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1 Einleitung und Zielstellung

1.1 Parenterale Depotarzneiformen

Parenterale Depotarzneiformen konnen einen Wirkstoffspiegel Uber langere Zeit
(Uber Tage, Wochen oder sogar Uber Monate) konstant aufrecht erhalten [1]. Dies
macht besonders bei der Behandlung chronischer Krankheiten bzw. Dauertherapien
Sinn, z.B. der Chemotherapie, Hormonsubstitution, Bluthochdrucktherapie, Therapie
mit Morphinantagonisten [E] oder auch der Immunisierung (z.B. Malariaprophylaxe).
Ein Vorteil dieser Depotarzneiformen ist, dass die mit ihnen applizierten Wirkstoffe
den Magen-Darm-Trakt und die Leberpassage umgehen. Dies ist besonders
vorteilhaft fur Proteine, die sehr kurze Halbwertszeiten, eine hohe Instabilitat und oft
eine geringe therapeutische Breite aufweisen.
Parenterale Depotarzneiformen konnen chemische, biologische und technologische
Prinzipien fur eine Verlangerung der Wirkdauer realisieren . Madglichkeiten einer
chemischen Modifizierung sind Prodrugs wie z.B. schwerl6sliche Ester
(Testosteronundecanoat, Estradiolvalerat) oder Komplexe (Zink-Insulin) oder auch
gezielt ausgewahlte Salze. Biologische Prinzipien gehen in den Bereich des ,Drug
Targeting®, sind aber noch unzureichend erforscht. Die bisherigen galenischen
Prinzipien sind sehr vielfaltig und reichen von der Verwendung von
Einschluf3verbindungen (Cyclodextrine), Kristallsuspensionen bis zur Formulierung
Oliger Losungen, die ein sehr einfaches, aber schwer steuerbares
Retardierungsprinzip fur lipophile Wirkstoffe (z.B. Steroidhormone) darstellen. Das
galenische Prinzip, das fur die vorliegende Arbeit bedeutsam ist, basiert auf der
Verwendung von Polymeren als Arzneitrager. Die Polymere kdnnen im Organismus
unverandert bleiben oder abgebaut werden.
Sofern das Polymer abgebaut wird, soll es folgenden Anforderungen entsprechen:
1. es soll innerhalb eines endlichen Zeitraums im Kdrper abgebaut sein,
2. seine Abbauprodukte mussen toxikologisch unbedenklich sein,
3. das Polymer darf das umgebende Gewebe nicht irritieren oder reizen, da
ansonsten wegen der zu erwartenden Immunreaktion eine kontrollierte Freigabe

des Wirkstoffs nicht mdglich ist.



Einleitung und Zielstellung -2-

1.2 Bioabbaubare Polymere

Bioabbaubare Polymere kdnnen Homopolymere oder Copolymere sein. Sie kdnnen
im Korper enzymatisch oder nicht-enzymatisch in gewebevertragliche und nicht-
toxische Produkte abgebaut werden, die nach Metabolisierung oder unverandert
eliminiert werden.

Bioabbaubare Polymere mit Bedeutung fur parenterale Depotarzneiformen sind u.a.
Albumine, Alginate, Cellulose- Derivate [4], Fibrine, Gelatine, Hyaluronsaure,
Kollagene, Polyacrylate und Polycyanoacrylate [5], Polyamide, Polydioxanone,
Polysaccharide, Polyanhydride, Polyethylenglycole, Polyorganophosphazene,
Polyester wie Polylactide, Polylactid-co-glycolide, Polyglycolide, Polydioxanone,
Poly-e-caprolactone [6] oder Poly-(B)-hydroxybutyrate, Poly(ortho)ester, Polyvinyl-
alkohole, Polytartrate, Polyurethane, Polyvinylpyrrolidone und Polycarbonate (siehe
Ubersicht bei Gombotz und Pettit [7]).

Relevant fur die vorliegende Arbeit sind bioabbaubare Polyester und insbesondere

Polylactide und Polylactid-co-glycolide.

1.2.1 Bioabbaubare Polyester

Die z.Zt. verwendeten bioabbaubaren Polyester sind Polyorthoester, Polylactide und
Polylactid-co-glycolide, Polyglycolide, Poly-B-hydroxybutyrate, Poly-caprolactone und
Polydioxanone (siehe Hastings [8] und Gombotz et al. [7]).

Sie werden im medizinischen und pharmazeutischen Bereich als Nahtmaterial,
Hilfsmittel far die Blutstillung, zum Gefalverschlul®, fur temporare Prothesen, zur
Gewebeverklebung, bei der Behandlung von Knochenfrakturen oder eben als
Hilfsstoff fur parenterale Depotsysteme verwendet.

Die  gebrauchlichen Polylactid-co-glycolide  bieten  eine  Reihe  von
Variationsmdglichkeiten hinsichtlich des Abbauverhaltens, z.B. durch die Wahl der
Enantiomere und/oder durch unterschiedliche Verhaltnisse von Lactid und Glycolid
sowie die Wahl unterschiedlicher Endgruppen . Polylactide sind mit anderen
degradablen Monomeren zu Blockpolymeren kombinierbar [9, 10, 11] oder durch
Zusatz von Hilfsstoffen modifizierbar [12]. Sie sind pharmakokinetisch und
toxikologisch am besten untersucht [13, 14, 15, 16, 17, 18, 19, 20], wobei der
Bioabbau zu den Monomeren die entscheidende Reaktion im Korper darstellt [21, 22,
23, 24, 25]. Das Abbauprodukt von Polylactid ist die Milchsaure. Sie ist ein

Zwischenprodukt im Kohlenhydratabbau und in allen Geweben enthalten. Die L-
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Milchsaure wird endgultig im Citrat-Zyklus zu Wasser und Kohlendioxid abgebaut,
wahrend die D-Form nichtmetabolisiert ausgeschieden wird.

Polyglycolid wird Gber Glycolsaure und weiter durch Glycolat-Oxidase und die Glycin-
Transaminase zu Glycin metabolisiert.

Polylactide, Polyglycolide und Polylactid-co-glycolide dienen bereits als Hilfsstoffe in
einer Reihe von zugelassenen Praparaten [B] (siehe [Tabelle 1].

In Tabelle 1 sind die auf dem Arzneimittelmarkt befindlichen Praparate auf Basis

bioabbaubarer Polymermatrices aufgelistet.

Tabelle 1: Wirkstoffe und Handelsnamen parenteraler Depotarzneiformen
verschiedener Hersteller, die auf bioabbaubaren Polymeren
basieren

Handelsname | Hersteller | Arzneiform Polymer Wirkstoff

Decapeptyl” Ferring | Mikropartikel PLGA (1:1) Triptorelinacetat
Depot
Decapeptyl” Ferring | Mikropartikel PLGA (1:1) Triptorelinacetat
Gyn
Enantone” Gyn | Takeda/ |Mikropartikel PLGA (3:1) Leuprorelinacetat
Monats-Depot | Grinenthal
Parlodel” Novartis | Mikropartikel PLGA (3:1) Leuprorelinacetat
Parlodel” LAR | Novartis | Mikropartikel PLA Bromocriptin
Profact” Depot | HMR AG | Implantat Glu-PLGA Bromocriptin
(Sternpolymer)
Trenantone” Takeda/ | Mikropartikel PLGA Buserelinacetat
Grlnenthal
Zoladex" Zeneca Implantat PLGA (1:1) Goserelinacetat
Zoladex"” 10,8 | Zeneca Implantat PLGA (5:95) Goserelinacetat
Zoladex" Gyn Zeneca Implantat PLGA (1:1) Goserelinacetat

Sofern es sich um Implantate handelt, ist die Gewebevertraglichkeit ein weiterer
wesentlicher Faktor fur mdgliche Fremdkorperreaktionen. Andererseits kann das
Polymer durch sein Quellverhalten mechanische Irritation des umgebenden
Gewebes hervorrufen. Zur Evaluierung der Biokompatibilitdt werden zumeist

histologische Untersuchungen herangezogen [R0].



Einleitung und Zielstellung -4 -

1.3 Synthese der Polylactide und Polylactid-co-glycolide

Polylactide konnen durch direkte Polykondensation (Abbildung 1) oder Ring6ffnungs-
polymerisation (Abbildung 2) der zyklischen Diester dargestellt werden.
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Abbildung 1: Synthese von Polylactiden durch direkte Polykondensation

Die Polykondensation fuhrt allerdings nur zu kurzkettigen Polymeren mit einer
Molmasse < 5.000 [26] bzw. bis zu 10.000 g/mol [27].

Polymere mit hoheren Molmassen werden durch Ring6ffnungspolymerisation

(Abbildung 2) hergestellt.
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Abbildung 2: Synthese von Polylactiden durch Ring6ffnungspolymerisation

Kommerziell verfugbar sind heute neben den reinen Homopolymeren Poly-L-lactid,
Poly-D,L-lactid und Polyglycolid auch die Copolymere von L- und D,L-Lactid sowie
von D,L-Lactid und Glycolid. Ausgangsstoff ist Ublicherweise das L-Lactid [28, 29,
30] bzw. das racemische D,L-Lactid [R8] 31, 29] 32, B0]. Das Glycoliddimer zeigt eine
etwa 15-fach hohere Anlagerungsgeschwindigkeit als das Lactid. Kettenlange und
Molmassenverteilung werden durch die Konzentration des Initiators in der
Reaktionsmischung sowie durch Temperatur und Reaktionsdauer beeinflut. Die
Ringoéffnungspolymerisation ermdglicht so die Synthese Uber einen sehr weiten
Molmassenbereich. Als Katalysatoren werden Ublicherweise metallisches Zink,
Diethyl-Zink [33], Zinkoxid, Zink-(ll)-L-lactate, Zink-(Il)-L-mandelat, Zink-(Il)-stearat
und andere Zink-Salze (ZnCl,, ZnBr,, Znly)[34], Zinn-octoat, Tetraphenyl-Zinn [35],
Trialkylaluminium-Verbindungen, Antimontrifluorid oder p-Toluol-sulfonsaure [36]
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verwendet und beschrieben. Als Starter oder Kettenlangenmodulator wird oft
Laurylalkohol [37] zugesetzt.

Die Konfiguration am asymmetrischen C-Atom bleibt bei diesen Katalysatoren
erhalten. Es wird somit beim Einsatz von D,L-Lactid ein isotaktisches Polymer
erhalten, beim Einsatz des meso-Lactids ein syndiotaktisches Polymer.

Die Polymere werden gewohnlich in unpolaren organischen Ldsungsmitteln
(Chloroform, Methylenchlorid, Dioxan oder Aceton) geldst und durch Umfallung in
Wasser, Hexan oder Methanol gereinigt und im Vakuum getrocknet.
Polymerfraktionen mit enger Molekulargewichtsverteilung lassen sich durch
fraktionierte Fallung erhalten [79].

Es werden nicht nur Copolymere mit Glycolsaure, sondern auch mit einer Vielzahl
anderer Polymerbausteine beschrieben. Weit verbreitet sind solche mit
Polyethylenglycolen, aber auch mit Methoxy-polyethylenglycolen [38], um die
vorliegenden Polymere hydrophiler zu machen und somit den Polymerabbau und die
Art des Abbaus Uber den gezielten Einbau solcher Segmente steuern zu kénnen [|I]
39, 40]. Es sind aus der Kombination aus Polyethylenglycolen und Poly-L-lactiden
Polymere darstellbar, die als thermosensitive, bioabbaubare Hydrogele verwendet
werden kdonnen und somit auch ein Implantationsprinzip sind [41, 42]. In jungerer Zeit
werden immer haufiger Triblock-Copolymere beschrieben, die hinsichtlich ihrer
physiko-chemischen Eigenschaften (hydrophile und lipophile Zentren im Molekul)
nochmals Vorteile bieten, z.B. zur Herstellung von Mikrospheren. Es ist aber auch
moglich, durch gezielte Synthese von einzelnen, unterschiedlichen Polymer-
bausteinen zu neuen Blockpolymeren zu gelangen. Rothen-Weinhold et al. [43]
lassen Diketenacetale, Diole und substituierte Lactide oder Glycolide reagieren und
haben aufgrund der Wahl der Einzelkomponenten die Moglichkeit, die Freisetzung
von inkorporierten Proteinen gezielt zu steuern.

Es wurden bereits ,biomimetische” Materialien synthetisiert, die ein ,Andocken® von
biologisch aktiven Molekilen Uber sogenannte Spacer ermdglichen sollen. Diese
aktiven Endgruppen an den Copolymeren, die aus einem wasserunldslichem Teil
(Polylactid) und einem hydrophilen Block (Polyethylenglycol) zusammengesetzt sind,
werden mit Wirkstoffen, u.a. auch Proteinen, kovalent verbunden [44].

Verwendet man aber beispielsweise Startermolekile mit mehreren reaktiven Zentren,
sind verzweigte bzw. Sternpolymere darstellbar. Diese sind bereits von ihrer
Synthese her beschrieben wurden. Ob sie sich durch besondere physiko-chemische

Eigenschaften auszeichnen, die sie fur die Arzneiformung interessant machen, ist
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bisher noch nicht systematisch untersucht. So sollte sich durch Wahl des jeweiligen
Startermolekuls die Kristallinitat und das Schmelzverhalten des Polymers gezielt
steuern lassen. Als Startermolekile sind beispielsweise kurzkettige hydroxylierte
Alkohole, Glycerole oder andere Verbindungen mdglich. Diese sollten jedoch
ebenfalls physiologisch unbedenklich sein.

Es ist bisher noch offen, welchen EinfluR diese Startermolekile auf den Aufbau des
entstandenen Polymers, deren Eigenschaften und damit fir die Eignung in

verschiedenen parenteralen Arzneiformen austben.

1.4 Physiko-chemische Eigenschaften von Polylactiden und Polylactid-co-

glycoliden

Reines Poly-L-lactid ist teilkristallin und besitzt nach Gilding und Reed einen
kristallinen Anteil von bis zu 37 %. Amorphes L-Lactid kann durch schnelles
Abkuhlen von geschmolzenem Polymer erhalten werden [45]. Die Teilkristallinitat
wird von Rafler et al. [46] mit der Isotaktizitat der Polymerketten begrindet, die eine
Ordnung der Polymerketten eher zulassen als in einem Poly-D,L-lactid, das in
amorpher Form vorliegt. Sie stellten weiterhin fest, dass die Viskositat einer Lésung
von Poly-L-lactid in Chloroform gegenuber einer Losung von Poly-D,L-lactid
vergleichbarer Molmasse signifikant erhoht ist. Auch dies wurde mit der Isotaktizitat
des Polylactids begrindet.

Polyglycolid ist dagegen teilkristallin mit einem kristallinen Anteil von 46 — 52 %. Die
Copolymere von D,L-Lactid und Glycolid sind amorph bis zu einem Glycolidanteil von
70 %, bei der Verwendung von L-Lactid und Glycolid liegt der amorphe Bereich bei
einem Glycolidanteil von 25 — 70 %.

Die Glaslbergangstemperatur (T4) von Polylactiden steigt nach Cohn et al. [47]
ebenso wie der Schmelzpunkt mit steigender Kettenlange. Fur Polyglycolid wurde
eine Glasubergangstemperatur von 10 - 42 °C und ein Schmelzpunkt von 187 - 222
°C, fur Poly-L-lactid eine Glasubergangstemperatur von 38 - 56 °C und ein
Schmelzpunkt von 135 - 170 °C je nach Kettenlange ermittelt. Omelczuk und
McGinity [48] sowie Jamshidi [49] fanden fur Poly-D,L-lactid einen linearen
Zusammenhang zwischen dem reziproken Wert des zahlenmittleren
Molekulargewichts und der Glasubergangstemperatur. Andere [50] fanden einen
linearen Zusammenhang zwischen dem Glastbergang von Poly-D,L-lactiden und
dem Logarithmus der Molmasse. Ab einer mittleren Molmasse von 92.000 g/mol
wurde jedoch nur noch eine geringfugige Erhdhung der Glasubergangstemperatur
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mit steigender Kettenlange festgestellt. Fur Polylactid-co-glycolide ergeben sich
Glasubergange, die zwischen denen von Polylactid und Polyglycolid liegen.
Wechselwirkungen verschiedener Art (Salz-, Komplexbildung) zwischen den
Wirkstoffen und den funktionellen Gruppen des Polymers kdnnen darlber hinaus die
Glasubergangstemperatur beeinflussen [51, 52, 53].

Die Bestimmung der Molmasse von Polylactiden und Polylactid-co-glycoliden ist mit
einer Vielzahl verschiedener Methoden mdglich. Dazu zahlen beispielsweise selten
verwendete wie Dampfdruck- und Membranosmose, Kryoskopie, Lichtstreuung und
Sedimentation, aber auch die in der Praxis am haufigsten angewandten Methoden
der Viskosimetrie und der GPC. Des weiteren wird fur niedermolekulare Polymere die
Titration der sauren Endgruppen beschrieben @ 54, 55, 56, 57,].

Von Herstellern von Polylactiden bzw. deren Copolymeren (Boehringer Ingelheim,
Birmingham Polymers, DuPont, ICl) wird zur Qualitatsbeurteilung die inharente
Viskositat angegeben, die in geringer Konzentration in geeigneten Losungsmitteln

bestimmt wird und sich nach Gleichung (1) berechnet:

(in-1)
— 1
Ninh = c . (1)
Ninh inharente Viskositat [dl/g]
c Konzentration der Polymerldsung [g/dI]
n Viskositat der Polymerlésung [g/dl]
No Viskositat des reinen Lésungsmittels [g/dl]

Zur Bestimmung der Molmasse und der Molmassenverteilung eignet sich besonders
die GPC [32} [48}[51],[52, 58, 59, 60, 61, 62, 63, 64, 65, 66, 67, 68,[74}[77],[132]. Das
Trennverfahren beruht auf dem unterschiedlichen hydrodynamischen Verhalten der
Moleklle einer Probe, wobei die Chromatografie mit einem Standard, meist
Polystyrol, geeicht werden mul. Ermittelt werden hierbei die zahlenmittlere
Molmasse M, und die gewichtsmittlere Molmasse My. Der Quotient aus My, und M,
wird als Polydispersitat () bezeichnet und dient zur naheren Quantifizierung der
Breite der Molmassenverteilung. Die Prazision dieser Methode ladt sich durch die
Reihenschaltung zweier Gelpermeationssaulen und die Erfassung mit RI- und ELS

(-evaporative light scattering“)- Detektor erhéhen [69].
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Die Copolymerzusammensetzung 4Rt sich bei Polylactid-co-glycoliden mittels 'H-
NMR-Spektroskopie ausreichend genau bestimmen [70, 71, 72, 73, 74, 75, 76, 77,
78]. Die stereochemische Zusammensetzung von Poly-D,L-lactiden &Rt sich durch
Messung der optischen Drehung ermitteln 79, 80, 81, 82]. Die Verteilung der
Copolymerbausteine und die mittlere Blocklange von Homopolymerketten im
Copolymer ist mittels "*C-NMR-Spektroskopie bestimmbar 83, 84],
auch sind 1H-NMR-spektroskopische Methoden zur Sequenzermittlung von reinem
Polylactid beschrieben [85, 86].

Durch rontgendiffraktometrische Massung kann man das Verhaltnis von kristallinen
und amorphen Bereichen ermitteln [87].

Poly-D,L-lactid ist in chlorierten Kohlenwasserstoffen, Aceton und Dimethylformamid
16slich [46]. Die Loslichkeit der Copolymere nimmt mit steigendem Glycolidanteil und
folgender Losungsmittelreihenfolge ab: Hexafluoroisopropanol, Dimethylformamid,
Chloroform, Dichlormethan und Aceton. Reines Polyglycolid ist nur in
Hexafluoroisopropanol I6slich.

Reines Poly-L-lactid und Polyglycolid zeigen aufgrund ihrer Teilkristallinitat eine
geringere Wasseraufnahme als die amorphen Poly-D,L-lactide [88]. Die
Wasseraufnahme der Copolymere steigt mit wachsendem Glycolidanteil [B7].

Die kommerziell verfligbaren Polylactide und Polylactid-co-glycolide decken aber nur
einen geringen Teil des durch die Ringéffnungspolymerisation mdglichen Spektrums
hinsichtlich des Molekulargewicht und der chemischen Struktur des Polymers ab.
Daraus leitet sich auch ein ahnlicher physiko-chemischer Charakter dieser Produkte
ab, der sehr eingehend untersucht ist.

Weicht man allerdings von diesen Grundstrukturen ab, sollten sich neue, bisher noch
nicht bekannte Phanomene bezuglich der Physikochemie auftun, die Ansatze flr

intensive Untersuchungen bieten.
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1.5 Herstellungstechnologien

FUr die Herstellung parenteraler Depotarzneiformen auf Basis bioabbaubarer

Polymere gibt es verschiedenartige Technologien, die in Tabelle 2 dargestellt sind.

Tabelle 2: Moglichkeiten der Arzneiformung auf Basis bioabbaubarer
Polymere
Typ der parenteralen |Herstellungstechnologie / Literatur (Quelle)
Depotarzneiform Herstellungsmethode
Implantate Filmen 89, 90
Extrusion 91
Schmelzpressen 92, 93, 94
Gefriertrocknung 95, 96
Tablettierung
In situ Formung E]_s]w, [20] fi21] [i22]
123) 124 [125) [126
Mikrospheren, Sprihtrocknung (,Spray drying“) 98, 99, 100, 101, 102
Mikropartikel, Phasenseparation (Koazervation) 103, 104, 105, 106
Nanospheren Lésungsmittelverdunstung (,Solvent bl 107, 108, 109, 110,
Evaporation Technique®) (z.B. O/W-|111, 112, 113, 114, 115,
Emulsion, W/O/W-Emulsion) 116
Aussalzung 117
Schmelzmethode

Voraussetzung fur jede Herstellungsmethode ist, dass eine homogene Verteilung
des Wirkstoffs erreicht wird und dieser auch wahrend der Herstellung hinreichend
stabil bleibt. Daher kommen fur hydrolyse- bzw. temperatursensible Wirkstoffe nur
bestimmte Verfahren in Frage.

Die am meisten verwendete Technologien fuhren zur Herstellung von Mikropartikeln,
Mikrospheren und Nanospheren, die durch verschiedene Methoden zuganglich sind
(siehe Tabelle 2). Bei jeder dieser Methoden sind durch gezielte Wahl von
ProzelRparametern verschiedene Varianten beschrieben, die eine gezielte
Herstellung der jeweiligen Arzneiformen zulassen (siehe Tabelle 2). Es lassen sich
unterschiedliche PartikelgroRen und Wirkstoffgehalter erzeugen.

Implantate, die durch Verpressung bzw. Extrusion hergestellt werden, haben den
Nachteil, dass sie mit Hilfe eines chirurgischen Eingriffs in den Korper eingebracht

werden mussen. Implantat-Tabletten lassen sich durch Verpressung von Trocken-
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mischungen der Wirk- und Hilfsstoffe oder von Mikrokapseln herstellen. Kader et al.
[118] vergleichen solche Herstellungstechnologien und stellen fest, dass die
Freisetzung aus den Mikrokapsel-Tabletten deutlich verzégert ist. Steendam et al.
[119] benutzen Poly-D,L-lactide als Hilfsstoffe zur Direktverpressung, um
freisetzungsgesteuerte Tabletten herzustellen. Sie bescheinigen gute Fliel3-
eigenschaften, einen nicht-porésen Charakter der einzelnen Partikel und die hohe
plastische Verformbarkeit als Resultat der Direktverpressung.

Eine weitere vielversprechende Methode zur Bildung bioabbaubarer Formen ist die in
situ Inkorporation von Wirkstoffen durch Immobilisierung (Precipitation) des
Polymers. Dabei werden Losungen oder Suspensionen von bioabbaubarem Polymer
und Wirkstoff durch Injektion in walirige Medien eingebracht, wo die Polymere zur
spontanen Ausfallung neigen und den Wirkstoff so einschlie3en [120, 121, 122, 123,
124]. Als Losungsmittel fur die bioabbaubaren Polymere eignen sich Losungsmittel
wie Glycofurol [125], Dimethylsulfoxid [ oder N-Methylpyrrolidon [126, .
Thermosensitive, bioabbaubare Hydrogele auf Basis von Poly(ethylene-oxid)-
Polylactid-Blockpolymeren sind aufgrund des reversiblen Gel-Sol-Ubergangs der
walrigen LOsung in der Lage, bei Korpertemperatur, also nach Injektion, eine
kontrolliert freisetzende Arzneiform in situ auszubilden [126]. Bei 45 °C liegt das
Hydrogel in einem Solzustand vor, der nach Abkuhlen im Koérper in den Gelzustand
ubergeht. Der grol’e Vorteil dieser In-situ Implantate ist, dass sie direkt an den
Wirkort applizierbar sind. Des weiteren mussen sie nicht Uber ein problematisches
Sterilisationsverfahren (Ethylendioxid, - oder y- Sterilisation), sondern kodnnen
mdglicherweise durch Sterilfiltration sterilisiert werden.

Zweifellos stellt diese Herstellungstechnologie eine sehr innovative und zukunfts-
weisende Methode zur Arzneiformung und gleichzeitigen Applikation von Wirkstoffen
dar. Bisher ist jedoch nur ein Teil der in Frage kommenden bioabbaubaren Polymere
und der Lésungsmittel untersucht wurden, um diese Technologie weiter zu durch-
dringen und damit zu Verbesserungen und Steuerungsmaoglichkeiten zu gelangen.
Die Fragestellung, die sich daraus ergibt, ist, ob es sinnvoller erscheint, neue
bioabbaubare Polymere, vorzugsweise naturlich abgeleitet von den bekannten und
vielfach verwendeten Klasse der Polylactide und Polylactid-co-glycolide zu
untersuchen oder den Fokus auf die Suche nach neuen Lésungsmitteln zu richten.
Beide Ansatze sollten gleichermallen interessant sein, sofern eine kontrollierte

Freisetzung aus den in situ geformten Implantaten erzielt wird.
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1.6 Freisetzung von Wirkstoffen und Abbauverhalten von Polylactiden und

Polylactid-co-glycoliden bzw. deren Formulierungen

Die Freisetzung von Wirkstoffen aus parenteralen Depotarzneiformen auf Basis
bioabbaubarer Polymere ist vom Typ der Arzneiform und dem Diffusions- und
Abbauverhalten der verwendeten Polymere abhangig (Abbildung 3]

Prinzipiell kann man zwei Typen von Freigabesystemen unterscheiden:

» solche, die den Wirkstoff mit einer Hulle umgeben = ,Reservoir-Typ* [a]

» solche, in der der Wirkstoff homogen verteilt als Dispersion = ,solid dispersion® [b]

oder geldst = ,solid solution® [c] vorliegt.

1. Parenterale Depotarzneiform Vorgang

[a] "Reservoir-Typ" [b] "solid dispersion" [c] "solid solution’
Freisetzung [1] Wirkstoff- und Wasser-
S diffusion in der Matrix

[2] Quellung und Erosion des

Polymers

2. Quellung und Erosion

Freisetzung
[3] Zerfall der Arzneiform

[4] Spaltung der

Polymerketten

3. Bioabbau

Oligomere [5] vollstandige Freisetzung

+
. des Wirkstoffs
Dimere, Monomere

Abbildung 3: Freisetzung und Abbau von parenteralen Depotarzneiformen auf
Basis bioabbaubarer Polymere, schematisch unter Berlck-

sichtigung von Literaturangaben [127, 128]
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Grundsatzlich kann man feststellen, dass sich die Prozesse [1] bis [4] Uberlagern und
so zum Freisetzungsprofil bis zur vollstandigen Freigabe des Wirkstoffs [5] aus der
jeweiligen Formulierung beitragen. Welchen Einfluld die Teilprozesse auf die
Freisetzung ausiiben, wird in [Abbildung 4] verdeutlicht. Aufgrund der Uberlagerung
der Prozesse ist das Freisetzungsverhalten aus Polymeren schwer vorherzusagen

und zu steuern [[129].

Quellungs-
kontrolliert

Diffusions- Erosions-
kontrolliert kontrolliert

schnell langsam
Arzneistoff-/Wasserdiffusion

Abbildung 4: Einflu von Wasser- und Wirkstoffdiffusion, Erosions-
geschwindigkeit und Quellungsverhalten des Polymers auf den

Freisetzungsmechanismus aus einer parenteralen Depot-

arzneiform (aus [[L29])
Es kann zwischen zwei Erosionsprozessen von Matrices (Abbildung 3] — [2])

differenziert werden:

1. Beim Abbau von der Oberflaiche aus (,Surface Erosion“) geht der
Polymerabbau schneller vonstatten als das Eindringen von Wasser in die
Matrix, so dass Quellungsvorgange eine untergeordnete Rolle spielen und das
Polymer von der Oberflache her abgebaut wird.

2. Beim Quellungsabbau (,Bulk Erosion®) findet eine schnelle Wasseraufnahme
in die Matrix statt, das Polymer quillt und wird innerhalb der gesamten Matrix
abgebaut.

In Polylactid- und Polylactid-co-glycolid-Matrices findet eine ,Bulk Erosion® statt [.

Der Abbau der Polylactide erfolgt nach der Wasseraufnahme in das Depot und

anschlieBender Quellung durch Hydrolyse der Esterbindungen, enzymatische
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Prozesse spielen bei der Degradation keine Rolle [129] bzw. werden kontrovers
diskutiert. Nach Heller [130, 131] kdnnen 3 Mechanismen unterschieden werden:

1. Spaltung von Quervernetzungen,

2. Hydrolyse, lonisation oder Protonierung von Seitengruppen und

3. Spaltung von Ketten.

Von Pitt et al. und anderen wird eine Abbaukinetik beschrieben, die auf der
Autokatalyse der durch den Abbau erzeugten Carboxylgruppen beruht 132, 133,
134, 135]. Einen saure-katalytischen Mechanismus vorausgesetzt, ist die
Geschwindigkeitskonstante k der hydrolytischen Bindungsspaltung eines Polyesters
wie folgt definiert:

d=COOHT_ |+ |_cooH] * [Ester] *[H,0]
dt (2)
[-COOH] Konzentration freier Carboxylgruppen [%]
[Ester] Konzentration der Estergruppen [%)]
[H20] Konzentration des Wassers [%]

Als Folge der steigenden Zahl freier Carboxylgruppen sinkt der pH-Wert, und die
Wasseraufnahme ist aufgrund der zunehmenden hydrophilen Endgruppen erhoéht.
Zunachst wird nur die Molmasse der Polymere reduziert. Es bilden sich Oligo- und
Monomere (Pbbildung 3] - [4]), die ab einer Molmasse von ca. 1.100 g/mol

wasserloslich sind und diffusionskontrolliert abtransportiert werden [136]. Gleichzeitig

setzt ein Massenverlust in dem Polymerkorper ein. Dies fuhrt zu einer verstarkten
Porenbildung, einer gesteigerten Wasseraufnahme und zu einem gesteigerten
Abbau. Durch die Autokatalyse und der groReren Diffusionsbehinderung in dem
Polymerkorper findet der Abbau bevorzugt im Inneren der Matrix statt, so dass der
Polymerkdrper lange seine Gestalt behalt.

Poly-L-lactid ist das am langsamsten abbauende Polymer aufgrund der stark
reduzierten Wasseraufnahme im Vergleich zu den Copolymeren. Die kristallinen
Teilbereiche sind so einer hydrolytischen Spaltung nicht zuganglich, so dass sich
Poly-L-lactid Uber einen Zeitraum von mehreren Monaten bis Jahren abbaut . Die
Kristallinitat nimmt wahrend des Abbaus durch die erleichterte Kristallisation
kurzerkettiger und durch den Verlust wasserloslicher Abbauprodukte aus amorphen

Bereichen zu 137, 138].
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Die Wasseraufnahme erfolgt bei Formulierungen mit Poly-D,L-lactiden Uber den
gesamten Querschnitt ohne Quellungsfront [52]. Sie nimmt mit sinkender Molmasse
und steigendem Oligomeranteil zu. Basische pH-Werte fordern die Wasserauf-
nahme und das Quellungsverhalten [52]. Nach Rafler und Jobmann [46] sind die
wesentlichen chemischen Faktoren beim biologischen Abbau das Verhaltnis von
spaltbaren Esterbindungen zu hydrolytischen stabilen Esterbindungen sowie die
Zuganglichkeit der spaltbaren Bindungen flir Wasser. Die Zuganglichkeit der
spaltbaren Estergruppen wird durch struktur- und morphologische Parameter
definiert. Dies konnen sterische Behinderungen sein wie z.B. die Nachbarschaft von
Alkylgruppen (Methylgruppe bei Polylactid). Hydrophile und hydrophobe
Wechselwirkungen zwischen den Polymerketten sowie Quellungsvorgange in der
Polymermatrix sind ebenso von Bedeutung wie die Transportkapazitat des Wassers
oder geloster Wirkstoffe in dem Polymer. Die Reaktionskonstante der
Hydrolysereaktion und die Effektivitat katalytischer und autokatalytischer Prozesse ist
ferner zu berucksichtigen.

Poly-D,L-lactid zeigt aufgrund seines amorphen Charakters eine erhdhte
Wasseraufnahme und wird Uber einen Zeitraum von mehreren Wochen bis Monaten
abgebaut. Mit zunehmender Hydrophilie durch einen wachsenden Glycolidanteil ist
die Abbaurate, bei Bewahrung des amorphen Charakters, bei diesen Copolymeren
verkirzt [139]. Dies ist durch einen Zuwachs in der Zahl der spaltbaren
Esterbindungen des Glycolids zu erklaren. Das bedeutet, dass durch die Variation
der Monomerbausteine das Abbauverhalten von Polymeren eingestellt werden kann
140]. Mit abnehmender Zahl an spaltbaren Estergruppen und zunehmender
Zahl an Methyl- und Alkylnebengruppen ist die Hydrolyse verlangsamt [141].
Poly-D,L-lactide mit geringen Molmassen werden schneller abgebaut als solche mit
hoherer, da die Konzentration an Carboxylgruppen groler ist 142]. Daruber
hinaus liegt der Glaslbergang bei hdhermolekularen Poly-D,L-lactiden tber 37 °C.
Bei Polyglycoliden kommt es wahrend der Wasseraufnahme ebenfalls zur
Ausbildung von kristallinen Bereichen, in die das Wasser fast nicht eindringen kann
und die somit den Abbau stark verzégern [77].

Temperaturerhbhungen fuhren zu deutlichen Anstiegen der Abbaurate von
Polylactiden [134, 143, 144, 145, 146]. Schellhorn et al. untersuchten die
Abbaukinetik diverser Polylactide und Copolymere bei unterschiedlichen
Temperaturen in wallrigen Medien. Unterhalb des Glasubergangs kann es zu einem
Ausbleiben der Hydrolyse kommen [[136] [143[146]. Sehr hohe und sehr niedrige pH-
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Werte fordern den schnellen Abbau von Poly-L-lactiden [147, 148], wahrend der pH-
EinfluR bei Poly-D,L-lactiden als durchaus niedrig einzustufen ist [62].

Die Zugabe von Oligomeren oder Weichmachen flhrten meistens zu einer Abnahme
der Glasubergangstemperatur und somit Uber eine beschleunigte Wasseraufnahme
zu einem verstarkten Polymerabbau [@I 149, 150].

Uber den Einflu von inkorporierten Proteinen ist sehr wenig bekannt. Es wurde
jedoch gefunden, dass Plasma- Proteine wie Albumin, y-Globuline oder Fibrinogene
den Polylactid-Abbau in Mikrokapseln beschleunigen, sofern sie den walrigen
Freisetzungsmedien zugesetzt werden [151].

Bei den Polylactid-co-glycoliden erhalt man insbesondere bei Peptideinbettungen ein
triphasisches Freisetzungsverhalten [152]. Bei der initialen hohen Freisetzung ("Initial
burst" Effekt) werden die auf der oder in der Nahe der Oberflaiche befindlichen
Wirkstoffmolekule freigesetzt. Im darauffolgenden Zeitabschnitt wird nur sehr wenig
Wirkstoff abgegeben aufgrund der schlechten Diffusionsmdglichkeit des Wirkstoffs
durch die Polymermatrix. Erst mit einsetzender Erosion wird die Liberation durch die
sich ausbildenden Porenvolumina wieder beschleunigt.

Die Freisetzung hangt von folgenden polymerbasierten Eigenschaften ab: Aso et al.
konnten zeigen, dass der Molekulargewichtsverlust bei Freisetzungen Uber der
Glasubergangstemperatur wesentlich schneller erfolgt als bei einem Glasibergang,
der idealerweise uber 37 °C liegt. Demzufolge kann die kontrollierte Freisetzung nur
uber die Oberflachenerosion gesteuert werden.

Interessant in diesem Zusammenhang ist allerdings die Frage, inwieweit
verschiedene Arzneiformen das Abbauverhalten der sie enthaltenen bioabbaubaren
Polymere beeinflussen. Es wurden bereits Untersuchungen dazu durchgefihrt [,
man kann jedoch bis jetzt noch nicht von einer systematischen Durchdringung des
Problems sprechen. Dazu ist die Zahl der parenteralen Depotarzneiformen und
deren verschiedenen Herstellungstechnologien zu grof3. Bei einigen sind die Zusatze
weiterer Hilfsstoffe von grolRer Bedeutung (z.B. Nanopartikel, In situ geformte
Implantate), bei anderen sind technologische Parameter sehr wichtig (z.B.
Mikropartikel, Schmelzextrudate).
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1.7 Technologien zur kontrollierten Freisetzung von Proteinen

In der Literatur sind eine Vielzahl von Arzneiformen (vgl. auch Tabellen 1 und 2)
beschrieben, die eine sehr groRe Varianz aufweisen, was die Wahl des Proteins als
auch die des bioabbaubaren Polymers betreffen. Es werden sowohl Modellproteine
wie Cytochrom C , verschiedene Albumine 153, 154], Dextrane [155],
Lysozym u.a. als auch hochwirksame Wirkstoff-Peptide wie z.B. Cytokine [156, 157],
Calcitonin [158], Insulin [159], Peptidhormone [107] (142,159, 160, 161, 162, 163,
164] und Impfstoffe [B] 165, 166, 167] verwendet. Cytochrom C beispielsweise eignet
sich aufgrund seiner Molekulgrof3e im mittleren Molmassenbereich, der leichten und

reproduzierbaren Analytik, der reinen Qualitat und der guten Verfligbarkeit durch die
Hersteller besonders.

Auch Hydrogele eignen sich besonders fir die kontrollierte Freisetzung von
Proteinen, wobei die Freisetzung durch die Vernetzungsdichte und den
Hydratationsgrad des Polymers gesteuert werden kann [168].

Proteine neigen zur Denaturierung und Aggregation bei Kontakt mit Wasser, was zu
Problemen wahrend des Mikroverkapselungsvorgangs aber auch wahrend der
Freisetzung fuhren kann. Alternative Polymerzusammensetzungen, die dies
verhindern, eignen sich also besonders.

Des weiteren ist der Einflu® der Readsorption der Proteine an die Polymeroberflache
zwar schon diskutiert worden, es liegen jedoch noch zu wenig Erkenntnisse vor, wie
dieses Phanomen effektiv unterbunden werden kann, um eine konstante Freisetzung
zu gewahrleisten. Zu klaren ware, ob die Moglichkeit besteht, die Zusammensetzung
der Arzneiformen zu verdndern, oder fiihren Anderungen der technologischen

Parameter zum Erfolg?

1.8 Cytochrom C

Cytochrom C ist ein Enzym der Atmungskette, das den Elektronenibergang vom
Cytochrom B auf das Cytochrom A realisiert. Das Protein besteht bei Vertebraten aus
104 Aminosauren, hat eine Molmasse von ca. 12.400 g/mol und ist in grél3eren
Mengen in der Herz- und Skelettmuskulatur vertreten. Rinder- und Pferdemuskulatur
werden demzufolge auch zur Gewinnung genutzt. Das Protein ist sehr gut 16slich in
hydrophilen Lésungsmitteln wie z.B. Wasser, wenig in organischen Lésungsmitteln
wie z.B. Dichlormethan, Aceton und Dimethylsulfoxid. Der isoelektrische Punkt liegt

bei 10. Cytochrom C besitzt in seiner oxidierten Form Absorptionsmaxima bei 280,
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361, 410 und 529 nm, in der reduzierten Form bei 416, 520 und 550 nm. Bei 550 nm
besitzt es eine spezifische Absorption von 22,6 bis 23,1. Die Gehaltsbestimmung

erfolgt in der Regel durch Gelelektrophorese oder spektrophotometrisch.

1.9 In-vitro-Freisetzungsmodelle fir parenterale Depotarzneiformen

Im allgemeinen werden flr die In-vitro-Freisetzung von Depotarzneiformen auf 37 °C
temperierbare Inkubationsgefalle verwendet, die einen leichten Austausch des
Akzeptormediums ermdglichen. Das am weitesten standardisierte Freisetzungs-
modell ist die Dissolutionapparatur mit Ruhrfligeln bzw. Kérbchen, die in den
Pharmakopben spezifiziert ist und eine groRtmogliche Vergleichbarkeit von
MeRergebnissen ermoglicht. Zum anderen sind die DurchfluBzelle, der
Horizontalschiittler und das Rotatherm"” allgemein gebréuchlich.

Apparative freisetzungsbeeinflussende Faktoren sind dabei:

. Temperatur

. Flussigkeitsvolumen
. pH-Wert

. Osmolaritat

. Umdrehungszahl

. Tensidzusatz.

Die Dissolutionapparatur, wie sie in den Pharmakopden beschrieben wird, ist jedoch
wegen folgender Grinde nicht oder nur bedingt anwendbar. Die Freigabe pro
Zeiteinheit, vor allem von Proteinen, ist so klein, dass man unterhalb der
Nachweisgrenze des jeweiligen Wirkstoffes liegt. Demzufolge mufy mit zum Teil sehr
kleinen Volumina gearbeitet werden, um akzeptabel analysieren zu konnen. Mit Hilfe
von HPLC-MS lasst sich die Nachweisgrenze drastisch senken, auf Kosten langerer
Analysenzeiten und hohem apparativem Aufwand. Eine weitere Mdglichkeit, dieses
Problem zu umgehen, ist die radioaktive Markierung von Wirkstoffen, um sehr
niedrige Konzentrationsbereiche erfassen zu konnen, dies erfordert jedoch einen oft
unverhaltnismalig hohen Aufwand. Koneberg [169] verwendete daher z.B. ein 1,5-
ml-Eppendorf-GefalR zum Test der Freisetzung von Tetanus-Toxoid aus 30 mg
Mikropartikeln, wobei 1 ml Freisetzungspuffer eingesetzt wurde und nach
Probenahme jeweils vollstandig substituiert wurde. Mohr nutzte fur die Freisetzung
aus 10 — 20 mg Mikropartikeln 80 ml Phosphatpuffer pH 7,4 Natriumchloridhaltig R,
DAB 10, unter Zusatz von Pluronic F 68 zur Ldsungsvermittlung und 0,05 %
Natriumazid als Konservierungsmittel, aber auch Phenole [123].
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Als Freisetzungsmedium wird oftmals Phosphatpuffer pH 7,4 [170] bzw. 7,2 [@
verwendet, bei der Freisetzung von Proteinen werden oftmals humanes Serum-
Albumin als Stabilisator und Adsorptionsinhibitor zugesetzt. Tris-NaCl-Puffer-
Lésungen werden ebenfalls eingesetzt [171], wie auch Natriumazid-haltige
Losungen. Auch Losungsvermittler wie z.B. Tween 80 [172] oder Polyoxyethylen-
Sorbitanmonolaurat werden waldrigen Pufferldsungen zugesetzt.

Fir die Freisetzung von Estradiol und Testosteron wurde als Dissolutionmedium eine
walrige Losung verwendet, die 27,5 Masse-% Ethanol enthielt [173]. Zur Imitation
der In-vivo-Verhaltnisse erscheint dies jedoch bedenkenswert.

Bittner [174] verwendete Phosphatpuffer verschiedenen pH-Werts (2; 7,4; 9) und
verschiedener lonenstarke (300 mosmol/kg, 600 mosmol/kg) sowie Wasser, um den
Einflul® der beiden Grolien zu untersuchen. Sie stellte fest, dass lonenstarke und pH-
Wert die Freisetzung von Proteinen abhangig vom eingesetzten Polymer
beeinflussen. Polylactide-co-glycolide verhielten sich in verschiedenen pH-Werten
ahnlich, ein sehr hoher "Initial burst" Effekt war zu beobachten, wahrend bei der
Verwendung von Triblock-Polymeren die Freisetzung sehr stark differierte. Niedere
pH-Werte und Wasser behindern die Freisetzung aufgrund der geringeren
Hydrolyse- Neigung der Polymere in diesen Medien. Der Einflul3 der lonenstarke war
eher gering. O’'Donnell et al. verwendeten fur Freisetzungsversuche von
Thioridazin-hydrochlorid-haltigen Mikrospheren Uber einen Zeitraum von 3 Monaten
eine ,Sustained release” Apparatur mit VanKel” Dissolutiontest-Flaschen, die sie mit
75 ml destilliertem Wasser fullten und diese mit 15 U/min. drehten.

Zum anderen kann das Ruhren des Dissolutionmediums ("Paddle") oder die
mechanische Beanspruchung des Depots ("Basket") die Freisetzungsergebnisse
negativ beeinflussen, im allgemeinen will man die Implantation ins Gewebe
simulieren, wo der FlUssigkeitstransport sehr langsam erfolgt. Der geschwindigkeits-
bestimmende Schritt der Freisetzung ist aullerdem der Stofftransport im Implantat
und nicht der Stofftransport durch die Grenzschicht.

Wie aus diesen Ausfuhrungen ersichtlich wird, sind die EinfluRfaktoren auf die
Freisetzung durch die apparativen Bedingungen hinreichend beleuchtet. Um einen
Vergleich mit den bereits beschriebenen Freisetzungsuntersuchungen fuhren zu
konnen, ist es demzufolge notwendig, sowohl den apparativen Aufbau als auch die
chemische Zusammensetzung des Freisetzungsmediums an einer moglichst

geringen BeeinflulRbarkeit der Versuchsbedingungen zu orientieren.
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1.10 Zielstellung

Aufgabe der vorliegenden Arbeit ist es, gepreldte und In-situ-Implantate herzustellen,
die sich als parenterale Depotarzneiform eignen. Dazu galt es zunachst Zielkriterien
festzulegen, anhand derer die Eignung beurteilt werden konnte. Danach war zu
prufen, ob die Implantate eine Freisetzung des untersuchten Proteins entsprechend
der Zielkriterien realisieren kdnnen. Mit einer patentierten Technologie fur die In-situ-
Herstellung von Implantaten [175] und einer aus der Literatur [#8]
bekannten Technologie fur die Herstellung von gepref3ten Implantaten in
Tablettenform sollten die Implantate formuliert werden. Als bioabbaubare Hilfsstoffe
sollten einerseits die kommerziell erhaltlichen Polymere vom Typ Poly-L-lactid, Poly-
D,L-lactid und Poly-D,L-lactid-co-glycolid (Resomere” der Fa. Boehringer Ingelheim)
verwendet werden. Dabei war davon auszugehen, dass mit den kommerziellen
Polymeren nur eingeschrankte Moglichkeiten zur Freisetzungsmodulation bestehen
[176].

Des weiteren ist bekannt, dass durch Herstellung von Blockpolymeren [1}[39} [40], die
Variierung der Kettenlange und damit der Molmasse 177], die
Veranderung der hydrophilen bzw. lipophilen Eigenschaften durch Endgruppen-
modulation oder Herstellung von Mischungen mit anderen Polymeren [@] und
die Verwendung der L- Form des Lactids bzw. der racemischen Form (D,L-lactid) [45]
Polymere erhalten werden, mit denen die Freisetzung eingebetteter Arzneistoffe
vielfaltig beeinflul3t werden kann.

Daher sollten Polymere entwickelt werden, die auf chemischem Wege verandert
werden konnten und die auf Basis dieses Prinzips eine Steuerung der Liberation
eines Proteins aus in situ geformten als auch aus geprefRten Implantaten
ermdglichen, die mit diesen Polymeren hergestellt wurden.

Das Konzept zur Realisierung dieser Zielstellung sah vor, das Startermolekul der
Ringoffnungspolymerisation zu variieren. Als Startermolekule sollten Alkohole mit
einer, zwei als auch drei freien Hydroxylgruppen im Molekul verwendet werden.

Damit konnten nach der Polymerisation folgende Grundtypen der modulierten

Polylactide erwartet werden (Abbildung 5).
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S = Startermolekdl

Abbildung 5: Grundtypen modulierter Polylactide, die als Ergebnis des

gewahlten Synthesekonzepts zu erwarten waren

A lineare Polymere mit verschiedenen Startermolekilen (S) am Kettenende
A1 S = L-(-)-Milchsaureethylester
A2 S =Cholesterol
A3 S =1-Octadecanol
B lineare Polymere mit dem Startermolekul in der Kettenmitte
S = Propan-1,2-diol
C sternformig verzweigte Polymere
S =1,1,1-Tris(hydroxymethyl)-propan
Lineare Polymere vom Typ A1 werden bisher am meisten beschrieben, und diese
werden sowohl als Homopolymere oder als Copolymere zur Herstellung von
Implantaten verwendet. Bei diesen Polylactiden weist das Startermolekul die gleiche
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Struktur auf wie einer der ubrigen Polymerbausteine. Typ A2 und Typ A3 sind bisher
noch nicht zur Herstellung von Implantaten verwendet wurden. Da sich an dem
Polymerkettenende in dem einen Fall ein heterozyklisches lipophiles Molekiil
(Cholesterol) und in dem anderen Fall eine aliphatisches lipophiles Molekal (1-
Octadecanol) befindet, ist zu erwarten, dass sich mit fallender Kettenlange der
Einflud dieses Startermoleklls auf die physiko-chemischen Eigenschaften des
Polymers auswirkt. Dies sollte auch flr die Freisetzung des Proteins aus den auf
dieser Basis hergestellten Arzneiformen bedeutsam sein.

Bei Polymeren vom Typ B befindet sich das Startermolekull in der Polymerketten-
mitte, so dass sein Einfluld auf die Eigenschaften des Polymers eher gering zu
erwarten ist, auch wenn Propan-1,2-diol lipophiler ist als ein Lactidbaustein.

Die Polymere vom Typ C unterscheiden sich von den vorherigen Polymertypen durch
die raumliche Struktur. Dadurch, dass an einem Startermolekal mit drei
reaktionsfahigen Hydroxylgruppen drei Lactidketten "abzweigen", entstehen
sternférmig verzweigte Substanzen, die in dieser Art und flr die Anwendung zur
Herstellung bioabbaubarer Implantate noch nicht beschrieben sind.

Ein wesentliches Ziel der vorliegenden Arbeit war ein Vergleich der kommerziell
zuganglichen Polylactide der Fa. Boehringer Ingelheim (Resomere”) mit den
synthetisierten Polymeren vom Typ A, B und C hinsichtlich der Eignung zur
Herstellung von Implantaten und bezuglich der Moglichkeiten zur Steuerung der
Freisetzung des Modellproteins Cytochrom C. Dazu multe ein geeignetes
Freisetzungsmodell ausgewahlt werden, das Unterschiede der eingesetzten
Polylactide in den formulierten Implantaten erkennen lasst.

Die Ziele der Arbeit bestanden im Einzelnen darin, die neu synthetisierten Polymere
hinsichtlich chemischer Struktur, Aggregatzustand, Molmasse, morphologischer und
thermischer Eigenschaften zu charakterisieren und die Auswirkung dieser
Charakteristiken auf die Implantateigenschaften zu diskutieren.

Weitere Ziele dieser Arbeit waren eine Einschatzung der Eignung dieser Polymere
zur Herstellung von Implantaten (Formulierbarkeit), die Auswahl eines geeigneten In-
vitro-Liberationsmodells und die Festlegung von Zielkriterien zur Bewertung der
Freisetzung von Cytochrom C aus den Implantaten.

Schliel3lich sollte die Freisetzung von Cytochrom C aus den Implantaten untersucht
werden. Dabei sollte insbesondere geklart werden, wie sich Eigenschaften der neu
synthetisierten Polymere wie Typ des Polymers, Kettenlange, Verhaltnis Polymer zu

Arzneistoff auf die Freisetzung des Cytochrom C aus den Implantaten auswirken.
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2 Ergebnisse und Diskussion

2.1 Charakterisierung der synthetisierten modulierten bioabbaubaren

Polylactide

211 Aggregatzustand, Molmasse und FT-RAMAN-Spektroskopie der

untersuchten Polylactide und Polylactid-co-glycolide

Die in dieser Arbeit verwendeten modulierten Polylactide wurden durch
Ring6ffnungspolymerisation der Dilactone der Milch- bzw. Glycolsaure (L-Lactid, D,L-
Lactid, Glycolid) in Gegenwart eines alkoholischen Starters und des wirksamen
Katalysators (Zinn(ll)-ethylhexanoat) nach dem in Abbildung 2 gezeigtem Reaktions-
schema hergestellt.

Insgesamt wurden 60 modulierte Oligolactid- bzw. Polylactidproben in einer
jeweiligen Masse von 5 - 10 g erhalten. In struktureller Hinsicht wurden sowohl die
Monomerzusammensetzung und die Molmasse variiert als auch unterschiedliche
Startermolekile eingesetzt, die auch als Co-Katalysatoren bezeichnet werden
konnen [178], so dass auf diese Weise neben kettenformigen (Typ A und B) auch
sternformig strukturierte Polylactide (Typ C) zuganglich wurden. Die nachfolgende
Aufstellung der synthetisierten Produkte erfolgt nach den verwendeten Startern
(Mono-, Di- und Triole).

Die Eigenschaften der modulierten Oligo- und Polylactide variieren je nach
synthetisiertem Typ. Bei den Typ A1 Polymeren variiert der Aggregatzustand
zwischen flussig und fest. Die Molmassen der untersuchten Proben betrugen

zwischen 262 und 10.445 g/mol (Tabelle | 3).
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Tabelle 3: Eigenschaften der synthetisierten Oligo- und Polylactide vom
Typ A1
Probe | Monomer | WE/OH | Aggregat- | Molmasse | Molmasse | FT-RAMAN-
zustand | (theor.) |(bestimmt) | Spektroskopie

[g/mol] [g/mol]

JP 104 LL 2 flissig 262 362

JP 23 20 fest 1.559 2.272

JP 21 40 fest 3.001 5.077

JP 18 60 fest 4.442 5.362 [Abbildung] 6

JP 16 80 fest 5.883 7.476

JP 43 DLL 2 flissig 262 354

JP 44 4 flissig 406 870

JP 45 6 flissig 550 1.064

JP 28 10 flissig 839 1.283

JP 25 20 fest 1.559 2.184

JP 22 40 fest 3.001 4.346

JP 20 60 fest 4.442 5.315 [Abbildung] 6

JP 17 80 fest 5.883 7.790

JP 33 120 fest 8.766 9.114

JP 34 140 fest 10.207 10.445

JP 88 | LL/DLL | 100/20 fest 8.766 8.808

JP 89 80/40 fest 8.766 9.311

JP 90 60/60 fest 8.766 n. b.

Der Aggregatzustand der synthetisierten Typ A2 Polymere war fest. Die Molmassen
der untersuchten Proben betrugen zwischen 1.828 und 16.087 g/mol (Tabelle #).

Tabelle 4: Eigenschaften der synthetisierten Oligo- und Polylactide vom
Typ A2
Probe | Monomer | WE/OH | Aggregat- | Molmasse | Molmasse | FT-RAMAN-
zustand | (theor.) |(bestimmt) | Spektroskopie
[g/mol] [g/mol]
JP 53 LL 40 fest 3.269 3.998
JP 52 80 fest 6.152 6.421
JP 51 120 fest 9.034 8.288
JP 50 160 fest 11.917 10.229
JP 49 200 fest 14.800 15.650
JP 39 DLL 20 fest 1.828 2.340
JP 37 40 fest 3.269 3.929
JP 103 60 fest 4.710 n. b.
JP 38 80 fest 6.152 7.580
JP 40 120 fest 9.034 9.351
JP 41 160 fest 11.917 12.480
JP 42 200 fest 14.800 16.087
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Der Aggregatzustand der Typ A3 Polymere war fest. Die Molmassen der
untersuchten Proben betrugen zwischen 1.713 und 14.389 g/mol (Tabelle b).

Tabelle 5: Eigenschaften der synthetisierten Oligo- und Polylactide vom
Typ A3
Probe | Monomer | WE/OH | Aggregat- | Molmasse | Molmasse | FT-RAMAN-
zustand (theor.) | (bestimmt) | Spektroskopie
[g/mol] [g/mol]
JP 169 LL 20 fest 1.713 n. b.
JP 167 40 fest 3.154 n. b.
JP 126 80 fest 6.036 n. b.
JP 84 120 fest 8.918 8.539
JP 170 DLL 20 fest 1.713 n. b.
JP 168 40 fest 3.154 n. b.
JP 76 80 fest 6.036 6.615
JP 74 160 fest 11.801 14.389

Bei den Polymeren vom Typ B variierte der Aggregatzustand zwischen zahfllssig

und fest. Die Molmassen der untersuchten Proben betrugen zwischen 364 und

28.902 g/mol (Tabelle B).

Tabelle 6: Eigenschaften der synthetisierten Oligo- und Polylactiden vom
Typ B
Probe | Monomer | WE/OH | Aggregat- | Molmasse | Molmasse | FT-RAMAN-
zustand | (theor.) |(bestimmt) | Spektroskopie
[g/mol] [g/mol]
JP 72 LL 80 fest 11.606 14.642
JP 71 120 fest 17.372 17.415
JP 70 160 fest 23.137 19.835
JP 69 200 fest 28.902 n. b.
JP 46 DLL 2 zahflissig 364 503
JP 47 4 zahflissig 653 815
JP 68 10 fest 1.517 1.364
JP 67 20 fest 2.959 3.689
JP 66 40 fest 5.841 6.611
JP 65 80 fest 11.606 12.507
JP 64 120 fest 17.372 n. b.
JP 62 200 fest 28.902 23.247

Bei den Polymeren vom Typ C war der Aggregatzustand fest. Die Molmassen der
untersuchten Proben betrugen zwischen 2.072 und 34.725 g/mol (Tabelle 7).
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Tabelle 7: Eigenschaften der synthetisierten Oligo- und Polylactiden vom
Typ C
Probe | Monomer | WE/OH | Aggregat- | Molmasse | Molmasse | FT-RAMAN-

zustand | (theor.) |(bestimmt) | Spektroskopie
[g/mol] [g/mol]
JP 101 LL 10 fest 2.296 2.285
JP 97 20 fest 4.458 4.673
JP 12 40 fest 8.782 10.068
JP 13 160 fest 34.725 n. b.
JP 3 DLL 18 fest 4.026 4.679
JP 5 LL/DLL 8/8 fest 3.593 4.129
JP 154 | LL/GL 8/2 fest 2.212 2.072
JP 2 8/4 fest 2.560 2.861
JP 155 36/36 fest 14.181 n. b.
JP19 | DLL/GL | 64/16 fest 16.757 17.453

Die experimentell bestimmten Molmassen weichen von den theoretisch kalkulierten
Molmassen um 10 %, in manchen Fallen, besonders bei den niedermolekularen
Polylactiden auch bis zu 25 % ab. Ursache fur diese Abweichungen sind, dass die
Umsetzung nicht im stochiometrischen Verhaltnis erfolgte, andererseits wurde der

rechnerische Mittelwert des Verteilungspeaks des Chromatogramms angegeben.

21.2 Ergebnisse der FT-RAMAN-Spektroskopie

Hinweise auf die Struktur der Polylactide lieferte die FT-RAMAN-Spektroskopie. Die
strukturellen Merkmale, die aus den Spektren zugeordnet werden konnten, sind am

Beispiel der Banden folgender Polylactide erlautert (siehe Tabelle 8).
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Tabelle 8: Ermittelte FT-RAMAN Banden fir die untersuchten modulierten
und kommerziell verfugbaren Polylactide und Zuordnung der

funktionellen Gruppen entsprechend der Literatur*[179]

Wellenzahl [cm'1] Zuord-
nung
JP18 [ JP20 | JP52 (JP 167 (JP 168 | JP72 | JP65 |R202H| RG 752 [RG 503 H| L 104

307w | 301w | 307w | 307w - 307w | 297w | 301w - - 307w | 35(C-C)
396w | 394w | 395w | 396w | 395w | 396w | 396w | 394w | 394w | 394w | 396w | &5(C-C)
874s | 872s | 874s | 874s | 872s | 874s | 872s | 872s 872s 872s 874s | vs(C-0-C)
1042 m | 1043 m| 1044 m | 1042 m | 1044 m 1042 m | 1044 m| 1044 m | 1045 m | 1046 m | 1042m | v (C-C)
1092 w | 1096 w | 1090 w | 1090 w | 1094 w | 1092 w | 1096 w | 1096 w | 1094 w | 1094 w | 1092 w | va (C-0-C)
1128 m {1126 m [ 1129 m [ 1128 m | 1127 m [ 1129 m | 1127 m | 1127 m | 1128 m | 1129 m | 1129 w | va(C-0-C)
1292 m | 1298 m | 1292 m | 1292 m | 1300 m [ 1292 m | 1298 m | 1298 m | 1300 m | 1300 m | 1292w | v (C-C)
1387 w | 1385w | 1387 w | 1387 w | 1385w | 1387 w | 1385w | 1385w | 1385w | 1387w | 1387w | &s(CHs)
1453 s | 1454 s | 1453 s | 1452s | 1453 s | 1453 s | 1454 s | 1454s | 1454 m | 1453 m | 1453 m | &a(CHz3)

1765s | 1767 s | 1765s | 1765s | 1768 s | 1765s | 1768 s | 1768s | 1768 m | 1768 m | 1763 m | & (C=0)

s, stark; m, mittel; w, schwach; v, Streckschwingung; va, antisymmetrische Streckschwingung; vs, symmetrische
Streckschwingung; &, Biegeschwingung; ds, symmetrische Biegeschwingung; &, antisymmetrische

Biegeschwingung

Um einen Vergleich der Poly-L-lactide mit den Poly-D,L-lactiden des jeweils
hergestellten Polymertyps fihren zu konnen, sind je eine Probe der entsprechenden
Klasse in den Abbildungen 6 bis 9 graphisch dargestellt. Zusatzlich wurden die
kommerziell verfugbaren Polylactide der Fa. Boehringer Ingelheim dargestellt
(Abbildung }10). Im Falle des Typs A2 ist kein Poly-D,L-lactid geprift wurden
(Abbildung 7).
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Abbildung 6: FT-RAMAN-Spektren jeweils eines fiir den Polymertyp A1 repra-
sentativen Poly-L-lactids JP 18 und eines Poly-D,L-lactids JP 20
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Abbildung 7: FT-RAMAN-Spektrum eines fiir den Polymertyp A2 reprasen-
tativen Poly-L-lactids JP 52
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Abbildung 8: FT-RAMAN-Spektren jeweils eines fir den Polymertyp A3

reprasentativen Poly-L-lactids JP 167 und eines Poly-D,L-lactids
JP 168
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Abbildung 9: FT-RAMAN-Spektren jeweils eines fiir den Polymertyp B reprasen-
tativen Poly-L-lactids JP 72 und eines Poly-D,L-lactids JP 65
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Abbildung 10: FT-RAMAN-Spektren der vergleichsweise  untersuchten
kommerziellen Polylactide der Fa. Boehringer Ingelheim L 104,
R 202 H, RG 503 H und RG 752

Beim Vergleich der jeweiligen L- und D,L-Polymere kann man deutliche Unterschiede
in der Auspragung und der Bandenhohe der Poly-L-lactide und der Poly-D,L-lactide
feststellen, obwohl bei beiden Proben dieselbe Kettenlange vorliegen. Daher sind
strukturelle Unterschiede auszuschlie3en. Die unterschiedlichen Spektren muissen
sich demzufolge auf die Detektion von differenten Schwingungen aufgrund des
andersartigen sterischen Aufbaus der Polylactide zurUckfihren lassen. Dies wird in
allen betrachteten Fallen anhand der symmetrischen Biegeschwingungen der C-C
Bindungen der Milchsaure (Wellenzahl ca. 307 und 394) deutlich, aber auch aus den

héheren Banden der Ubrigen Biege- und Streckschwingungen der Poly-L-lactide.
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2.1.3 Ergebnisse der Rontgendiffraktometrie

Mittels Rontgendiffraktometrie wurden in den untersuchten Proben zwei verschie-
dene Festkorperformen beobachtet - Rontgenamorphizitat (Abbildung |11 am Beispiel
von Probe JP 66) und Kristallinitat (Abbildung [12 am Beispiel von Probe JP 17).

100.0 Polylactide #JP66 k959/00/unb/ptp/140700-3.007 (Range 1)
90.0
80.0
70.0

60.0

50.0

Relative Intensity (%)

40.0

30.0

20.0

10.0

0.0
3.0 7.0 11.0 15.0 19.0 23.0 27.0 31.0 2Theta

Abbildung 11: Pulverdiffraktogramm Probe JP 66 mit amorpher Struktur

Die Proben mit kristalliner Phase enthalten jedoch teilweise amorphe Anteile. Die
Reflexe weisen eine recht grol’e Halbwertsbreite auf (0,36°). Normalerweise liegen
die Halbwertsbreiten < 0,1°. Dies kann durch das Vorliegen von feinkristallinem
Material (KristallitgroBRen < 5 pum) oder durch starke Storungen im Kristallgitter

hervorgerufen werden.

100.0 .
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Abbildung 12: Pulverdiffraktogramm der Probe JP 16 mit kristalliner Struktur
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Mit Bezug auf L 104 als kristalliner Standard (Kristallinitat = 100%) und RG 752 (0 %
Kristallinitat) wurde die Kristallinitat quantifiziert (Tabelle [9).

Von den Proben, die bei der ersten Melreihe als amorph identifiziert wurden, sind

nur 3 Proben (JP 19, JP 20 und JP 74) als Vergleich mit gemessen wurden.

Tabelle 9: Kristallinitat der untersuchten Polylactide (Rontgendiffrakto-
metrie, Bezug L 104 = 100%, RG 752 = 0 %)

Probe Typ Eigenschaft kristalliner

Anteil [%]
JP 21 A1 feinkristallin, kleiner Anteil amorph 91,5
JP 18 A1 feinkristallin, kleiner Anteil amorph 87,6
JP 16 A1 feinkristallin, kleiner Anteil amorph 77,0
JP 20 A1 amorph -0,2
JP 17 A1 amorph n.b.
JP 53 A2 feinkristallin, geringer Anteil amorph 58,6
JP 52 A2 feinkristallin, geringer Anteil amorph 64,2
JP 49 A2 feinkristallin, kleiner Anteil amorph 36,6
JP 169 A3 feinkristallin 82,6
JP 167 A3 feinkristallin, geringer Anteil amorph 71,3
JP 170 A3 amorph n.b.
JP 168 A3 amorph n.b.
JP 74 A3 amorph 0,1
JP 72 B feinkristallin, geringer Anteil amorph 51,7
JP 71 B feinkristallin, geringer Anteil amorph 46,6
JP 70 B feinkristallin, geringer Anteil amorph 48,9
JP 69 B feinkristallin, geringer Anteil amorph 41,9
JP 68 B amorph n.b.
JP 67 B amorph n.b.
JP 66 B amorph n.b.
JP 65 B amorph n.b.
JP 64 B amorph n.b.
JP 19 C amorph -0,2
L 104 Poly-L-lactid feinkristallin 100,0
R202H Poly-D,L-lactid amorph n.b.
RG 503H | Poly-D,L-lactid-co- amorph nb
glycolid o
RG752 | Poly-D,L-lactid-co- amorph nb
glycolid o

Der kristalline Anteil der Poly-L-lactide liegt in einem Bereich von 36,6 bis 91,5 %.

Die niedermolekularen Poly-L-lactide weisen einen grofieren kristallinen Anteil auf

als die hohermolekularen (Abbildung [13).
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Abbildung 13: Kristalline Anteile der Polymere in Abhangigkeit von der

Molmasse

Es zeigt sich, dass fur alle Typen der modulierten Polylactide der kristalline Anteil mit
steigender Molmasse abnimmt. Diese Abhangigkeit ist allerdings in unterschied-
lichem Malde ausgepragt. Wahrend bei den Typ A1 Polylactiden der kristalline Anteil
relativ zur Molmasse stark abfallt (Steigung der Regressionsgeraden), ist dieser
Effekt bei den Typ A2 und Typ B Polylactiden schwacher vorhanden. Bei den Typ A3
Polylactiden ist eine ahnlich starke Tendenz wie bei den Typ A1 Polylactiden zu
erkennen, da hier allerdings nur zwei MelRwerte zur Verfigung stehen, kann keine
Regressionsrechnung durchgefuhrt werden. Vom Typ C wurden keine kristallinen
Proben untersucht.

Das Bestimmtheitsmal? fur die Korrelation Kristallinitat vs. Molmasse war bei den Typ
A2 und Typ B Polylactiden (R? = 0,8318 bzw. 0,85544) erheblich kleiner als bei den
Typ A1 Polylactiden (R2 = 0,9765). Wegen der guten Korrelation bei den Typ A1
Polylactiden ware es moglich, die Rontgendiffraktometrie als eine halbquantitative
Melmethode zur Bestimmung der Molmasse einzusetzen.

Eine Unterscheidung der einzelnen Typen der modulierten Polylactide ist anhand

ihrer Rontgendiffraktogramme nicht moglich.
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214 Ergebnisse der Dynamischen Differenz-Kalorimetrie (DSC)

[Abbildung 114 bis [Abbildung 17 zeigen exemplarisch die DSC-Kurven beim ersten
und zweiten Aufheizen der modulierten Polylactide JP 21 und JP 68.

JP 21 (Abbildung 14 und [Abbildung [15), ein kristallines Poly-L-lactid, ist durch einen
definierten Schmelzpunkt Ts = 157 °C gekennzeichnet, der eine Schmelzenthalpie
Hs = 68,45 J*g" reprasentiert. Glasumwandlungen beim 1. Heizen sind nicht zu

verzeichnen.

TA 01_01 Polylactid Jp-21 P1 1.Heizen, 17.01.2001 12:33:31
TA 01_01 Polylactid JP-21 Pl 1l.Heizen, 4.9600 mg

Glasumwandlung

Onset 5.60 °C Integral 1.24 mJ

Mittel. 20.00 °C normalis. 0.25 Jg~-1

Extrapol. Peak 43.23 °C Onset 87.03 °c

Linke Grenze -7.45 °C Peak 89.95 °C

Rechte Grenze 53.28 °C Linke Grenze 84.43 °C

Mittelp. DIN 18.91 °C Rechte Grenze 93.53 °C Inteqral 139,52 o

Mittelp. ASTM,IEC  18.90 °C Link.Bl.Grenze 84.43 °C fnregral o s o

Delta cp DIN 0.104 Jgr-1K~-1 Rech.Bl.Grenze 103.42 °C o nozma . “15; :‘g O::
_ Delta cp ASTM,IEC  91.901e-03 JgA-1KA—1EfaSlsliflientyp LmiYe P‘;Zi 15732 o

Glasumwandlung Integral 103 H_“ Linke Grenze 120.23 °cC

onset  59.21 °C normalis. 0.21 Jg~-1 Rechte Grenze 163.27 °C

Mittel. 60.09 °C onset 89.99 "¢ Link.Bl.Grenze 120.23 °C

Extrapol. Peak 68.28 °C Peak 9?‘;9 ¢ Rech.Bl.Grenze 163.27 °C

o

Linke Grenze 9
Rechte Grenze 1

Linke Grenze  53.65 °C
Rechte Grenze 78.96 °C

Basislinientyp Linie

5 | mittelp. DIN 60.00 °C Link.Bl.Grenze ?O Lt
bW | Mittelp. ASTM,IEC  60.78 °C ic“h'? Grenze 103.42 ¢
Delta cp DIN 50.668e-03 Jgr-1K~-1 Basislinientyp Linie

Delta cp ASTM, IEC 46.560e-03 Jg”-1K"-1

Abbildung 14: DSC- Kurve des Polylactids JP 21 (1. Heizen)

Beim 2. Heizen findet eine Rekristallisation bei einer Peaktemperatur Tgr = 81,9 °C
statt, mit einer Enthalpie Hg = - 43,57 J*g'1. Das erneute Aufschmelzen in einem
zweistufigen Vorgang bei Ts = 146,5 °C bzw. 155,7 °C mit einer summarischen
Schmelzenthalpie Hs = 58,02 J*g" deutet darauf hin, dass die Rekristallisation
wahrscheinlich nicht vollstandig abgelaufen ist (HkR < Hs). Die Summe der
Schmelzenthalpien der beiden  Schmelzpunkte liegen  zwischen  der
Schmelzenthalpie des Schmelzpunktes beim 1. Heizen und der Enthalpie bei der
Rekristallisation. Der letzte Schmelzpunkt beim 2. Heizen liegt im Bereich des
Schmelzpunktes beim 1. Heizen. Des weiteren findet eine Glasumwandlung mit der

Onset-Temperatur To = 41,3 °C und der mittleren Temperatur T4 = 45,0 °C statt.
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TA 01_01 Polylactid Jp-21 Pl 2.Heizen, 17.01.2001 13:11:41
TA 01_01 Polylactid JP-21 Pl 2.Heizen, 4.9600 mg

Glasumwandlung Integral -216.10 mJ  Integral 119.93 mJ Integral

Onset 41.31 °c normalis. -43.57 Jg*-1 normalis. 24.18 Jg~-1 normalis. 33.9
Mittel. 45.00 °C Onset 78.40 °C  onset 139.82 °Conset
Linke Grenze  30.58 °C Peak 81.90 °C  peak 146.49 °CPeak
Rechte Grenze 55.79 °C Linke Grenze 65.38 °C  Linke Grenze 125.94 °CLinke Grenze
Mittelp. DIN 44,67 °C Rechte Grenze 112.72 °C Rechte Grenze 149.70 °

7 Mittelp. ASTM, IEC 45.01 °C Link.Bl.Grenze 65.38 °C  Link.Bl.Grenze 125.94 °
Delta cp DIN 0.593 Jg~-1K"-1Rech.Bl.Grenze 112.72 °C Rech.Bl.Grenze 161.45 °

Delta cp ASTM, IEC 0.583 Jg~-1K*-1Basislinientyp Spline Basislinientyp Linie

Lo

Abbildung 15: DSC- Kurve des Polylactids JP 21 (2. Heizen)

Dies deutet auf das Vorhandensein amorpher Bereiche im Polymer hin, die in dem
Temperaturbereich in den Glaszustand ubergehen. Da uns aus den rontgen-
diffraktometrischen Untersuchungen der kristalline Anteil im Polymer bekannt ist,
konnte diese Probe als Standard dienen, um den Kristallinitdtsgrad anderer
strukturell ahnlicher Polymere durch die Auswertung der Schmelzenthalpie zu
ermitteln.

Das zweite Beispiel JP 68 (Abbildung |16 u. [Abbildung ]17) zeigt das thermische
Verhalten eines amorphen Poly-D,L-lactids. Mit einer Onset-Temperatur von 10,3 °C
und einer mittleren Temperatur T4 = 14,3 °C findet eine Glasumwandlung statt, die
mit einer Anderung der spezifischen Warme von Ac, = 0,68 J*g K" zur héheren
Beweglichkeit der Molekulketten und damit zu einer viskoelastischen bzw.
plastischen Verformung fihrt. Eine Enthalpierelaxation ist nach der Glasumwandlung
zu beobachten. Die folgenden Glasumwandlungen sind von untergeordneter
Bedeutung und konnten vielmehr auf Verunreinigungen im Polymer bzw. auf
Dimerenbildung hindeuten. Die kleineren endothermen Auslenkungen bei T = 78,4
°C bzw. 85,1 °C kdénnten Schmelzpunkte von kristallinen Bereichen im Polymer

darstellen.
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TA 01_01 Polylactid JP 68N P2 1.Heizen, 18.01.2001 15:33:27
TA 01_01 Polylactid JP 68N P2 1l.Heizen, 7.9000 mg
Glasunwandlung B
Onset 10.34 °C Glasumvandlung Integral 0.57 mJ ‘
Mittel. 14.28 °C Or}set 72.02 °C normalis. 71;55?wOE Jg~-1
2 Extrapol. Peak 18.92 °C Mittel. 72.95 ‘C onset 8115 °C
pw Linke Grenze -4.29 °C Linke Grenze 70.67 c peak 85.08 °C
Rechte Grenze 30.79 °C Rechte Grenze 76.35 °C Linke Grenze  81.05 °C
Mittelp. DIN 14.20 °c Mittelp. DIN 72.98 °C Rechte Grenze ic.o? e
Mittelp. ASTM,IEC  14.24 °C Mittelp. ASTM,IEC  72.97 °C o LJnk.Bwl‘Erenze vl.ia e
Delta cp DIN 0.684 Jgr-1KA-1 Delta cp DIN 30.957e-03 JgAleA’?nech,Bf,gfenZe 90.00 °C
Delta cp ASTM, IEC 0.692 Jgr-1K -1 Delta cp ASTM, IEC 33.063e-03 Jg~-1K"-1Basislinientyp Linie
Glasumwandlung Integral 0.82 mJ
Onset — 46.10 "C normalis. 0.10 Jgr-1
Mittel. 51.33 °C onset 77.13 °C
Linke Grenze 40.32 °C Peak 78.41 °C
n Rechte Grenze 64.78 °C Linke Grenze 76.46 °C
Mittelp. DIN 50.38 °C Rechte Grenze 80.83 °C
Mittelp. ASTM,IEC  50.50 °C Link.Bl.Grenze 76.46 °C
Delta cp DIN 66.676e-03 Jg"-1K"-lpech.Bl.Grenze 80.83 °C
[‘ﬁ———\ Delta cp ASTM,IEC  80.484e-03 Jg"-1K*-lpasisiinientyp Linie
-40 -40 -20 0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 °c
! 1 | N
—_— -+ -+ttt
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 22 24 26 28 min

Abbildung 16: DSC- Kurve des Polylactids JP 68 (1. Heizen)

Beim 2. Heizen kommt es zu einer gegenuber dem 1. Heizen verzdgerten
Glasumwandlung mit einer Onset-Temperatur von To = 17,4 °C und einer mittleren

Temperatur Ty = 19,7 °C bei annahernd gleicher Ac, = 0,64 J*g™*K™.

TA 01_01 Polylactid JP 68N P2 2.Heizen, 18.01.2001 16:11:47
TA 01_01 Polylactid JP 68N P2 2.Heizen, 7.9000 mg

Glasumwandlung
2 Onset 17.43 °cC Integral 0.31 mJ
b Mittel. 19.68 °C normalis. 38.67e-03 Jg~-1
Extrapol. Peak 23.66 °C Onset 48.44 °C
Linke Grenze 0.39 °C Peak 51.60 °C
Rechte Grenze 37.82 °C Linke Grenze 47.89 °C
Mittelp. DIN 19.62 °C Rechte Grenze 56.39 °C
Mittelp. ASTM, IEC 19.81 °C Link.Bl.Grenze 47.89 °C
Delta cp DIN 0.640 Jg~-1K*-1 Rech.Bl.Grenze 56.39 °C
Delta cp ASTM, IEC 0.643 Jg~-1K~-1 Basislinientyp Linie
Integral 0.11 mJ Glasunwandlung
normalis. 14.54e-03 Jg~-1 Onset 67.96 °C
Onset 42.52 °C Mittel. 68.65 °C
Peak 43.10 °c Linke Grenze 66.
- Linke Grenze 41.23 °c Rechte Grenze 75.
Rechte Grenze 47.15 °C Mittelp.
Link.Bl.Grenze 41.23 °C Mittelp.
Rech.Bl.Grenze 47.15 °C Delta cp DIN
/ Basislinientyp Linie Delta cp ASTM, IEC
-40 -40 -20 0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 °c
f T T T —f— : f ! f f f t f f f f f f t f f t f f f f —
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 22 24 26 28 min

Abbildung 17:

DSC- Kurve des Polylactids JP 68 (2. Heizen)



Ergebnisse und Diskussion - 36 -

Die wesentlichen Daten aus den thermischen Analysen der einzelnen Polylactiden
sind im folgenden aufgelistet (Tabellen 10 bis 15). Es wurden der Schmelzpunkt Ts,
die entsprechende Schmelzenthalpie Hs, die Rekristallisationstemperatur Tg mit ent-

sprechender Enthalpie Hr und die Glasubergangstemperatur Ty mit entsprechender

Anderung der spezifischen Warmekapazitat Ac, beim zweiten Heizen erfasst.

Tabelle 10: Ubersicht wesentlicher DSC-Daten der Polylactide vom Typ A1
Probe Ts Hs TR HR Tg ACp
[°C] [*g7] [°C] [*g] [Cl | W*g™K]
JP 23 109,2 29,65 78,7 -41,98 30,8 0,592
120,4 11,58
JP 21 146,5 2418 81,9 - 43,57 45,0 0,593
155,7 33,92
JP 18 157,5 43,38 86,9 -43,90 50,1 0,555
162,7 16,52
JP 16 162,0 66,38 88,5 -45,14 54,4 0,863
JP 20 72,7 0,12 - - 33,2 0,593
JP 17 - - - - 36,1 0,609
JP 88 152,1 43,20 n.b. n.b. n.b. n.b.
JP 91 147,3 29,55 n.b. n.b. n.b. n.b.
Tabelle 11: Ubersicht wesentlicher DSC-Daten der Polylactide vom Typ A2
Probe Ts Hs TR HR Tg ACp
[°C] [*g7] [°C] [*g7] [Cl | W*g™KT]
JP 53 1417 53,62 95,9 - 47,04 49,0 0,526
JP 52 145,4 44,69 90,7 -44,43 34,0 0,475
JP 51 145,7 47,10 n.b. n.b. n.b. n.b.
JP 50 159,2 53,23 n.b. n.b. n.b. n.b.
JP 49 166,1 56,62 98,5 -45,03 57,1 0,540
Tabelle 12: Ubersicht wesentlicher DSC-Daten der Polylactide vom Typ A3
Probe Ts Hs TR HR Tg ACp
[°C] [J*g”] [°C] [J*g”] [°C] [J*g™K]
JP 169 102,3 5,32 49,4 - 13,03 16,0 0,453
113,5 20,29 67,5 - 33,91
123,1 17,11
JP 167 146,4 55,50 66,5 - 31,00 31,7 0,536
79,1 - 10,61
JP 84 161,6 52,89 n.b. n.b. n.b. n.b.
JP 170 - - - - 10,4 0,529
JP 168 - - - - 23,7 0,581
JP 74 73,5 0,08 - - 40,6 0,612
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Tabelle 13: Ubersicht wesentlicher DSC-Daten der Polylactide vom Typ B
Probe Ts Hs TR HR Tg Acp
[°C] [J*g”] [°C] [J*g”] [°C] [J*g™K"]
JP 72 158,1 59,07 99,2 -44,17 56,7 0,554
JP 71 160,3 57,22 100,1 -44,12 56,5 0,518
JP 70 160,8 18,44 103,0 -42,55 58,3 0,558
168,1 36,99
JP 69 134,0 5,04 106,9 - 34,66 47,8 0,558
146,6 28,74
JP 68 - - - - 19,7 0,640
JP 67 - - - - 31,2 0,614
JP 66 - - - - 39,9 0,598
JP 65 69,9 0,11 - - 46,4 0,560
JP 64 - - - - 45,0 0,587
Tabelle 14: Ubersicht wesentlicher DSC-Daten der Polylactide vom Typ C
Probe Ts Hs TR HR Tg Acp
[°C] [J*g”] [°C] [J*g”] [°C] [J*g™K]
JP 101 - - - - 29,2 0,574
JP 97 118,4 10,90 90,1 - 13,58 47,8 0,544
JP 12 135,4 11,78 108,6 -42,06 51,4 0,478
143,4 29,86
JP 13 165,9 44,50 105,4 - 35,63 57,8 0,514
JP 19 71,7 0,10 - - 42,1 0,547
Tabelle 15: Ubersicht wesentlicher DSC-Daten kommerziell verfiigbarer
Polylactide der Fa. Boehringer Ingelheim
Substanz Ts Hs TR HR Tg Acp
[°C] [J*g”] [°C] [J*g”] [°C] [J*g™K"]
RG 503 H - - - - 47,2 0,597
RG 752 74,3 0,10 - - 451 0,586
L 104 141,8 16,98 1071 -17,84 37,2 0,646
R202H - - - - 48,4 0,607

2.1.5 Diskussion

Bei den DSC-Untersuchungen zeigte sich, dass die Poly-L-lactide ein diskretes

Schmelzverhalten mit damit verbundener Rekristallisation beim zweiten Aufheizen

haben, wahrend dies bei den Racematen und deren Copolymeren nicht oder nur in

sehr geringerem Male der Fall war. Dies ist bekannterweise auf den uberwiegend

amorphen Charakter dieser Stoffe zurickzufuhren. Bei einigen dieser Proben wurde
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trotzdem ein Schmelzpeak beim ersten Aufheizen beobachtet, der jedoch von seiner
Enthalpie her kleiner ausfiel als bei den kristallinen Poly-L-lactiden.

Es zeigte sich auch, dass sich die Polylactide unter Energiezufuhr in Abhangigkeit
von der Molmasse unterschiedlich verhalten. Cohn et al. [47, 180] beschreiben einen
linearen Zusammenhang zwischen Molmasse und Schmelzpunkt. Daher wurde
anhand der ermittelten Ergebnisse an ausgewahlten Beispielen untersucht, ob dieser
Zusammenhang auch fiir Polylactide vom Typ A1, A2 und B gilt. Wie aus
18 ersichtlich wird, ist sowohl fur den Schmelzpunkt, die Rekristallisationstemperatur
als auch fur die Glasubergangstemperatur ein linearer Zusammenhang mit der

Molmasse der modulierten Polylactide vom Typ A 1 festzustellen.

180 7 - - - - - - - s s s s s s s s s s s s s s s s s s s
[ T T e TR
m--c-CC y = 0,0035x + 142,88
90 ... _R=07086
B Schmelzpunkt
120 - A Rekristallisationstemperatur
g 4 Glasiibergangstemperatur
5 100 - ]
= - Regressionsgerade
. | V... 7 T A
2 80+ - A----mmmmmm T T y=0,0025x + 74,657 - . - - -
& R?=0,9086
=
(L e .
___________________ ®-------mmmmTTTET
404 ). y=00032x+3572
JP 21 JP 18 R?=0,9986 JP 16
P |
0 T T T T T T T 1
2000 2500 3000 3500 4000 4500 5000 5500 6000

Molmasse [g/mol]

Abbildung 18: Darstellung der Abhéangigkeit des Schmelzpunktes, der
Rekristallisation und des Glasiibergangs von der Molmasse am

Beispiel der modulierten Poly-L-lactide vom Typ A1

Bemerkenswerterweise gelingt dies fur die anderen untersuchten Polymertypen nicht
(Abbildung |19 und [Abbildung P0). Lediglich der Schmelzpunkt bei den Polylactiden
vom Typ A2 und die Rekristallisation bei den Polylactiden vom Typ B korreliert mit
der Molmasse der Polylactide, fur die Polylactide vom Typ A2 im Bereich der
Molmassen zwischen ca. 4.000 und 20.000 g/mol, fur die Polylactide vom Typ B
zwischen 14.000 und 20.000 g/mol. Dies lasst sich mit dem gréReren Einfluy der
Startermolekule erklaren, die sich in diesen Fallen chemisch stark von den

Monomeren unterscheiden.
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Abbildung 19: Darstellung der Abhangigkeit des Schmelzpunktes, der

Rekristallisation und des Glasiibergangs von der Molmasse am

Beispiel der modulierten Poly-L-lactide vom Typ A2

180 7 - - - - - - o e e ool ol
JP 72 JP 71 JP70 JP 69
|
160 + - - - - - - oo oo " W
|
140 - B Schmelzpunkt | L
A Rekristallisationstemperatur
o & Glasiibergangstemperatur
£ 120 { | - - - Regressionsgerade
>
g A
5
£1004 - - A-n------A="" T o
2 y = 0,0005x + 93,166
R?=0,9363
B0 - -
60 1 - - - - o « ¢
L 2
40 T T T T T T 1
0 5000 10000 15000 20000 25000 30000 35000

Molmasse [g/mol]

Abbildung 20: Darstellung der Abhangigkeit des Schmelzpunktes, der

Rekristallisation und des Glasiuibergangs von der Molmasse am

Beispiel der modulierten Polylactide vom Typ B
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Schmelzpunkte und Rekristallisation waren bei den Poly-D,L-lactiden vom Typ A2
nicht zu beobachten. Der Glasubergang, der ein wesentliches Kriterium fur die
Veranderung der morphologischen Eigenschaften der jeweiligen Stoffe ist, steigt bei
diesen Poly-D,L-lactiden logarithmisch mit ansteigender Molmasse (Abbildung P1).

Da die Glasubergangstemperaturen der hier untersuchten modulierten Poly-D,L-
lactide im Bereich von ca. 20 °C und 45 °C liegen, somit also im physiologischen
Bereich von 37 °C, in dem auch die Freisetzungsuntersuchungen durchgefihrt

wurden, sind hier signifikante Einflisse auf die Wirkstoffliberation zu erwarten.

L e T
) ____ ettt A
T T y = 9,3672Ln(x) - 36,998/ - -
o N e R® = 0,7841
|| I e T
=] A
t . ]
45+ - - - - - - B e
N
B 40 | . y = 10,772Ln(x) - 56,442 m TypB
§ R? = 0,9259 A TypC
E R Regressionskurve
=1 ’
8307 - *A;,' ************************************************
o i
25 - - e oL
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Abbildung 21: Darstellung der Abhangigkeit der Glasubergangstemperatur von
der Molmasse am Beispiel der modulierten Poly-L-lactide der
Typen A2 und C

Vergleicht man nun die einzelnen Typen von modulierten Polylactiden mit gleicher
Anzahl Monomerbausteinen in der Polymerkette untereinander, kann man keine
eindeutige Abhangigkeit der Glasubergangstemperatur vom jeweiligen Starter-
molekul feststellen. Wahrend bei Glasubergang und Rekristallisation ein Anstieg der
Temperatur in der Reihenfolge A3 < A1 < A2 zu verzeichnen ist (Abbildung P2), ist
der Schmelzpunkt bei dem Polylactid vom Typ A1 am groften, gefolgt von Typ A3
und Typ A2. Die Temperaturdifferenzen bei den Schmelzpunkten (141,7 °C - 155,5
°C) sind jedoch bedeutend geringer als bei den Glastbergangen (31,7 °C - 49,0 °C)
und bei den Rekristallisationen (66,5 °C - 95,9 °C).
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Abbildung 22: Darstellung des Schmelzpunktes, der Rekristallisation und des

Glasiibergangs fiir Polylactide verschiedenen Typs

2.2 Galenische Formulierbarkeit der modulierten Polylactide und Polylactide

der Fa. Boehringer Ingelheim

2.2.1 Modulierte Polylactide und Polylactide der Fa. Boehringer Ingelheim zur

Herstellung von geprefRten Implantaten, VerpreRbarkeit

Folgende Polymere wurden gezielt zur Herstellung von geprefdten Implantaten
synthetisiert: JP 12, JP 13, JP 16, JP 18, JP 20, JP 21, JP 23, JP 41, JP 49, JP 50,
JP 53, JP 69, JP 70, JP 72, JP 74, JP 76, JP 84, JP 126.

Zusatzlich wurden folgende kommerziell zuganglichen bioabbaubaren Polymere der
Fa. Boehringer Ingelheim zur Herstellung von geprelten Implantaten herangezogen:
RG 503 und RG 503 H.

Grundsatzlich liessen sich alle vorgesehenen Polylactide nach der in Teil 3
beschriebenen Methode zur Herstellung von gepreldten Implantaten verwenden, das

bedeutet, bei einem Prefl3druck von 5 t resultierten formstabile Prel3linge.
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2.2.2 Modulierte Polylactide und Polylactide der Fa. Boehringer Ingelheim zur
Herstellung von in situ geformten Implantaten, maximal I6sbare, maxi-

mal spritzbare Konzentration und In-situ-Implantatbildung

Die modulierten Polylactide wurden hinsichtlich ihrer maximal I6sbaren Konzentration
in PEG 400 und ausgewahlten bioabbaubaren Oligomeren, der maximal spritzbaren

Konzentration sowie der In-situ-lmplantatbildung der erhaltenen Losungen im

Freisetzungsmedium getestet (Tabelle [16).

Tabelle 16: Maximal l6sbare Konzentration der Polylactide, maximal spritz-

bare Konzentration und In-situ-lmplantatbildung der erhaltenen

Losungen
Probe |Losungsmittel | Max. Idsbare [Max. spritzbare In-situ-
Konz. [%] Konz. [%] Implantatbildung

JP 104 PEG 400 50 50 nein
JP 23 PEG 400 50 25 nein
JP 43 PEG 400 50 50 nein
JP 44 PEG 400 50 50 nein
JP 45 PEG 400 50 50 nein
JP 28 PEG 400 50 50 nein
JP 25 PEG 400 50 50 ja
JP 22 PEG 400 50 50 ja
JP 20 PEG 400 50 12,5 nein
JP 17 PEG 400 50 12,5 nein
JP 33 PEG 400 50 11,1 nein
JP 34 PEG 400 50 11,1 nein
JP 88 PEG 400 50 25 nein
JP 89 PEG 400 0 0 -
JP 90 PEG 400 0 0 -
JP 53 PEG 400 50 12,5 nein
JP 52 PEG 400 50 0 -
JP 51 PEG 400 50 0 -
JP 50 PEG 400 25 0 -
JP 49 PEG 400 25 0 -
JP 39 JP 43 20 20 ja
JP 39 JP 104 20 20 ja
JP 37 JP 43 50 25 ja
JP 37 JP 104 50 25 nein
JP 38 JP 43 20 20 ja
JP 38 JP 104 20 20 ja
JP 40 PEG 400 50 25 nein
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Probe |Losungsmittel | Max. Idsbare |Max. spritzbare In-situ-
Konz. [%] Konz. [%] Implantatbildung
JP 41 PEG 400 50 25 nein
JP 42 PEG 400 50 25 nein
JP 169 PEG 400 33,3 20 nein
JP 167 PEG 400 33,3 0 -
JP 126 PEG 400 20 0 -
JP 84 PEG 400 20 0 -
JP 170 PEG 400 50 50 ja
JP 168 PEG 400 33,3 33,3 ja
JP 76 PEG 400 50 20 nein
JP 74 PEG 400 50 20 nein
JP 46 PEG 400 50 50 nein
JP 47 PEG 400 50 50 nein
JP 68 PEG 400 50 50 ja
JP 67 PEG 400 50 50 ja
JP 66 PEG 400 50 50 ja
JP 65 PEG 400 50 25 nein
JP 64 PEG 400 50 12,5 nein
JP 62 PEG 400 50 12,5 nein
JP 101 PEG 400 20 20 ja
JP 97 PEG 400 33,3 20 ja
JP 12 PEG 400 12,5 0 -
JP 13 PEG 400 0 0 -
JP 3 PEG 400 50 25 ja
JP5 PEG 400 n.b. n.b. -
JP 2 PEG 400 50 50 ja
JP 154 PEG 400 50 25 ja
JP 155 PEG 400 50 50 ja
JP 19 PEG 400 50 25 ja
L 104 PEG 400 25 0 -
R 202 H PEG 400 50 25 ja
RG 503 H PEG 400 50 25 ja
RG 752 PEG 400 50 25 ja

2.2.3 Diskussion

Poly-L-lactide sind aufgrund ihrer héheren Kristallinitat wesentlich schwerer in PEG

400 losbar als die starker amorphen Poly-D,L-lactide. Demzufolge eignen sich die

ersteren auch besser fur die Verpressung zu Implantaten, da die Elastizitat

wesentlich verringert ist. In den Untersuchungen zur galenischen Formulierbarkeit

wurden deshalb vorwiegend die Poly-D,L-lactide untersucht.

Es konnte eine

Abhangigkeit von der Molmasse gefunden werden, d.h. je hdhermolekular ein
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Polymer ist, um so geringer war sein Losungsvermogen in PEG 400 bzw. dem
flussigen Oligomer JP 43. Als Beispiel kann die Reihe der Poly-D,L-lactide JP 62 und
JP 64 bis JP 68 dienen (Abbildung P3).

60 T - : ——— 35.000
[ maximal spritzbare Konzentration

—— Molmasse

50 | + 30.000

+ 25.000
40 +

-+ 20.000
30 +

+ 15.000

Molmasse [g/mol]

20 +
-+ 10.000

maximal spritzbare Konzentration [%]

-+ 5.000

JP 62 JP 64 JP 65 JP 66 JP 67 JP 68
Polylactid

Abbildung 23: Maximal spritzbare Konzentration der Polylactide JP 62, JP 64 —
68 vom Typ B und deren Abhangigkeit von der Molmasse

Mit steigender Anzahl der Lactidbausteine (JP 62: 200, JP 68: 10) sinkt die maximal
spritzbare Konzentration und damit die galenische Formulierbarkeit.

Shively et al. [121] wiesen bereits anhand eines Dreiphasendiagramms nach, dass
eine minimale Konzentration an Polylactid beno6tigt wird, um eine In-situ-Prazipitation
in einem waldrigen Medium auszulésen. Dem steht die Forderung gegenuber, dass

1. eine Ldsung entsteht und

2. die erhaltene Losung noch spritzbar ist.

Es wurden Falle beobachtet, in denen die geringe losbare Konzentration des
Polylactids nicht mehr ausreichte, um in situ bei Kontakt mit dem walirigen Medium
eine Prazipitation auszulésen. Unterhalb einer bestimmten Konzentration des
Polymers in PEG 400 bildet sich kein in situ geformtes Implantat im Freisetzungs-
medium mehr, das Beispiel JP 65 zeigt dies: Das Polymer laf3t sich nur mehr in einer
Konzentration von 12,5 % l6sen, diese reicht jedoch nicht aus, in situ ein Prazipitat
auszubilden. Weitere Beispiele dafur sind die Polylactide JP 40 bis JP 42, die trotz
50 % maximal lésbarer Konzentration und 25 % maximal spritzbarer Konzentration

kein in situ geformtes Implantat im Freisetzungsmedium ausbildeten.
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2.3 Zielkriterien fur die kontrollierte Freisetzung aus den untersuchten

Arzneiformen

Theoretische Modelle zur Beurteilung der Freisetzungskinetik von parenteralen
Depotarzneiformen und insbesondere von solchen auf Basis bioabbaubarer
Polymere sind in der jungeren Vergangenheit von mehreren Arbeitsgruppen
entwickelt worden [181, 182, 183, 184]. Sie stellen sich jedoch als sehr komplex und
spezifisch dar, so dass sie zur Vorhersage bzw. zur Beurteilung der in vitro
Freisetzungsuntersuchungen der hier behandelten Polymere nur sehr eingeschrankt
dienen konnen. Von Lemaire et al. [185] wurde ein Modell entwickelt, dass sich auf
die grundsatzlichen zwei Prozesse Diffusion und Erosion stitzt, die die Freisetzung
maldgeblich beeinflussen. Dieses Modell wurde von den Autoren anhand von in vitro
Daten auf seine Aussagefahigkeit Uberpruft, indem Freisetzungsprofile aus Depots
unter Verwendung von Polylactiden von unterschiedlicher Molmasse aufgenommen
wurden. Diese wurden mit den theoretischen Modellprofilen verglichen. Dieser
Ansatz von Lemaire et al. erschien flr die Beurteilung der in dieser Arbeit
vorliegenden Freisetzungsuntersuchungen sinnvoll, da ebenfalls Polylactide
unterschiedlicher Molmasse und zusatzlich unterschiedlichen Typs verwendet
wurden. Aus vorliegenden Untersuchungen von in situ geformten Implantaten, aber
auch geprelten Implantaten ist bekannt, dass die Freisetzung insbesondere von
hydrophilen Wirkstoffen bevorzugt diffusionskontrolliert ablauft [48, 123, 186, 187,
188]. Die Autoren [185] erhielten bei der Anpassung ihrer Modelle 5 verschiedene
Zeitprofile (Abbildung [24), von denen Profil 5 auf die Ergebnisse der vorliegenden

Untersuchung angewandt wurde.

w1

0.2 0.4 0.6 0.8 1 Time

Abbildung 24: Zeitprofile fiir eine kumulative Freisetzung [185], Modellkurve 5:
diffusionskontrollierte Freisetzung einer Kinetik 1. Ordnung
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Dieses Zeitprofil wirde auf eine kumulative Freisetzung Uber den angestrebten
Zeitraum von 30 Tagen von nahezu 100 % fuhren.

Da der "Initial burst" Effekt in diesem Modell nicht bericksichtigt ist, wurde dieser als
Kriterium fur die Freisetzung mit < 20 % nach 24 Stunden festgelegt. Dieser Wert ist
abgeleitet aus Freisetzungsprofilen von Proteinen aus bioabbaubaren Depot-
formulierungen [186, 189]. Aus dieser Forderung und dem Profil 5 in Abbildung 4
wurden folgende orientierende Zielkriterien flr die kumulative Freisetzung des
Modellproteins Cytochrom C in vitro abgeleitet [Tabelle [17].

Tabelle 17: Orientierende Zielkriterien fur die kumulative Freisetzung von
Cytochrom C pro Zeiteinheit

Tag kumulative Freisetzung [%]
1 <20
2 <30
3 <35
4 -30 3-5%/Tag

Sowohl die gepreflten als auch die in situ geformten Implantate wurden anhand
dieser Kriterien hinsichtlich ihrer Eignung als parenterale Depotformulierung
bewertet. Sollte die Freisetzung langsamer erfolgen, kann durch Erhohung der
Konzentration des Proteins in der jeweiligen Arzneiform die absolut freigesetzte

Menge Cytochrom C gesteuert werden.

2.4 Vorbetrachtungen zu den In-vitro-Freisetzungsuntersuchungen

241 Auswahl des Freisetzungsmediums

Fir die nachfolgenden Untersuchungen wurde folgendes isotonisches

Freisetzungsmedium gewanhlt:

Natriumchlorid 9,0g
Natriumdodecylsulfat 25¢g
Natriumazid 0,2g
Gereinigtes Wasser ad 1000,0 g

Ein Zusatz von 0,25 % Natriumdodecylsulfat wurde als notwendig erachtet, um die

Ldslichkeit von Cytochrom C in den 2 ml Freisetzungsmedium sicherzustellen.
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2.4.2 Stabilitat von Cytochrom C im Freisetzungsmedium

Die Stabilitat von Cytochrom C in dem verwendeten Freisetzungsmedium wurde im

Rahmen einer Diplomarbeit [190] ermittelt (Abbildung P5).
Der Gehalt an Cytochrom C betrug zwischen 99,5 % nach Tag 1 und 97,6 % nach 21

Tagen im Freisetzungsmedium.
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Abbildung 25: Gehalt von Cytochrom C in dem verwendeten Freisetzungs-

medium in Abhangigkeit von der Zeit

Somit zeigte sich, dass das Protein im walrigen Freisetzungsmedium stabil ist.

2.4.3 EinfluB der Oberflache der untersuchten Implantate

Dass die Oberflache der untersuchten Implantate eine grof3en Einflul® auf die initiale
Freisetzung hat, wurde bereits in vorangegangenen Arbeiten beschrieben [190]. Es
wurde festgestellt, dass die gepreflten Implantate mit ca. 300 mm? / 200 mg
Implantat eine wesentlich geringere Oberflache aufweisen als die in situ geformten
Implantate mit ca. 900 mm?/ 2 g Implantat.

In Untersuchungen zur Abhangigkeit der Freisetzung von Cytochrom C von der
Oberflache wurde nachgewiesen, dass die in situ geformten Implantate, die als
kleine Kugeln sequentiell ins Freisetzungsmedium eingebracht wurden, aufgrund
ihrer gréReren Oberflache einen wesentlich hdheren "Initial burst" Effekt zeigen als
das Implantat, was als singulare Form appliziert wurde. Diese Differenzen in der
kumulativen Freisetzung wurden mit zunehmender Versuchsdauer jedoch immer

geringer.
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Bei dieser singularen Form ist die Oberflache minimal zur Masse der injizierten
L6sung. Deshalb wurden alle untersuchten in situ geformten Implantate nach dieser
Methode mit einem konstanten Druck von 75 + 5 N ins Freisetzungsmedium

appliziert.

2.4.4 Adsorption/Immobilisierung von Cytochrom C

Es ist beschrieben, dass Proteine ab einer bestimmten MolekulgroRe aufgrund ihrer
S-S-Bricken und der Vielzahl von Wasserstoffbriuckenbindungen zur Adsorption an
geladenen Oberflachen, u.a. Polymeroberflachen neigen. Diese Effekte behindern
die Freisetzung solcher Wirkstoffe aus bioabbaubaren Formulierungen auf
Polymerbasis entscheidend [158, 191]. So konnte wiederholt gezeigt werden, dass
eine 100 %-ige Freigabe von Proteinen z.B. aus Mikropartikeln nicht moglich ist,
oftmals setzen unter in vitro Bedingungen solche Formulierungen nur bis 60 % des
Proteins frei [40]. Dies lalt sich jedoch durch den Zusatz oberflachenaktiver
Substanzen steuern, d.h. im gunstigsten Falle Iasst sich die Adsorption unterdricken
[153].

Von PEG's ist bekannt, dass sie zum einen zur Stabilisierung von Proteinen [166] in
Mikropartikeln als auch zu deren Immobilisierung beitragen, d.h. PEG's beeinflussen
in positiver Weise, dass sich Proteine in bioabbaubare Polymer inkorporieren lassen,
ohne dass ein erheblicher Anteil des Proteins an der Partikeloberflache reversibel
adsorbiert wird und damit in vitro eine rapide Freisetzung dieser adsorbierten Masse
erfolgt [192]. Zum anderen verhindern sie wie andere Polymere auch und bereits
erwahnt die vollstandige Freigabe des Wirkstoffs aus der Arzneiform [193]. Es zeigt
sich, dass z.T. ein erheblicher Teil des Cytochrom C entweder an die Molekule des
PEG oder die Polymeroberflachen der jeweiligen Polylactide durch die Herstellung
der Suspension des Proteins in den Polymermischungen adsorbiert wird [123].

Da in den folgenden Freisetzungsuntersuchungen aufgrund der Wahl des
Freisetzungsmediums und der Zusammensetzung der Arzneiformen mit Polylactiden
und bei den in situ geformten Implantaten zusatzlich mit PEG 400 als Losungsmittel
solche Phanomene ebenfalls auftreten kénnen, ist davon auszugehen, dass diese
die Freisetzung von Cytochrom C beeinflussen, ohne dass diese quantifiziert werden
konnen. Durch die Konstanz der Versuchsbedingungen sollte von einem annahernd
gleichen Einflul dieser Phanomene ausgegangen werden. Da der Anteil an PEG 400

in den Arzneiformen jedoch schwankt, ist der Einflud kritisch zu bewerten.
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2.5. Untersuchungen zur in-vitro-Freisetzung von Cytochrom C aus

geprelRten Implantaten (Ringtabletten)

Das Prinzip, Tabletten auf Basis von Polylactiden herzustellen, ist vielfach in der
Literatur beschrieben. Dabei gibt es die Méglichkeit, wie auch von Steendam et al.
beschrieben [119], die Einsatzstoffe trocken zu mischen, wobei ein vorheriges
Sieben die homogene Verteilung verbessert, und diese Trockenmischung zu
tablettieren. Kader et al. [118] vergleichen z.B. die Freisetzung von Phenobarbital
aus Tabletten basierend auf Mikrokapseln und Tabletten, die auf mechanischen
Mischungen aus Polylactid und Wirkstoff bestehen. Auch Mank et al. [26] und von
Biren [50] heben die Tablettierung von Polylactiden aufgrund der guten
Verpressbharkeit als gunstig hervor und verweisen auf die in dieser Arbeit
angewandte gemeinsame Granulierung von Wirk- und Hilfsstoff.

Es wurde das Cytochrom C in 50 %-igem Ethanol gel6st und damit anschlie3end die
hergestellte Mischung aus Polymer und Mannitol feuchtgranuliert. Nach dem
Trocknen des Granulats und Sieben wurden die Ringtabletten durch Verpressen auf
einer KBr-Presse hergestellt. Um allerdings eine parenterale Applikation zu
ermdglichen, darf der Durchmesser der Presslinge nicht gro3er als ca. 2 mm sein,
damit eine Injektion Uber ein Besteck durchgefuhrt werden kann. Daher kénnen die
hergestellten und untersuchten Tabletten lediglich eine Differenzierung unter den

Polylactiden hinsichtlich ihrer Freisetzungseigenschaften untereinander liefern.

2.5.1 Freisetzung bei Verwendung der Polylactide der Fa. Boehringer
Ingelheim

Von den im Rahmen der Arbeit untersuchten Polymeren der Fa. Boehringer
Ingelheim eigneten sich das Poly-L-lactid L 104 aufgrund seiner starken Sprodigkeit
und das Poly-D,L-lactid-co-glycolid RG 752 wegen der schlechten Benetzbarkeit
wahrend der Granulierung nicht fir die Herstellung von geprel3ten Implantaten. Die
Formulierung mit R 202 H erwiesen sich als zu weich und damit nicht ausreichend
formstabil. Diese Polymere wurden daher nicht weiter untersucht.

Die Freisetzung von Cytochrom C aus geprefdten Implantaten betrug 42,5 % nach 6
Stunden fur RG 503 und 98,08 % nach 6 Stunden fur RG 503 H (Abbildung 26). Die
Versuche wurden aufgrund der schnellen Freisetzung nicht Gber 6 Stunden hinaus

fortgesetzt.
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Abbildung 26: Freisetzung von Cytochrom C aus gepref3ten Implantaten auf

Basis Polylactiden der Fa. Boehringer Ingelheim

2.5.2 Diskussion

Die Ringtabletten mit Polymeren der Fa. Boehringer Ingelheim zeigten eine
diffusionskontrollierte  Freisetzung. Ursache dafur ist wahrscheinlich das
ausschlief3liche Vorliegen einer mechanisch komprimierten Mischung von Cytochrom
C in einer amorphen Matrix, die das Eindringen von Wasser in die Formulierung und
damit das Herauslosen des Proteins aus der Mischung nicht behindert. Die
hydrophilen Endgruppen des Poly-D,L-lactids-co-glycolids RG 503 H férdern zudem
zusatzlich das Eindringen von Wasser in das Komprimat. Somit war eine
Inkorporation des Proteins in die Polymermatrix mit einfacher Verpressung nicht
maoglich. Dies bestatigt auch die Formstabilitat der Tabletten wahrend der
Freisetzungsversuche. Sie zerfielen nach Einbringen in das Medium sehr schnell in
kleine Partikel. Wie Steendam et al. bereits mit Tabletten, die mit hochmolekularem
Poly-D,L-lactid hergestellt wurden, zeigen konnte, hangt die Freisetzung
entscheidend von den Ldsungseigenschaften des inkorporierten Wirkstoffs im
walRrigen Freisetzungsmedium ab, d.h. hydrophile Wirkstoffe werden schneller
freigesetzt als hydrophobe. Das gut l6sliche Paracetamol z.B. wurde nach 8 Stunden
fast vollstandig freigegeben, wahrend das lipophile Prednisolon nach 20 Stunden erst

zu ca. 10 % freigesetzt war [119]. Zu &hnlichen Resultaten kommt Oraceska et al.
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[188], deren Phenobarbiton-haltigen Tabletten bei pH 7 eine Freisetzung < 50 %
nach 6 Stunden aufwiesen, bei pH 2 sogar unter 20 %. Omelczuk und McGinity [48,
187] zeigen dagegen, dass bei Verwendung von Poly-D,L-lactiden mit
unterschiedlichen Molmassen die Freisetzung von Theophyllin, einem moderat
l6slichen Arzneistoff, aus Tabletten auf Basis niedermolekularer Polylactide am
schnellsten erfolgt. HOhermolekulare Polylactide fuhren zwar zu einer
Freisetzungsverzégerung, allerdings nicht tber Tage bzw. Wochen hinweg.

Somit lasst sich feststellen, dass sich hochmolekulare Polylactide fiir die verzégerte
Freisetzung von sehr hydrophilen und gut wasserloslichen Wirkstoffen, wie es
Proteine sind, nicht eignen. Die Frage ergibt sich also, inwiefern die Verwendung der
modulierten Polylactide die Freisetzung von Cytochrom C beeinflussen,

gunstigerweise entsprechend den definierten Zielkriterien erméglichen.

2.5.3 Freisetzung bei Verwendung der modulierten Polylactide

Wahrend die unter genannten Autoren grundsétzlich Poly-D,L-lactide fur die
Herstellung der Tabletten verwendeten, wurden im Rahmen dieser Arbeit sowohl
bevorzugt Poly-L-lactide als auch Poly-D,L-lactide untersucht. Die beschriebenen
Nachteile der Poly-L-lactide wie z.B. Sprodigkeit konnten bei den relativ
niedermolekularen modulierten Polylactiden nicht festgestellt werden.

2.5.3.1 Einflul3 der Kettenldnge auf die Freisetzung

Modulierte Polylactide vom Typ Al

Die Freisetzung von Cytochrom C aus geprefldten Implantaten bei Verwendung der
modulierten Polylactide mit dem Startermolekll L-(-)-Milchsaureethylester betrug
zwischen 57,7 % nach 48 Stunden fur JP 21 und 73,99 % nach 48 Stunden fur JP 23

(Bbbildung P7).
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Abbildung 27: Freisetzung von Cytochrom C aus gepref3ten Implantaten vom
Typ Al

Bei den untersuchten Poly-D,L-lactiden lasst sich eine langsamere Freisetzung mit
zunehmender Molmasse, insgesamt aber nur eine sehr geringe Abhangigkeit der
Freisetzung von der Molmasse feststellen. JP 23 mit 20 WE/OH setzt nur geringfligig
schneller Cytochrom C frei als die Proben mit 40 (JP 21), 60 (JP 18) und 80 WE/OH
(JP 16). Der Verlauf der Freisetzung unterscheidet sich lediglich in dem
unterschiedlich ausgepragten "Initial burst” Effekt in den ersten zwei Stunden.
Insgesamt konnte bei diesen Proben kein freisetzungsverzégernder Effekt in der
gewinschten Art und Weise fir eine konstante Freigabe Uber Wochen beobachtet
werden.

Modulierte Polylactide vom Typ A2

Die Freisetzung von Cytochrom C aus gepref3ten Implantaten bei Verwendung der
modulierten Poly-L-lactide mit dem Startermolekul Cholesterol betrug zwischen 41,15

% nach 48 Stunden fur JP 53 und 84,58 % nach 48 Stunden fiir JP 50 (Abbildung
28).
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Abbildung 28: Freisetzung von Cytochrom C aus gepref3ten Implantaten vom
Typ A2

Die untersuchten Proben JP 53 (40 WE/OH), JP 51 (120 WE/OH), JP 50 (160
WE/OH) und JP 49 (200 WE/OH) stellen Poly-L-lactide dar. Eine Abhangigkeit der
Freisetzung von der Molmasse ist deutlich erkennbar. Die Probe mit der geringsten
Molekllmasse JP 53 bewirkt eine freisetzungsverzogernde Wirkung uUber den
Untersuchungszeitraum, der den Zielkriterien nahe kommt. Hier lasst sich also der
umgekehrte Effekt als bei den modulierten Polylactiden vom Typ Al beobachten.
Bodmeier et al. fanden fur hochmolekulare Poly-L-lactide (Myw > 200.000 g/mol)
ebenfalls eine anndhernd 80 %-ige Freisetzung von Theophyllin bei pH 7,4 nach 48
Stunden [194]. Somit scheinen sich niedermolekulare Poly-L-lactide besser zu
eignen. Setzt man niedermolekularen Poly-D,L-lactiden hochmolekulares Poly-L-
lactid zu [118], beschleunigt sich die Freisetzung ebenfalls. Durch Optimierung der
Rezeptur, z.B. den Zusatz von hydrophoben Hilfsstoffen anstelle von Mannitol, die
dem Austritt von Cytochrom C aus der Formulierung entgegenwirken, indem sie eine
lipophile Barriere bilden, kbnnen Formulierungen gefunden werden, die so wie JP 53

die Zielkriterien erfullen.
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Modulierte Polylactide vom Typ A3

Die Freisetzung von Cytochrom C aus gepref3ten Implantaten bei Verwendung der
modulierten Polymere mit dem Startermolekil 1-Octadecanol betrug zwischen
59,07% nach 48 Stunden fur JP 126 und 91,03 % nach 48 Stunden fur JP 74
(Abbildung 29).
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Abbildung 29: Freisetzung von Cytochrom C aus gepref3ten Implantaten vom
Typ A3

Bei den Proben JP 76 (80 WE/OH) und JP 74 (160 WE/OH) handelt es sich um Poly-
D,L-lactide, bei JP 126 (80 WE/OH) und JP 84 (120 WE/OH) um Poly-L-lactide. Bei
ersteren ist ein sehr starker "Initial Burst" Effekt zu beobachten, und das Depot
erschopft sich schnell nach etwa 8 bis 24 Stunden. Die beiden Poly-D,L-lactide
setzen Cytochrom C gleichmaRiger, aber auch wesentlich zu schnell frei. Tendenziell
lasst sich jedoch feststellen, dass auch hier die Polylactide mit hoherer Molmasse
(JP 84, JP 74) schneller Cytochrom C freisetzen als jene mit niedrigerer. In der
Freisetzung nach 48 Stunden verhalten sich Poly-D,L-lactid und Poly-L-lactid mit
gleicher Molmasse identisch. Typ A2 und Typ A3 verhalten sich also ahnlich,
wéahrend bei Typ Al ein entgegengesetzter Effekt zu beobachten ist. Es scheint
darauf hinzudeuten, dass sich bei kirzeren Kettenlangen der Einfluss der

hydrophoberen Startermolekile hinsichtlich einer Verzégerung der Freisetzung



Ergebnisse und Diskussion -55 -

bemerkbar macht. Diese These muf} durch die Gegeniberstellung der einzelnen
Typen von modulierten Polylactiden bewiesen werden (siehe|2.5.3.2).

Modulierte Polylactide vom Typ B

Die Freisetzung von Cytochrom C aus gepref3ten Implantaten bei Verwendung der
modulierten Polymere mit dem Startermolekil Propan-1,2-diol betrug zwischen 32,38
% nach 48 Stunden fir JP 69 und 75,87 % nach 48 Stunden fir JP 72 (Abbildung
30).
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Abbildung 30: Freisetzung von Cytochrom C aus gepref3ten Implantaten vom
Typ B

Bei den untersuchten Proben handelt es sich um Poly-L-lactide mit 80 WE/OH (JP
72), 120 WE/OH (JP71), 160 WE/OH (JP 70) und 200 WE/OH (JP 69). Durch die
Veresterung an beiden Hydroxylgruppen des 1,2-Propandiols entstehen Polymere
mit einer hohen Moleklilmasse und einer starren Struktur. So kommt es vermutlich
wahrend der Verpressung nicht zu einer Inkorporation des Cytochrom C und damit
nicht zur Freisetzungsverzogerung. JP 69 mit den langsten Kettenlangen und damit
der gro3ten Molmasse ist dagegen in der Lage, die Freisetzung hinsichtlich der
Zielkriterien zu steuern. Die kumulative Freisetzung nach 48 Stunden steht in einem
Zusammenhang mit der Kettenlange dahingehend, dass die Freisetzung mit

steigender Molmasse abnimmt (Abbildung [31).
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Abbildung 31: Abhangigkeit der kumulativen Freisetzung von der Molmasse
der Polylactide vom Typ B

Damit wird deutlich, dass sich unabhangig von einer Molmasse < 15.000 g/mol die
Freisetzung nach 48 Stunden ca. 80 % anné&hert. Das bedeutet, dass sich das
Depot, unabhéangig von der Geschwindigkeit der Freisetzung, nicht vollstandig
erschopft. Dies ist fur Depotformulierungen auf Basis von Polylactiden vielfach
beschrieben [186, 195, 196, 197]. Andererseits lasst sich durch weitere Erhéhung
der Kettenlange am Startermolekil Propan-1,2-diol die Freisetzung noch weiter
verzogern, wie es der lineare Verlauf zwischen Molmasse von ca. 20.000 und ca.
30.000 g/mol ausweist.

Um dies nachzuweisen, mifRten weitere Polylactide vom Typ B mit hoherer
Molmasse als JP 69 synthetisiert und getestet werden. Weiterhin ware die
Formulierung auf Basis von JP 69 uber einen Zeitraum von 30 Tagen zu testen um
festzustellen, ob dieses geprel3te Implantat auch Uber einen langeren

Untersuchungszeitraum als 48 Stunden die Zielkriterien erfuillt.

Modulierte Polylactide vom Typ C

Die Freisetzung von Cytochrom C aus gepref3ten Implantaten bei Verwendung der
modulierten Polymere mit dem Startermolekil 1,1,1-Tris(hydroxymethyl)-propan
betrug zwischen 67,34 % nach 48 Stunden fur JP 12 und 79,77 % nach 48 Stunden
fiir JP 13 (Abbildung [32).
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Abbildung 32: Freisetzung von Cytochrom C aus gepref3ten Implantaten vom
Typ C

Ringtabletten aus den Poly-L-lactiden JP 12 (40 WE/OH) und JP 13 (160 WE/OH)
weisen einen zu starken "Initial burst" Effekt auf und setzen bereits nach 2 Tagen
mehr als zwei Drittel Cytochrom C frei. Somit eignen sich Typ C Polylactide in
gepreldten Implantaten nicht zur kontrollierten Wirkstoffliberation von hydrophilen
Makromolekilen.

2.5.3.2  Einflu3 des Polymertyps auf die Freisetzung

Um den EinflulR des Typs der modulierten Polylactide betrachten zu kénnen, wurden
solche mit gleicher Kettenlange verglichen, wobei im Falle von Typ B Polylactiden
durch die Veresterung an zwei Hydroxylgruppen des Startermolekils eine anndhernd
doppelt so grol3e Molmasse und im Falle von Typ C Polylactiden durch die
Veresterung an drei Hydroxylgruppen des Startermolekils eine annahernd dreifach
so grol3e Molmasse resultiert.

Die Freisetzung von Cytochrom C aus gepref3ten Implantaten mit der Kettenlange

von 80 WE/OH betrug zwischen 55,04 % nach 48 Stunden fur JP 16 und 69,42 %
nach 48 Stunden fur JP 72 (Abbildung [33).
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Abbildung 33: Freisetzung von Cytochrom C aus gepref3ten Implantaten mit
einer Kettenldnge von 80 WE/OH

Anhand der Freisetzungsprofile wird deutlich, dass abgesehen vom
unterschiedlichen "Initial burst" Effekt (Freisetzung bis 4 Stunden) keine nennens-
werten Unterschiede zu erkennen sind. Somit macht sich der EinfluR des Starter-
molekils gegenuber der Kettenlange von 80 WE/OH nicht bemerkbar. Die groRere
Molmasse von JP 72 gegenuber den anderen beiden modulierten Polylactiden wirkt
sich negativ auf die initiale Freisetzung bis 4 Stunden aus.

Ahnlich verhalt es sich bei der nachsten Gruppe, die liber die doppelte Anzahl von
WE/OH verfugen.

Die Freisetzung von Cytochrom C aus gepref3ten Implantaten mit der Kettenlange
von 160 WE/OH betrug zwischen 65,73 % nach 48 Stunden fur JP 70 und 79,42 %
nach 48 Stunden fiir JP 13 (Abbildung [34).
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Abbildung 34: Freisetzung von Cytochrom C aus gepref3ten Implantaten mit
einer Kettenldnge von 160 WE/OH

Auch hier differiert lediglich die initiale Freisetzung bis 4 Stunden, wobei hier
allerdings das Polylactid vom Typ B mit der grol3eren Molmasse gegenuber den
anderen modulierten Polylactiden, JP 70, den geringsten "Initial burst" Effekt
aufzuweisen hat. Es ist somit kein einheitlicher Trend erkennbar, inwiefern die
unterschiedlichen Typen von Polylactiden das Freisetzungsprofil beeinflussen, zu
welchem Zeitpunkt der Untersuchungen auch immer.

Dies wird auch anhand der folgenden Gegentberstellung von modulierten
Polylactiden vom Typ Al (JP 21), Typ A2 (JP 53) und Typ C (JP 12) ersichtlich.

Die Freisetzung von Cytochrom C aus gepref3ten Implantaten mit der Kettenlange
von 40 WE/OH betrug zwischen 38,57 % nach 48 Stunden fur JP 53 und 66,98 %
nach 48 Stunden fiir JP 12 (Abbildung 35).
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Abbildung 35: Freisetzung von Cytochrom C aus gepref3ten Implantaten mit
einer Kettenldnge von 40 WE/OH

Wie sich schon bei der Untersuchung des Einflusses der Kettenldnge zeigte, eignen
sich die modulierten Polylactide vom Typ Al als auch vom Typ C nicht fur die lang
anhaltende Freisetzung von Cytochrom C.

2.5.3.3 Zusammenfassende Diskussion

Die Freisetzung von Cytochrom C aus geprel3ten Implantaten der untersuchten
Polylactide ist sehr unterschiedlich. Zuerst wurden die kommerziell zuganglichen
Polylactide der Fa. Boehringer Ingelheim untersucht, mit dem Ergebnis, dass sich
einige nicht verpressen liel3en. Die Ubrigen setzen das Protein aus der Arzneiform zu
schnell frei (> 40 % bzw. ca. 100 % nach 6 Stunden). Somit gewéahrleisten diese
Polylactide nicht die Erfullung der unter 2.3 genannten Zielkriterien.

Im folgenden wurden die modulierten Polylactide der verschiedenen Typen
untersucht, sofern sie sich aufgrund ihrer spezifischen physiko-chemischen
Eigenschaften verpressen lie3en.

Innerhalb der einzelnen Typen und damit der Startermolekile ist ein differentes
Freisetzungsverhalten zu beobachten. Dies ist auf die Kettenlange und damit direkt
auf die Molmasse zuruckzufiihren. Beide kontrollieren offensichtlich die

diffusionsgesteuerte Freisetzung des Proteins.
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Polylactide der Typen Al, A3 und C eignen sich aufgrund ihrer zu schnellen
Freisetzung nicht fur die Depotanwendung, jedoch stellen sie grof3tenteils eine
Retardierung gegeniuber schnellfreisetzenden Arzneiformen wie Tabletten auf
Lactosebasis mit Sprengmittel her. Fur parenterale Depotformulierungen mit einer
Liberation GUber Wochen spielen sie keine Rolle

Bei den hier untersuchten gepref3ten Implantaten fihrten einzig die Polylactide JP 53
vom Typ A2 und JP 69 vom Typ B zu einer Freisetzung, die den definierten
Zielkriterien entsprach. Untersuchungen tber einen Zeitraum von 30 Tagen sind aber
unbedingt notwendig, um diese Auswahl zu belegen. Weiterhin sind verschiedene
Modifizierungen der Zusammensetzung der gepreldten Implantate denkbar, um durch
Zugabe von Hilfsstoffen gezielt auf die Freisetzung einwirken zu kdnnen.
Verschiedene Autoren haben dies mit Erfolg getan, z.B. durch Zusatz von typischen
Tablettierhilfsstoffen wie Lactose [118, 195], mikrokristalline Cellulose und Natrium-
carboxymethylstarke [195], Triacetin oder Pluronic [197], aber auch fir die
parenterale Applikation geeignete Zusatze wie Polyethylenoxide oder Kohlenhydrate
[198] und Natriumchlorid [194], dass in physiologischen Medien in unterschiedlichen

Konzentrationen vorkommt.



Ergebnisse und Diskussion -62 -

2.6 Untersuchungen zur In-vitro-Freisetzung von Cytochrom C aus in situ

geformten Implantaten

Das Prinzip Implantate in situ herzustellen, d.h. durch Immobilisierung in Gegenwart
eines walrigen Mediums, ist bereits beschrieben. Was die Herstellungsmethoden im
Wesentlichen unterscheidet, sind die Wahl des Lésungsmittels und der Vorgang der
Herstellung der wirkstoffhaltigen Losung. In jedem Falle muss das richtige Areal auf
einem Dreiphasendiagramm erreicht werden, um eine Prazipitation der Lésung von
Polymer und Losungsmittel in der entsprechenden waldrigen Losung, z.B. einem
Puffer, zu ermdglichen. Shively et al. [121] stellten fest, dass eine minimale
Konzentration an Polymer notwendig ist, um eine Prazipitation auszulosen,
anderenfalls bildet sich kein Depot heraus. Diese ist entscheidend von der Art des
Polymers, vom Ldsungsvermégen und somit der Art des Lésungsmittels abhangig.
Als biokompatibles Losungsmittel verwendeten sie, wie auch Lambert et al. [120] und
Kranz [186], Dimethylsulfoxid, N-Methyl-2-pyrrolidon und 2-Pyrrolidon, in denen sie
definierte Mengen Polylactid unter Ruhren l6sten und anschlielend das Protein
hinzu suspendierten. Ebenso verfuhren Shah et al. [123] mit Triacetin bzw.
Triethylcitrat als Vehikel zur Ldsung von Polylactid-co-glycoliden in einem
Konzentrationsbereich von 1 - 20 %. Auch Glycofurol eignet sich nach Eliaz und Kost
[125] als Losungsmittel fur Polylactid-co-glycolide. Die Autoren erlautern die
EinfluRfaktoren auf die Freisetzung von Proteinen wie folgt:

1. Konzentration des Polymers in der Losung,

2. die Art und Molmasse des geldsten Polylactids und

3. die Beladung des Depots mit dem Protein.

Die in situ Implantate wurden mit Hilfe des patentierten Verfahrens [199] hergestellt,
in dem das bioabbaubare Polylactid in PEG 400 bzw. einem niedermolekularen
flissigen Oligolactid durch Zufihren von Warme gelost wurde und anschliel3end,
nach dem Erkalten der entstandenen klaren Loésung, das Cytochrom C durch
intensives Ruhren in der Losung suspendiert wurde. Die entstandenen Suspen-
sionen wurden mit Hilfe einer Spritze in das Freisetzungsmedium unter konstanten
Bedingungen appliziert (siehe 3.2.6 und 3.2.7).

Die sich bildenden Préazipitate der untersuchten Ldsungen waren von
unterschiedlicher Konsistenz, die sich sowohl von der Art des eingesetzten
Polylactids, des Losungsmittels als auch von den Konzentrationsverhaltnissen in der
Ldsung abhangig erwies.
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Standardmalfig wurden die Freisetzungsuntersuchungen iber einen Untersuchungs-
zeitraum von 48 Stunden durchgefiihrt. Lag die Freisetzung bei den modulierten

Polylactiden zu diesem Zeitpunkt unter 30 %, wurde die jeweilige Untersuchung
fortgesetzt.

2.6.1 Freisetzung aus in situ geformten Implantaten mit Polylactiden der Fa.
Boehringer Ingelheim

Unter den kommerziell verfugbaren Polylactiden der Fa. Boehringer Ingelheim
wurden die Poly-D,L-lactid-co-glycolide RG 503 H und RG 752 sowie das Poly-D,L-
lactid R 202 H ausgewahlt. Das Poly-L-lactid L 104 konnte unter den verwendeten
Versuchsbedingungen zur Herstellung der Lésung des Polymers in PEG 400 nicht
gel6st werden. Das PEG 400 und die aufgebrachte Aktivierungsenergie in Form von
Erwarmung waren nicht in der Lage, die Kristallstruktur des Polymers zu zerstdren
und so eine L6ésung zu ermdglichen. Daher wurde L 104 nicht bericksichtigt.

Die Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten mit den

genannten Polylactiden betragt zwischen 17,2 % nach 48 Stunden fir RG 503 H und
53,3 % nach 4 Stunden fur R 202 H (Abbildung [36).
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Abbildung 36: Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten
mit Polylactiden der Fa. Boehringer Ingelheim
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2.6.2 Diskussion

Cytochrom C wird aus den in situ geformten Implantaten auf Basis der Polylactide
der Fa. Boehringer Ingelheim sehr unterschiedlich freigesetzt. Implantate mit R 202
H und RG 752 haben bereits nach 4 Stunden mehr als die Hélfte des Proteins
freigegeben, wahrend der "Initial burst" Effekt bei Implantaten mit RG 503 H nur ca.
15 % nach 4 Stunden betragt {Abbildung |36). Danach wird aus allen Implantaten bis
zum Untersuchungsende nach 48 Stunden wesentlich langsamer Cytochrom C
freigegeben. Dies zeigt, dass nach ca. 4 Stunden der Uberwiegende Teil des an der
Implantatoberflache haftenden Proteins abgeldst war und die diffusionskontrollierte
Freisetzung einsetzte. Lediglich das Implantat mit RG 503 H erfillte die Zielkriterien
einer Freisetzung < 40 % nach 2 Tagen. Es ist aber auch ersichtlich, dass im
Zeitraum von 8 bis 48 Stunden nur noch weniger als 1 % des inkorporierten Proteins
freigesetzt wird. Dies lasst vermuten, dass sich das Depot sehr schnell erschopft und
eine konstant kontrollierte Freisetzung nicht mehr stattfindet. Erst wenn die Erosion
des Polylactid-co-glycolids einsetzt, ist eine weitere Freisetzung von Cytochrom C
denkbar.

Daher wurde das Interesse auf die Untersuchung der modulierten Polylactide mit den
verschiedenen Typen gelegt, wie diese in der patentierten Depotarzneiform die
Freigabe des gewahlten Proteins Cytochrom C beeinflussen. Ziel sollte es sein, den
ausgepragten "Initial burst® Effekt zu vermeiden und eine gleichmaRige

Wirkstofffreigabe tber den gesamten Untersuchungszeitraum zu erzielen.

2.6.3 Freisetzung aus in situ geformten Implantaten mit modulierten

Polylactiden
2.6.3.1  Einflul3 der Kettenlange auf die Freisetzung

Modulierte Polylactide vom Typ Al

Die Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten mit modulierten

Polylactiden vom Typ Al betragt zwischen 4,77 % nach 48 Stunden fur JP 25 und
19,23 % nach 48 Stunden fur JP 22 (Abbildung B7).
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Abbildung 37: Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten

mit modulierten Polylactiden vom Typ Al

Cytochrom C wird aus dem in situ geformten Implantat mit 50 % JP 25 nur zu ca. 5 %
Uber 120 Stunden freigesetzt, wahrend bei dem mit 50 % JP 22 nach einer schnellen
Freigabe von ca. 20 % Cytochrom C die Readsorption des Proteins der Oberflache
des Implantats einsetzt, indem die Konzentration an freigesetztem Cytochrom C im
Freisetzungsmedium abnimmt. Daher sind diese Polylactide in den untersuchten

Formulierungen nicht geeignet.

Modulierte Polylactide vom Typ A2, geldst in flissigen Oligolactiden vom Typ Al

Bei der Synthese der modulierten Polylactide wurde festgestellt, dass solche vom
Typ Al und nur 2 WE/OH fliussige Oligolactide sind. Bei den Untersuchungen zur
Losbarkeit und Spritzbarkeit hatte sich gezeigt, dass sich Polylactide vom Typ A2 in
diesem Oligolactid I6sen liessen [175]. Die Poly-D,L-lactide JP 39 (20 WE/OH), JP 37
(40 WE/OH) und JP 38 (80 WE/OH) vom Typ A2 wurden in diesen Untersuchungen
also nicht in PEG 400, sondern alternativ in den flissigen Oligolactiden JP 43 und JP
104 vom Typ Al geldst und hinsichtlich Freisetzung geprift.

Die Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten mit modulierten
Polylactiden vom Typ A2 und der modulierten Oligolactide vom Typ Al als
Losungsmittel betragt zwischen 14,87 % fur JP 39 in JP 104 und 18,95 % fur JP 38
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in JP 43 nach 8 Stunden und fiel auf 6,97 bzw. 11,22 % nach 168 Stunden
(Abbildung 38).
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Abbildung 38: Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten
mit modulierten Polylactiden vom Typ A2, geldst in modulierten
Oligolactiden vom Typ Al

Bei diesen Formulierungen ist das gleiche Phanomen wie bei den zuvor betrachteten
zu beobachten: Nach einem "Initial burst" Effekt von 15 bis 20 % treten bereits nach
8 Stunden Readsorptionseffekte auf. Selbst nach 7 Tagen Untersuchungszeitraum
ist dieser Effekt noch nicht durch einen beginnenden Bioabbau der Poly-D,L-lactide
Uberlagert. Es konnte jedoch nicht geklart werden, ob dieses Phanomen durch die
eingesetzten flissigen Oligolactiden oder die héhermolekularen festen Polylactiden
hervorgerufen wird. Da beide jedoch von ihrem chemischen Aufbau abgesehen von
dem Startermolekul identisch sind, resultiert die Readsorption vermutlich aus beiden
Bestandteilen der Formulierung. Bei den Formulierungen ist dartuber hinaus die
Readsorption am gréf3ten.

Daher wurden die Oligolactide als potentielle Losungsmittel fur die héhermolekularen

und festen Polylactide nicht weiter verfolgt.
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Modulierte Polylactide vom Typ A3

Die Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten mit modulierten
Polylactiden vom Typ A3 betragt zwischen 14,12 % fir JP 168 und 42,95 % fur JP
170 nach 168 Stunden (Abbildung [39).

100 7 - -5 - s
I I
BO - -

TO 4 -l

607 - =30%JP170 |

N —33,3 % JP 168

R T R ————

304 -] I R I

207 - T F e I 777777777777777777777 I

10

kumulative Freisetzung [%]

Zeit [h]

Abbildung 39: Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten
mit modulierten Polylactiden vom Typ A3

Abgesehen von der Tatsache, dass die Konzentrationen der untersuchten
Polylactide geringfligig schwanken, ist feststellbar, dass JP 168 mit der hdheren
Molmasse (3.154 g/mol) die Freisetzung stark verlangsamt und nach ca. 3 Tagen
aufhort. JP 170 dagegen mit einer Molmasse von 1.713 g/mol setzt Uber den
untersuchten Zeitraum von 7 Tagen sehr kontinuierlich Cytochrom C frei und eignet

sich daher als potentielle Depotarzneiform, die den Zielkriterien genugt.

Modulierte Polylactide vom Typ B

Die Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten mit modulierten
Polylactiden vom Typ B betragt zwischen 16,49 % fur JP 68 nach 168 Stunden und
82,46 % flur 40 % JP 66 nach 8 Stunden (Abbildung #0).
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Abbildung 40: Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten

mit modulierten Polylactiden vom Typ B

Bei der Probe JP 66, die in zwei verschiedenen Konzentrationen von 33,3 und 50 %
untersucht wurde, zeigt sich eine deutliche Abhangigkeit von dem Konzentrations-
verhaltnis von Polylactid und PEG 400. Wahrend die héhere Konzentration einen
"Initial burst" Effekt von < 20 % zeigt, setzt die Formulierung mit 33,3 % JP 66 in
PEG 400 bereits mehr als 80 % nach 8 Stunden frei, worauf hin dieser Versuch
abgebrochen wurde.

Vergleicht man jedoch die modulierten Polylactide dieses Typs untereinander,
liessen sich alle in einer Konzentration von 50 % herstellen, was auf eine gute
Losbarkeit hindeutet. Die Freisetzung ist ebenfalls entsprechend der Zielkriterien
verzogert und nach einem "Initial burst" Effekt < 20 % diffusionskontrolliert, was am
linearen Verlauf der Freisetzung im Zeitraum von 8 bis 168 Stunden (= 7 Tage)
abzulesen ist. Trotzdem setzen diese Depots in dem Zeitraum nur ca. 0,5 %/ Tag
frei, was einer zu starken Verzogerung der Freisetzung entspricht. Wie bereits
erwahnt, lalt sich diese diffusionskontrollierte Phase, die sich mit dem beginnenden
Abbau des Polylactids Uberschneidet, durch Zusatz geeigneter, die Freisetzung
beeinflussender Hilfsstoffe steuern, z.B. den Zusatz hydrophiler Stoffe, die das
Eindringen von walrigem Freisetzungsmedium in das Depot erleichtern und

sogenannte Diffusionskanale bilden kénnen.
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Modulierte Polylactide vom Typ C

Die Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten mit modulierten
Polylactiden vom Typ C betréagt zwischen 51,98 % fur JP 3 nach 168 Stunden und
68,82 % flur 40 % JP 97 nach 48 Stunden (Abbildung 41).
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Abbildung 41: Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten
mit modulierten Polylactiden vom Typ C

Der "Initial burst" Effekt fur die Freisetzung aus Implantaten mit modulierten Poly-L-
lactiden JP 97 und JP 101 mit Uber 40 % bzw. Uber 60 % nach 8 Stunden ist zu
hoch, und nach 24 Stunden wird kein nennenswerter Anstieg der Freisetzung mehr
beobachtet. Dem gegeniuber setzt das Implantat mit Poly-D,L-lactid JP 3 mit
wesentlich schwacherem "Initial burst" Effekt Cytochrom C Uber einen Zeitraum von
7 Tagen sehr gleichmaRig frei. Die Zielkriterien entsprechend Kapitel 2.3 an eine
verzogerte Freisetzung sind somit flr dieses Implantat erfullt.

Ein geandertes Bild ergibt sich, wenn man die Polylactid-co-glycolide betrachtet, und
zwar die Proben JP 2, JP 154 und JP 19.

Die Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten mit modulierten
Polylactiden vom Typ C betragt zwischen 12,76 % fur 50 % JP 2 nach 48 Stunden
und 58,27 % fiir 25 % JP 19 nach 4 Stunden (Abbildung 42).
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Abbildung 42: Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten

mit modulierten Polylactid-co-glycoliden vom Typ C

Die Implantate mit JP 154 und JP 19 weisen einen hohen "Initial burst" Effekt auf und
haben nach 4 Stunden bereits ca. 40 bzw. 60 % von Cytochrom C freigesetzt. Die
Versuche wurden nach 8 bzw. 48 Stunden abgebrochen. Ein ungewo6hnliches
Freisetzungverhalten zeigt die Formulierung mit JP 2. Die ersten 24 Stunden findet
annahernd keine Liberation statt, die ndchsten 24 Stunden ca. 10 %. Danach setzt
die Readsorption des Proteins ein, die sich Uber den gesamten Untersuchungs-
zeitraum fortsetzt. Im Gegensatz dazu steht das Implantat mit JP 155. Nachdem es
bis 48 Stunden kaum Cytochrom C freisetzt, steigt die Liberation dann auf ca. 2 bis 3
% pro Tag an und erfolgt auf gleichmallige Weise. Die Freisetzung ist insgesamt
etwas gering, aber der Zusatz von hydrophilen Hilfsstoffen kann zu einer
Beschleunigung beitragen (siehe Typ B). Daher eignet sich diese Formulierung als
Depotarzneiform entsprechend den Zielkriterien.
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2.6.3.2  Einflul des Konzentrationsverhaltnisses PEG - moduliertes Polylactid auf

die Freisetzung

Am Beispiel des Poly-D,L-lactids JP 67 vom Typ B und des Poly-D,L-lactids JP 170
vom Typ A3 wurde die Abhéangigkeit des Konzentrationsverhéltnisses moduliertes
Polylactid zu PEG 400 auf die Freisetzung von Cytochrom C untersucht. Die
Freisetzung mit verschiedenen Konzentrationen von JP 67 in PEG 400 betragt
zwischen 15,97 % fur 50 % JP 67 nach 96 Stunden und 68,19 % fur 10 % JP 67

nach 48 Stunden (Abbildung 43).
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Abbildung 43: Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten
mit dem modulierten Polylactid JP 67 vom Typ B

Wie aus [Abbildung ¥3 ersichtlich ist, 14kt sich eine deutliche Abh&ngigkeit der
Freisetzung von der Konzentration des modulierten Polylactids in der Formulierung
feststellen. Wahrend die Formulierungen mit 10, 20 bzw. 30 % JP 67 Cytochrom C
sehr schnell freisetzen (> 50 % nach 48 Stunden), sind bei den 40 %- und 50 %-igen
Formulierungen entsprechend den Zielkriterien resultierende Verzdgerungen in der
Liberation von Cytochrom C zu beobachten, verbunden mit einem geringen "Initial
burst" Effekt. Das letztgenannte Depot neigt jedoch dazu, das Protein nach 48
Stunden nicht mehr freizusetzen bzw. zu readsorbieren. Somit deutet sich an, dass

hohe Konzentration an moduliertem Polylactid die Freisetzung hinreichend



Ergebnisse und Diskussion -72 -

kontrollieren, aber auch die Readsorption fordern. Zusétze von oberflachenaktiven
Stoffen, z.B. nichtionische Tenside sind in der Lage diese moglicherweise zu
unterdriicken. Dieses mufte in weiteren Versuchen zur Verbesserung der
Formulierungen untersucht werden.

Bei JP 170 zeigt sich folgendes: Die Freisetzung von Cytochrom C aus in situ
geformten Implantaten mit verschiedenen Konzentrationen in PEG 400 betragt
zwischen 15,97 % fir 50 % nach 96 Stunden und 68,19 % fiir 10 % nach 48 Stunden
(Abbildung 44).
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Abbildung 44: Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten
mit dem modulierten Polylactid JP 170 vom Typ A3

Somit zeigte sich, dass auch bei JP 170 mit steigender Konzentration des
modulierten Polylactids in der Formulierung die Freisetzung von Cytochrom C
verlangsamt wird und der "Initial burst® Effekt absinkt. Durch die gleichmafige
Freigabe Uber einen langen Zeitraum eignen sich diese Formulierungen als
Depotarzneiformen.
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2.6.3.3  Einflui des Polymertyps auf die Freisetzung

Um den EinfluRR des Typs der modulierten Polylactide betrachten zu kénnen, wurden
solche mit gleicher Kettenlange verglichen, wobei im Falle von Typ B Polylactiden
durch die Veresterung an zwei Hydroxylgruppen des Startermolekils eine anndhernd
doppelt so grol3e Molmasse und im Falle von Typ C Polylactiden durch die
Veresterung an drei Hydroxylgruppen des Startermolekils eine annahernd dreifach
so grof3e Molmasse resultiert. Der Vergleich wurde anhand von modulierten
Polylactiden mit 20 und 40 WE/OH gefihrt.

Die Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten mit
verschiedenen Typen modulierter Polylactide mit jeweils 20 WE/OH betragt zwischen
4,22 % fur 50 % JP 25 nach 120 Stunden und 68,70 % fir 20 % JP 97 nach 48
Stunden (Abbildung 45).
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Abbildung 45: Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten
mit 20 WE/OH

Der "Initial burst" Effekt betragt bei den Implantaten mit Typ A Polylactiden weniger
als 10 %, beim Typ B Polylactid weniger als 20 %, jedoch beim Polylactid vom Typ C
mehr als 60 %. Die Versuche mit dieser Formulierung wurden nach 48 Stunden
abgebrochen. Zu berucksichtigen ist bei der Probe JP 97 jedoch, dass sich das
modulierte Polylactid in PEG 400 nur in einer maximalen Konzentration von 20 %

spritzen liel3, wahrend bei den anderen Polylactiden jeweils 50 % in Losung gebracht
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wurden. Da die Konzentration entscheidend die Freisetzung beeinfluf3t, ist dieses
Phanomen nicht eindeutig dem Typ des Polylactids zuweisbar. Wie bereits unter
erwahnt, ist das modulierte Polylactid ein geeigneter Kandidat fir ein Depot,
dass jedoch weiterfiihrend auf seine Eignung untersucht werden muss.

Die Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten mit
verschiedenen Typen modulierter Polylactide mit jeweils 40 WE/OH betragt zwischen
11,22 % fur 25 % JP 37 nach 168 Stunden und 20,25 % fir 50 % JP 66 nach 96
Stunden (Abbildung 46).
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Abbildung 46: Freisetzung von Cytochrom C aus in situ geformten Implantaten
mit 40 WE/OH

Bei allen hier untersuchten Implantaten kommt es nach einem moderaten "Initial
burst" Effekt von bis zu 20 % zu keiner Freisetzung mehr bzw. zur Readsorption.
Aufgrund der hohen Standardabweichung in diesem Bereich ist eine eindeutige
Aussage jedoch nicht moéglich. Keine dieser Formulierungen erfullt die Zielkriterien.



Ergebnisse und Diskussion -75 -

2.6.4 Diskussion

Von jedem Typ der modulierten Polylactide lassen sich ausgewéhlte Vertreter, die
unter 2.3 hinsichtlich ihrer galenischen Formulierbarkeit bewertet und klassifiziert
wurden, in PEG 400 als Lésungsmittel l16sen. Cytochrom C kann in diese Ldsung
suspendiert werden, so dass diese Suspension in das ausgewahlte Freisetzungs-
medium applizierbar sind. Das dabei jeweils entstehende Implantat setzt den
Wirkstoff Cytochrom C auf sehr unterschiedliche Weise frei.

Bei allen Formulierungen ist ein "Initial burst" Effekt in den ersten 4 Stunden zu
beobachten, der jedoch sehr unterschiedlich stark ausgepragt ist. Er schwankt
zwischen weniger als 10 und deutlich mehr als 60 %. Dies verdeutlicht, dass es in
situ geformte Implantate gibt, die kein Inkorporation des Proteins zum Zeitpunkt der
Implantatbildung bewirken, d.h. das Protein haftet an der Oberflache oder wird sehr
schnell durch das eindringende Freisetzungsmedium ausgeschwemmt. Diese
Formulierungen sind an sich schon fur eine Depotarzneiform ungeeignet, da die
verbliebene Menge Cytochrom C nicht ausreicht, um eine Freisetzung tiber Tage und
Wochen zu gewéhrleisten. AufRerdem wirde bei einer Applikation in vivo eine zu
hohe unerwiinschte Plasmakonzentration kurz nach der Injektion auftreten.

In der sich anschlieRenden zweiten Phase, der diffusionskontrollierten Freisetzung,
zeigt sich ebenfalls ein sehr differenziertes Bild. Es wurden Formulierungen
gefunden, bei denen die Freisetzung abbricht bzw. die kumulative Freisetzung
wieder abnimmt. Durch den partiellen Austausch des Freisetzungsmediums kénnen
diese Effekte erst erfaldt werden. Die Erklarung dieser Phdnomene, die bereits unter
2.4 andiskutiert wurden, sind Adsorptions- und Readsorptionseffekte von Cytochrom
C an die modulierten Polylactide in der Form, dass polarisierte Wechselwirkungen
auftreten, die einer freien Verfugbarkeit des Proteins im Freisetzungsmedium
entgegenwirken. Diese unerwunschten Effekte fihren zu einer diskontinuierlichen
Freigabe und nicht zu einem den Zielkriterien entsprechendem Freigabeprofil.
Modulierte Polylactide, die jedoch eine kontinuierliche Freisetzung nach dem "Initial
burst" Effekt aufweisen, sind JP 66 - 68, JP 170, JP 155 und JP 3.

Wann der Ubergang von der zweiten zur dritten Phase, die durch den Polymerabbau
gesteuert wird, erfolgt, ist in jedem Falle schwer festzustellen, da sich beide
Prozesse stark Uberschneiden.

Wie sich an ausgewahlten modulierten Polylactiden (JP 170, JP 67) zeigte,

verlangsamt sich die Freisetzung mit zunehmendem Gehalt an moduliertem
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Polylactid in der Formulierung. Dieses Phédnomen lasst sich wie folgt erklaren: Da
das PEG 400 wahrend und nach Ausbilden des Implantats aus dem Depot
ausgeschwemmt wird und sich mit dem umgebenden Freisetzungsmedium
vermischt, unterstitzt es als hydrophiles Ldsungsmittel ebenfalls das schnelle
Herauslosen von Cytochrom C. Somit steigt der "Initial burst" Effekt mit hoherer PEG
400 Konzentration in der Formulierung. Dazu kommt, dass das PEG 400, indem es
sich 16st, Poren bilden kann, die die schnellere Freisetzung des Proteins befdrdern.
Somit &Rt sich die Freisetzung mit steigender Polylactid-Konzentration verzégern,
sofern eine Loslichkeit des Polylactids in PEG 400 gegeben ist. Die Variation des
Verhdltnisses von festem Polylactid und Losungsmittel bietet somit eine geeignete
Steuerungsmaglichkeit fur die Freisetzung.

Der Einflu3 der Molmasse auf die Freisetzung unterscheidet sich stark innerhalb der
verschiedenen Polymertypen. Wéhrend bei den Typ Al und B Polylactiden die
Freisetzung mit steigender Molmasse zunimmt, tritt bei den Typ A3 und C
Polylactiden der umgekehrte Effekt auf. Bei den Typ A2 Polylactiden und den
Polylactid-co-glycoliden vom Typ C ist keine Korrelation zwischen Molmasse und
Freisetzung zu finden. Die Erklarung dafiur liegt in der sinkenden Ld&sbarkeit und
Spritzbarkeit mit zunehmender Molmasse, so dass hohermolekulare Polylactide in
geringeren Konzentrationen getestet wurden als die entsprechenden nieder-
molekularen Vertreter des jeweiligen Typs.

Aus diesem Grunde ist auch ein Vergleich der Typen untereinander schwer zu
ziehen. In entscheidendem Malfie hangt die Steuerung der Freisetzung davon ab,
wieviel moduliertes Polylactid sich in PEG 400 I6sen und applizieren la3t. Bevorzugt
sind dabei die einzelne Polylactide vom Typ A3, B und mit Einschrdnkungen auch C,
die bereits erwéhnt wurden. Je mehr Losungsmittel in der Formulierung vorliegt, um
so mehr hydrophiler Wirkstoff kann in den ersten Stunden herausgelost werden [121,
120, 123, 200]. Das Losungsmittel und der Zusatz von oberflachenaktiven Stoffen
zur Verhinderung der Readsorption sind wesentliche Steuerungsparameter, um zu
einer optimalen Formulierung fur die jeweilige pharmakologische Anforderung zu

gelangen.
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2.7 Vergleich der Freisetzungen aus geprefdten und in situ geformten

Implantaten und Diskussion der physiko-chemischen Parameter

Um diese beiden Arzneiformen miteinander vergleichen zu kdnnen, muf3 man zuerst
die unterschiedlichen Herstellungsverfahren betrachten. Wahrend die gepref3ten
Implantate durch Granulierung der modulierten Polylactide mit Mannitol und der
Cytochrom C haltigen Losung und anschlielRenden Verpressung hergestellt werden,
liegt bei den in situ geformten Implantaten bis zur |Injizierung in das
Freisetzungsmedium eine Suspension des Wirkstoffs in einer Losung vor, die zuvor
durch Lésen des Polylactids in PEG 400 hergestellt wurde. Nach Kontakt mit dem
Freisetzungsmedium liegt ein Koagulat vor, das durch das Verschieben des
Losungsgleichgewichts in der Formulierung, verbunden mit dem Ausschwemmen
des hydrophilen PEG 400 in das Freisetzungsmedium, resultiert. Demzufolge findet
bei den gepref3ten Implantaten keine Verkapselung von Cytochrom C wahrend der
Herstellung statt, und die Freisetzung erfolgt ausschlief3lich diffussionskontrolliert.
Dies zeigen auch die Freisetzungskurven. Je mehr das Depot an Wirkstoff verarmt,
um so geringer wird die Freisetzung. Die Freisetzung folgt also dem Fickschen
Diffusionsgesetz.

Durch die unterschiedlichen physiko-chemischen Eigenschaften der modulierten
Polylactide sind die kumulativen Freisetzungsraten pro Zeiteinheit sehr unterschied-
lich. Sie reichen von anndhernd 100 % nach 6 Stunden bis zu knapp Uber 30 % nach
48 Stunden. Somit gibt es durchaus geprelite Implantate, die den von uns gestellten
Zielkriterien entsprechen (JP 69, JP 53), sie sind aber in ihrer Anzahl sehr begrenzt.
Anders verhalt sich dies bei den in situ geformten Implantaten. Es konnte eine Reihe
von Formulierungen gefunden werden, die entsprechend der Zielkriterien Cytochrom
C freisetzen. Dazu zéhlen z.B. die modulierten Polylactide JP 66 - 68, JP 170, JP
155 und JP 3. Des weiteren besteht die Moglichkeit, durch verschiedene Faktoren,
die im Rahmen der Arbeit untersucht wurden, gezielt Einflu auf die Freisetzung zu
nehmen. Diese sind u.a. die Variation der Konzentration von Polylactid und PEG 400
oder der Typ des Polylactids und die Molmasse resp. Kettenldnge des Polylactids.
Speziell bei den Polylactiden mit neuartigem Syntheseansatz, namlich bei denen mit
der Veresterung an mehreren Hydroxylgruppen eines multifunktionalen Molekdls,
konnten vielversprechende Resultate erzielt werden.

Schlu3folgernd kann man feststellen, dass fur diesen neuartigen Ansatz zur
Herstellung dieser Art von sowohl nieder- als auch héhermolekularen Polylactiden
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sich die patentierte Herstellungsmethode der In-situ-Implantatbildung besser eignet
als die zur Herstellung von gepref3ten Implantaten in Form von Ringtabletten.
DarlUber hinaus ist eine in vivo Applikation der ersteren nach erfolgter Sterilisation
ohne weitere Optimierung maoglich.

Ziel der Untersuchungen sollte es auch sein, den Einflul3 der physiko-chemischen
Parameter auf die Freisetzung zu betrachten.

Bei den gepref3ten Implantaten mit glnstigen Freisetzungseigenschaften fallt auf,
dass das thermodynamische Verhalten und die morphologischen Eigenschaften der
modulierten Polylactide JP 53 und JP 69 &hnlich sind, obwohl sie sich in ihren
Molmassen stark unterscheiden. Beide kristallinen Proben haben ihren Schmelz-
punkt (physikalische Umwandlung erster Ordnung) bei 140 - 150 °C und eine
Glasubergangstemperatur (physikalische Umwandlung zweiter Ordnung) von knapp
unter 50 °C (47,8 bzw. 49,0 °C), und ihre kristallinen Anteile liegen im mittleren
Bereich von 41,9 % (JP 69) und 58,6 % (JP 53). Es ist daher wahrscheinlich, dass
der beim Verpressen einwirkende Druck zu einem SchmelzfluR in Folge der
eintretenden kurzzeitigen Temperaturerhbhung bei beiden modulierten Polylactiden
in gleicher Weise und mit gleichem Ausmal} fuhrt. Auch bei 37 °C im Freisetzungs-
medium ist eine anndhernd identische Morphologie in den geprel3ten Implantaten
anzunehmen, die zu diesen verzdgerten Freisetzungen fuhrt. Modulierte Polylactide
mit hoheren Schmelzpunkten und Glasibergangstemperaturen sowie sehr hohen
kristallinen Anteilen im Polymer konnten ein Freigabeprofil entsprechend der
Zielkriterien nicht erreichen.

Im Falle der in situ geformten Implantate kann man feststellen, dass es sich bei allen
modulierten Polylactiden mit verzégerter Freisetzung um amorphe Proben handelt.
Dies liegt auch darin begrindet, dass sich diese leichter in LOsung bringen lassen
aufgrund der geringeren Aktivierungsenergie gegeniber den kristallinen Proben, bei
denen zusatzlich das Kristallgitter zerstort werden mulf3, bevor die Solubilisation
stattfinden kann. Es zeigt sich, dass das modulierte Polylactid JP 155 eine
Ausnahme unter den bevorzugten Proben bildet. Es ist als einziges ein Poly-D,L-
lactid-co-glycolid und weist dartiber hinaus gegentber den anderen modulierten
Polylactiden eine wesentlich hdhere Molmasse auf.

Leider liegen nicht zu allen modulierten Polylactiden DSC-Daten vor, so dass nur fir
die Proben JP 66 bis JP 68 konstatiert werden kann, dass diese

Glasubergangstemperaturen im Bereich von ca. 20 bis 40 °C aufweisen und in
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linearer Abhéngigkeit zu den Werten der kumulativen Freisetzung (13,48 - 20,53 %)

nach 48 Stunden stehen (Abbildung 47).
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Abbildung 47: Glastubergangstemperaturen und kumulative Freisetzung nach
48 Stunden der modulierten Polylactide JP 66, JP 67 und JP 68

Nach der Pracipitation im Freisetzungsmedium bei 37 °C kann es demzufolge zu
glasartigen Zustanden im Depot kommen, die eine diffusionskontrollierte Freisetzung
mit geringem "Initial burst® Effekt begunstigen. Es liegt also nahe, dass die
Glasubergangstemperatur ein entscheidendes physikalisches Kriterium fur die
Steuerung der Freigabe darstellt. Betrachtet man die Vorgdnge wahrend des
Glasiibergangs in Richtung der Energiezufuhr, findet ein Prozel3 vom ungeordneten
Festkorper zur ungeordneten Flussigkeit statt. Nach der Theorie des freien Volumens
(Cohen & Turnbull 1959) [201] wird davon ausgegangen, dass das temperatur-
abhangige freie Volumen zwischen den Moleklilen am Glasiibergang den Wert des
kritischen freien Volumens Uberschreitet und somit die Rate der Molekul-
umlagerungen stark ansteigt. Diese bewirken dann die hohere Kettenbeweglichkeit
des Polymers. Diese Vorgange, speziell die Blockade des kritischen freien Volumens
durch die Molekulumlagerungen, verhindern in diesem Falle das schnelle Eindringen
von Wasser in das Depot und damit das Ausschwemmen des Proteins. Diese
Diffusionsbarrieren sind bei den kommerziell verfigbaren Polylactiden der Fa.
Boehringer Ingelheim, deren Glasubergadnge bei mehr als 45 °C liegen, nicht zu

beobachten, da die erhéhte Kettenbeweglichkeit bei 37 °C noch nicht eingesetzt hat.
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Diese geringeren Glasubergangstemperaturen fuhren sicherlich auch dazu, dass
sich diese modulierten Polylactide im Losungsmittel in hoheren Konzentrationen als
andere Proben l6sen lassen. Da die Konzentrationserhohung sich verzégernd auf die
Freisetzung auswirkt (siehe 2.6.3.2), wurden solche modulierten Polylactide als

bevorzugt fur in situ geformte Implantate gefunden.

2.8 Bioabbau ausgewahlter modulierter Polylactide

2.8.1 Gewichtsverlust ausgewahlter modulierter Polylactide

Es wurde untersucht, in welchem Mal3e sich modulierte Polylactide hinsichtlich der
Abbaugeschwindigkeit unterscheiden. Zu diesem Zweck wurde der Gewichtsverlust

eines Poly-L-lactids und eines Poly-D,L-lactids vom Typ C verglichen (Abbildung #8).
Er betragt zwischen 58,2 % fur JP 101 und 90,4 % fir JP 5 nach 12 Wochen.
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Abbildung 48: Gewichtsverlust von JP 101 und JP 5 wahrend des
hydrolytischen Abbaus im SBF

Das kristalline Poly-L-lactid JP 101 baut sich wesentlich langsamer ab als das
amorphe Poly-D,L-lactid JP 5, obwohl JP 5 eine hohere Molmasse besitzt.

Aus der Literatur ist bekannt, dass der Abbau von Poly-L-lactiden langsamer erfolgt
als der von Poly-D,L-lactiden. Wahrend sich erstere Uber einen Zeitraum von
Wochen und Monaten abbauen, erfolgt der Abbau der Poly-D,L-lactide schneller
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innerhalb von wenigen Wochen. Das wird anhand des Gewichtsverlusts von mehr als
90 % nach 10 Wochen deutlich.

Es wurde weiterhin der Gewichtsverlust von Poly-D,L-lactiden unterschiedlichen Typs
mit vergleichbarer Molmasse untersucht. (Abbildung %#9). Er lag zwischen 63 % fiir JP
37 und 98 % fur JP 67 nach 10 Wochen.
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Abbildung 49: Gewichtsverlust von modulierten Polylactiden unterschiedlichen
Typs im SBF

Das modulierte Polylactide vom Typ A2 mit linearer Grundstruktur baut sich
wesentlich langsamer ab als die modulierten Polylactide vom Typ B und C. Das
hydrophobe Startermolekil Cholesterol (Typ A2) verhindert vermutlich die Aufnahme
von Wasser in das Polymer und verzogert damit den hydrolytischen Abbau. Zum
anderen ist das Wasser bei den modulierten Polylactiden vom Typ B und C in der
Lage, an zwei bzw. drei Ketten des Molekils Esterbindungen zu spalten und
demnach den Abbau zu beschleunigen.

Es wurde bereits nachgewiesen, dass sich der Abbau durch Modifizierung der
Struktur der Polylactide steuern lasst. Migliaresi et al. [45] verglichen Poly-L-lactide
und Poly-D,L-lactide und fanden, dass sich kristalline Poly-L-lactide wesentlich
langsamer abbauen als die Racemate. Mauduit et al. [149] als auch Park [136]
wiesen anhand von Polylactiden unterschiedlicher Molmasse nach, dass die Wasser-
aufnahme und der Gewichtsverlust entscheidend von den Konzentrations-

verhaltnissen zwischen niedermolekularem und hdhermolekularem Polylactid
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abhangen. Fallt die Glasubergangstemperatur durch die Wasseraufnahme und die
folgende Esterspaltung unter die Inkubationstemperatur, beschleunigt sich der
Abbau. Auch Strukturdnderungen durch Mischungen mit anderen Polymeren
vermindern den Abbau [90]. Die Wasseraufnahme ist also ein wichtiger Faktor fur

den Abbau und wurde im folgenden eingehender untersucht.

2.8.2 Wasseraufnahme ausgewahlter modulierter Polylactide

Bei den in [Abbildung |50 untersuchten Proben handelt es sich um ein Poly-L-lactid
(JP 53) und ein Poly-D,L-lactid (JP 37) identischer Molmasse vom Typ A2. Die
Wasseraufnahme lag zwischen 17 % fur JP 53 und 226 % fur JP 37 nach 10
Wochen.
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Abbildung 50: Wasseraufnahme von JP 53 und JP 37 vom Typ A2 im SBF

Der hohe kristalline Anteil des Poly-L-lactids fuhrt dazu, dass das Eindringen von
Wasser in das Kristallgitter und damit der hydrolytische Angriff erschwert ist und der
Abbau verzdgert wird. Der in den Abbildungen gezeigte Verlauf des hydrolytischen
Abbaus der modulierten Polylactide bestatigt diese Aussagen. Li et al. [132, 137]
zeigten bereits, dass die Wasseraufnahme bei Poly-D,L-lactiden sofort einsetzt,
dagegen bei Poly-L-lactiden erst nach einigen Wochen, abhangig vom kristallinen
Anteil im Polymer. Ebenso verhalt es sich mit dem Gewichtsverlust. Daher wurden

beide Phanomene miteinander verglichen.
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2.8.3 Vergleich von Gewichtsverlust und Wasseraufnahme modulierter
Polylactide

Gewichtsverlust und Wasseraufnahme sind zwei Prozesse, die parallel zueinander
beim Bioabbau von Polymeren ablaufen. In[Abbildung]51 sind beide anhand zweier
modulierter Polylactide vom Typ A2 mit unterschiedlicher Molmasse gegentber-
gestellt. Der Gewichtsverlust lag zwischen 1,5 % fur JP 38 und 25,2 % fur JP 37, das
Wasseraufnahme zwischen 19,8 % fur JP 38 und 72,6 % fir JP 37 nach 6 Wochen.

70+
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30+

Veranderung [Ma%]

20+ o 6

104 - =¥ - LA s , 4 Zzeit

Y R s “2 [Wochen]
JP 37 JP 38 JP 37 JP 38

Gewichtsverlust Wasseraufnahme

Abbildung 51: Gewichtsverlust und Wasseraufnahme von zwei modulierten

Polylactiden vom Typ A2 im SBF

Da die Molmasse von JP 37 nur die Halfte der von JP 38 betragt, wird dieses
Polymer erwartungsgemald schneller abgebaut. Dabei verhalten sich Wasser-
aufnahme und Gewichtsverlust proportional zueinander. Je héher und schneller die
Wasseraufnahme erfolgt, desto grofRer ist der Gewichtsverlust im gleichen
Untersuchungszeitraum. Es entstehen unter der hydrolytischen Esterspaltung also
wasserlosliche Oligomere, die durch das SBF ausgeschwemmt werden. Bereits
Asano et al. [57] zeigten, dass sich Polylactide mit geringerer Molmasse schneller
abbauen als hohermolekulare. Entscheidend ist dabei die Verzdgerung, bis der
Gewichtsverlust einsetzt. Diese kann sich Uber Wochen, sogar bis zu Monaten
erstrecken. Am untersuchten Beispiel ist ersichtlich, dass der Bioabbau bei JP 38
noch nicht eingesetzt hat, bei JP 37 aber schon ca. ein Viertel der Masse bereits

abgebaut ist.
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2.9 Gesamtdiskussion

Mit den im Rahmen dieser Arbeit verwendeten und untersuchten bioabbaubaren
Polymeren vom Typ Polylactid bzw. Polylactid-co-glycolid ist es gelungen, geprelte
und in situ geformte Implantate herzustellen, die sich potentiell als parenterale
Depotarzneiformen eignen. Durch die definierten Zielkriterien einer kontrollierten
Freisetzung Uber bis zu 30 Tage wurde gepruft, welche Polymere sich besonders als
Agens in diesen Formulierungen eignen.

Durch FT-RAMAN-Spektroskopie wurde die Struktur der Polymere aufgeklart. Bei
den Untersuchungen der physiko-chemischen Eigenschaften wurde festgestellt, dass
die Poly-L-lactide abhangig von ihrer Molmasse unterschiedlich hohe kristalline
Anteile im Polymer besitzen, wahrend die Poly-D,L-lactide und Poly-D,L-lactid-co-
glycolide ausschliel3lich amorph vorliegen. Die Molmasse beeinflu3t ebenfalls das
thermische Verhalten, dass mittels DSC-Messungen untersucht wurde, aber auch
der jeweilige Polymertyp.

Zur Untersuchung der In-vitro-Freisetzung wurde eine Modellapparatur entwickelt,
die in der Lage war, die untersuchten Polylactide in den Implantaten hinsichtlich ihrer
Eignung zu differenzieren.

Wie vermutet waren die kommerziell verfugbaren Polymere der Fa. Boehringer
Ingelheim nur sehr eingeschrankt in der Lage, diesen Anforderungen zu gentgen.
Die aus diesem Grund gezielt fir die Verwendung in in situ geformten und geprel3ten
Implantaten entwickelten und synthetisierten modulierten Polylactide, die sich in
verschiedenen Grundtypen darstellen, eignen sich in wesentlich besserem Mal3e fur
die Erfullung der Kriterien. Insbesondere Polylactide vom Typ A3 (JP 170), Typ B (JP
66, JP 67, JP 68) und Typ C (JP 155, JP 3) erfillten die Zielkriterien in den in situ
geformten Implantaten, bei den geprel3ten Implantaten waren dies JP 53 (Typ A2)
und JP 69 (Typ B). Kritisch ist anzumerken, dass die Freisetzung aus den gepreliten
Implantaten insgesamt schneller erfolgte und weniger geeignete Polylactide
gefunden wurden. Jedoch wurde bei den in situ geformten Implantaten
Readsorptionseffekte festgestellt, die einer kontrollierten Freigabe des Proteins
entgegenwirken und wahrscheinlich auf die Anwesenheit von PEG 400 bzw.
bestimmter modulierter Polylactide in der Formulierung als immobilisierendes Agens
zurlickzufihren sind.

Es zeigte sich, dass fur die in situ geformten Implantate besonders das thermische
Verhalten wie Schmelzpunkt und Glastbergang von Bedeutung sind, aber auch die
Molmasse des jeweiligen Polylactids. Des weiteren wurde das Konzentrations-
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verhaltnis von Polymer zu LOsungsmittel PEG 400 als stark steuernder Faktor
gefunden.

Fur die modulierten Polylactide in gepref3ten Implantaten waren neben
Glasubergangstemperatur und Molmasse besonders die kristallinen Anteile im
Polymer von entscheidendem Einflu@ auf die kontrollierte Freisetzung von
Cytochrom C.

Die Untersuchungen zum Abbau der Polylactide bestatigten die bekannte
Abhangigkeit von Wasseraufnahme und Gewichtsverlust. Poly-D,L-lactide bauen
sich durch erh6hte Wasseraufnahme schneller ab als die kristallinen Poly-L-lactide,

bei der diese durch die Kristallstruktur verzdgert eintritt.
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3 Experimenteller Teil

3.1 Substanzen

3.1.1 Bioabbaubare Oligomere bzw. Polymere
3.1.1.1 Bioabbaubare Polymere der Firma Boehringer Ingelheim
Tabelle 18: Bioabbaubare Polymere der Firma Boehringer Ingelheim und
ausgewahlte physiko-chemische Eigenschaften
Substanz | Monomer | Lactid-/ Glycolid- Aggregat- Molmasse
Verhaltnis zustand (theor.)
RG 503 H DLL/GL 50/50 fest 28.000
RG 503 DLL/GL 50/50 fest 48.000
RG 752 DLL/GL 75/25 fest ca. 17.300
L 104 LL - fest 1.500 - 2.250
R 202 H DLL - fest unbekannt
3.1.1.2  Modulierte bioabbaubare Polymere

3.1.1.2.1 Oligo- bzw. Polylactide durch Ringéffnungspolymerisation von Lactonen

mit einwertigen Alkoholen als Starter

Fur die Herstellung kettenférmig strukturierter Oligo- und Polylactide wurden als
Starter fur die Ring6ffnungspolymerisation der Lactonmonomere die einwertigen
Alkohole L-(-)-Milchsaureethylester, 1-Octadecanol und Cholesterol eingesetzt.
Ausgehend von L- bzw. D,L-Lactid wurden die entsprechenden Homo- und
Copolymere synthetisiert (Abbildung ]52). Im letzteren Fall kamen neben den
genannten Monomeren auch Glycolid zum Einsatz.

Die Umsetzung erfolgte bei 110 - 140 °C in Gegenwart von Zinn(ll)-ethylhexanoat
(Zinnoctanoat) als Katalysator und einer Reaktionszeit von 2 - 12 h. Nach
Beendigung der Polymerisation wurden die Reaktionsprodukte in Dichlormethan
geldst und durch Umféallung in Hexan bzw. Heptan gereinigt. Anschlie3end wurden
die Produkte bis zur Gewichtskonstanz im Vakuum getrocknet. Eine Aufstellung der

synthetisierten Polylactide ist in 2.1 enthalten.
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Abbildung 52: Synthese von Oligo- bzw. Polylactiden, ausgehend von ein-
wertigen Alkoholen als Starter fur die Ringoffnungs-

polymerisation
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3.1.1.2.2 Oligo- bzw. Polylactide durch Ringéffnungspolymerisation von Lactonen

mit Diolen als Starter

Es wurden mit Propan-1,2-diol ein Diol als Starter fur die Ring6ffnungspolymerisation
eingesetzt. Als Lactone wurden L- und D,L-Lactid eingesetzt (Abbildung p3).

J o
O
Propan-1,2-diol )
O Zinn(I)-ethyl-
hexanoat

0 110-140°C
O
0] J\/O H <
R g {%0%
n n
@)

Oligo- bzw. Polylactide n: 2-200

Abbildung 53: Synthese von Oligo- bzw. Polylactiden mit Propan-1,2-diol als

Starter fur die Ringoéffnungspolymerisation

Die Polymerisation zu den entsprechenden Homopolymeren wurde in Gegenwart
von Zinn(ll)-ethylhexanoat durchgefuhrt. Auch die Reinigung der Produkte sowie
deren analytische Charakterisierung erfolgte in der unter 3.1.1.2.1 angegebenen

Weise. Eine Ubersicht zu den synthetisierten Derivaten enthalt 2.1.

3.1.1.2.3 Oligo- bzw. Polylactide durch Ringéffnungspolymerisation von Lactonen

mit einem Triol als Starter

Es wurde mit dem Einsatz eines Triols als Starter fur die Ringdffnungspolymerisation
die Moglichkeit untersucht, sternformig verzweigte Oligo- und Polylactide zu

synthetisieren. Als Triol wurde fur diese Versuche 1,1,1-Tris(hydroxymethyl)-propan

ausgewahlt (Abbildung p4).
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Abbildung 54: Synthese von Oligo- bzw. Polylactiden mit einem Triol als

Starter fur die Ringoéffnungspolymerisation

Es wurden Homopolymere ausgehend von L- und D,L-Lactid und Copolymere aus L-
bzw. D,L-Lactid und Glycolid hergestellt. Eine Ubersicht zu den synthetisierten Oligo-

und Polylactiden ist in 2.1 enthalten.

3.1.2 Sonstige Substanzen

Tabelle 19: Sonstige Substanzen, Hersteller, Qualitat und Ch.-B.
Substanz Hersteller Qualitat Ch.-B.
Cytochrom C Fluka Chemie AG Firmenspez. 388167/1 54498
PEG 400 Merck-Schuchardt Ph.Eur. 2034733
Mannitol Merck Ph.Eur. 422 M 778583
Natriumazid Fluka Chemie AG Ph.Eur. 360878/1 34596
Natriumchlorid Merck Ph.Eur. Ktr.-Nr. 1437/95
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3.2 Methoden

3.2.1 Molmassenbestimmung mittels Gelpermeationschromatografie

Die als theoretische Molmassen angegebenen Werte beziehen sich auf die unter
Annahme eines 100 %-igen Umsatzes aus dem Einsatzmengenverhaltnis Starter :
Monomer errechneten Molmassen und dienen lediglich der Einordnung der
experimentell bestimmten Molmassen.

Fur die Messung der vorliegenden GPC-Untersuchungen wurde folgende Gerate und
Methoden verwendet:

Gerate: GPC-Anlage (Fa. JASCO) mit

- HPLC-Pumpe PU-980

- Degaser DG-980-50

- UV- Detektor UV-975

- RI- Detektor RI-930

- Saulenofen

- GPC-Software PSS-WIN-GPC

Methode / Kalibrierung:

1. Saule:

- Typ: PSS SDV VS /100 A /1000 A bzw. SDV VS /100 A /1000 A /10° A

- Dimension: 8 x 300 mm

- Partikelgroe: 5 ym

- Saulentemperatur: 25 °C

2. Eluent:

Ldosungsmittel: Chloroform
Fluf3: 1,0 ml/ min.
3. Kalibrierung:

Injektionsvolumen: 100 pl
RI- und UV-Detektor im Bereich von 162 g/mol bis 1.040.000 g/mol mit
Polystyrol-Standards
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3.2.2 FT-RAMAN-Spektroskopie

Die Aufnahme von Raman- Spektren erfolgte an einem FT-IR-Spektrometer IFS 66
der Firma Bruker mit dem Ramanmodul FRA 106. Als Strahlungsquelle diente ein
Nd-YAG-Laser mit einer Wellenlange von A = 1064 nm und einer Leistung von 500
mW. Die Streustrahlung wurde in einem Winkel von 180° zur Probe detektiert. Die
Substanzen wurden je nach Konsistenz direkt als Festkérper oder in einem
Glasrohrchen untersucht. Die Zahl der akkumulierten Scans betrug 200.

Es wurde der Bereich von Wellenzahl 100 bis 3.500 analytisch erfaf3t und
ausgewertet. Die Strukturmerkmale der untersuchten Proben wurden entsprechend

Schrader [180] nachgewiesen.

3.2.3 Rontgendiffraktometrie

Proben von den zu untersuchenden Polymeren mit einer Probenmasse von bis zu 5
mg wurden einer rontgendiffraktometrischen Untersuchung unterzogen.
Folgende Analysenparameter wurden verwendet:

Monochromator:  Germanium (1)

Strahlung: 1.54060 Cu Kupfer

Generator: 40 kV, 30 mA

Detektor: Linear PSD, Moving

Scan Mode: Transmission

Bereich: 2Theta = Beginn 3,0; Ende 35,0; Schritt 0,5; 60,0 sec./ Schritt

Die Proben der untersuchten Substanzen wurden zwischen zwei Polyacetatfolien
eingebracht und der Zusammenhalt durch Doppelklebeband gesichert.

Um den Kiristallinitatsgrad ausgewahlter modulierter Polylactide zu bestimmen,
wurden Mischungen des Poly-L-lactids L 104 und des Poly-DL-lactid-co-glycolids RG
752 durch Verreiben entsprechender Mengen des jeweiligen Polymers im Morser
hergestellt.

Dies geschah unter der Annahme, dass L 104 als kristalliner Standard mit einer
Kristallinitat von 100 % verwendet wurde. Dies ist aber bei einem Polymer meist nicht
der Fall. Die Probe RG 752 wurde als Standard fur die amorphe Phase, also mit 0 %
Kristallinitat eingesetzt. Werden andere Standards eingesetzt, wirden sich die
Absolutwerte des bestimmten kristallinen Anteils &ndern. In [Tabelle 20 sind die
Werte der hergestellten Mischungen flr die Ermittlung des kristallinen Anteils der

einzelnen Proben dargestellt.
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Tabelle 20: Ergebnisse der Mischungen von amorpher und Kkristalliner

Probe zur Bestimmung der kristallinen Anteile

Probe Mischungsanteil | kristalliner Anteil Bemerkungen
L 104 [%] [%0]

L104 100 100,0 als kristalliner Standard verwendet
Mischung 1 80 78,7 Mischung aus den Standards
Mischung 2 60 59,5 Mischung aus den Standards
Mischung 3 40 38,6 Mischung aus den Standards
Mischung 4 20 22,3 Mischung aus den Standards
RG752 0 0 als amorpher Standard verwendet

Die resultierende Geradengleichung der Regressionsgeraden der 6 Messwerte ist:

y = 0,98586x + 0,55714 3)

mit einem Korrelationskoeffizient r = 0,99944.
Anhand dieser Geradengleichung wurden durch Peakauswertung die kristallinen

Anteile der untersuchten Polylactide berechnet.

3.2.4 Dynamische Differenz-Kalorimetrie (DSC)

Proben der zu untersuchenden Polylactide mit einer Probenmasse von ca. 4,5 — 16
mg wurden in Aluminium-Standardtiegel mit gelochten Deckeln eingewogen und in
das Mettler Toledo Star mit der Mel3zelle DSC 822 E mit Flussig-Stickstoff-Kihlung
und Probensammler eingebracht. Die Proben wurden in einem Bereich von - 20 °C
bis 200 °C wie folgt erhitzt:

Liste der Temperaturstufen:

Nr. Modus Temperatur [°C] Zeit [min.] Aufheizrate [K/min.]
0 Start - 40 - 0

1 Isotherm (Equilibrierung) -40 5 0

2 Dynamisch 200 - 10

3 Dynamisch Raumtemperatur -

1 Isotherm -40 5

2 Dynamisch 200 - 10

Auswertung: Software Star 6.10, graphische Darstellung

MelRwerte: Schmelzpunkt Ts/ Schmelzenthalpie Hs
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Rekristallisationstemperatur Tr/ Rekristallisationsenthalpie Hg
Glaslbergange mit mittlerer Temperatur Ty

Anderung der Spezifischen Warme Ac,

3.2.5 Ermittlung der maximal I[6sbaren Konzentration der Polylactide

Polylactid und PEG 400/ fliissiges Oligolactid wurden zu gleichen Masseteilen in
einen Erlenmeyerkolben eingewogen und Uber Nacht stehen gelassen. Danach
wurden die Mischungen gerihrt und gegebenenfalls kurzzeitig auf 90 °C erhitzt, um
eine homogene LOsung zu erhalten. Gelang dies nicht, d.h. blieben ungeltste
Partikel zurlick, wurde der gleiche Masseteil PEG 400/ flussiges Oligolactid nochmals
hinzugefigt und der ProzelR wiederholt. Der Prozel3 wurde so lange wiederholt, bis
eine visuell klare Lésung erhalten wurde. Die Konzentration der Lésung, bei der das
der Fall war, wurde als maximal I6sbare Konzentration [%] angegeben.

Aus diesem Vorgehen resultierte eine Konzentrationsreihe wie folgt:

50% /33,3%/25% /20 % /16,7 % /14,3 % /12,5 %, 11,1 %. Falls bei 11,1 %
keine klare Lésung entstand, wurde der Versuch abgebrochen und die maximal

|6sbare Konzentration mit "0 %" angegeben.

3.2.6 Ermittlung der Spritzbarkeit der Polylactide

Die unter hergestellten Losungen mit ihrer maximal l6sbaren Konzentration
wurden in eine skalierte Ganzglasspritze aufgezogen und durch eine Kanile zur
intravenosen Injektion mit einer LAnge von 40 mm und einem Durchmesser von 1,5
mm in das Freisetzungsmedium appliziert. War dies mit einer konstanten Kraft von
ca. 75 = 5 N moglich, wurden die Lésungen als spritzbare Losungen bezeichnet, war
ein Ausdricken nicht moéglich, wurden diese Losungen, die demnach eine zu hohe
Viskositat aufwiesen, als nicht spritzbar eingestuft. Die maximal spritzbare

Konzentration [%] wurde erfal3t.
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3.2.7 Beurteilung der In-situ-Implantatbildung

Die In-situ-Implantatbildung wurde wie folgt beurteilt: Bildete sich bei der Applikation
der Losungen in das Freisetzungsmedium ein formstabiles Implantat in situ in
Kugelform heraus, wurde es als In-situ-Implantat bezeichnet. War dies nicht der Fall,
d.h. verteilte sich die Lésung als diffuses Prazipitat oder Flocken im
Freisetzungsmedium bzw. zerfiel die Kugelform innerhalb von 5 min., wurde diese

Losung als nicht in situ implantatbildend eingestuft.

3.2.8 Herstellung der in situ geformten Implantate mit Cytochrom C

3.2.8.1 Zusammensetzung

Polylactid 11,1-50 %
PEG 400/ flussiges Oligolactid 50 -88,9 %

3.2.8.2  Herstellung

Die Rezepturmengen Polylactid und PEG 400/ flussiges Oligolactid wurden in einen
Erlenmeyerkolben eingewogen und tber Nacht stehengelassen. Am nachsten Tag
wurden die Mischungen, je nach Bedarf, kurzzeitig bis maximal 90 °C erhitzt und so
eine homogene, flieRfahige Losung unter Rihren erstellt. Mischungen, die dieser
Anforderung nicht entsprachen, wurden von der weiteren Verarbeitung
ausgeschlossen. Nach Abkihlung wurde die entsprechende Rezepturmenge
Cytochrom C (6 mg/g Losung) zugegeben und eine homogene Suspension mittels
Magnetruhrer hergestellt.

3.2.9 Herstellung der gepref3ten Implantate (Ringtablette) mit Cytochrom C

3.2.9.1 Zusammensetzung

festes Polylactid/ Polylactid-co-glycolid 1,780 ¢
Mannitol 0,100 g
Cytochrom C 0,120 g

3.2.9.2  Herstellung

Die Rezepturmengen wurden gemeinsam in einen Moérser mit Pistill eingewogen und

mechanisch verrieben. Zur Herstellung der Granulate wurde die Mischung mit einer
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ausreichenden Menge Granulierflissigkeit 50 %-igem Ethanol versetzt und
granuliert. Das feuchte Granulat wurde im Trockenschrank eine Stunde bei 45 °C
getrocknet. Anschlie3end wurden die oben beschriebenen Ringtabletten mit einer
Masse von 200,0 = 2,0 mg auf einer KBr-Presse Typ Graseby Specac 15 t mit einer
konstanten Prel3kraft von 5 t hergestellt. Die erhaltenen Tabletten wiesen einen

Tabletten-durchmesser von 8 mm und eine Tablettenhdhe von ca. 5,4 mm auf.

3.2.10 Apparatur zur In-vitro-Freisetzung von Cytochrom C und zur

Stabilitatsbeurteilung von Cytochrom C

In einen Erlenmeyerkolben wurden 25,0 ml Freisetzungsmedium vorgelegt. Die
gepreldten Implantate wurden in das Medium gegeben, und die in situ geformten
Implantate wurden mit skalierter Ganzglasspritze und durch eine Kanile zur

intravendsen Injektion mit einer LAnge von 40 mm und einem Durchmesser von 1,5

mm direkt in die Flissigkeit eingespritzt (Abbildung B5).

Abbildung 55: Einbringen der in situ geformten Implantate in das Freisetzungs-

medium

Geprel3te Implantate wurden gewogen und daraus die fur die Berechnung der
kumulativen Freisetzung notwendige Masse Cytochrom C in der Arzneiform
berechnet. Die Berechnung der Masse von Cytochrom C in den in situ geformten
Implantaten erfolgte durch Rickwéagung der entleerten Spritze und Berechnung der
somit applizierten Menge Lo6sung, d.h. die genaue Einwaage wurde durch
Bestimmen der Masse vor und nach dem Spritzvorgang bestimmt. Es wurden 2,0 g +

0,2 g appliziert. Das GefalR wurde, mit einem Stopfen verschlossen und in einem
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Trockenschrank bei 37 °C aufbewahrt. Nach jeweils definierten Zeitintervallen
wurden 2 ml Freisetzungsmedium aus den Erlenmeyerkolben entnommen und mit 2
ml frischem, auf 37 °C erwarmten Medium ersetzt. Bei der Untersuchung der
geprelten Implantate wurden das Medium mit Vollpipetten entnommen und ersetzt.
Bei den in situ geformten Implantaten erfolgte die Entnahme der 2 ml mit skalierter
Ganzglasspritze und Kanule. Zwischen Spritze und Kanile wurde ein Filter
eingesetzt. Das Medium wurde durch den Filter in die Spritze aufgezogen und dort
entnommen, das frische Freisetzungsmedium wurde dann aus der Spritze durch
denselben Filter in den Erlenmeyerkolben gespritzt.

1ml der entnommenen Ldsung wurde nétigenfalls verdinnt, und mittels UV-VIS
Spektrophotometer wurde die Konzentration bestimmt.

Als Freisetzungsmedium diente eine L6sung folgender Zusammensetzung:

Natriumchlorid 9,09
Natriumdodecylsulfat 2549
Natriumazid 0,29
Gereinigtes Wasser ad 1000,0 g

3.2.11 Bestimmung der kumulativen Freisetzung von Cytochrom C

Die photometrische Bestimmung der kumulativen Freisetzung von Cytochrom C
wurde unter folgenden Bedingungen durchgefihrt:
Gerat SHIMADZU UV-2102 /3102 PC

Detektor: Photomultipler R-928

spektrale Bandbreite: variabel

photometrisches System: Doppelstrahl
Von freigesetztem Cytochrom C wurden zunachst die Spektren aufgenommen und
aus den Spektren die Extinktionen bei entsprechenden Wellenlangen ermittelt.
MelRwerterfassung: Cytochrom C 406 nm
Berechnung der prozentualen kumulativen Freisetzung von Cytochrom C aus den

gemessenen Extinktionen erfolgte nach folgender Gleichung:

¢ [%] = Egemessen*100/E100 % 4)
c kumulative Freisetzung [%]
Egemessen gemessene Extinktion
E100% Extinktion des 100 %-Wertes Cytochrom C bezogen auf die eingesetzte Menge aus

der Geraden der linearen Regression
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3.2.12 Bestimmung der Wasseraufnahme und des Gewichtsverlusts

Proben ausgewahlter modulierter Polylactide mit einer Probenmasse von ca. 100 mg
pro Form wurden in Hohlformen eingebracht und vor dem Start der Untersuchung
gewogen. Auf diese Weise wurde gleichzeitig eine definierte dufRere Oberflache
erzeugt, die bei allen Proben die gleiche Abmessung besal3.

Die mit dem Probenmaterial geflllten Hohlformen wurden in Simulated Body Fluid
(SBF) [202] bei pH = 7,4 eingebracht und Uber einen Zeitraum von 6 bis 12 Wochen
untersucht. Im Abstand von 14 Tagen erfolgten die Probenahme zur Bestimmung
des Gewichtsverlustes und der Wasseraufnahme. Fir die Bestimmung des

Gewichtsverlustes wurde die Probe bis zur Massekonstanz getrocknet.

Die Wasseraufnahme wurde nach folgender Gleichung berechnet:

WA = 100 (W1 — Wo) / Wy
WA Wasseraufnahme [%)]
W, Masse der Probe nach der Zeit t [g]
W, Masse der Probe zum Zeitpunkt t;[g]

Der Gewichtsverlust wurde nach folgender Gleichung berechnet:

WL =100 (Wo - Wz) /Wo

WL Gewichtsverlust [%]
W, Masse der Probe nach der Zeit t und dem anschlieBenden Trocknen [g]

W, Masse der Probe zum Zeitpunkt t, [g]

()

(6)
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4 Zusammenfassung

Als Alternative zu Mikropartikeln, Microspheren, Nanospheren und anderen
potentiellen Depotarzneiformen wurde ein neuartiges in situ geformtes Implantat
entwickelt [176], das sich durch die Kombination aus einem modulierten Polylactid
und einem biokompatiblen Lésungsmittel PEG 400 auszeichnet, in das Wirkstoffe,
bevorzugt Proteine, in geloster oder suspendierter Form, vorliegen kénnen. Diese
Formulierungen bilden sich nach dem Kontakt der Polylactid-PEG-L6sung mit
walRrigen Freisetzungsmedien. Sie sind geeignet, den inkorporierten Wirkstoff, im
Rahmen dieser Arbeit das Protein Cytochrom C, lber einen Zeitraum von Tagen bis
Wochen freizusetzen.

Voraussetzung fur die Spritzbarkeit und Implantatbildung ist es jedoch, in
ausreichender Konzentration ein geeignetes Polylactid im PEG 400 |l6sen zu kénnen.
Dabei stellte sich heraus, dass die kommerziell angebotenen Polylactide der Fa.
Boehringer Ingelheim daftr nur in sehr eingeschranktem Mal3e geeignet sind.

Daher wurden im Rahmen dieser Arbeit modulierte Polylactide synthetisiert, die
durch Verwendung bestimmter Startermolekile, die das Grundgerust des Polymers
bestimmen, gekennzeichnet sind. So resultieren aus der Wahl des Startermolekiils
lineare und sternférmig verzweigte Produkte, die sich hinsichtlich ihrer Molmasse
durch Variation in Zusammensetzung und Wahl der Reaktionsbedingungen wahrend
der Synthese unterscheiden.

Diese und die kommerziell angebotenen Polylactide der Fa. Boehringer Ingelheim
wurden hinsichtlich ihrer physiko-chemischen Eigenschaften mittels FT-RAMAN-
Spektroskopie zur Strukturaufklarung, GPC zur Bestimmung der Molmassen,
Rontgendiffraktometrie zur Ermittlung der morphologischen Eigenschaften und DSC-
Untersuchungen zur Bestimmung der thermischen Eigenschaften charakterisiert.
Diese Untersuchungen zeigten, dass sich die modulierten Polylactide in Gruppen
hinsichtlich ihres Polymeraufbaus, in ihre Molekulgré3e und den Typ des Polylactids
einteilen lassen. Wahrend die Poly-L-lactide ausschliel3lich amorph vorliegen, féllt bei
den Poly-D,L-lactiden der kristalline Anteil im Polymer mit steigender Kettenlange.
Gleichzeitig wurden der Teil der modulierten Polylactide, die sich nicht zur
Herstellung von in situ geformten Implantaten eignen, zur Herstellung von geprel3ten
Implantaten verwendet.

Die geprel3ten Implantate waren als Ringtabletten ausgebildet. Sie enthielten

bevorzugt modulierte Poly-L-lactide bzw. héhermolekulare Produkte.
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In den In-vitro-Untersuchungen wurde festgestellt, dass es eine begrenzte Anzahl
von modulierten Polylactiden gibt, die eine kontrollierte Freisetzung des Cytochrom C
aus den gepref3ten und den in situ geformten Implantaten tber Tage und Wochen
ermdglichen kdénnen. Es zeigte sich jedoch deutlich, dass sich die Liberation durch
die zu untersuchenden Faktoren wie Polymertyp, Kettenldnge, Konzentration des
Polymers in den Formulierungen steuern lasst.

Bei den Untersuchungen zum Einflul3 der physiko-chemischen Eigenschaften auf die
Freisetzung wurde festgestellt, dass die thermischen Eigenschaften wie
insbesondere die Glasibergangstemperatur, aber auch die Molmasse des jeweiligen
Polymertyps wichtige Faktoren darstellen, die eine Aussage zur Abhangigkeit liefern.
Damit sind Voraussagen zur Optimierung der untersuchten Formulierungen
hinsichtlich des Polymertyps und dessen Struktur ableitbar.

Was bei der Entwicklung zur parenteralen Depotarzneiform noch zu klaren ist, sind
die Fragen der Implantierbarkeit und der Sterilisation des Formulierungen.

Die geprel3ten Implantate missen so verandert werden, dass Stabchen bzw. Stifte
herstellbar sind, die mittels Applikator injiziert werden kénnen. Bei den in situ
geformten Implantaten steht das Problem der Stabilisierung des Proteins in der
Applikationsform - es ist eine Doppelkammerspritze mit Loésung und lyophilisiertem
Protein denkbar - und der homogenen Verteilung in der Polymerlésung.

Die bekannten Sterilisationsmethoden wie Hitze, Dampf, Strahlung und chemische
Immobilisierung mit Ethylenoxid wurden bereits eingehend auf ihre Vor- und
Nachteile untersucht [26, 203] und Testverfahren zur Beurteilung der Sterilitat
entwickelt [204]. Erste Untersuchungen an den im Rahmen dieser Arbeit gepriften
Formulierungen auch mit alternativen Sterilisationsverfahren (Mikrowellen-
behandlung) wurden bereits erfolgreich durchgeftihrt [205, 206].

Zusammenfassend kann festgestellt werden, dass zum einen der Einflu3 von
untersuchten Polymereigenschaften auf die Freisetzung durch die Wahl eines
geeigneten Testverfahrens heraus gearbeitet werden konnte. Zum anderen zeigte
sich, dass sich die hergestellten modulierten Polylactide fur die Verwendung in
geprefdten und in situ geformten Implantaten als Hilfsstoffe zur kontrollierten
Freisetzung von Proteinen, vorzugsweise dem im Rahmen dieser Arbeit

untersuchten Cytochrom C, Uber einen Zeitraum von Tagen und Wochen eignen.
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