solución de fármaco libre están directamente relacionados al 

parámetro . Por otra parte, los valores exhibidos por las formulaciones 

HG_PF-F1NPs-Azona and HG_PF-F2NPs-Azona para el  parámetro  

sugieren que el coeficiente de difusión del fármaco está influenciado por la 

presencia de azona en la formulación. Por lo tanto, estas formulaciones 

alcanzan el equilibrio estacionario con mayor rapidez respecto al colirio 

comercial o la solución del fármaco libre. 

Las cantidades de PF retenidos en la córnea y el nivel de hidratación de la 

córnea fueron determinados al final del estudio de permeación. Las 

formulaciones HG_PF-F1NPs y HG_PF-F1NPs-Azona exhibe una cantidad de 

PF retenido en la córnea superior a la observada para las formulaciones 

HG_PF-F2NPs y HG_PF-F2NPs-Azona (Tabla 6 artículo 2). Estos resultados 

pueden atribuirse a que la cPVA en PF-F1NPs es superior a la presente en PF-

F2NPs,  favoreciendo la retención de las NPs sobre la superfície ocular [113]. 

Por otra parte, el análisis de permeación de PF a través de la córnea, reveló así 

mismo, que las cantidades de PF permeadas o retenidas en la córnea a partir 

del colirio comercial o de la solución del fármaco libre son superiores a las 

observadas para las formulaciones de HG_PF-NPs en ausencia o en presencia 

de un 1% de azona (Tabla 6 artículo 2). Sin embargo, la solución de PF libre es 

inherentemente irritante para el ojo  e inestable en solución acuosa [114]. Por 

otra parte, el incremento en los valores de las cantidades de PF permeados a 

tavés de la córnea a partir del colirio comercial pueden ser explicados por la 

combinacion de   cloruro de benzalconio y edetato sodico presensentes en  la 

formulación comercial de PF. El cloruro de  benzalconio incrementa la 

permeación de los fármacos a través de la córnea por la disrupción del epitelio 

corneal. Adicionalmente, este compuesto puede emulsificar el epitelio corneal 

conduciendo a un incremento del coeficiente de partición del fármaco [115]. Por 

otra parte, el edetato sodico aumenta la permeabilidad de diversos fármacos a 

través de la córnea removiendo los iones calcio extracelulares y en 
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consecuencia, incrementando la permeabilidad de las uniones estrechas [116, 

117]. 

Los resultados obtenidos en el ensayo de permeación transcorneal de PF a 

partir de las formulaciones semisólidas de PF revelan que las cantidades de PF 

permeadas o retenidas desde las formulaciones HG_PF-F1NPs-Azona y 

HG_PF-F2NPs-Azona son mayores a las obtenidas para las formulaciones 

HG_PF-F1NPs y HG_PF-F2NPs, respectivamente. Estos resultados sugieren 

que la inclusión de azona en la formulación produce un incremento en las 

cantidades permeadas o retenidas de PF en la córnea.  

A pesar de que la azona ha sido usada para favorecer la permeación de los 

fármacos durante más de 25 años, muchos investigadores continúan 

estudiando su mecanismo de acción. Algunos trabajos sugieren que el 

mecanismo de la azona puede estar relacionado con las modificaciones en la 

unión de las células epiteliales, aumentando el flujo del agua y la permeación 

transcorneal de los fármacos hidrófilos y retardando aparentemente la 

permeación de los fármacos lipófilos a través de la córnea [106]. 

Respecto la determinación del nivel de hidratación corneal en el ensayo de 

permeación transcorneal de PF a partir de las nanopartículas incorporadas en 

HG en ausencia o en presencia de un 1% de azona, el colirio comercial y la 

solución del fármaco libre, los resultados obtenidos revelan valores en el rango 

76 - 80%, correspondiente a los niveles de hidratación de la córnea sana. Los 

resultados obtenidos sugieren que la córnea no sufrió daños durante la 

realización del ensayo (Tabla 6 artículo 2) [118]. 

  

La eficacia antiinflamatoria de PF contenido en las formulaciones HG-PF-NPs 

sin o con un 1% de azona fueron comparadas con el colirio comercial y la 

solución de fármaco libre. Los resultados del ensayo de permeación 

transcorneal revelaron que para el colirio comercial y la solución de fármaco 

libre las cantidades de PF permeadas y/o retenidas en la córnea fueron 

superiores a las observadas para las formulaciones HG_PF-NPs o HG_PF-

NPs-Azona (Tabla 6 artículo 2). Sin embargo, el efecto antinflamatorio de PF a 

partir el colirio comercial o la solución de fármaco libre es más lento comparado 

con el observado en las formulaciones HG_PF-NPs o HG_PF-NPs-Azona 

(Figura 4 artículo 2). A los 120 min del ensayo de eficacia antiinflamatoria, la 
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solución de PF libre exhibe un efecto antiinflamatorio más lento respecto a las 

formulaciones de HG_PF-NPs con o sin azona (Figura 4 artículo 2). Los 

resultados observados en este ensayo para la solución de fármaco libre y el 

colirio comercial podrían explicarse por el hecho de que estas dos 

formulaciones exhiben valores de tiempos de latencia superiores a los 

obtenidos para las formulaciones HG_PF-NPs (con o sin azona). Ello indica 

que, ambas formulaciones alcanzan el equilibrio  estacionario de manera más 

lenta que las formulaciones semisólidas, consecuentemente, estas dos 

formulaciones revelaron un efecto antiinflamatorio más lento comparado con 

las formulaciones semisólidas. Por otra parte, los resultados de este análisis, 

ponen de relieve, así mismo, que las formulaciones HG_PF-F1NPs-Azona y 

HG_PF-F2NPs-Azona reducen significativamente  el edema ocular 

comparadas con las correspondientes formulaciones sin azona.  Estos 

resultados sugieren que la inclusión de azona en la formulación conduce a un 

incremento del efecto antiinflamatorio de PF en el ojo (Figura 4 artículo 2). Los 

valores de eficacia antiinflamatoria exhibidos por las formulaciones HG_PF-

NPs con un 1% de azona se correlacionan directamente con la cantidad de PF 

retenido en la córnea. Por lo tanto, la aplicación de las formulaciones HG_PF-

F1NPs-Azona o HG_PF-F2NPs-Azona podrían ser más efectivas para tratar el 

dolor y la inflamación ocular. 

 

La tolerancia ocular in vivo de las formulaciones HG_PF-NPs en ausencia o 

en presencia de un 1% de azona fue evaluada siguiendo el método descrito por 

Draize et al. [119,120]. Ningún signo de irritación ocular fue detectado durante 

el ensayo para las formulaciones evaluadas. Estos resultados están en 

concordancia con los obtenidos por el método HET-CAM. 

 

4.5. Ensayos ex vivo e in vivo de las formulaciones de pranoprofeno 

para administración dérmica. 

 

Un estudio de permeación transdérmica ex vivo de PF a partir de diferentes  

formulaciones fue llevado a cabo, con el fin de determinar el perfil de 

permeación y los parámetros de permeación de PF. Las cantidades permeadas 
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y acumuladas de PF fueron determinadas al cabo de 24 h del estudio de 

permeación (Figura 5 artículo 3).  

Para evaluar la capacidad del fármaco libre de penetrar la piel humana, un 

ensayo de permeación intrínseca de PF a través de la vía dérmica fue realizado 

usando una solución saturada de este fármaco. Los parámetros de permeación 

calculados a partir de la permeación intrínseca de PF revelan un tiempo de 

latencia de 2 h. A este tiempo, el fármaco se encuentra en equilibrio 

estacionario y la piel está saturada de PF, alcanzando un flujo de permeación 

constante. (Tabla 5 artículo 3). Los parámetros de permeación ,  y la 

constante de permeación , se compararon estadísticamente a través de un 

test no paramétrico (Kruskal-Wallis Z test) y un test de comparación múltiple 

(Dunn´s test). El análisis estadístico de los parámetros de permeación ,  y 

 obtenidos para las formulaciones PF-F1NPs, HG_PF-F1NPs y HG_PF-

F1NPs-Azona no reveló diferencias estadísticamente significativas (  

entre ellas (Tabla 5 artículo 3). Estos resultados sugieren que estas 

formulaciones no mejoran significativamente el perfil de permeación de PF a 

través de la piel. En este caso, la única ventaja que ofrecen las formulaciones 

HG_PF-F1NPs y HG_PF-F1NPs-Azona respecto a las PF-F1NPs en 

suspensión, es que las formulaciones semisólidas se adhieren fácilmente sobre 

la piel debido a la presencia del agente gelifícante.  

Diferencias estadísticamente significativas (  fueron encontradas para 

parámetro  entre las formulaciones HG_PF-F2NPs y HG_PF-F2NPs-Azona. 

El coeficiente de partición entre el vehículo y la piel es un factor, a través del 

cual se puede regular la permeabilidad de los fármacos a través de la piel. Un 

aumento en valor del coeficiente de partición produce un incremento en la 

transferencia del fármaco desde el vehículo al estrato córneo. Así, valores de 

 altos indican una mayor distribución en la piel que en el vehículo y viceversa 

[121]. En este caso, la formulación HG_PF-F2NPs exhibió el valor más alto de 

 respecto a los valores observados para las formulaciones PF-F2NPs y 

HG_PF-F2NPs-azona (Tabla 5 artículo 3). El análisis estadístico de los datos 

obtenidos para el parámetro  reveló diferencias estadísticamente 

significativas (  entre las formulaciones PF-F2NPs, HG_PF-F2NPs y 

HG_PF-F2NPs-Azona aplicando el test Kruskal-Wallis Z. Sin embargo, el test 
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de comparación Dunn´s múltiple no fue capaz de identificar entre que 

formulaciones se encontraban estas diferencias estadísticas.  

El análisis estadístico del parámetro  reveló diferencias estadísticamente 

significativas  entre las formulaciones PF-F2NPs y HG_PF-F2NPs y 

entre las formulaciones HG_PF-F2NPs y HG_PF-F2NPs-Azona (Tabla 5 

artículo 3). Las diferencias estadísticamente significativas encontradas para el 

parámetro , permiten poner de manifiesto las diferencias estadísticas 

encontradas para las formulaciones PF-F2NPs, HG_PF-F2NPs y HG_PF-

F2NPs-Azona respecto al parámetro , ya que el parámetro  depende 

directamente de los parámetros y .   

La eficacia de un fármaco destinado a la aplicacion cutanea depende de la 

correlación entre el coeficiente de permeabilidad en el estrato córneo y las 

propiedades fisicoquimicas del fármaco. El vehículo en cual un fármaco es 

administrado sobre la piel, además de ser un soporte que debe permitir la 

liberacion del fármaco en el area apropiada con una velocidad de liberacion 

óptima. Por consiguiente, debe existir un equilibrio entre fármaco - vehículo y 

una adecuada afinidad entre fármaco - piel, con el objetivo de asegurar una 

maxima actividad termodinamica. Adicionalmente, el coeficiente de difusion del 

fármaco en el vehiculo debe ser óptimo, de tal manera que el fármaco pueda 

solubilizarse sin poseer una afinidad selectiva por el vehículo que lo contiene 

[16, 122].  

Al final del ensayo de permeación, se determinaron las cantidades de PF 

retenido en la piel para todas las formulaciones. Los resultados obtenidos 

muestran que las formulaciones de nanopartículas (PF-F1NPs y PF-F2NPs) 

presentan los valores más altos de  PF retenido en la piel comparadas con  el 

resto de las formulaciones analizadas. Respecto las formulaciones semisólidas, 

los resultados revelan que la formualcion HG_PF-F2NPs exhibe una cantidad 

de PF retenido en la piel mayor que las demás formulaciones semisólidas 

evaluadas (Tabla 5 artículo 3). Los resultados obtenidos en el ensayo de 

permeación, también revelan que la inclusión de azona en las formulaciones 

semisólidas de PF no exhibe ningún incremento en la cantidad permeada o 

retenida del fármaco a través de la piel (Tabla 5 artículo 3). 

Por otra parte, la concentración plasmática de PF en estado estacionario 

después de la administración tópica de las formulaciones ensayadas sobre 100 



4. Discusión 

143 

 

cm2  de piel, se determinó a partir del valor de flujo calculado para cada 

formulación testada, teniendo en cuenta los parámetros farmacocinéticos de 

PF. En la literatura se ha descrito una concentración plasmática terapéutica de 

PF para sujetos jóvenes y geriátricos de 4.89 ± 1.29  y 10.19 ± 2.43 

, respectivamente [24].  Los resultados obtenidos muestran que todos 

los valores de las concentración plasmática de PF en estado estacionario 

después de la administración tópica de las formulaciones de PF desarrolladas 

son inferiores a los valores de las concentraciones plasmáticas terapéuticas 

reportados en la bibliografía para este fármaco (Tabla 6 artículo 3). Estos 

resultados permiten garantizar que la aplicación tópica de las formulaciones de 

PF ensayadas, no tendría ningún efecto sistémico del fármaco y al mismo 

tiempo, aseguran un efecto local analgésico y anti-inflamatorio de PF. 

 

La eficacia antiinflamatoria de PF a partir de diferentes formulaciones fue 

evaluada siguiendo el método descrito por Qadeer et al [123].  

A pesar de que las formulaciones PF-F1NPs y PF-F2 NPs exhiben los valores 

más altos de PF retenido en la piel (Tabla 5 artículo 3), los valores de eficacia 

antiinflamatoria de PF asociado a estas formulaciones son intermedios 

respecto a las otras formulaciones ensayadas. Estos resultados podrían ser 

explicados a partir de la viscosidad de estas formulaciones. Las suspensiones 

de las NPs se caracterizan por poseer una viscosidad baja,  y en consecuencia, 

no se adhieren fácilmente a la piel y el fármaco es removido de la superficie 

dérmica después de la aplicación tópica. Las cantidades de PF retenidas en la 

piel y los porcentajes del efecto anti-inflamatorio de PF a partir de las 

formulaciones HG_PF-F1NPs y HG_PF-F1NPs-Azona fueron inferiores 

respecto a los obtenidos para la formulación PF-F1NPs (Tabla 5 artículo 3 y 

Figura 6 artículo 3). Por otra parte, la formulación HG_PF-F2NPs reduce 

significativamente la inflamación comparada con PF-F2NPs y HG_PF-F2NPs-

Azona. Los valores de eficacia antiinflamatoria presentados por la formulación 

HG_PF-F2NPs se correlacionan directamente con la cantidad de fármaco 

retenida en la piel (Tabla 5 artículo 3 y Figura 6 artículo 3). Los resultados 

obtenidos indican que la aplicación tópica de la formulación HG_PF-F2NPs 

podría ser más efectiva en el tratamiento del edema de la piel respecto al resto 

de las formulaciones analizadas. Shin et al [124], formularon PF en una matriz 
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de co-polímeros de  etileno y acetato de vinilo conteniendo dietilftalato como 

plastificante, el cual mostró un incremento en la liberación del fármaco. Estos 

autores, también desarrollaron una formulación de liberación sostenida y 

controlada de PF utilizando hidroxipropilmetilcelulosa - gel de poloxamer con 

ácido octanoico como promotor de la permeación. El efecto anti-inflamatorio de 

esta formulación fue evaluado induciendo el edema en la región plantar de la 

rata, obteniéndose una reducción del 73 % del edema respecto al grupo control 

[125]. Sin embargo, los resultados de eficacia anti-inflamatoria obtenidos por 

estos investigadores, no pueden compararse con los obtenidos en la presente 

investigación debido a que las especies animales y el área de aplicación 

usados en estos estudios son diferentes. No obstante, los resultados obtenidos 

en estos estudios confirman que el PF es adecuando para la administración 

tópica. 

 

La tolerancia dérmica de formulaciones HG_PF-NPs y HG_PF-NPs-Azona, 

evaluada usando el metodo Draize [119] y siguiendo las directrices de las 

normativas internaciones [126], puso de relieve un índice de irritación primario 

individual inferior a 0.5 (artículo 3) para todas formulaciones ensayadas en 

ausencia de azona o presencia de un 3% de promotor. Sin embargo, las 

formulaciones semisólidas con un 5% de azona en su composición exhibieron 

un índice de irritación de 3 (artículo 3). Por esta razón, las formulaciones 

semisólidas de PF conteniendo un 5 % de azona no fueron consideradas para 

llevar a cabo estudios adicionales en el presente trabajo. 
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In this work, pranoprofen was formulated in PLGA nanoparticles for topical 

administration. Taking into account all the results obtained from the different 

assays carried out with the optimized colloidal systems, and the formulations of 

the nanoparticles incorporated into hydrogel containing pranoprofen, it can be 

concluded that:  

 

1. The optimization of polymeric pranoprofen-loaded NPs by a factorial design 

revealed that the experimental conditions to prepare nanoparticles with 

physicochemical properties suitable for topical application are: aqueous 

phase pH values of 4.5 and 5.5; a pranoprofen concentrations of 1.0 mg/mL 

and 1.5 mg/mL; PLGA concentrations of 9.0 mg/mL and 9.5 mg/mL and 

different PVA concentrations. The formulations prepared by the solvent 

displacement technique under these experimental conditions showed an 

average size appropriate (around 350 nm) and high entrapment efficiency 

(80%). 

 

2. The evaluation of the physical stability of the optimized nanostructured 

systems over a short time period showed a discrete sedimentation. This 

slight destabilization observed in the profiles of the PF-F1NPs and PF-

F2NPs formulations was reversible and quickly disappeared after shaking. 

The results obtained suggest there is no evidence of significant change in 

the particle size for these formulations. 

 

3. The results observed from the characterization of the optimized PF-loaded 

NPs after freeze-drying showed that the physicochemical properties of these 

formulations were similar to those of the nanoparticles before freeze-drying. 

 

4. The evaluation of the physical state of the PF in the polymeric matrix and the 

possible interactions between drug and polymer of the nanospheres before 

and after freeze-drying, using X-ray diffraction, infrared spectroscopy and 

thermal methods suggest there is no evidence of any chemical interaction or 

strong bond formation between PF and PLGA. 
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5. The optimized PF-F1NPs and PF-F2NPs suspensions were successfully 

dispersed into blank hydrogels or hydrogels containing azone as permeation 

enhancer. The hydrogel formulations showed physicochemical, 

morphological and rheological properties suitable for topical pranoprofen 

delivery. 

 

6. The pranoprofen polymeric nanosuspension and the formulations of the 

nanoparticles incorporated into hydrogel containing pranoprofen modify the 

release profile of this drug, exhibiting a sustained release behavior. The 

release of PF from these formulations occurs by passive diffusion, mainly 

through the pores of the matrix. Therefore, these formulations could be an 

effective and appropriate system for ocular treatment. 

 

 

7. According to the results obtained from the corneal permeation, anti-

inflammatory efficacy and ocular tolerance studies of the pranoprofen 

formulations revealed that both the optimized nanospheres and the 

semisolid formulations containing PF-loaded NPs in presence of azone 

significantly reduced the ocular oedema, compared with other tested 

formulations. These results indicate that the inclusion of azone into the 

HG_PF-NPs formulations leads to the increase of the anti-inflammatory 

efficacy effect of pranoprofen in the cornea. The semisolid formulation of 

pranoprofen with or without azone exhibited an optimal ocular tolerance by 

the in vitro e in vivo ocular irritation test. Therefore, the ocular application of 

these formulations could be more effective in the treatment ocular oedema. 

 
 

8. On the basis of ex vivo skin human permeation and anti-inflammatory 

efficacy of the formulations of PF-loaded nanoparticles incorporate into 

hydrogel, it can be concluded that the inclusion of azone in the semi-solid 

formulations did not show any increase in the amount of drug permeated 

and retained amount of PF in the skin. The results obtained from these 

studies, also revealed that HG_PF-F2NPs formulation not only provide an 

adequate drug release, but also show anti-inflammatory efficacy values 

which correlate directly with the amount of drug retained in the skin. These 
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results suggest than the topical application of the HG_PF-F2NPs could be 

more effective in the treatment of edema on the skin surface that the other 

semi-solid formulations. This formulation could facilitate the prolonged 

contact of the PF on the skin and improve its skin retention, thus enhancing 

the local anti-inflammatory and analgesic effect of this drug and, 

consequently, improves patient compliance by reducing application 

frequency. In addition, all these semisolid formulation of pranoprofen with 

(3%) or without azone showed an optimal skin tolerance.  

 

9. All the results obtained suggest that PF formulated in polymeric NP and the 

incorporation of these systems into Carbomer hydrogel guarantee a 

sustained release of PF, improving the biopharmaceutical profile of this 

drug, preventing the inherent irritating of the PF and avoiding the physical 

degradation of this drug. 
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