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1 Einleitung

1.1 Nanomedizin

Nanomedizin hat in Wissenschaft und pharmazeutischer Industrie in den letzten Jahr-
zehnten stark an Bedeutung gewonnen. Der Begriff Nanomedizin bezieht sich auf spe-
zielle Therapien mit verschiedenen (Nano-)Materialien, von denen - mit Hilfe von hoch-
spezifischen Technologien - mindestens eine Dimension im Nanometermalstab
(1-1000 nm) liegt. Darunter fallen auch die nanopartikularen Arzneistofftrager, die in Li-
posomen [1], Solid Lipid Nanopartikel 2], polymerbasierte Nanopartikel [3], Nanocrystals

[4], Nanoemulsionen, Mizellen [5] und Dendrimere eingeteilt werden.

Die Relevanz des Themas spiegelt sich auch im Bereich der Arzneimittelzulassung wi-
der, wobei das amerikanische Arzneibuch (USP) diesem Themenkomplex ein eigenes
Kapitel widmet <1153> Drug Products Containing Nanomaterials. Die verschiedenen
Arzneiformen ermdglichen die Anwendung von schwerldslichen Arzneistoffen durch Ver-
besserung der Wasserloslichkeit, erhéhen die Vertraglichkeit fir den Patienten durch
verminderte systemische Nebenwirkungen und kénnen die Bioverflgbarkeit von Arz-
neistoffen durch Schutz vor Abbau oder durch eine verbesserte Auflosungsgeschwindig-
keit, beispielsweise im Darm, erhéhen. Des Weiteren kontrolliert der Arzneistofftrager
zum einen die Freisetzung des Arzneistoffes und zum anderen verandert er die Vertei-
lung des Arzneistoffes im Korper. Dabei reichert sich der Trager in Zielgeweben an,
wodurch eine zielgerichtete Therapie ermdglicht wird. Die Anreicherung kann dabei pas-
siv oder aktiv erfolgen [6]. Beim passiven Targeting reichern sich die Partikel aufgrund
ihrer GroRRe in fenestrietem Gewebe wie Tumoren an, die zusatzlich hypervaskularisiert
sind und ein gestoértes lymphatisches System aufweisen. Beim aktiven Targeting werden
Liganden wie Antikdrper an die Tragersysteme gekoppelt, um Zellen mit entsprechenden
Zielstrukturen zu erreichen. Neben klassischen, chemischen Molekiilen kénnen Peptide,
Proteine oder Nukleotid-Strange eingesetzt werden. Klassischerweise werden nanopar-
tikulare Arzneistofftrager intravends verabreicht. Mittlerweile sind aber auch perorale,
dermale, inhalative, ophthalmische, intramuskulare und vaginale Anwendungen in neu
Ubermittelten Zulassungsantragen an die amerikanische Food and Drug Administration
(US-FDA) zu finden [7].

Die grofite Relevanz von Nanoarzneimitteln liegt bei onkologischen Behandlungen. Der

Einsatz von Nanomaterialien wird auch zur Behandlung von Infektionen, Anamien sowie
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kardiovaskularen und endokrinen Erkrankungen untersucht. Zusatzlich kbnnen Nano-
arzneimittel zu diagnostischen Zwecken eingesetzt werden [7]. Eine Ubersicht (iber zu-
gelassene nanopartikulare Arzneimittel, die parenteral angewendet werden, liefert Ta-
belle 1.

Tabelle 1: Ubersicht von ausgewahlten, zugelassenen nanoskaligen Arzneistofftragern. Die Tabelle wurde modifiziert

nach [8]. Weitere zugelassene Arzneimittel sind dort gelistet.

Zulas-

Handelsname Beschreibung Wirkstoff sung Ref.
Zusammensetzung
- HSPC
- Cholesterin
Doxil® - mPEG2000-DSPE 1995
(Johnson & John- Molares Verhéltnis: 56:39:5 Doxorubicin (US-FDA) [9]

son, USA) Indikation
- HIV-assoziiertes Kaposi-Sarkom
- Ovarialkarzinom
- Multiples Myelom

Zusammensetzung
- DSPC
DaunoXome® - Cholesterol 1996
(Gilead Sciences, - Cholesterin Daunorubicin (US-FDA) [10]
USA) Molares Verhatlnis: 2:1
Indikation
HIV-assoziiertes Kaposi-Sarkom
Zusammensetzung
-  HSPC
AmBisome® gﬂg:gzgﬁ: 1997
(Astellas Pharma, _  pgpg Amphotericin B (US-FDA) [11]
USA) Molare Verhaltnis: 26:13:10
Indikation
Systemische Mykosen
Zusammensetzung
- EPC
Myocet® - Cholesterol 2000
(TevaB.V., - Cholesterin Doxorubicin (EMA) [12]
Niederlande)  Molares Verhaltnis: 55:45
Indikation
Metastierendes Mammakarzinom
Zusammensetzung
Visudyne® - DMPC
Novartis - EPG ) 2000
Phaﬁmaceuticals, Molares Verhéltnis: unbekannt Verteporfin (US-FDA) (3]
USA) Indikation

Altersbezogene Makuladegeneration




Einleitung | 3

Zusammensetzung
- SM
Marqibo™ - Cholesterol
Talon - Cholesterin L 2012
The(rapeutics, Molares Verhéltnis 58:42 Vineristin— ys.Fpay 114
USA) Indikation
Philadelphia-Chromosom negative akute
lymphatische Leukamie
Zusammensetzung
- DSPC
Onivyde™ - Cholesterol
Merrimack - Cholesterin _ 2015
Phammaceutoals, - MPEG2000-DSPE rinotecan  ys.rpa) 119
USA) Molares Verhaltnis 3:2:0.015
Indikation
Metastasierendes Pankreaskarzinom
Zusammensetzung
- DSPC
Vyxeos® - DSPG Cytarabip:_
(Jazz Pharmaceuti- Cholesterpl Daunorubicin 2017
cals, USA) - Cholesterin (1:5 molares  (US-FDA) [16]
’ Molares Verhaltnis 7:2:1 Verhaltnis)
Indikation
Metastierendes Mammakarzinom
Zusammensetzung
Humanalbumin
Abraxane™
. Stoffmengenverhaltnis . 2005
(SB”S.tO"MyerS Wirkstoff:Protein 9:1 Paclitaxel  ;5_FpA) [17]
quibb, USA) e
Indikation
Metastierendes Mammakarzinom
Zusammensetzung
Feraheme™ Polyglucose-Sorbitolcarboxymethylether
AMAG Verhaltnis . . 2009
Pharr(naceuticals, Eisenoxid:Kohlenhydrat 6:4 Eisenoxid (US-FDA) [18]
USA) Indikation
Anamie
Zusammensetzung
- DLin-MC3-DMA
- PEGz2000-DMG
Onpattro™ - DSPC
(Alnylam - Cholesterol RNA 2018  [19,
Pharmaceuticals, - Cholesterin St (US-FDA) 20]
USA) Molares Verhaltnis49:2:10:39
Indikation
Hereditare Transthyretin-Amyloidose bei
Patienten mit Polyneuropathie
Abkurzungen:

DLin-MC3-DMA, (6Z,92,282,31Z2)-heptatriacont-6,9,28,31-tetraene-19-yl 4-(dimethylamino)butanoate; DMPC, Dimyris-
toylphosphatidylcholin; DMPG, Dimyristoyl phosphatidylglycerol; DSPC, Distearolyphosphatidylcholin; DSPE, Distearyl
phosphatidylethanolamin; DSPG, Distearoylphosphatidylglycerol; EPC, Ei-Phosphytidylcholin; EPG, Ei-Phosphatidylgly-
cerol; HSPC, hydriertes Soja-Phosphatidylcholin; mPEG200-DSPE, Methoxy-Polyethylenglycol-Distearoylphosphatidyl-
ethanolamin; PEG, Polyethylenglycol; PEG2000-DMG, a-(3°-{[1, 2-di(myristyloxy)propanoxy] carbonylamino}propyl)-w-me-
thoxypolyoxyethylene
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1.2 Liposomen

Liposomen werden, im Vergleich zu anderen Arzneistofftragern, bereits seit langem in-
nerhalb und aul3erhalb der Medizin eingesetzt. Vor der Zulassung des ersten liposoma-
len Arzneimittels Doxil® 1995 in den USA, wurden Liposomen in der Kosmetikindustrie
genutzt [21]. Liposomen sind sphérische Vesikel, deren Membran aus einer Lipiddop-
pelschicht besteht. Die Lipide bestehen aus einer hydrophilen Kopfgruppe und zwei lip-
ophilen Fettsaureketten, weshalb sie amphiphile Eigenschaften aufweisen. Gibt man sie
in Wasser, formen sich spontan Liposomen, um die Grenzflachenspannung zu minimie-
ren. Die hydrophilen Kopfgruppen zeigen dabei in die hydrophile Wasserphase und
schirmen die Fettsaureketten in einer lipophilen Doppelmembran von auften ab. Liposo-
men kénnen daher sowohl hydrophile Arzneimittel in ihrem wassrigen Innenraum als
auch lipophile Substanzen in ihrer lipophilen Doppelmembran einschliel3en [22]. Sie kon-
nen in einem breiten Grolkenbereich gezielt hergestellt werden und eignen sich daher
als Arzneistofftragersysteme [23]. Je nach GroRRe der Vesikel und Anzahl der Lipid-Dop-
pelschichten kénnen Liposomen unterschiedlich klassifiziert werden. Unilamellare Vesi-
kel haben eine Lipiddoppelmembran, wohingegen multilamellare Liposomen mehrere
Membranschichten aufweisen. Bei multivesikularen Liposomen sind mehrere kleine
Vesikel in einem groReren Liposom eingeschlossen. In der Regel werden unilamellare
Liposomen als Arzneistofftragersysteme eingesetzt, da sie am besten zu reproduzieren
und charakterisieren sind. Liegt der Durchmesser unter 100 nm spricht man von kleinen

unilamellaren Liposomen, sonst von grof3en unilamellaren Liposomen [24].

Synthetische und natirliche Lipide kénnen zur Ausbildung der Lipiddoppelschicht einge-
setzt werden. Am haufigsten werden Phospholipide verwendet. Charakteristisch fur
Phospholipide ist die Phosphodiesterbindung, die den hydrophoben und hydrophilen
Molekdulteil miteinander verbindet. Phospholipide werden je nach enthaltenem Alkohol
zwischen Glyerophospholipiden mit Glycerin im Grundgertst und Sphingomyelinen mit
Sphingosin unterschieden. Sphingosin ist ein langkettiger Aminoalkohol. Bei Glycero-
phospholipiden sind zwei Fettsduren mit dem Glycerin verestert und bilden den lipophi-
len Anteil im Molekiil. Uber eine Amid-Bindung am C2-Atom des Sphingosins sitzt bei
Sphingomyelinen eine Fettsaure und bildet zusammen mit dem Sphingosin den hydro-
phoben Anteil. Phospholipide werden auch anhand ihrer verschiedenen polaren Kopf-
gruppen unterteilt, wobei die wichtigsten Vertreter Cholin, Serin, Inositol und Ethanola-
min sind. Das am haufigste verwendete Phospholipid ist Phosphatidylcholin (PC), das
sogenannte Lecithin, das aus Eidotter oder pflanzlichen Samen wie Soja gewonnen wer-

den kann. Ein grof3er Vorteil von Phospholipiden ist die fehlende Immunogenitat bei der
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medizinischen oder kosmetischen Anwendung [25]. Cholesterin (C) ist ein gangiger Zu-
satzstoff bei der Herstellung von Liposomen, der Einfluss auf die Fluiditat der Liposo-
menmembran nimmt und kann mit einem Stoffmengenanteil von bis zu 50 % in die
Membran integriert werden. Dabei wird die Rigiditat und Flexibilitat der Lipiddoppel-
schicht beeinflusst [24].

Zur Herstellung von Liposomen sind verschiedene Methoden etabliert. Die Filmmethode
ist eine der am haufigsten genutzten Methoden. Dabei wird zuerst eine organische Lo-
sung der Lipidbestandteile hergestellt. Anschlief3end wird ein dinner Lipidfilm unter Va-
kuumtrocknung erstellt, der im letzten Schritt mit Wasser oder Pufferldosungen unter
spontaner Ausbildung von Liposomen hydratisiert wird. Die gewtinschte Gréf3e und die
Anzahl der Lipiddoppelschichten kann mit Hilfe verschiedener Verfahren in einem wei-
teren Schritt individuell eingestellt werden. Dazu eignen sich beispielsweise Ultraschall,
Extrusion und Filtration. Lipophile Wirkstoffe werden der organischen Lésung hinzuge-
fugt und wahrend der Vakuumtrocknung in den Lipidfilm integriert. Wasserldsliche Wirk-
stoffe werden wahrend der Hydratation des Films in die liposomalen Vesikel einge-
schlossen.

Um die verkapselte Wirkstoffmenge (EE%) zu bestimmen, kdnnen Zentrifugation, Filtra-
tion oder GroRRenausschlussverfahren eingesetzt werden. Um liposomale Arzneimittel
industriell herzustellen, werden Methoden bendétigt, bei denen gréRRere Ansatze herge-
stellt werden oder ein kontinuierlicher Herstellprozess genutzt wird. Zusatzlich muss vor
allem bei der parenteralen Anwendung die Sterilitat der liposomalen Formulierung ge-
wahrleistet sein.

Eine neue Methode von wachsendem Interesse, auch fir die pharmazeutische Industrie,
basiert auf Mikrofluidik [26, 27]. Bei dieser Herstellmethode werden die Lipide in wasser-
mischbaren, polaren Losungsmitteln geldst und mit Puffer in einem mikrofluidischen
Chip vermischt. Dabei ist die laminare Strémung sowie die kontrollierte Durchmischung
charakteristisch und fuihrt zu einem abrupten Abfall der Lipidl&slichkeit, wobei sich spon-
tan Vesikel bilden. Die Liposomengrofle kann prazise durch den Fluss, die Mischrate

und das Mischverhaltnis zwischen Lipidldsung und Puffer kontrolliert werden [27].

Liposomen zeigen neben ihren zahlreichen Vorteilen als Arzneistofftragersystem auch
einige Nachteile. Die physikochemischen Eigenschaften der liposomalen Tragersysteme
verandern sich mit dem Einschluss von Wirkstoffen und Stabilitdtsprobleme (Agglome-
ration, frihzeitige Freisetzung des Wirkstoffs) kdnnen die Folge sein. In wassriger Dis-
persion zeigen Liposomen des Weiteren physikalische und chemische Instabilitaten, wo-
runter die Aggregation von Liposomen, die Hydrolyse und Oxidation von Phospholipiden

und das friihzeitige Austreten von verkapseltem Wirkstoff in die du3ere Tragerphase mit
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der Folge einer reduzierten EE% fallen [28-30]. Eine Mdglichkeit die Stabilitat zu erho-
hen, ist die Gefriertrocknung von Liposomen. Dabei muss allerdings darauf geachtet
werden, sowohl die Membranintegritat als auch die urspringlichen Eigenschaften der
Liposomen (Partikelgréfie und GroRenverteilung, in vitro Wirkstofffreisetzung) nach Re-
konstitution zu erhalten [31]. Um die Trocknung als weiteren Herstellungsschritt zu um-
gehen, kénnen Proliposomen verwendet werden [32]. Hierbei werden die Liposomen
Uber ein Tragersystem in situ bei beziehungsweise vor der Applikation erzeugt, wodurch
Stabilitdtsprobleme in der wassrigen Dispersion wahrend der Lagerung vermieden wer-
den kdnnen. Als Tragersysteme werden in der Regel inerte Materialien wie Mannitol,
Sorbitol oder Cellulosederivate verwendet, die mit einem Lipidfilm Uberzogen werden
[32, 33]. Final bildet sich ein frei flieRendes Pulver, dessen enthaltenes Tragermaterial
sich bei Zugabe von Wasser rasch unter Vesikelbildung aufldst. Proliposome kénnen im
Sprihtrocknungsverfahren [34, 35], in Verfahren basierend auf superkritischem Kohlen-
dioxid [36, 37], im Wirbelschichtverfahren [38-40] und mit einer modifizierten Film-auf-
Trager-Methode [41] hergestellt werden. Letztere wurde im Rahmen dieser Arbeit ver-
wendet. Proliposomen wurden in der peroralen [42], transdermalen [43], pulmonalen [44]

und vaginalen Anwendung [45] untersucht.

1.3 Anwendungsort Vagina

Die Vagina ist Teil des weiblichen Geschlechtsorgans und ist ein etwa zehn cm langer
Muskelschlauch [46]. Die vaginale Anwendung von Arzneistoffen war schon bei den an-
tiken Agyptern gangige Praxis [47]. Heutzutage ist die lokale und systemische Arznei-
mitteltherapie in der Vagina gut etabliert. Die Vagina besitzt eine grof3e und gut durch-
blutete Oberflache, wodurch viele Wirkstoffe mit unterschiedlichen Molekiilmassen eine
hohe Permeabilitdt und damit einhergehende gute Bioverfugbarkeit zeigen. Zusatzlich
wird die erste Leberpassage von Arzneistoffen (first pass effect) im Vergleich zur klassi-
schen, oralen Therapie umgangen und gastrointestinale Nebenwirkungen vermieden.
Allerdings beeinflussen Faktoren wie der Menstruationszyklus und das Alter das vagi-
nale Milieu und die Dicke des vaginalen Epithels, wodurch sich das Permeationsverhal-
ten von Wirkstoffen verandern kann. Zusatzlich kénnen eingebrachte Wirkstoffe durch
vaginalen Ausfluss, vor allem im Rahmen der vaginalen Selbstreinigung, ausgespult
werden, wodurch sich ihre Bioverfugbarkeit verringert. Einen Einfluss auf die Wirkstoff-
verfugbarkeit spielt auch die individuell praktizierte Vaginalhygiene. Ferner kann die va-
ginale Arzneimittelanwendung je nach kulturellem Hintergrund in der Bevolkerung durch

fehlende Akzeptanz limitiert sein.
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Im Allgemeinen werden Antiinfektiva zur Behandlung von Vaginalmykosen oder bakteri-
ellen Vaginosen lokal angewendet. Eine weitere Indikation mit explizit lokaler Anwen-
dung ist die Kontrazeption mit vaginal aufzutragenden Spermiziden. Demgegentber
werden Hormontherapien zur Kontrazeption oder zur Linderung menopausaler Be-

schwerden in der Regel systemisch angewendet.

Herkdmmliche Arzneiformen zur vaginalen Anwendung kénnen fest (Tabletten, Suppo-
sitorien, Vaginalringe), flissig (Losungen, Emulsionen, Suspensionen) oder halbfest
(Salben, Cremes, Gele, Schaume) sein. Sie lassen sich leicht in gréllerem Malstab her-
stellen und haben oft eine lange Haltbarkeit und Stabilitat. Allerdings beeintrachtigen das
Auslaufen der Arzneiform und die kurze Verweildauer am Wirk- beziehungsweise Re-

sorptionsort die Wirksamkeit der Arzneistoffe und die Compliance der Patientin [48].

Neuartige, arzneistofftragerbasierte vaginale Arzneiformen wie Nanopartikel, Liposomen
oder Niosomen wurden daher eigens entwickelt, um diese Probleme zu umgehen [49,
50]. Durch ihre Interaktion mit dem vaginalen Mucin zeigen sie eine verbesserte Vertei-
lung und eine verlangerte Verweildauer in der Vagina als die genannten herkdmmlichen
Arzneiformen. Die anpassbaren Freisetzungseigenschaften der vaginalen Nanoarznei-
mittel kdnnen die lokalen und systemischen Arzneistoffkonzentrationen im Gleichge-
wicht halten und so das Nutzen-Risiko-Verhaltnis optimieren [51, 52]. Dies kann beson-
ders bei der Behandlung von entzindlichen Erkrankungen vorteilhaft sein, um systemi-

sche Nebenwirkungen zu reduzieren.

Wie bei der oralen Administration gilt auch fur die vaginale Anwendung, dass sich der
Wirkstoff im Vaginalfluid auflésen und durch die Epithelschicht permeieren muss, um
seine Wirkung auszuiiben. Demzufolge haben alle Anderungen der Vaginalphysiologie
(zum Beispiel bei Schwangerschaft, je nach Menstruationszyklus oder Alter) einen Ein-
fluss auf den Therapieerfolg der eingesetzten Arzneiform. Um die Wirkstofffreisetzung
aus den verschiedenen Arzneiformen zu untersuchen, sind biorelevante Medien, die die
Physiologie des Anwendungsortes simulieren, ein geeignetes Mittel der Wahl. Diese
kénnen auch zur in vivo Vorhersage genutzt werden. Alternativ werden simplere, arznei-
buchkonforme Puffer, vor allem im Bereich der Qualitatskontrolle, verwendet. Dabei ist
zu beachten, dass es fur die vaginale Anwendung kein Standardmedium in den Arznei-
buchern gibt. In den letzten Jahrzehnten wurden deshalb verschiedene Untersuchungen
zur Charakterisierung des humanen Vaginalfluids durchgefiihrt. Dabei wurde entweder
mit Tampons oder Glaspipetten das Vaginalfluid gesammelt und analysiert. Physiolo-
gisch befinden sich etwa 0,5 mL Fluid in der Vagina, wobei taglich je nach Quelle zwi-

schen 1-8 g/d Vaginalfluid produziert werden [46, 53]. Der vaginale pH-Wert von gesun-
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den, pramenopausalen Frauen ist aufgrund einer physiologischen Besiedelung mit Lac-
tobacilli, die Glucose zu Milchsaure umsetzen, schwach sauer. Elektrodengestltzte pH-
Messungen in der Vagina ergeben pH-Werte im Bereich 3,4 bis 8,0, wobei ein pH von
4,2 als typischer Wert angenommen wird [53]. Neben etwa 2 g/L Milchsaure sind im
simulierten Vaginalfluid nach Owen und Katz Proteine (Albumin), Essigsaure, Glycerin,
Urea und Glucose sowie Calcium-, Natrium-, Kalium- und Chloridionen enthalten [53].
Um die komplexe und schwierige Herstellung des biorelevanten Vaginalfluids zu verein-
fachen und die physikochemische Stabilitat (mehrwertige lonen wie Calcium tendieren
dazu auszufallen) zu erhéhen, haben Rastogi et al. aufbauend auf der bestehenden Li-
teraturgrundlage ein simples, simuliertes Vaginalfluid (simple vaginal fluid simulant,
sVSF) entwickelt [54]. Es simuliert den pH-Wert, die Osmolaritat und die Pufferkapazitat
der Vaginalflissigkeit und ist Uber einen Zeitraum von einem Monat im Kihlschrank
stabil. Die Zusammensetzung von sVSF (pH 4,2) ist in Tabelle 2 zusammengefasst. In
der vorliegenden Arbeit wurde die Wirkstofffreisetzung aus einem proliposomalen Gel in
sVSF untersucht.

Tabelle 2: Zusammensetzung des simplen, simulierten Vaginalfluids. Die Angaben sind zur Herstellung von 1 L.

Inhaltsstoff Masse [g] Molare Konzentration [mM]
Natriumchlorid 5,25 90,6
Milchsaure 0,61 8
Essigsaure 0,79 13,2
Natriumlactat-Lésung (50 %) 2,02 18
Natriumacetat 0,31 3,8

Um resorbiert werden zu kénnen, muss der Wirkstoff nach der Auflésung im Vaginalfluid
Uber die Zellmembran permeieren. Die Resorption kann passiv, transzellular oder para-
zellular sowie aktiv Uber Transporter stattfinden [55]. Untersuchungen haben gezeigt,
dass die meisten Substanzen eine passive Diffusion zeigen [56]. Lipophilere Substanzen
wie Steroide werden in der Regel tUber den transzellularen Weg aufgenommen [57]. Im
Gegensatz dazu diffundieren hydrophilere Substanzen bevorzugt tUber die parazellulare
Route [56].

Es wurden verschiedene in vitro und ex vivo Methoden entwickelt, um die Permeabilitat
von Wirkstoffen und Formulierungen zu untersuchen. Darunter fallen verschiedene
Zell-, Gewebe- und Tiermodelle. Sie unterscheiden sich in ihrer technischen Komplexi-
tat, ethischen Fragestellungen und Kosten [58]. Zur Untersuchung der Permeabilitat von
Substanzen Uber die Vagina wurden verschiedene in vitro Zellkulturmethoden etabliert.
Sie zeichnen sich durch einen einfachen, glnstigen und robusten Aufbau im Vergleich

zu Tiermodellen aus und werden haufig in der frihen Phase der pharmazeutischen Ent-
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wicklung eingesetzt. AuRerdem kdénnen Bedingungen in der Zellkultur schnell und ein-
fach angepasst werden, weshalb sich diese in vitro Zellsysteme zur Beurteilung der Per-
meabilitat eignen [58]. In der Regel werden dabei immortalisierte Zellen oder Primarzel-
len eingesetzt, die eine Zellmonoschicht ausbilden. Diese simuliert strukturell und funk-
tionell die zu Uberwindende Epithelzellbarriere und trennt ein Donorkompartiment (api-
kal) vom Akzeptorkompartiment (basolateral). Dennoch kénnen die Vaginalphysiologie
beeinflussende Faktoren wie Erkrankungen, Alter und Umweltfaktoren nicht abgebildet
werden [58].

In der vorliegenden Arbeit wurde eine humane Zervixkarzinomzelllinie (CaSki) [59] und
eine humane Endometriumkarzinomzelllinie (HEC-1-A) [60] verwendet. Beide Zelllinien
sind zur Charakterisierung der Permeabilitat von Wirkstoffen unter Einfluss verschiede-
ner Formulierungen sowie zur Untersuchung der Assoziation mit der Zellschicht etabliert
[61, 62]. Um die Permeabilitat von verschiedenen Formulierungen und Wirkstoffen zu
vergleichen, kann ein scheinbarer Permeabilitatskoeffizient Py, berechnet werden (Glei-
chung 1) [62]. Hierbei ist Q die gesamte permeierte Wirkstoffmenge zum Zeitpunkt t. Die
Permeationsoberflache A und die initiale Wirkstoffkonzentration C gehen in die Glei-

chung mit ein.

Q
Forr = 77 ¢ ()

1.4 Methoden zur Bestimmung der Wirkstofffreisetzung

Untersuchungen zur Wirkstofffreisetzung sind essentieller Bestandteil der Qualitatskon-
trolle und werden von regulatorischen Behdrden gefordert. Jedoch gibt es bis heute
keine einheitliche Methode, die behdrdlich empfohlen wird, um die Wirkstofffreisetzung
aus Nanoarzneiformen zu untersuchen. Um eine Korrelationen zwischen der in vitro
Wirkstofffreisetzung und Parameter der humanen Pharmakokinetik einer Testformulie-
rung zu erhalten, sollten die Testbedingungen so gewahlt werden, dass sie die in vivo
Freisetzungsbedingungen geeignet simulieren. Im Bestfall kann eine mathematische in
vivo-in vitro-Korrelation (IVIVC) etabliert werden. Alternativ eignet sich die Wirkstofffrei-
setzung zur Untersuchung von kritischen Material- und Formulierungseigenschaften o-
der dazu Prozessparameter zu untersuchen. Demnach kdnnen auch verschiedene Her-
stellchargen im Rahmen der Qualitatskontrolle auf diese Weise Uberprift werden. Wich-
tige Hinweise zur Auswahl relevanter Testbedingungen fiir parenterale Produkte wie Do-
xil® liefert ein Dokument der US-FDA mit dem Titel Liposome Drug Products - Chemistry,

Manufacturing, and Controls; Human Pharmacokinetics and Bioavailability; and Labeling
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Documentation [63] und ein Reflexionspapier von der Europaischen Arzneimittel-Agen-
tur (EMA) [64]. Hier werden beispielsweise biorelevante Medien mit humanen Plasma
fur Freisetzungs- und Stabilitatstests vorgeschrieben, um Arzneiformen fir die parente-
rale Anwendung zu charakterisieren. Die zu untersuchenden Parameter kdnnen fir Arz-
neiformen mit anderen Anwendungsgebieten angepasst werden. Zusatzlich missen alle
Methoden von Nanoarzneimitteln in der Lage sein, die geléste Wirkstofffraktion von der
ungeldsten, mit dem Trager assoziierten Fraktion zuverlassig zu trennen. Dies geht bei
klassischen Wirkstofffreisetzungsmethoden wie Filtration oft mit einem Verlust der Sen-
sitivitat einher, weshalb verschiedene neue Separationsmethoden Gegenstand aktueller
Forschung sind. Dazu gehdren sample and separate-Verfahren wie Filtration und Zent-
rifugation, Verfahren mittels Dialyse und Online-Messsysteme [65-67]. Eine Experten-
gruppe der USP hat kiirzlich eine Ubersicht Gber die verschiedenen Methoden veroffent-

licht und wichtige Hinweise zur Methodenvalidierung zusammengefasst [68].

1.4.1 Sample and separate-Methoden

Bei sample and separate-Methoden wird die freie Wirkstofffraktion nach dem Probenzug
ermittelt und die Trennung von Wirkstoff und Arzneistofftrager erfolgt als Schritt der Pro-
benaufarbeitung. Es kénnen dabei verschiedene Filtrations- oder Zentrifugationsmetho-
den und die Festphasenextraktion zum Einsatz kommen. Die Methoden kommen mit
wenig praparativen Aufwand aus und kédnnen mit Apparaturen aus den Pharmakopéen,
aber auch mit GefalRen mit kleineren Volumina flr geringere Formulierungsmengen
kombiniert werden [69]. Da bei den Methoden jedoch oft starke Scherkrafte auf die Arz-
neistofftrager wirken, kdnnen sensible Formulierungen wie Mizellen oder Liposomen nur
bedingt mit sample and separate-Methoden untersucht werden. Zudem muss die Ab-
trennung aufgrund weiterer Wirkstofffreisetzung aus dem Arzneistofftrager zeitnah erfol-
gen. Der Einsatz der richtigen Methode richtet sich nach den Eigenschaften der jeweili-
gen Formulierung. In jedem Fall ist eine zuverlassige und vollstdndige Abtrennung der
nano- oder mikroskaligen Arzneiform im Rahmen einer Methodenvalidierung nachzuwei-
sen [67].

Die Filtration ist die klassische Methode zur Abtrennung von ungel6sten Wirk- und Hilfs-
stoffen und wird Ublicherweise bei festen Arzneiformen eingesetzt. Im Bereich der nano-
skaligen Arzneiformen eignet sich die Filtration vor allem fir orale Nanocrystals. Man
kann zwischen Spritzenvorsatz- [70, 71] und Zentrifugalfiltern [72] unterscheiden. Die
Auswahl des richtigen Filtermaterials, der richtigen PorengréRe und Filterflache erfolgt

in Abhangigkeit der Arzneiformeigenschaften und des Freisetzungsmediums (pH-Wert,
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lonenstarke, Viskositat). Die Verstopfung der Filter ist neben der unzureichenden Ab-
trennung des Tragers bzw. forcierten Wirkstofffreisetzung durch Scherkrafte zu beach-

ten.

Um die Filtrationsleistung zu Uberprifen, kdnnen Methoden zur Partikelgré3enbestim-
mung des Filtrats wie die nanopatrticle tracking analysis (NTA) oder die dynamische
Lichtstreuung (DLS) eingesetzt werden. Hierbei sollte darauf geachtet werden, dass das
Dispersionsmittel die Nanokristalle nicht auflést [68, 71]. Eine ausreichende Filtrations-
leistung ist in der Regel gewahrleistet, wenn die Porengrofie des Filters kleiner als 90 %
der Arzneiform ist [68]. Beispielsweise zeigten die von Weng et al. durchgefuhrten Un-
tersuchungen mit verschiedenen Filterporengréfen, dass Filtergréoen mit 0,45 pm und
0,2 ym nicht geeignet waren, die untersuchten, circa 100 nm grof3en Partikel sicher ab-
zutrennen. Dariber hinaus konnte ein starker Burst-Effekt nachgewiesen werden [73].
Demgegentber kdnnen unter Einsatz von Zentrifugalfiltern zuverlassigere Ergebnisse
erzielt werden. Fenofibrat-Nanokristallen konnten mit Zentrifugalfiltern mit einer Poren-

gréflke von 0,1 ym erfolgreich abgetrennt werden [74].

Eine weitere Moglichkeit zur Abtrennung der Arzneistofftrager ist die praparative Ultra-
zentrifugation. Hierbei werden durch sehr grol3e Zentrifugalkrafte tGber einen langen Zeit-
raum die feinen Partikel im Freisetzungsmedium sedimentiert. In Untersuchungen wurde
jedoch gezeigt, dass Liposomen im GréRenbereich von 100 nm nur schwer abzutrennen
waren [75]. Die Auswahl der richtigen Parameter richtet sich nach der Dichte und Gréle
der Partikel, sowie den Eigenschaften des Freisetzungsmediums. Durch die sehr lange
Zentrifugationsdauer wird die praparative Ultrazentrifugation seltener als andere Metho-
den angewendet [67]. Im Vergleich dazu betragt der Zeitaufwand beim Einsatz von Zent-

rifugalfiltern nur wenige Minuten und die Zentrifugalkrafte sind wesentlich geringer.

Fir sensitive Arzneiformen wie Liposomen kann zur Probenaufbereitung die Festpha-
senextraktion eingesetzt werden, da hierbei im Gegensatz zu den oben vorgestellten
Methoden keine Scherkrafte auftreten, die einen Einfluss auf die Integritat der Arznei-
form haben [76]. Die Trennung erfolgt bei der Festphasenextraktion durch Affinitatsun-
terschiede des Arzneistofftragers und des Wirkstoffs mit der stationdren Phase. Diese
Methode eignet sich vor allem zur Auftrennung in komplexen Matrices wie biologischen
Proben, wobei ein interner Standard genutzt werden muss [77, 78]. Auch beim Einsatz
dieser Methode muss darauf geachtet werden, dass das Tragermaterial der stationaren
Phase keinen Einfluss auf die Nanopartikel und ihre Stabilitat hat [79]. Andernfalls kdnn-
ten so falsch-erhéhte Konzentrationen der freien Wirkstofffraktion gemessen werden.

Solche Effekte kdnnen durch Auswahl eines geeigneten Materials der stationaren Phase
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sowie durch die passend gewahlte PorengréfRe reduziert werden. Die Festphasenextrak-
tion konnte beispielsweise erfolgreich flir Doxorubicin-Liposomen [80] und Solid Lipid

Nanopatrticles mit Cyclosporin A angewendet werden [81].

1.4.2 Wirkstofffreisetzung mittels Dialyse

Im Gegensatz zu den sample and separate-Methoden findet die Trennung des geldsten
vom am Arzneistofftrdger gebundenen Wirkstoff mit Hilfe einer Dialysemembran statt.
Hierbei handelt es sich um eine semipermeable Membran, die ein Donorkompartiment
von einem Akzeptorkompartiment trennt, wobei geloste Molekule entlang eines Konzent-
rationsgefélles die Membran vom Donor- ins Akzeptorkompartiment durchqueren kon-
nen. GrofRe Molekiile und Kleinstpartikel werden aber zurlickgehalten. Die Permeation
von Molekilen durch die Dialysemembran kann mit dem Fick’schen Diffusionsgesetz
beschrieben werden (Gleichung 2) [82]. Dabei andert sich die Konzentration einer Sub-
stanz im Akzeptorkompartiment (C,) in Abhangigkeit von der Zeit proportional zum Ko-
zentrationsgefalle (AC) zwischen Donor- (Cq) und Akzeptorkonzentration. Die Permea-
tion erfolgt schneller, je groRer die Oberflache der Diffusionsschicht beziehungsweise
Dialysemembran (A) und je kleiner die Dicke der Dialysemembran () ist. Zusatzlich hat
das Volumen des Akzeptorkompartiments (V,) und die Membranpermeationskonstante

(km) einen Einfluss auf die Diffusion.

dCa _ [kM'A

.  1s-v, ] *[Ac] @)

Die Membranpermeationskonstante ist abhangig vom diffundierenden Stoff und der
Temperatur. Einen weiteren Einfluss auf ky hat der molekulare GréRenauschluss
(molecular weight cut off, MWCO) und das Membranmaterial [83]. Die gangigsten Mate-
rialien sind regenerierte Cellulose (RC) und Cellulosederivate wie Celluloseester (CE).
Der MWCO in Dalton beschreibt diejenige Molekulgréfle, die im ermittelten Zeitraum zu
mindestens 90 % von der Dialysemembran zuriickgehalten wird. Diese betragt bei den
Dialyseschlauchen von Repligen® (ehemals SpectrumLabs®, Waltham, Massachusetts,
USA) 17 Stunden [84]. Um eine freie Permeation zu ermdglichen und damit eine maxi-
male ku zu haben, sollte der MWCO einhundertfach groRer sein als das Molekularge-
wicht des Arzneistoffs [85]. Gangige MWCO liegen zwischen 1 und 1000 kDa. Zusatzlich
gewahrleistet ein grof3er Diffusionsgradient eine gute Permeationsrate, was durch ein
grolies Volumen des Akzeptor- und ein kleines Volumen des Donorkompartiments un-

terstitzt werden kann [66].
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Dialysemethoden bieten den Vorteil des einfachen Probenzuges. Zusatzlich werden
keine starken Scherkrafte auf die Formulierung ausgetbt, wodurch dialysebasierte Ver-
fahren im Vergleich zu Filtrations- und Zentrifugationsverfahren schonender und fiir sen-
sible Formulierungen wie Liposomen vorzuziehen sind [66]. Bei Methoden mit statischer
Dialyse kdnnen je nach Arzneiform Sedimentationseffekte auftreten. Diese verfalschen
das Ergebnis, da durch zusatzliche Diffusionsbarrieren die Freisetzung im unglinstigsten
Fall zum Erliegen kommen kann [65]. Des Weiteren missen Adsorptionseffekte des
Wirkstoffs an der Dialysemembran untersucht werden. Die Verwendung von Hilfsstoffen
wie Fette konnen die Dialysemembran verstopfen. Zudem kdnnen Wirkstofffreisetzun-
gen durch die begrenzte Ldslichkeit im kleineren Volumen der Donorkammer verlang-
samt erscheinen. Um diese Effekte zu umgehen, kann die sogenannte reverse Dialyse
[85] eingesetzt werden, bei der die Kompartimente im Vergleich zur klassischen Dialyse
mit Dialysesack umgekehrt werden. Der geringere Konzentrationsunterschied kann die

Dialyse jedoch auch verlangsamen.

Der Dialysesack ist die haufigste und einfachste dialysebasierte Methode. Hierbei wird
ein Dialyseschlauch wie bei der Aufreinigung von Proteinen beispielsweise mit Klemmen
verschlossen. Als Akzeptorkompartiment kann ein simples Becherglas dienen, aber
auch eine Kopplung mit der Blattriihrerapparatur ist moéglich. Neben der fehlenden Agi-
tation im Dialysesack ist die nicht vorhandene Standardisierung der Methode ein Prob-
lem, wodurch die Vergleichbarkeit zwischen einzelnen Messungen erschwert wird. So
ist beispielsweise die Grole und die Beflllung des Dialysesacks nicht einheitlich und
auch das Einhangen in den Vessel kann variieren. Kommerzielle Dialysekammern wie
der Float-A-Lyzer® von Repligen® bieten die Moglichkeit, einheitliche Dialysekammern
zu verwenden, und reduzieren den praparativen Aufwand. Der Float-A-Lyzer® wurde zur
Untersuchung der Wirkstofffreisetzung von nanoskaligen Formulierungen mit der Blatt-
rihrerapparatur (USP Apparatur II) und der Durchflusszelle (USP Apparatur IV) gekop-
pelt. Zum Beispiel konnte so fir multivesikulare Liposomen mit Bupivacain eine dreipha-
sige Freisetzung mit der Blattriihrerapparatur ermittelt werden [86]. In einer anderen Un-
tersuchung konnten Formulierungsparameter, die zur Aggregation von Nanokristallen

fuhren, ermittelt werden [87].

Die Dialysekammer kann alternativ auch in die Durchflusszelle der USP Apparatur IV
eingeklemmt werden. Neben dem Einsatz des Float-A-Lyzers® gab es den sogenannten
Adapter for Dialysis (A4D), der speziell zum Einbau in die Durchflusszelle von Burgess
et al. an der Universitat von Connecticut entwickelt und von der Sotax AG (Aesch,
Schweiz) vertrieben wurde [88]. Der Vertrieb des Adapters wurde mittlerweile allerdings

eingestellt und die Apparatur wurde im Wesentlichen durch den Float-A-Lyzer® ersetzt
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[67]. Es konnten mit dem Float-A-Lyzer® erfolgreich die Wirkstoffuntersuchung von Lip-
osomen mit Doxorubicin [89] und Amphotericin B [90-92] untersucht werden. Die Frei-
setzung von Amphotericin B aus den Liposomen wurde in Medien mit unterschiedlichen
Konzentrationen an Albumin charakterisiert. Dies ermdglichte die Untersuchung des Ein-
flusses des Plasmaproteins Albumin auf die Freisetzung und mit Hilfe eines physiologie-
basierten pharmakokinetischen Modells konnte die in vivo Performance der Amphoteri-

cin B-Liposomen fir Patienten mit Hypoalbuminurie vorhergesagt werden [93].

Um die fehlende Agitation in der Dialysekammer zu umgehen und damit die Ausbildung
von statischen Diffusionsschichten zu reduzieren, wurde zwischen 2011 und 2013 an
der Goethe Universitat, Frankfurt am Main, der Dispersion Releaser (DR) entwickelt [94].
Das System kann mit dem standardisierten Antriebsmotor der USP Apparatur I/1l gekop-
pelt werden und wird inzwischen von der Pharma Test Apparatebau AG (Hainburg,
Deutschland) vertrieben (Abbildung 1). Als Donorkompartiment dient ein standardisierter
Kafig, Uber dem ein Dialyseschlauch mit zwei O-Ringen befestigt wird. Der so praparierte
Kafig wird in den Kafighalter der Apparatur gesteckt und verbleibt wahrend des Experi-
ments an einer exakten Position im Vessel. Ein Rihrer im Donorkompartiment (Innen-
rihrer) gewahrleistet eine stetige Durchmischung der Probe und sorgt zusatzlich fir ei-
nen zielgerichteten Druck nach auRen ins Akzeptorkompartiment. Dieses wird mit einem
Aulenrihrer ebenfalls, in derselben Geschwindigkeit wie das Donorkompartiment, ge-
rihrt. Die Kopplung der beiden Rihrer erfolgt mit zwei Magneten, sodass beide Kom-
partimente wahrend der Wirkstofffreisetzung stets gleichmafig durchmischt und Sedi-
mentation oder unbewegte Flussigkeitsschichten vermieden werden. In einer ersten Va-
lidierungsuntersuchung wurden reproduzierbare Ergebnisse mit geringer Standardab-
weichung im Dispersion Releaser erzielt [82]. Dabei war, im direkten Vergleich mit dem
Dialysesack, die Membranpermeation einer Flurbiprofen-Lésung im DR unter gleichen
Bedingungen wesentlich schneller, wodurch Formulierungsunterschiede mit Letzterem
sensitiver detektiert werden konnten [82]. Inzwischen wurde der DR erfolgreich zur Un-
tersuchung der Wirkstofffreisetzung aus Liposomen [95-97], Nanopartikeln [70, 82, 98]
und Mikropartikeln [99, 100] eingesetzt. Des Weiteren konnte fir viele Anwendungen,
nach Normalisierung des Permeationsprofils, ein Zusammenhang zwischen der in vitro-

und in vivo-Freisetzung gefunden werden [8, 70, 95, 96, 98-100].
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Bajonett-Kupplung zur
Frelsetzungsapparatur /1l
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Abbildung 1: Schematische Darstellung der im Rahmen dieser Arbeit erfolgreich angepassten Konstruktion des
Pharma Test Dispersion Releasers (PTDR). Abbildung modifiziert nach [101].

Unter der Normalisierung des Freisetzungsprofils wird die Berechnung des tatsachlichen
Freisetzungsprofils des Arzneistofftragers ohne den Einfluss der Dialysemembran ver-
standen. Wahrend des Freisetzungsexperiments wird der Wirkstoff in der Donorkammer
freigesetzt (kr). Der freie Wirkstoff muss im Anschluss durch die Dialysemembran in das
Akzeptorkompartiment permeieren, um dort nach Probenzug quantifiziert werden zu
kénnen. Hierbei spielt die Membranpermationskonstante ku eine entscheidende Rolle.
Um die tatsachliche Freisetzung richtig zu interpretieren, muss die Permeation schneller
erfolgen als die Wirkstofffreisetzung, andernfalls kdnnen Ubersattigungsphdnomene in
der Donorkammer zu falschen Riickschllssen fihren. Die Prozesse wahrend der Dia-

lyse sind in Abbildung 2 dargestellt.
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Abbildung 2: Schematische Darstellung der verschiedenen Prozesse wahrend einer Freisetzungsuntersuchung in

dialysebasierten Apparaturen inklusive Verkniipfung mit dem mathematischen 4-step-Modell.

Grundlage fir die mathematische Normalisierung des Freisetzungsprofils ist das 4-step-
Modell von Xie et al [83]. Dabei wird mit Hilfe eines Referenzexperiments (Permeations-
untersuchung einer Wirkstofflésung) zuerst kuy ermittelt. Unter Annahme einer konstan-
ten Wirkstoffmenge Qo, die am Anfang des Experiments in die Donorkammer injiziert
wird, kann die Wirkstoffkonzentration im Donorkompartiment C, unter Einbezug der Vo-
lumina des Donorkompartiments Vy und Akzeptorkompartiments V, berechnet werden
(Gleichung 3).
[Qo — Ca(®) - Vo]

Calt) = )

Wird Cyin Gleichung 2 nun durch Gleichung 3 ersetzt, erhalt man Gleichung 4:

dt

dCq _ [k Al [Qo—Ca(®) Vo
S Va] ' [ Vy - Ca(t)] (4)

Gleichung 4 kann analytisch gelést werden und man erhalt Gleichung 5:

Cat) = [L]-{l—exp (5)

Va(t) +Vy

Aky - (V+Vy) -t
S‘Va'Vd

In geschlossenen Dialyseexperimenten strebt das System zur Konzentration im Equilib-
rium Ceq mit Ceq = Qo/ (Va + Viy). Fasst man die Konstanten im Exponenten von Gleichung
5 zusammen und fuhrt die totale Membranpermeationskonstante krein, kann diese mit

Gleichung 6 dargestellt werden:

o Aky - (Vg +Vy)
T 5V, Vy
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Damit kann Gleichung 5 zu Gleichung 7 vereinfacht werden.
Ca(t) = Ceq [1- exp(kT ' t)] (7)

Die ermittelte Wirkstoffpermeation einer Wirkstofflésung kann dann genutzt werden, um
mittels nichtlinearer Regression krzu ermitteln. Die Membranpermeationskonstante kuy
kann anschlieRend mit Gleichung 6 berechnet werden. Bei der Durchfuhrung des Refe-
renzexperiments sollte auf eine ausreichende Loéslichkeit des Wirkstoffs im Volumen der
Donorkammer geachtet werden, damit die Membranpermeation nicht durch Artefakte in
der Auflosung verfalscht wird. Das Einhalten der sogenannten sink-Bedingung hat sich
dabei bewahrt, wobei die Konzentration im Donorkompartiment maximal ein Drittel der
Sattigungsloslichkeit des Wirkstoffs betragt. Losungsvermittler wie Cyclodextrine kénnen

bei schlechtléslichen Wirkstoffen notwendig sein.

Nachdem mit Hilfe einer geeigneten Referenzmessung kv ermittelt wurde, kann aus dem
Permeationsprofil der Formulierung, unter Annahme einer Pseudolinearitat zwischen
den ermittelten Datenpunkten, die Konzentrationszunahme im Akzeptorkompartiment

mit Gleichung 8 ausgedriickt werden.

dC, AC, [kM A

= 5V,

e |- 1ca® = caten (8)

Durch Umstellen von Gleichung 8 erhalt man zur Berechnung der freien Wirkstoffkon-

zentration im Donorkompartiment in Abhangigkeit von C, Gleichung 9:

ca® = (52) - [rs] + ca© ©)

Im letzten Schritt kann die totale Wirkstoffkonzentration Q; aus den Konzentrationen im
Donor- und Akzeptorkompartiment und damit das normalisierte Freisetzungsprofil ermit-

telt werden (Gleichung 10).

Q:(t) = Cq(t) Vg + Co(®) -V (10)

Zur weiteren Auswertung der Wirkstofffreisetzung kann das normalisierte Profil mit Hilfe
von Modellen weiter beschrieben werden. Damit kdnnen wiederum Profile unter Zuhilfe-
nahme modellspezifischer Parameter verglichen oder in silico Modelle zur Berechnung
der Pharmakokinetik eingesetzt werden. Daflr eignet sich beispielsweise das reciprocal
powered time-Modell, das die Freisetzung aus nanoskaligen Arzneistofftragern aus einer

Kombination von Diffusions- und Auflésungsprozessen beschreibt [102].
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1.5 Die verwendeten Modellarzneistoffe

1.5.1 Diclofenac

Diclofenac (Abbildung 3) ist ein haufig verwendetes, nichtsteroidales Antiphlogistikum.
Der Wirkstoff ist eine schwache Saure mit einem pKs-Wert von 3,80 [103]. Damit zeigt
Diclofenac eine pH-Wert-abhangige Ldslichkeit im Bereich des Magen-Darm-Traktes,
die mit steigendem pH-Wert zunimmt [103]. Durch die Hemmung der Cyclooxygenase
(COX), mit einer Praferenz fir die Isoform COX-2, wirkt Diclofenac analgetisch, antipy-
retisch und antiphlogistisch. Diclofenac wird im Darm sehr gut resorbiert und zeigt eine
hohe Plasmaproteinbindung von 99 %, vorwiegend an Albumin [104-106]. Aufgrund sei-
ner Pharmakodynamik ist es bei leichten bis mittleren Schmerzen und Entzindungen,
wie auch bei Zerrungen, Prellungen und rheumatoider Arthritis indiziert. Typische Ne-
benwirkungen sind gastrointestinale Stérungen (zum Beispiel Ubelkeit, Erbrechen, Ul-
zerationen) und lokale Hautreaktionen. Im Markt sind neben Film-, Trink- und Retardtab-
letten auch topische Formulierungen wie Gele, Sprays und Schmerzpflaster sowie Sup-
positorien zu finden. Verschiedene zugelassene halbfeste Formulierungen eigenen sich
zur Untersuchung des Einflusses von Hilfsstoffen aufgrund ihrer Standardisierung be-
sonders, um eine Methode hinsichtlich ihres Potentials zur Detektion von Formulierungs-
unterschieden zu bewerten. In verfugbaren Fertigarzneimitteln liegt Diclofenac als Salz
vor, wobei das Natrium-Salz das haufigste ist. Aber auch Kalium- und Diethylamin-Salze
kénnen verwendet werden [103]. Die Salze unterscheiden sich in ihren Léslichkeits- und
Permeationseigenschaften, weshalb beispielsweise in Voltaren® Emulgel (GlaxoSmit-
hKline Consumer Healthcare GmbH & Co. KG, Minchen, Deutschland) das Diethylamin-

Salz aufgrund der besseren Penetrationseigenschaften verwendet wird.

1.5.2 Hydrocortison

Hydrocortison (Abbildung 3) gehort zur Gruppe der Glucocorticoide und entspricht dem
physiologischen Cortisol. Glucocorticoide entfalten ihre Wirkung Uber intrazellulare Re-
zeptoren, die Einfluss auf die Transkription von Genen haben. Sie beeinflussen den Koh-
lenhydrat-, Fett- und Eiweil3stoffwechsel und halten die Homdostase aufrecht. Thera-
peutisch wird Cortisol vor allem zur Substitution bei Nebennierenrindeninsuffizienz ein-
gesetzt. Aber auch seine antiphlogistische, antiallergische und immunsuppressive Wir-
kung wird genutzt. Eine systemische oder topische Therapie mit Hydrocortison kann zur
Behandlung von Hauterkrankungen, rheumatischen Beschwerden, allergischen Reakti-

onen, Lungenerkrankungen und chronisch entziindlichen Darmerkrankungen erfolgen.
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Die vaginale Anwendung von Hydrocortison ist beispielsweise bei vulvovaginalem Li-
chen planus oder zur Reduktion perinealer Schmerzen nach der Geburt in klinischen
Studien untersucht worden [107, 108].

Hydrocortison zeigt eine schlechte Wasserl6slichkeit und eine gute Darmresorption
[109]. Demgegentber ist die Resorption von Hydrocortison in der Vagina nicht gut er-
fasst. Allerdings konnte in Tierstudien eine hohe systemische Hydrocortison-Exposition
nach vaginaler Anwendung festgestellt werden [110]. Hydrocortison I&sst sich leicht in
Liposomen verkapseln und kann deshalb gut als Modellsubstanz fur die Entwicklung ei-
nes topischen Arzneistofftragersystems verwendet werden, um die kritischen Formulie-

rungsparameter zu erfassen.

Diclofenac Hydrocortison

Cl

NH
Cl OH

Abbildung 3:Strukturformeln von Diclofenac [111] und Hydrocortison [112].
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2 Ziele der vorliegenden Forschungsarbeit

In den letzten Jahrzehnten haben Nanoarzneimittel immer mehr an Bedeutung gewon-
nen. Dies ist insbesondere auch in der Zunahme der Zulassungsantrage, die Nanoarz-
neimittel enthalten, zu erkennen. Infolgedessen kamen in den letzten Jahren Wirkstoffe
auf den Markt, die an Arzneistofftrager wie Liposomen gebunden sind (Tabelle 1). Neben
der Wirksamkeit und Unbedenklichkeit der neuen Arzneimittel, muss fiir die Zulassung
auch die Qualitat gewahrleistet sein. Dabei spielen verschiedene Eigenschaften der Na-
noarzneimittel eine wichtige Rolle, die im Rahmen der Qualitatskontrolle Giberwacht wer-
den mussen. Neben der PartikelgroRe und der PartikelgréRenverteilung, der Oberfla-
chenladung und Hydrophilie des Arzneitragersystems, spielt die (Rest-)Kristallinitat des
Wirkstoffs und die Wirkstofffreisetzung eine wesentliche Rolle fiir die erfolgreiche in vivo
Performance von Nanoarzneimitteln. Zur Bestimmung der Wirkstofffreisetzung aus kol-
loidalen Arzneistofftragern wie Liposomen, Nanopartikeln oder Mizellen gibt es bis heute
keine Standardmethode. In der Wissenschaft und der pharmazeutischen Industrie wer-
den verschiedene Wirkstofffreisetzungsmethoden verwendet, um die Konzentration des
freien Wirkstoffs zu ermitteln. Dabei ist die Wahl der Separationsmethode auf die Eigen-

schaften der verschiedenen Arzneistofftrager abzustimmen.

In der vorliegenden Arbeit wurde eine dialysebasierte Apparatur, der Dispersion Relea-
ser (DR), verwendet. Sie kann direkt in die Apparaturen I/l der Arzneibticher der Euro-
paischen Union (Ph. Eur.) und der Vereinigten Staaten (USP) eingesetzt werden. Die
Entwicklung und Patentierung eines funktionsfahigen Prototyps erfolgte an der Goethe
Universitat und wurde im Rahmen dieser Arbeit gemeinsam mit der Pharma Test Appa-
ratebau AG (Hainburg, Deutschland) weiterentwickelt zu einer kommerziell erwerbbaren
Apparatur (Pharma Test Dispersion Releaser, PTDR) weiterentwickelt. Darunter fallt die
Rekonstruktion des Prototyps unter Einbezug der Anforderungen der pharmazeutischen
Industrie, sowie die Erleichterung der Anwendung fir den Anwender. Die finale Appara-
tur wurde zuletzt einer ausgiebigen Validierung unterzogen. Neben Untersuchungen zur
Hydrodynamik und dem Einfluss der Umdrehungszahl auf die Membranpermeationsrate
kv wurde eine Methode mit Goldpartikeln zur Bestimmung der Dichtigkeit des Systems
entwickelt. Der Einfluss von Proteinen im Freisetzungsmedium auf die Permeation
wurde ebenfalls untersucht. Diclofenac diente dabei als Modellarzneistoff fur die Validie-
rungsuntersuchungen. Der DR wurde urspriinglich zur Untersuchung von parenteralen
Nanoformulierungen entwickelt. Die Wirkstofffreisetzungsuntersuchung von halbfesten
Zubereitungen ist noch nicht erfolgt und soll im Rahmen dieser Forschungsarbeit flr

zwei verschiedene Diclofenac-Gele unter verschiedenen Bedingungen evaluiert werden.
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Des Weiteren wurde Hydrocortison als Modellsubstanz in vier verschiedene Proliposo-
men zur vaginalen Anwendung formuliert und das nach Rekonstitution entstandene lip-
osomale Gel untersucht. Die Wirkstofffreisetzung des Hydrocortisons, sowie die Perme-
abilitat Gber eine Zellmonoschicht wurde vergleichend untersucht und die verschiedenen
Formulierungen bewertet. Eine kommerziell erhaltliche Hydrcortison-Creme wurde als

Referenz verwendet.

Die eingesetzte Dialysemembran hat einen Einfluss auf die Rate, mit der Wirkstoffe im
Akzeptorkompartiment gemessen werden. Dabei ist eine langsamere Freisetzungsrate
im Vergleich zur Membranpermeationrate entscheidend fir eine gute Auswertung. Eine
Auswertung ist mit dem vorgestellten 4-step-Modell mdglich, aber es fehlt an einer Stan-
dardisierung, die im Rahmen der Validierung des kommerziellen PTDR etabliert und die
Auswertung in einem mathematischen Modell in Stella Architect® (iseesystems, Le-
banon, New Hempshire, USA) eingebettet wurde. Zusatzlich sollte ein webbasiertes In-

terface mit Stella Architect® erstellt werden.
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3 Ergebnisse und Diskussion

3.1 Anpassung der Konstruktion des Dispersion

Releasers

Das erste Ziel der vorliegenden Arbeit ist die an den Anforderungen der pharmazeuti-
schen Industrie ausgerichtete Weiterentwicklung des DRs. Dabei sollte erganzend die
Anwenderfreundlichkeit verbessert werden. Der vorliegende Prototyp der Goethe Uni-
versitat besteht aus sehr vielen Einzelteilen und ist spezifisch fur Freisetzungsapparatu-
ren der Firma ERWEKA GmbH (Langen, Deutschland) mit einem keiner offiziellen Norm
entsprechenden Minivessel entwickelt worden. Dadurch sind Freisetzungstests mit dem
DR - neben extensiven Schulungen der Anwender - zum einen mit einem erheblichen
Zeitaufwand beim Zusammenbauen, Abbauen und Reinigen der verschiedenen Einzel-
teile verbunden. Zum anderen ist der Prototyp weder mit arzneibuchkonformen Vessel
noch mit automatisierten Probenzugsystemen kompatibel. Eine weitere Schwache des
Prototyps ist das versehentliche Entkoppeln des Kafigs oder des Rihrers von der Frei-
setzungsapparatur wahrend eines laufenden Experiments, das die Untersuchung ungul-

tig macht. Bei der Rekonstruktion sind deshalb folgende Ziele festgesetzt worden:

- Reduktion der Anzahl an Bauteilen fur den Anwender

- Schnelles Einstecken der Dialysekammer in den Kafighalter statt Einsetzen und
Festziehen einer kleinen Schraube

- Schnelles Einhangen in die Freisetzungsapparatur durch eine simple Kupplung
statt Einschrauben

- Verschluss der Probeninjektionséffnung mit einem Metallstift von auf3en statt
mit Pinzette durch die Probenzugéffnung

- Anpassung des Prototyps an arzneibuchkonforme Vessel statt Sonderfertigung

- Anpassungen sollen ohne Minimierung der Membranpermeationskonstante ku

erfolgen

Gemeinsam mit dem Kooperationspartner Pharma Test Apparatebau AG (Hainburg,
Deutschland) wurden verschiedene Konstruktionen einem Belastungstest unterzogen.
Dabei wurden die Freisetzungsapparatur fir sieben Tage bei 150 UPM betrieben mit
den verschiedenen Konstruktionsédnderungen betrieben und das Ergebnis verglichen.
Es wurden unterschiedliche Varianten zur Kopplung des PTDRs mit der Freisetzungs-
apparatur, Kugellager und Edelstahlqualitaten getestet. Dabei erwiesen sich die Bajo-

nett-Kupplung fiir die Kopplung mit dem Freisetzungstester und das offene Kugellager
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als am robustesten und wurden flir die Rekonstruktion ausgewahlt, wodurch eine stabile
Apparatur erhalten wurde. Feine Partikel traten bei langerer Anwendung allerdings wei-
terhin auf, die durch weitere Anpassungen, insbesondere durch die Auswahl der Dich-
tungen um das Kugellager, minimiert wurden. Die Auswahl des richtigen Edelstahls, so-
wie eines wasserdichten Verschlusses an den Neodym-Magneten im Innenrihrer |0ste
die Probleme von Rost im Donorkafig (Abbildung 4a). Ein sehr praziser Zusammenbau
der Einzelteile ist notwendig, damit kein reibender Kontakt zwischen verschiedenen Kon-
struktionsteilen entsteht. Dies wurde zum Beispiel zwischen dem Innenrihrer und dem
Kafighalter beobachtet (Abbildung 4b). Der Durchmesser des Kéafighalters und die Ein-
kerbungen im Kafig missen genau ausgemessen sein, um die O-Ringe am richtigen
Platz zu halten. Andernfalls kann der Kafig nicht ordnungsgemal in den Kafighalter ein-

gesetzt werden und Verletzungen der Membran sind die Folge (Abbildung 4c).

Die vor der Rekonstruktion festgesetzten Ziele konnten erreicht und die Arbeitszeit zum
Vorbereiten des PTDRs reduziert werden. Das Einfuhren der Probe in das Donorkom-
partiment und der Probenzug wahrend des laufenden Experimentes daraus wurden op-
timiert und kdnnen fortan durch eine weitere Offnung unabhéngig vom Probenzug aus
dem Akzeptorkompartment erfolgen. Dies war beim Prototypen der Goethe Universitat
nicht moglich. Die Offnung des Probenzugs fiir das Akzeptorkompartiment wurde eben-
falls angepasst. Der Probenzug beim PTDR kann nun entweder manuell mit einer Mik-
ropipette oder Uber ein automatisiertes System erfolgen. Der Prototyp der Goethe Uni-
versitat war auf einen manuellen Probenzug beschrankt. Die Verknipfung mit einem
automatisierten Probenzugsystem konnte im Rahmen der vorliegenden Arbeit erfolg-
reich innerhalb des Projektes Dispersify gezeigt werden. Die nun durch den Umbau még-
liche Kombination des PTDRs mit verschiedenen arzneibuchkonformen Vessel ermog-

licht eine internationale Vergleichbarkeit der Freisetzungsuntersuchungen.
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CE-Membran Kafighalter

(c)

Abbildung 4: Probleme, die bei den ersten Prototypen der Rekonstruktion des PTDRs wéhrend des Stresstests auf-
traten: Rost im Donorkompartiment (a), nicht exakte Ausrichtung des Kéfighalters zum Innenriihrer (b),Verletzung der

Membran und Deformation des oberen O-Rings (c).

Wahrend der Anpassung der Konstruktion an die Anforderungen der pharmazeutischen
Industrie, wurde festgestellt, dass einige der Dialyseschlauche einen fur das DR-System
zu geringen Innendurchmesser aufwiesen. Auf Anfrage beim Membranhersteller Repli-
gen® wurden nicht frei zugéangliche Spezifikationen zur Verfligung gestellt. Prozessbe-
dingte Fertigungsunterschiede fihren chargenabhangig zu einer Abweichung im Memb-
ranschlauchdurchmesser von 17,2 mm bis 20,4 mm. Der nominelle Durchmesser wird
jedoch im Produktkatalog mit 20 mm angegeben. Da der Kafigdurchmesser 19,2 mm
betragt, soll daher im Zuge der laufenden Rekonstruktion eine Anpassung des Ka-
figdurchmessers erfolgen, um Kompatibilitdt mit moglichst vielen im Markt befindlichen

Membrantypen sicherzustellen.

Der angepasste Kafigdurchmesser wird bei der finalen Konstruktion 17,0 mm betragen,
wobei die Lange des Kafigs angepasst wurde, um dasselbe Probenvolumen applizieren
zu konnen. Die dadurch entstandenen Veranderungen am Innenrihrer, AulRenrihrer
und der Kafighalterung sowie die entsprechend geanderte Positionierung der Probenoff-
nungen des Akzeptor- und Donorkompartiments wurden in neuen Konstruktionsteilskiz-

zen angepasst und der Pharma Test Apparatebau AG zur Verfligung gestellt.

Im Anschluss fertigte die Pharma Test Apparatebau AG die entsprechenden Konstrukti-

onsteile fiir die finale Version des PTDRs. Durch die Anderung des Kéafigdurchmessers
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musste auch der obere O-Ring angepasst werden. SchlieRlich mussten zwei unter-
schiedliche O-Ringe flr die beiden Membranmaterialien trotz umfassender Testung ver-
schiedener Grofien und Dicken von O-Ringen eingesetzt werden, weil die verschiede-
nen Membranmaterialien unterschiedlich dick sind und ein unterschiedlich groflier Falz
beim Beziehen des Kafigs entsteht. Letzteres beruht auf dem angepassten Kafigdurch-
messer und der grof3en Streuung des Membrandurchmessers. Um den Kafig ohne Ver-
letzen der Membran in die Halterung einbringen zu kénnen, wird die dickere Dialyse-
membran aus CE mit einem dinneren O-Ring verschlossen. Im Gegensatz dazu wird
fur dinnere Membranen aus RC ein dickerer O-Ring bendétigt, damit der Kéafig nicht aus
der Halterung fallt. Dies ist ein Manko, das im Zug der Weiterentwicklung auf3erhalb der

vorliegenden Arbeit behoben werden kann.

Um zu Uberprufen, ob eine Verlangsamung der Membranpermeation durch die geénder-
ten Kafigdimensionen der finalen Konstruktion stattfand, wurde eine Flurbiprofen-Wirk-
stoffldsung unter typischen Bedingungen dialysiert [82]. Die Membranpermeations-
konstante kv in dieser Version betrug 2,98 £ 0,12 x 10*cm?h im Vergleich zu
2,14 £ 0,06 x 10° cm?h im Prototypen der Goethe Universitat. Die Konstante ist im
neuen System groRer als im Alten, was einer schnelleren Permeation des Flurbiprofens
durch die Dialysemembran entsprach. Die Konstruktion wurde somit nicht nur hinsicht-
lich der Nutzerfreundlichkeit, sondern auch hinsichtlich der Dialysegeschwindigkeit (als
Mal fir die Messsensitivitat) verbessert. Einzig die Nutzung der O-Ringe, unabhangig
von der verwendeten Membran, sollte bei zukiinftigen Anpassungen der Apparatur wei-

ter optimiert werden.

Damit die Fertigung jedes weiteren DRs identisch ist, wurden folgende Grof3en als kri-

tisch festgelegt und die erlaubten Abweichungen sehr eng spezifiziert:

- La&nge und Durchmesser des Donorkéafigs

- L&nge und Durchmesser des Kéfighalters

- Dimensionen der Einkerbung im Donorkéafig fur die O-Ringe

- Gewahrleistung des orthogonalen Einbaus des Schafts zum Kugellager, um Pen-

deln / Ausschlagen um die eigentliche Soll-Achse der Schafte zu minimieren

Die Kontrolle dieser geratespezifischen Groflien dient der Vergleichbarkeit zwischen je-
dem PTDR. Zuséatzlich wird damit sichergestellt, dass das Kafigvolumen und die Ober-
flache konstant und vergleichbar bleiben. Das Einstecken des Donorkéafigs in den Kafig-
halter ist weiterhin mit jeder Membranart und Dicke mdglich. Allerdings kdnnen kleine
Veranderungen des Durchmessers oder der Tiefe der Einkerbung fir die O-Ringe zu

Schwierigkeiten (Abbildung 4c) fuhren. Auflerdem sollte das Ausschlagen um die eigene
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Achse des Innenruhrers wie bei der Qualifizierung von Freisetzungsapparaturen tber-
pruft werden, damit er weder den Kafighalter noch die Streben des Donorkompartiments
berlhrt.

3.2 Validierung der aktualisierten Konstruktion des

Dispersion Releasers

Nach der erfolgreichen Anpassung des PTDRs an die Anforderungen der pharmazeuti-
schen Industrie wurde im Folgenden Uberpriift, ob das Gerat korrekt funktioniert. Dabei
wurden verschiedene Versuche durchgefiihrt, die die Funktion und Leistung des Gerates
dokumentieren sollten. Dabei wurde der Fokus vor allem auf die Dialysemembran gelegt,
die fur die Trennung der verschiedenen Fraktionen des Arzneistoffes (frei im Medium
gelost, gebunden am Arzneistofftrager oder proteingebunden) verantwortlich ist. Des
Weiteren wurde der Einfluss der Umdrehungsgeschwindigkeit auf die Membranpermea-
tion und die Homogenitat des Aulenkompartiments tberprift. Der Einfluss verschiede-
ner Hilfsstoffe wie Proteine und Léslichkeitsvermittler auf die Membran und Membran-

permeation wurde untersucht.

3.21 Funktionsqualifizierung des Dispersion Releasers

3.21.1  Uberpriifung der Dichtigkeit des Dispersion

Releasers

Die einwandfreie Integritat der Dialysemembran ist eine wesentliche Voraussetzung fir
den ordnungsgemalen Betrieb des PTDRs. Bei der klassischen Verwendung der Dialy-
semembranen zur Aufreinigung von verschiedenen Proteinfraktionen oder zum Austau-
schen der Puffersalze werden in der Regel speziell angefertigte Klammern eingesetzt,
die den optimalen Verschluss des Dialyseschlauchs gewahrleisten. Beim PTDR werden
O-Ringe anstelle von Klammern verwendet, um den Dialyseschlauch zu verschlieen
und damit die beiden Kompartimente voneinander zu trennen. Durch die konstruktions-
bedingte Verkleinerung des Donorkompartiments, die der breiten Variation des Durch-
messers der Dialysemembran entgegenwirkt, kann sich bei gréReren Durchmessern des
Dialyseschlauchs ein Falz bilden. In diesem Fall gilt es besonders sicherzustellen, dass
keine Fraktion des am Arzneistofftrager gebundenen Wirkstoffs durch den Falz oder

durch unzureichenden Verschluss der Membran in das Akzeptorkompartiment gelangt.
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Dies kann zu falschen Rickschlissen auf die Wirkstofffreisetzungsrate aus dem Arz-

neistofftrager fihren.

Die Anforderungen an ein geeignetes Partikelsystem als Standard zur Bestimmung der
Dichtigkeit des PTDRs waren eine monodisperse Grolenverteilung, eine ausreichende
Stabilitat bei 37 °C und dass gegebenenfalls verwendete Fluoreszenz-Farbstoffe nicht
aus dem Tragersystem austreten durften. Gold-Nanopartikel erschienen dabei das ge-
eignete Partikelsystem zu sein, da sie ohne Tenside und Stabilisatoren bei 37 °C aus-
reichend stabil sind und in den geforderten Partikeldurchmessern prazise synthetisiert
werden kdnnen. Zusatzlich absorbieren sie in Abhangigkeit ihrer GroRe Licht und kon-
nen neben DLS mittels UV/Vis-Spektroskopie untersucht werden. Der vorliegende Ver-
such wurde mit drei Testvessel, sowie je eine Positiv- und Negativkontrolle durchgeflhrt.
Bei der Negativkontrolle wurde das Hintergrundrauschen fir die DLS-Messung ermittelt.
Die Positivkontrolle wies im Vergleich zu den Testvessel von Beginn des Versuches an
eine Inzision in der Membran auf, wodurch zu allen Probenzeitpunkten ein typisches
UV/Vis-Absorptionsspektrum beobachtet wurde (Abbildung 5e). Dies konnte in den Mes-
sungen mittels DLS bestatigten werden (Abbildung 5f). Im Vergleich dazu war die Nega-
tivkontrolle ohne Befund und auch in der DLS wurden keine Partikel festgestellt
(< 1000 kcps). Innerhalb von 24 h Untersuchungszeit wurde bei den Testvessel weder
ein Absorptionsmaximum bei 534 nm noch eine signifikante Partikelanzahl (mittlere ab-
geleitete Zahlrate als Surrogat) festgestellt (Abbildung 5a) [113, 114]. Erst nach Inzision
der Membran, um eine Verletzung zu simulieren, wurden die Goldpartikel im Akzeptor-
kompartiment nachgewiesen (Abbildung 5, b-d). Damit wurde die Gewahrleistung einer
Trennung zwischen den beiden Kompartimenten Gber eine Dialysemembran fir Partikel

bis 50 nm fur 24 h nachgewiesen.

Alternativ kann die Abwesenheit von Partikeln im Akzeptorkompartiment fiir jedes Parti-
kelsystem durch Vermessungen von Proben am Ende des Freisetzungsversuches mit-
tels DLS oder NTA ermittelt werden, sollte die Versuchsdauer 24 h Uberschreiten. Dies
ist jedoch mit erheblichem Zeit- und Validierungsaufwand verbunden. Zusatzlich kann
eine erfolgreiche Vermessung mittels DLS durch komplexe Medien mit Tensiden oder

Proteinen erschwert sein.
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Abbildung 5: Uberpriifung der Membranintegritat mit 50 nm Gold-Nanopartikeln (Amex = 535 nm). Die Proben aus dem
Akzeptorkompartiment wurden mit UV/Vis-Spektroskopie im Bereich von 300-700 nm analysiert. Die Negativkontrolle
wurde ohne Zugabe von Gold-Nanopartikeln gemessen (a), wahrend bei der Positivkontrolle die Dialysemembran vor
Beginn des Experiments eingeschnitten wurde (e). Bei allen anderen Proben (b-d) wurden die Gold-Nanopartikel in
das Donorkompartiment gegeben. Nach 24 h wurde die Membran punktiert (Schnitt, schwarze Kurve b-d). Zusétzlich
wurden DLS-Messungen durchgefiihrt (f). Auch hier wurde erst nach dem Einschnitt ein Signal (> 1000 kcps) erhalten.
Die Abbildung wurde modifiziert nach [101].
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3.2.1.2 Uberpriifung der Retention von Makromolekiilen im

Dispersion Releaser

Albumin ist das meistvertretene Protein im Blut und spielt beim Transport von hydropho-
ben Molekilen eine wichtige Rolle. Zusatzlich bindet es an Arzneistofftragersystemen
und kann deren Freisetzung beeinflussen. Das Retentionsverhalten des Albumins in der
Dialyse ermdglicht daher Aufschluss lber die Dichtigkeit der Dialysemembran und kann
genutzt werden, um Einflisse auf die Wirkstofffreisetzung zu untersuchen. Im Falle der
eingesetzten 50 kDa Dialysemembran aus RC hat der Hersteller als Spezifikation fest-

gelegt, dass maximal 10 % des Albumins nach 17 h die Dialysemembran passieren [82].

Eine Losung von bovinem Serumalbumin (BSA) wurde in das Donorkompartiment inji-
ziert und die permeierte Menge im Akzeptorkompartiment Gber einen Zeitraum von 24 h
ermittelt. Diese wurde einerseits mit GroRRenauschlusschromatographie (SEC, size
exclusion chromatography) und andererseits mit einer UV/Vis-Sonde, die eine kontinu-
ierliche Messung ermdglichte, quantifiziert (Abbildung 6). Wahrend der ersten 6 h wurde
weder Uber die SEC noch Uber die Sonde BSA im Akzeptorkompartiment detektiert. Die
Messung mit der UV/Vis-Sonde zeigte erst nach 8 h eine Uberschreibung der Konzent-
rationsgrenze zur Quantifizierung. Danach stieg die BSA-Konzentration kontinuierlich
an. Bei der vom Hersteller festgelegten Zeit von 17 h wurde im Schnitt 10 + 8 % BSA
chromatographisch ermittelt. Die Messung mit der Sonde bestatigte dieses Ergebnis.
Damit wurde die Spezifikation vom Hersteller Gberschritten. Dies liegt daran, dass die
Dialyse im Regelfall bei Raumtemperatur (25 °C) unter moderatem Rihren des Akzep-
torkompartiments stattfindet. Die Experimente im PTDR wurden bei Kdrpertemperatur
(37 °C) und unter Rihren des Donorkompartiments durchgefuhrt, was zur beschleunig-
ten Permeation des BSA fihrte. Zusatzlich zeigte die Permeation von BSA eine breite
Streuung, weshalb die Verwendung des Proteins zur Dichtigkeitsbestimmung nicht ge-

eignet war.

Bei der Untersuchung der freien Wirkstofffraktion unter Einfluss von Albumin sollte der
Versuch nach spatestens 15 h beendet sein, da ab diesem Zeitpunkt BSA in das Akzep-
torkompartiment tGbergeht. Jedoch ist auch bei einer vorzeitigen Permeation des BSAs
unter Berlcksichtigung des Verhaltnisses zwischen BSA und Wirkstoff von keinem rele-
vanten Fehler bei der Bestimmung auszugehen. Trotzdem sollten kinetische Untersu-
chungen mit Albumin kurz (am besten maximal 8 h) oder unter Verwendung eines klei-
neren MWCO wie 30 kDa durchgefuhrt werden, um den analytischen Fehler gering zu

halten.
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Abbildung 6: Kumulative Permeation von bovinem Serumalbumin (BSA) bei 37 °C, 50 UPM und einer 50 kDa Dialy-
semembran aus regenerierter Cellulose. Die Konzentrationsbestimmung erfolgte mit einer SEC-HPLC-Methode
(schwarze Quadrate, Mittelwert + SD, n = 3) und einer in situ-UV/Vis-Sonde (blaue Linien). Die graue Horizontale stellt
das Quantifizierungslimit fiir die UV/Vis-Sonde dar. Abbildung modifiziert nach [101].

3.2.1.3 Uberpriifung der Hydrodynamik im Akzeptor-

kompartiment

Vorrausetzung fur die zuverlassige Quantifizierung der Wirkstoffkonzentration im Akzep-
torkompartiment ist eine gleichmaRige, schnelle Verteilung des Wirkstoffs im Vessel
wahrend des Freisetzungsexperiments. Zusatzlich bleibt der Konzentrationsgradient als
treibende Kraft der Permeation bei einer schnellen und gleichmaRigen Verteilung hoch,

wodurch eine rapide und konstante Permeationsrate erreicht wird.

Da die Drehbewegung des dufleren Ruhrers nur indirekt iber Magnete vom Rihrer im
Donorkompartiment Gbertragen wird, wurde die gleichmafige Verteilung des Wirkstoffs
mit einer farbigen Losung nachgestellt und Uberprift. Dazu wurde eine Messsonde im
Akzeptorkompartiment eingebracht, die die Absorption im Wellenlangenbereich des ein-
gebrachten Farbstoffs kontinuierlich misst. Die Umdrehungszahl wurde im Bereich von
0 bis 100 UPM variiert. Die Ergebnisse sind in Abbildung 7 dargestellt. Bei den Umdre-
hungsgeschwindigkeiten von 50 und 100 UPM wurde ein Plateau der Absorption inner-
halb weniger Sekunden erreicht, was flir eine schnelle Verteilung der farbigen Lésung
spricht. Im Gegensatz dazu konnten bei 25 UPM Schwankungen der Absorption festge-

stellt werden, die erst nach einer Minute in ein Plateau Ubergingen. Blieb das Ruhren
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aus, konnte keine konstante Absorption innerhalb von 15 min festgestellt werden und
die Verteilung des farbigen Wirkstoffs im Akzeptorkompartment blieb inhomogen. Dar-
aus liel sich schlielen, dass das Rihren wichtig ist, um eine gleichmaRige Verteilung
fur eine reprasentative Stichprobe aus dem Vessel zu erhalten. Dies wird bei Umdre-
hungsgeschwindigkeiten zwischen 50 und 100 UPM stets gewahrleistet. Auch eine
Drehzahl von 25 UPM kann eingestellt werden, da Probenziige in der Regel in Abstan-

den von mehr als 5 min stattfinden und in dieser Zeit eine homogene Verteilung gewahr-

leistet ist.
0.8 4
w [T TN
v ' R V A P
c 0.6 1
o
=)
o
S
O 04-
»
o]
<
0.2
— 0 UPM
— 25 UPM
0.0 — 50 UPM
100 UPM
T T T T
0 5 10 15

Zeit [min]

Abbildung 7: Messungen im Akzeptorkompartiment mit einer in situ UV/Vis-Sonde bei 283 nm bei unterschiedlichen
Rihrgeschwindigkeiten. Der Pfeil markiert die Zugabe einer farbigen Lésung in das Akzeptorkompartiment. Abbildung
modifiziert nach [101].

3.2.1.4 Einfluss der Drehzahl auf die

Membranpermeationsrate

Das Ruhren des Donorkompartments ist eine einzigartige Funktion des PTDRs, die sich
von konventionellen Dialysemethoden wie dem Dialysesack unterscheidet. Fehlendes
Rihren kann im Dialysesack zu Aufschwimmen, Sedimentation oder Agglomeration des
nanodispersen Systems fuhren und ist ein typischer Nachteil konventioneller Systeme
[67, 82]. In der Regel spiegelt die Umdrehungsgeschwindigkeit nicht die physiologische
Hydrodynamik am Ort der Administration wieder, jedoch werden die zuvor bereits be-
schriebenen Effekte vermieden und die Reproduzierbarkeit der Messung ist gewahrleis-

tet. Zusatzlich wird die Membranpermeation durch das Ruhren erhéht und vom Beginn
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des Experiments an konstant gehalten. Dies flihrt zu sensitiveren Messungen der ver-
schiedenen kinetischen Prozesse im PTDR und ermdglicht die mathematische Berech-
nung der Freisetzung von Wirkstoffen aus verschiedenen Arzneistofftragern unter An-
nahme einer konstanten Membranpermeation [5, 82]. Zusatzlich ist die Bestimmung der
Freisetzungsrate nur unter der Voraussetzung méglich, dass die Membranpermeation
schneller ist als die Freisetzung selbst. Um den Effekt der Umdrehungsgeschwindigkeit

auf die Membranpermeation zu untersuchen, wurde die diese von 0 bis100 UPM variiert.

Ohne Rihren zeigte die Permeation von Diclofenac eine Verzdgerung (lag time), bis eine
konstante Diffusionsrate (steady state) erreicht wurde (Abbildung 8). Dies ist fur Diffusi-
onsprozesse typisch. Im Vergleich zu den unter Ruhren ermittelten Permeationskurven
zeigte das Permeationsprofil ohne Rihren eine Verzégerung am Anfang des Experimen-
tes. Dabei betrug die kumulative Freisetzung nach 15 min nur 5 %. Im Vergleich dazu
wurden unter Rihren nach 7,5 min schon 10 % der eingesetzten Dosis im Akzeptorkom-
partiment wiedergefunden. Dieser Unterschied von circa 10-20 % blieb Uber die ganze
Permeation der ersten 4 h bestehen und verdeutlicht den grof3en beschleunigenden Ein-
fluss der Drehzahl auf die Membranpermeation (Abbildung 8). Der Unterschied in der
Dialyserate (permeierter Wirkstoff pro Zeiteinheit) spiegelte sich auch in der Zeit bis zum
Erreichen eines Equilibriums wider (Plateauphase). Diese wurde ohne Rihren nach 6 h
erreicht und unter Ruhren bereits nach 4 h (Abbildung 8). Eine Erhéhung der Drehzahl
von 25 UPM auf 50 UPM fihrte zu einer beschleunigten Permeation. Dies zeigte sich
auch in einer erhéhten Membranpermeationskonstante ky (Tabelle 4). Eine weitere Er-

héhung der Drehzahl auf 100 UPM veranderte die Permeationsrate nicht.

Da weitere Parameter wie die physikochemischen Eigenschaften des Wirkstoffs, das
Membranmaterial und der MWCO auch einen Einfluss auf ky haben, kdnnen keine all-
gemeingultigen Empfehlungen fiir einen Freisetzungstest gegeben werden. Trotzdem
zeigte die Untersuchung, dass Umdrehungsgeschwindigkeiten tiber 50 UPM die Perme-
ation nicht unbedingt verbessern. Zusatzlich kbnnen hohe Umdrehungszahlen zu erhdh-
ten Scherkraften im Donorkompartiment fiihren, die die Freisetzungsmechanismen der
Formulierung negativ beeinflussen kdnnen (Disruption einer Liposomenmembran). Des-
halb sollte eine geeignete Umdrehungsgeschwindigkeit als Kompromiss zwischen Sta-
bilitat der Formulierung unter Scherkraften und einer ausreichend hohen und konstanten
Membranpermeation getroffen werden. Dabei kann diese zwischen 25 und 100 UPM

liegen, wobei 50 UPM empfohlen werden.
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Abbildung 8: Mittelwertsprofile einer Permeation einer Diclofenac-Lésung bei 37 °C mit einer Dialysemembran aus
regenerierter Cellulose (MWCO 50 kDa). Die Umdrehungszahlen wurden zwischen 0 bis100 UPM variiert (n = 6). Ab-
bildung modifiziert nach [101].

3.2.1.5 Untersuchung der Selektivitat von verschiedenen

GroRenfraktionen im Dispersion Releaser

Schwerlésliche Stoffe werden im Kérper haufig proteingebunden oder in Form von Kom-
plexen aus Proteinen und Lipiden (Lipoproteine) im Blutkreislauf transportiert. Dadurch
verbessert sich ihre Ldslichkeit. Fur die Bindung von Arzneistoffen spielt dabei vor allem
das humane Serumalbumin eine wichtige Rolle. Arzneistoffe interagieren mit diesem
Protein an verschiedenen unspezifischen Bindungsstellen Gber ionische oder hydro-
phobe Interaktionen [105]. Diese Interaktion wird mit der Plasmaproteinbindung charak-
terisiert.

Aufgrund einfacherer Verflugbarkeit wurde in den hier beschriebenen Untersuchungen
auf das bovine Serumalbumin (BSA) zurtickgegriffen. Nachgewiesenermalfen sind die
Unterschiede zwischen dem vom Menschen und dem vom Rind stammenden Albumin
nur gering [104]. Laut Literatur verflgt Diclofenac uber eine Plasmaproteinbindung von
mindestens 99 %, wobei das stochiometrisches Verhaltnis von Wirkstoff zu Protein 2:1
betragt [105, 115]. Im Folgenden wurden verschiedene Proteinkonzentration dem Me-
dium zugesetzt, um die Trennung der verschiedenen Wirkstofffraktionen im PTDR zu

untersuchen. Da BSA ein Molekulargewicht von 66,5 kDa hat, wird es von der 50 kDa
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RC-Dialysemembran zuriickgehalten. Dabei kann die frei geléste Fraktion des Diclofen-
acs die Membran passieren, wobei die Permeation des an BSA gebundenen Diclofenacs
innerhalb der ersten 8 h nicht méglich ist und im Donorkompertiment zurtickgehalten
wird (vgl. Kapitel 3.2.1.2).
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Abbildung 9: Kumulative Permeation einer Diclofenac-Lésung mit verschiedenen BSA-Konzentrationen in PBS 7,4.
Die Permeation erfolgte bei 37 °C, 100 UPM und mit einer Dialysemembran aus regenerierter Cellulose (MWCO
50 kDa). Mittelwerte + SD sind dargestellt (n = 6). Abbildung modifiziert nach [101].

Es wurden zwei verschiedene BSA-Konzentrationen (1 g/L und 10 g/L) auf Basis des
Ph. Eur. ausgewahlt und in phosphatgepufferter Salzlésung (PBS) mit einem pH von 7,4
geldst. Beide Konzentrationen liegen unterhalb der physiologischen Albuminkonzentra-
tion von ungefahr 40 g/L. Nachdem Diclofenac-Natrium in den verschiedenen Puffern
geldst wurde, wurden die Permeationsprofile bei 100 UPM ermittelt. Diese sind in Abbil-
dung 9 dargestellt. Um eine quantitative Auswertung zu erhalten, wurde zusatzlich die
Flache unter den verschiedenen Permeationskurven (AUC) berechnet (Tabelle 3). Das
Permeationsprofil mit der geringeren BSA-Konzentration zeigte keinen signifikanten Un-
terschied im Vergleich zum proteinfreien Permeationsprofil. Die beiden AUC waren iden-
tisch. Unter Berucksichtigung des stéchiometrischen Verhaltnisses zwischen BSA und
Diclofenac werden etwa 0,7 % des Diclofenacs am Protein innerhalb des Donorkompar-
timents gebunden. Da Diclofenac nicht kovalent am BSA gebunden ist, ist die Retention
nicht grof3 genug, um einen Unterschied festzustellen. Bei der Verwendung von 10 g/L
BSA kénnen 7 % des Diclofenacs im Donorkompartiment an Albumin gebunden und zu-
rickgehalten werden. Dies spiegelte sich im Permeationsverlauf wider. Das Profil zeigte

eine deutlich verlangsamte Permeation und das Equilibrium lag unterhalb von 100 %.
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Vergleicht man die Flachen unter den Permeationsprofilen, ergab sich ein Verhaltnis
zwischen 10 g/L und 0 g/L BSA von 0,91 £ 0,02. Das ermittelte Verhaltnis stimmte somit,
im Rahmen des analytischen Fehlers, in etwa mit dem theoretischen Verhaltnis von 0,93
Uberein. Damit erlaubt der PTDR eine Unterscheidung zwischen freiem und an Protein

gebundenem Wirkstoff.

Tabelle 3: Berechnete Flachen unter der Kurve (AUC) fiir Permeationsprofile von Diclofenac-Natrium in PBS 7,4 mit

verschiedenen BSA-Konzentrationen (n = 6).

. AUC (0-8 h SD ey s
Medium g r(1/mL]) [ug himL] Verhaltnis
PBS 7,4 + 0 g/L BSA 292 2 -
PBS 7,4 + 1 g/L BSA 292 2 1,00 £ 0,01
PBS 7,4 + 10 g/L BSA 265 4 0,91 +£0,02

Um die Moglichkeit des Unterschiedes zwischen den beiden Wirkstofffraktionen sicher
unterscheiden zu kénnen, muss die Untersuchungszeitraum beachtet werden. Wie in
Kapitel 3.2.1.2 diskutiert, zeigte sich nach einigen Stunden eine erhdhte Permeation von
BSA durch die Dialysemembran, weshalb die Experimente zur Untersuchung von ver-
schiedenen GroRenfraktionen von Wirkstoffen mit BSA-haltigen Medien nicht tber 15 h
andauern sollten. Eine Mdglichkeit den analytischen Fehler zu reduzieren, kann die Aus-
wahl einer Membran mit verringertem MWCO, wie 20 kDa, sein. Die freie Permeation
des Diclofenacs wird dadurch nicht wesentlich behindert und erlaubt eine verbesserte

Unterscheidung zwischen freiem und proteingebundenem Wirkstoff.

3.2.2 Analyse der Membranpermeationskonstante mit

Hilfe eines mathematischen Modells

Die Bestimmung der Permeationsrate einer Wirkstoffldsung wird bendétigt, um die Memb-
ranpermationskonstante kv zu berechnen. Die Konstante ist ein Mal fur die Sensitivitat
einer dialysebasierten Methode und beschreibt den analytischen Fehler, der durch die
Membran verursacht wird. Zusatzlich wird ku zur Normalisierung eingesetzt, um die
Membranpermeation bei der Freisetzungsuntersuchung aus kleinstpartikularen Arz-
neistofftragersystems abzuziehen und damit die tatsachliche Wirkstofffreisetzung zu be-
rechnen. Die Normalisierung eines Permeationsprofils ist fur die Vergleichbarkeit vor al-
lem bei der Verwendung von Dialysemembranen von verschiedenen Herstellern rele-
vant. Dazu ist das setzen einer Spezifikation fur ku hilfreich, um den Austausch verschie-

dener Hersteller zu Uberwachen.
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Ein Ziel dieser Dissertation war die Integration des mathematischen Modells zur Berech-
nung der Wirkstofffreisetzung im PTDR in Stella Architect®, um die in vitro Freisetzung
in bestehende pharmakokinetische Modelle zu integrieren und IVIVC zu erméglichen
[116]. Die Berechnung der Membranpermationskonstanten ky erfolgt tiber Gleichung 11
auf Basis der Bestimmung der totalen Membranpermeationskonstante kr, die nur von
Gerate- und Versuchsparametern abhangig ist (Volumen des Donor und Akzeptors, Di-

alysemembran).

Ca (1)
K _ln(l_ Co )_ Ak - (Vo (8) + V) (11)
T t B 5V, -V,

Die Berechnung in Stella Architect® erfolgt (iber eine lineare Extrapolation, um ein kon-
tinuierliches Profil Gber die ermittelten Wirkstoffkonzentrationen im Akzeptorkomparti-
ment anzunahern. Dazu wird alle 3 s ein Wert flr kr flir extrapolierte zwischen den ge-
messenen Werten berechnet. Die Membranpermeationskonstante ky kann durch Um-

stellen der Gleichung 6 aus kr wie folgt ermittelt werden (Gleichung 12):

[ kr 8 Ve Vy
A (L®) + V)

ku (12)

Jedes Dialysat hat dabei, abhangig von den Versuchsbedingungen (Umdrehungszahl,
Dialysemembran, Temperatur, Freisetzungsmedium, Volumen, Anfangskonzentration),
eine eigene Membranpermeationskonstante ku. Trotzdem kommt es zu Abweichungen
von der erwarteten Kinetik 1. Ordnung wahrend des Experiments. Dies betrifft vor allem
Zeitpunkte am Beginn und am Ende der Permeation. Zu Beginn der Permeation kdnnen
kleine Temperaturschwankungen durch die Injektion der Probe in das Donorkomparti-
ment und die Adsorption des Wirkstoffs an der Membran einen verlangsamenden Ein-
fluss haben. Adsorptionsuntersuchungen des Wirkstoffs an verschiedenen Membranen
sind deshalb essentieller Bestandteil von Vorversuchen, um eine optimale Dialyse-
membran auszuwahlen. In der Plateauphase am Ende des Permeationsversuches kon-
nen die mit der HPLC ermittelten Ergebnisse aufgrund der zufélligen Streuung eine ho-

here Variabilitat aufweisen.

Um diese Phanomene bei der Berechnung von ky auszugleichen, wurde im Modell ein
durchschnittlicher Wert im Bereich von 15 % bis 85 % Wirkstofffreisetzung fur kv mit
Gleichung 13 berechnet.

15 %
- 1

N159%-85% 557
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Abbildung 10: Darstellung der berechneten kr-Werte mit dem in silico Modell in Abhéngigkeit der kumulierten Wirk-
stoffpermeation. Die Berechnung erfolgte fiir eine Diclofenac-L6sung bei 0 UPM (a), 25 UPM (b), 50 UPM (c) und
100 UPM (d). Abbildung modifiziert nach [101].

In diesem Bereich der Freisetzung wurde ein steady state erreicht und die Werte fur kr
waren konstant (Abbildung 10). Die Permeationsversuche mit Diclofenac in PBS 7,4 mit
variierenden Umdrehungszahlen von 0 UPM bis 100 UPM wurden dazu ausgewertet.
Dabei zeigte sich eine verringerte Variabilitat bei 100 UPM. Wurden die beiden Kompar-
timente im PTDR nicht geruhrt, gab es einen kleineren konstanten Bereich (40 % bis
85 %) fur die im mathematischen Modell ermittelten kr-Werte. Die ermittelten Durch-
schnittswerte von ky fur die durchgefihrten Versuche sind in Tabelle 4 zusammenge-
fasst. Die Membranpermationkonstante verdoppelte sich annahernd beim Wechsel von
0 UPM auf 25 UPM (von 0,99 £ 0,9 x 10 cm?h auf 1,76 + 0,10 x 103 cm?h). Der Wert
von ky erhdhte sich weiter auf 2,13 £ 0,18 x 10 cm?h bei 50 UPM und blieb bei weiterer
Erhéhung der Umdrehungszahl auf 100 UPM konstant (2,17 + 0,09 x 10 cm?h). Dabei

unterschieden sich die Werte von ku bis auf bei den Umdrehungszahlen 50 UPM und
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100 UPM signifikant (ANOVA, p < 0,05), was den grof3en Einfluss des Riihrens auf die

Permeation, vor allem im niedrigen Bereich, belegt.

Um die neue Methode zur Berechnung der Membranpermeationskonstante zu Gberpri-
fen, wurde eine interne Validierung durchgefiihrt. Dazu wurde mit Hilfe von Stella Archi-
tect® ein in silico Modell fir den Permeationsprozess im PTDR geschrieben. Grundlage
war dabei das Fick’sche Diffusionsgesetz und die an den PTDR angepasste Gleichung
5. Mit den in Tabelle 4 ermittelten Durchschnittswerten von ky (die Werte fur die Volu-
mina des Donor- und Akzeptorkompartiment sowie die verdunstete Menge Freisetzungs-
medium wurden aus den Beobachtungen der eingesetzten flinf Vessel gemittelt) wurde
ein Permeationsprofil fir die Wirkstoffkonzentration im Akzeptor- und Donorkomparti-
ment simuliert. Zur Bewertung der Simulationsgtite wurde der absolute average fold er-
ror (AAFE) berechnet (Gleichung 14) [117].

Simulierter Wert,

1
AAFE = 105'2:' log Gemessener Werttl (14)

Dazu wurden die Unterschiede von den simulierten Werten zu den quantifizierten Wer-
ten an den Probenzugzeitpunkten verglichen [71, 95, 98, 118-120]. Nimmt der AAFE
einen Wert von eins an, sind die simulierten und beobachteten Daten identisch. Im All-
gemeinen wird ein AAFE-Wert von bis zu zwei fur eine akzeptable Simulation angenom-
men [118, 119].

Tabelle 4: Berechnete Membranpermeationskonstanten ku einer Diclofenac-Losung in PBS 7,4 bei verschiedenen
Umdrehungszahlen. Jede Berechnung wurde mit finf Vessel und 5-6 Messzeitpunkten (im Bereich 15 % bis -85 %
Wirkstofffreisetzung) durchgefiihrt (n = 25 oder n = 30). Mit den berechneten Werten fiir km wurden Permeationen si-
muliert. FUr alle Umdrehungszahlen wurde das simulierte Permeationsprofil im Akzeptorkompartiment mit allen ermit-
telten Wirkstoffkonzentrationen mit der Berechnung des AAFE bewertet. Bei 100 UPM wurde zusétzlich das simulierte
Permeationsprofil mit den ermittelten Konzentrationen im Donorkompartiment verglichen (Zeitpunkte: 15 min, 30 min,
120 min). Tabelle modifiziert nach [101].

Km SD

Drehzahl [cm?/h] [cm?/h] AAFE
0 UPM 0,99 x 10 0.9 x 103 127
25 UPM 176 x 10 0,10 x 10° 1,03
50 UPM 213 x 109 0,18 x 10° 1,03
100 UPM 217 x 103 0,09 x 103 1,03 (Akzeptor)

1,23 (Donor)

Die simulierten Permeationsprofile (Abbildung 11, blaue Linie) stimmten mit den quanti-
fizierten Werten (Abbildung 11, blaue Quadrate) sehr gut Uberein (AAFE = 1,03). Fir die
Permeation unter statischen Bedingungen lag der AAFE bei 1,27. In Abbildung 11 kann

man erkennen, dass die Simulation die Permeation anfanglich Uberschatzte, im weiteren
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Verlauf aber unterschatzte. Dies liegt an der bereits diskutierten Verzégerung der Diffu-
sion zu Versuchsbeginn. Zusatzlich wurde fur 100 UPM eine Auswertung des Donor-
kompartiments mit den quantifizierten Zeitpunkten 15 min, 30 min und 120 min vorge-
nommen. Dabei ergab sich beim Vergleich der simulierten mit den gemessenen Daten-
punkten ein AAFE von 1,23 (Tabelle 4). Fir diese Uberschatzung der simulierten Wirk-
stoffkonzentrationen im Donorkompartiment kann die Adsorption des Diclofenacs an der
Dialysemembran verantwortlich sein (Abbildung 11d, rote Linie und rote Dreiecke).
Trotzdem liegt der AAFE im akzeptablen Bereich und die Berechnung von ky in Stella

Architect® ist mit dem neuen Modell zuverlassig.

Um die die Berechnung der Membranpermeationskonstante zu erleichtern, wurde ein
webbasiertes Nutzer-Interface mit Stella Architect® (Dialysis Membrane Permeation Cal-
culator’ (DiMeC)) entwickelt. Dieses ist unter Commons Creative License frei verfiigbar
und bietet die Mdglichkeit, die versuchsspezfischen Parameter direkt darin einzugeben.

Im Anschluss erfolgt die Berechnung automatisch.

' Website zur Nutzung des DiMeC: https://exchange.iseesystems.com/public/matthiaswa-
cker/dimec/index.html#page1
(zuletzt aufgerufen am 07. Marz 2023)


https://exchange.iseesystems.com/public/matthiaswacker/dimec/index.html#page1
https://exchange.iseesystems.com/public/matthiaswacker/dimec/index.html#page1
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Abbildung 11: Vergleich der ermittelten kumulativen Wirkstoffpermeationen einer Diclofenac-L6sung anhand simu-
lierter Permeationsprofile bei (a) 0 UPM, (b) 25 UPM, (c) 50 UPM und (d) 100 UPM. Blaue Quadrate stellen die Mittel-
werte = SD der ermittelten Diclofenac-Permeation dar (n = 6). Die hellblaue Linie symbolisiert die mit dem in silico
Modell berechnete Permeation. Die Konzentration des Donorkompartiments wurde in (d) zusétzlich ausgewertet. Die
roten Quadrate stellen die ermittelten Konzentrationen im Donor dar (Mittelwert £ SD, n = 6). Die hellrote Linie ist die

korrespondierende Berechnung mittels mathematischem Modell. Abbildung modifiziert nach [101].

3.2.3 Leistungsqualifizierung des Dispersion Releasers

3.2.3.1 Einfluss von Hilfsstoffen auf die Permeation

Formulierungen enthalten fir unterschiedliche Zwecke Hilfsstoffe. Vor allem halbfeste
Zubereitung haben eine hochkomplexe Zusammensetzung mit vielen verschiedenen li-
pophilen und hydrophilen Komponenten. Diese kénnen sich an die Dialysemembran ad-

sorbieren und die Wirkstoffpermeation verandern. Dadurch wird die mit der aus einer
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Wirkstofflosung ermittelten Membranpermeationskonstante kv berechnete Wirkstofffrei-
setzung verfalscht. Um den Einfluss der verschiedenen Hilfsstoffe zu untersuchen,
wurde Voltaren® Emulgel in die Donorkammer eingewogen und mit PBS 7,4 verdunnt.
Nach 24 h war die Freisetzung abgeschlossen und dieselbe Menge Diclofenac wurde
als Lésung in das Donorkompartiment hinzugegeben. Die Permeation wurde anschlie-
Rend fir weitere 24 h untersucht (Abbildung 12a). Die Permeation des Diclofenacs er-
folgte rasch, da es im vorliegenden Puffer sehr gut I6slich war. Nach Hinzufigen der
Diclofenac-L6sung wurden keine signifikanten Unterschiede zwischen den beiden Per-
meationen festgestellt (Abbildung 12b). Damit verursachten die Hilfsstoffe weder Veran-
derungen an der Dialysemembran noch der Permeationsrate des Wirkstoffs. Dies war
Voraussetzung fur die Berechnungen unter Annahme einer konstanten Membranperme-
ationskonstante kv im nachsten Schritt. Zu festgelegten Zeitpunkten wurden die Vessel
mit dem PTDR Uber 48 h fotographisch aufgezeichnet (Abbildung 13). Visuell konnte
kein Austritt der halbfesten Zubereitung aus dem Donorkompartiment festgestellt wer-

den, wodurch die These zweier abgetrennter Kompartimente gestutzt wurde.

Im Gegensatz zum PTDR zeigen andere dialysebasierte Freisetzungssysteme ein ,Ver-
stopfen“ der Membran, was die Freisetzung negativ beeinflusst. Durch das konstante
Mischen des Donorkompartiments im PTDR werden Einflisse durch Hilfsstoffe auf die
Dialysemembran vermieden und die Zuverlassigkeit des PTDR bestatigt. Zusatzlich
dient der hier etablierte Versuch einer nachtraglichen Injektion einer Wirkstofflosung als

Anleitung fur die Entwicklung einer Methodenvalidierung fur zukunftige Anwender.

=100 4 - i =100 4 = —3
c L c o
S o o
s s
o 804 f o 804
£ . £
- S
@ J )
:g' 60 i :g- 60 -
] L] ]
B -~ %
i 40 /l -; 404
s /' 2
g 24 4 g 20
= ] s
Ly = ®
] = F]
E o4 E 01
= =
x T T T T T T x T T T T T
0 10 20 30 40 50 0 5 10 15 20 25
Zeit [h] Zeit [h]

(@) (b)

Abbildung 12: Kumulative Freisetzung von Diclofenac-Diethylammonium aus einem Emulgel mit anschlieBender In-
Jjektion einer Diclofenac-Diethylammonium-Lésung nach 24 h. In (a) ist das gesamte Profil iiber 48 h dargestellt. In (b)
wurden die beiden Permeationsprofile lbereinandergelegt. Dargestellt sind Mittelwerte £ SD (n = 3). Abbildung modi-
fiziert nach [101].
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Abbildung 13: Aufnahme des Donorkompartiments wéhrend des Permeationsexperiments mit Voltaren® Emulgel.

Die Zeitangaben sind im Format Stunden:Minuten.

3.2.3.2 Wirkstofffreisetzung aus zwei verschiedenen

halbfesten Zubereitungen von Diclofenac

Die beiden halbfesten Zubereitungen unterschieden sich in ihrer Liste in den verwende-
ten Hilfsstoffen und dem verwendeten Salz des Diclofenacs. Im Falle des Voltaren®
Emulgels wurde Diclofenac-Diethylammonium in einem Gel mit Fettanteil eingearbeitet.
Im Gegensatz dazu besteht Olfen® Gel (Mepha Pharma AG, Basel, Schweiz) aus Dicl-
ofenac-Natrium und enthalt keine lipophile Komponente (Tabelle 5). Die Léslichkeit des
Diclofenacs spielt bei der Freisetzung eine wesentliche Rolle. Zwischen den beiden Ge-
len gab es bei der Wirkstofffreisetzung unter sink-Bedingungen keine signifikanten Un-
terschiede. Um die Leistung des PTDR zu untersuchen, wurde das Medium fur die Frei-
setzung an den pH-Wert der Haut (pH 5 bis 6) angepasst [121]. Trotzdem stellen die
Bedingungen des Freisetzungstests nicht die physiologischen Bedingungen fir eine to-
pische Anwendung auf der Haut, bezogen auf die Umdrehungsgeschwindigkeit des zur
Verfugung stehenden Flussigkeitsvolumens und auf die Pufferkapazitat, dar. Allerdings
kann die Freisetzungsuntersuchung im PTDR bei der zur Untersuchung des Einflusses
der verwendeten Hilfsstoffe eine nitzliche Hilfestellung sein. Dies kann ferner die Aus-

wahl der zu verwendenden Hilfsstoffe unterstttzen.

Unter non-sink-Bedingungen zeigten die beiden Gele Unterschiede in ihrer Wirkstofffrei-

setzung. Die kumulative Wirkstofffreisetzung von Voltaren® Emulgel und Olfen® Gel ist
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in Abbildung 14 dargestellt. Das linearkolloidale Hydrogel des Olfen® Gels zeigte im Ver-
gleich zum Emulgel eine verlangsamte Freisetzung und erreichte nach 48 h etwa 40 %
Freisetzung. Das im Olfen® Gel enthaltene Isopropanol sorgt fur die Lésung von Dicl-
ofenac-Natrium in der Formulierung. In der Freisetzungsuntersuchung fehlt allerdings
eine ausreichende Menge Isopropanol, sodass Diclofenac ausfallt. Das wurde im durch-
gefuhrten Versuch beobachtet und erklart die langsame Freisetzung. Im Gegensatz
dazu zeigt Voltaren® Emulgel eine schnellere Freisetzung und erreichte nach 48 h 60 %
kumulierte Wirkstofffreisetzung. Dies entsprach der reduzierten Ldslichkeit im schwach
saureren Medium bei 32 °C (0,0314 + 0,0008 mg/mL fur Diclofenac-Natrium und
0,0332 £ 0,0020 mg/mL fur Diclofenac-Diethylammonium) [101]. Die Verbesserung der
Loslichkeit durch Tenside im Emulgel sorgte fur die schnellere und, unter Einbezug der
verminderten Ldslichkeit, vollstandige Freisetzung. Es konnte kein verzégernder Effekt
der Emulsion festgestellt werden. Der Effekt der Hilfsstoffe auf die Permeation bei der

topischen Anwendung auf der Haut ist mit Hilfe geeigneter Methoden zu evaluieren.

Tabelle 5: Weitere Inhaltsstoffe der verwendeten Fertigarzneimittel Voltaren® Emulgel und Olfen® Gel (Vorhandensein
durch "X" markiert). Tabelle modifiziert nach [101].

Hilfsstoff Voltaren® Emulgel Olfen® Gel
Milchsaure
Diisopropyladipat
Isopropanol X
Natriummetabisulfit
Hydroxyethylcellulose
Hydroxypropylcellulose
Diethylamin
Propylenglykol
Mineraldl
Cocoylcaprylocaprat
Polyoxyl-20-cetostearylether
Carbomer
Parfimcreme
Gereinigtes Wasser

X X X X X X

X X X X X X X X
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Abbildung 14: Kumulative Freisetzungsprofile von zwei verschiedenen Diclofenac-Gelen (Olfen® Gel und Voltaren®
Emulgel®) in non-sink-Bedingungen. Die gemessene Diclofenac-Konzentration im Akzeptorkompartiment (a) ist der

normalisierten Freisetzung (b) gegentibergestellt. Dargestellt sind die Mittelwerte + SD (n = 4).

Zur finalen Auswertung der Freisetzung aus halbfesten Zubereitungen mit dem PTDR
wurde eine Normalisierung durchgefihrt. Dazu wurde die mit Stella Architect® berech-
nete Membranpermeationskonstante kv fur Diclofenac-Natrium und Diclofenac-Diethyl-
ammonium genutzt (vgl. Kapitel 3.2.2). Diese betrugen 1,54 + 0,12 x 10 cm?/h flr das
Natriumsalz beziehungsweise 1,75+ 0,19 x 10 cm?h flr das Diethylammoniumsalz
[101]. Mit Hilfe des Modells in Stella Architect® konnte die Membranpermeation aus dem
Permeationsprofil subtrahiert und eine Wirkstofffreisetzung mit dem Modell PTDR Re-
lease Normalizer? (PTDR ReNo) im Donorkompartiment bestimmt werden. Das norma-
lisierte Freisetzungsprofil ist in Abbildung 14b dargestellt. Bei beiden Gelen wurde eine
anfangliche, schlagartige Freisetzung des Diclofenacs festgestellt. Diese war beim OlI-
fen® Gel mit 16 % etwa halb so groR wie beim Voltaren® Emulgel. AnschlieBend zeigten
beide Gele ab 5 h eine konstante Zunahme des freigesetzten Diclofenacs, was einer
langsamen Aufldsung entsprach. Damit ist vor allem die Ldslichkeit des Wirkstoffs zum
Ende der Freisetzung geschwindigkeitsbestimmend, wohingegen der Hilfsstoffeinfluss
zu Beginn am groften ist.

2 Die Normalisierung des Freisetzungsprofils ist unter folgender Website fiir die Offentlichkeit
zuganglich:
https://exchange.iseesystems.com/public/matthiaswacker/ptdr-reno/index.html#page1
(zuletzt aufgerufen am 07. Marz 2023)


https://exchange.iseesystems.com/public/matthiaswacker/ptdr-reno/index.html#page1
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3.3 Dokumentation der Parameter eines Freisetzungstests

Wahrend der Validierung des PTDRs sind viele Parameter untersucht worden, die einen
Einfluss auf die Membranpermeation haben. Diese sind bei einer Methodenentwicklung
ausreichend zu charakterisieren und zu dokumentieren. Bei vielen Dialyseexperimenten
in der Literatur sind die Versuchsbedingungen allerdings nur unzureichend dokumen-
tiert. Auf Grundlage der beschriebenen Versuche werden in Tabelle 6 relevante Para-
meter vorgeschlagen, die fur eine vollstdndige Dokumentation von dialysebasierten Frei-
setzungsexperimenten notwendig sind. Dazu gehéren neben Medienkomposition, Frei-
setzungstemperatur auch Informationen zu den Volumina des Akzeptor- und Donorkom-
partiments. Zusatzlich sollte neben den typischen Parametern einer Dialysemembran,
wie MWCO und Material, auch die Membranoberflache und das Protokoll zur Vorberei-
tung der Membran des Membranherstellers flir den Versuch dokumentiert werden. Dabei
kann vor allem bei trockenen Dialysemembranen, die Glycerin enthalten, das unzu-
reichende Rehydrieren eine Rolle spielen. Bei unzureichenden Absplilen des Glycerins
kénnen Reste einen storenden Einfluss auf die Membrankinetik haben [85]. Zusatzlich
sollte auch genau festgehalten werden, wie die verschiedenen Proben in die Donorkam-
mer eingebracht werden (Injektionsprotokoll). Der Ablauf zur Bestimmung der Wirk-
stofffreisetzung mit den in der Arbeit etablierten Modellen DiMeC und PTDR ReNo sind
in Abbildung 15 dargestellit.

Freisetzungs-

Referenzmessung 2
experiment
Donorkompartiment Donorkompartiment
P Freisetzung
[cgd -:inei. Wirkstoff- (Ke) . e
I6sung —liy,
STELLA Formulierung
model
Membran-

permeation (k)

T Membran-
permeation (ky;)

PTDR Release
Normalizer

Akzeptorkompartiment Akzeptorkompartiment

Dialysis Membrane
Permeation
Calculator

[ca]

a3l e

Abbildung 15: Vorgeschlagener Arbeitsfluss zur Bestimmung der Wirkstofffreisetzung aus Arzneistofftrdgern. Zuerst
wird ein Referenzexperiment mit einer Wirkstofflésung durchgefiihrt. Daraus kann mit dem Dialysis Membrane Perme-
ation Calculator die Membranpermeationskonstante ku bestimmt werden. Zusammen mit km und der Freisetzungsun-
tersuchung der Formulierung kann mit dem PTDR Release Normalizer die Freisetzung des Wirkstoffs berechnet wer-
den. Abbildung modifiziert nach [101].
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Tabelle 6: Wichtige Versuchsparameter, die zur Dokumentation eines Dialyseexperiments benétigt werden. Tabelle

modifiziert nach [101].
Parameter Beispiel
Membranmaterial Regenerierte Cellulose
MWCO 50 kDa
Membrandicke 0,0065 cm
Membrandurchmesser (flach) 28 mm

Lagerbedingungen der Membran
Vorbereitung der Membran

Hersteller

Feucht, in 0,5 % Natriumazid bei 2-8 °C

Abspulen mit Wasser, 30 min in Wasser ein-
weichen

Repligen® (USA)

Volumen des Donorkompartiments

(jeweils vor und nach dem Experiment) 3,4 mL
Volumen des Akzeptorkompartiments
. . . 120 mL
(jeweils vor und nach dem Experiment)
Oberflache der Donorkammer/Membran 10,95 cm?
Zusammensetzung des Mediums Unterschiedlich (z. B. PBS 7,4)
Temperatur 32°C
Umdrehungszahl 50 UPM
Probenvolumen 200 pL
Probenzeitpunkte Unterschiedlich (z_. B. 15 min, 30 min,
60 min etc.)

Referenzexperiment (Wirkstoffldsung)

Formulierung

3,4 mL einer Diclofenac-Losung
(1,47 mg/mL, PBS 7,4) wurden injiziert.
Das Gel (entsprechend 5 mg Diclofenac)
wurde in die Donorkammer eingewogen und
mit restlichem Medium auf 3,4 mL aufgefllt.

3.4 Untersuchungen eines liposomalen Vaginalgels

Vier verschiedene proliposomale Formulierungen mit der Modellsubstanz Hydrocortison
wurden hergestellt, um den Wirkstoff lokal in der vaginalen Umgebung freizusetzen. Da-
bei wurden die verschiedenen Formulierungen mit einer kommerziell erhaltlichen Creme
(Ebenol®, Strathmann GmbH & Co. KG, Hamburg, Deutschland) und dem reinen Wirk-
stoff verglichen. Die Wirkstofffreisetzung und die Permeabilitat wurden als Einflussgro-
Ren in vivo Performance festgelegt und in vitro untersucht. Die Freisetzungsrate des
Hydrocortisons aus den verschiedenen Formulierungen wurde mit dem PTDR in simu-
lierter Vaginalflissigkeit ermittelt. Ein Zellmonoschichtmodell mit zwei verschiedenen
Zelltypen, die in der Vagina prasent sind, wurde zur Untersuchung der Permeabilitat ver-
wendet. Die verschiedenen proliposomalen Formulierungen wurden zusétzlich noch hin-
sichtlich ihrer GroRRe, Polydispersitatsindex (PDI), Zetapotenzial und EE% charakteri-

siert.
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3.41 Herstellung und physikochemische Eigenschaften

der proliposomalen Formulierungen

In Vorversuchen wurden Sorbitol, spriihgetrocknete Lactose und Sucrose als inertes
Tragermaterial getestet. Zusatzlich wurden die eingesetzte Menge des Tragermaterials,
das Volumen und die Art des organischen Lésemittels, die Grofe des Rundkolbens und
die PartikelgroRe des Tragermaterials (verschiedene gesiebte Fraktionen) variiert und
hinsichtlich der Ausbeute eines rieselfahigen Pulvers nach dem zweiten Sieben des
proliposomalen Pulvers und PartikelgréRe der hydratisierten Liposomen bewertet. Fir
die beschriebene Untersuchung wurde Sorbitol als geeignetes Tragermaterial ausge-
wahlt. Sucrose und Lactose waren als spriihgetrocknete Tragermaterialien mit poroser
Oberflache nicht geeignet, weil sich eine geringere Ausbeute rieselfahiger Proliposomen
ergab. Im Fall der Sucrose wurde ausschlie3lich verklebtes Pulver erhalten. Die genauen
Zusammensetzungen der vier proliposomalen Formulierungen sind in Tabelle 7 zusam-
mengefasst. Dabei wird der Wirkstoff Hydrocortison mit dem Lipid und gegebenenfalls
mit Cholesterin im organischen Lésungsmittel geldst. Im Anschluss wird gesiebtes Sor-
bitol hinzugefugt und das Lésemittel im Rotationsverdampfer schrittweise entfernt. Das
getrocknete proliposomale Pulver wird nach dem Uberfiihren aus dem Rundkolben er-
neut gesiebt, um ein rieselféahiges Pulver zu erhalten (Abbildung 16). Zur Untersuchung
der Zytotoxizitdt wurden Referenzformulierungen ohne die Zugabe von Hydrocortison

hergestellt.
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Tabelle 7: Zusammensetzung der verschiedenen Proliposomen mit der jeweiligen Ausbeute nach dem zweiten Sieb-
schritt. Die Lipidphase wurde zusammen mit dem Wirkstoff vor der Zugabe des Sorbitols in 8,25 mL einer organischen
Lésung aus Chloroform und Methanol (8:2 (V/V)) in einem 100 mL Rundkolben gelést. Die Ausbeute des erhaltenen,
frei flieBenden, proliposomalen Pulvers wurde, bezogen auf die eingesetzte Gesamtmasse von 2,75 g, berechnet. Die

Referenzformulierungen (Blank) wurden ohne Einwaage von Hydrocortison hergestellt.

. Soja- . .
Ei-PC Cholesterin Hydrocortison .
Formulierung  (EPC) (SPP%) (C) (HC) S‘[’:;]” Ausbeute
Mgl “1mg] [mg] [mg]
EPC 250,0 - - 15 2,5 69 %
EPC+C 227,3 - 22,7 15 2,5 70 %
SPC - 250,0 - 15 2,5 66 %
SPC+C - 227,3 22,7 15 2,5 68 %
Blank EPC 250,0 - - - 2,5 78 %
Blank EPC+C 227,3 - 22,7 - 2,5 78 %
Blank SPC - 250,0 - - 2,5 80 %
Blank SPC+C - 227,3 22,7 - 2,5 78 %
Sorbitol fiegglm Sorbitol  Phospholipide Cholesterin

<180 um \ l Hydrocortison

Chloroform-Methanol-

/ W ischung
& ws
ol Sieben
] <180 um
Proliposome

Abbildung 16: Herstellung der Proliposomen im Rotationsverdampfer mit der Film-auf-Trdger-Methode. Abbildung
modifiziert nach [122].

Die Grole und GréRenverteilung, das Zetapotenzial, die Verkapselungseffizienz und die
Hydrocortison-Konzentration der Proliposome wurde bestimmt (Tabelle 8). Die entstan-
denen Vesikel hatten bei allen vier Formulierungen eine ahnliche GréRRe in ihren mittle-
ren Durchmessern. Der Zusatz von Cholesterin (C) erhdhte die Vesikelgrolie nur fir die
Liposomen aus Ei-Phosphatidylcholin (EPC). Der PDI variierte zwischen 0,437 und
0,534 und lie3 auf eine breite Verteilung schliel3en. Durch einen anschlieenden Extru-
sionsschritt an die Hydratisierung kdnnen PDI kleiner 0,3 erreicht werden, das unilamel-

laren, monodispersen Liposomen entsprechen wirde [123]. Im vorliegenden Fall sollte
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jedoch eine feste Darreichungsform untersucht werden, deren Vesikel in situ gebildet
werden und deshalb keine kontrollierte PartikelgroRe hat. Dies garantiert eine verlan-
gerte physikochemische Haltbarkeit. Trotzdem war der PDI innerhalb des Messbereichs
(PDI kleiner 0,7) [123]. Je nach Ursprung des verwendeten Phospholipids (Soja oder
Huhner-Ei) veranderte sich das Zetapotenzial. Liposome aus Soja-Phosphatidylcholin
(SPC) wiesen schwach negativ geladene Vesikel zwischen -6 mV und -12 mV auf, wo-
hingegen Vesikel aus EPC ein Zetapotenzial von -34 mV hatten (Tabelle 8, p < 0,05).
Die unterschiedliche Reinheit des SPC und EPC (100 % vs. 80 %) kann ursachlich fur
die Unterschiede sein. Negativ geladene Partikel sind aufgrund des negativ geladenen
Mucins in der Vagina weniger mucoadhasiv [49, 124]. Andererseits bilden stark mucoad-
hasive Formulierungen Agglomerate mit dem Mucin und kénnen so schneller aus der
Vagina eliminiert werden. Die vorliegenden proliposomalen Formulierungen zeigten ein

stabiles Vesikelsystem.

Tabelle 8: Physikochemische Eigenschaften (mittlere Partikelgré3e, Polydispersitatsindex (PDl), Zeta-Potential, Ver-
kaspelungseffizienz (EE%) sowie der Hydrocortisongehalt der vier verschiedenen proliposomalen Formulierungen
nach Hydratisierung. Die Ergebnisse sind als Mittelwert + SD dargestellt (n = 3). Der Stern (*) markiert einen statisti-

schen Unterschied im Vergleich zur Formulierung mit EPC (p < 0,05). Tabelle modifiziert nach [122].

Formulie- GroRe Zeta-Potential Hydrocortison -
rung [nm] PDI [mV] EE% [%] ygehalt [%]
EPC 213 +4 0,437 + 0,016 -34+3 20,4 +1,9 0,33+ 0,02

EPC+C 2309 0,426 £ 0,014 -34+2 17,9+£2,0 0,40 £ 0,04
SPC 215+ 2 0,448 + 0,015 -6+1* 28,4 £0,9* 0,52 £ 0,06
SPC+C 213 +4 0,534 + 0,130 -13 + 2* 24,5+ 2,3* 0,43 + 0,07

Im Gegensatz zur VesikelgroRe hatte der Zusatz von Cholesterin einen Einfluss auf die
EE% des Hydrocortisons. Da Cholesterin chemisch mit Hydrocortison verwandt ist, kon-
kurrieren die beiden Molekile um die gleichen Interaktionsstellen innerhalb der Phos-
pholipidmembran. Bei beiden Phospholipiden EPC und SPC reduzierte sich deshalb er-
wartungsgemal die verkapselte Menge an Hydrocortison. Diese fiel jedoch im Falle des
EPCs, im Gegensatz zum SPC, nicht signifikant aus. Zusatzlich war die Verkapselungs-
effizienz bei SPC im Vergleich zu EPC héher (Tabelle 8). Der Hydrocortisongehalt in den

Formulierungen variierte zwischen 0,33 % und 0,52 %.
3.41.1 Morphologische Charakterisierung der
rekonstituierten Proliposomen

Die proliposomalen Formulierungen wurden in Wasser rekonstituiert und die entstande-

nen Liposomen wurden im Transmissionselektronenmiskroskop (TEM) morphologisch
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charakterisiert. Es wurden Vesikel im GrofRenbereich von 50 nm bis 2500 nm gefunden
(Abbildung 17). Da die mikroskopische Methode Vakuum voraussetzt, konnten die Lip-
osome nur im getrockneten Zustand untersucht werden. Dabei reduzierte sich allerdings
die Partikelgrofie der Liposomen im Vergleich zum hydrodynamischen Durchmesser der
Vesikel bei der Messung mittels DLS. Generell unterstitzt die mikroskopische Untersu-

chung aber die GréRenmessung mittels DLS.

Abbildung 17: Aufnahmen von den wirkstofffreien Referenzformulierungen SPC (linke Seite) und SPC+C (rechte
Seite) mit einem Transmissionselektronenmikroskop. Der schwarze Balken entspricht 1000 nm (links unten). Abbil-
dung modifiziert nach [122)].

3.41.2 Kristallinitatsuntersuchungen

Dynamische Differenzkalorimetrie (DSC) wurde genutzt, um Phasenubergange der proli-
posomalen Formulierungen zu untersuchen. Jede der verwendeten Einzelsubstanzen
wurde ebenfalls untersucht (Abbildung 18). Sorbitol, Cholesterin und Hydrocortison zeig-
ten einen scharfen endothermischen Peak bei ihren korrespondierenden Schmelzpunk-
ten. Der Schmelzpunkt von Cholesterin lag bei 151,6 °C und von Hydrocortison bei
228,1 °C (Abbildung 18A, B). Ein endothermischer Peak wurde bei 99,9 °C fur Sorbitol
beobachtet. Dies entspricht dem Phasenubergang des Gamma-Polymorphs [125]. Die
spezifische Warmekapazitat (AH) des Schmelzens betrug 176,6 J/g (Abbildung 18C)

und war mit Werten aus vorherigen Untersuchungen vergleichbar [125-127].
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Abbildung 18: Uberlagerte DSC-Diagramme der Ausgangssubstanzen Cholesterin (A), Hydrocortison (B) und Sorbitol
(C) sowie der hergestellten Proliposomen EPC (D), EPC+C (E), SPC (F) und SPC+C (G). Abbildung modifiziert nach
[122].

Beim Vergleich der Profile der Einzelsubstanzen Cholesterin und Hydrocortison mit de-
nen der proliposomalen Formulierungen wurden keine Phasenibergange bei den ent-
sprechenden Schmelzpunkten festgestellt. Dies spricht fur ein vollstandiges Einschlie-
Ren der Substanzen in die Phospholipide. Trotzdem ist die DSC nicht sensitiv genug,
um kleine kristalline Mengen Hydrocortisons zu detektieren. Eine gréRere Fraktion kris-
tallinen Wirkstoffs ist unter Einbezug der grof3en Lipidmenge unwahrscheinlich. Zusatz-
lich konnte bei zwei physikalischen Mischungen ein Phasenubergang des Hydrocorti-
sons beobachtet werden (Formulierungen EPC und EPC+C). Die Formulierungen wie-
sen nur den Sorbitol-Peak bei etwa 99 °C auf (Abbildung 18D-G). Bei den proliposoma-
len Formulierungen reduzierte sich die spezifische Warmekapazitat des Sorbitols um
circa 17 % auf 144,9 J/g bis 149,8 J/g im Vergleich zur Reinsubstanz (176,6 J/g). Dies
kann einerseits an den Interaktionen des Sorbitols mit den Phospholipiden oder ande-
rerseits an der Rekristallisation partiell gelésten Sorbitols in ein anderes Polymorph lie-
gen [125]. Vergleichbare Ergebnisse wurden mit Mannitol als inertem Trager beobachtet
[128].

3.4.2 In vitro Permeabilitatsuntersuchungen

Um die Permeabilitdt des Hydrocortisons in freier oder verkapselter Form zu untersu-

chen, wurden zwei Zellmodelle verwendet. Dabei wurden sowohl immortalisierte Zellen
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der humanen Zervix (CaSki) als auch des humanen Endometriums (HEC-1-A) einge-
setzt. Obwohl die beiden Zelltypen nicht aus der Vagina selbst, sondern aus benachbar-
ten Regionen entstammen, werden sie breit eingesetzt, um die Permeabilitat von Wirk-
stoffen durch das Vaginalepithel zu schatzen. Zusatzlich bieten die Permeabilitatsunter-

suchungen eine Annaherung der Wirkstoffabsorption in vivo [58, 59].

Bevor die Permeabilitat im Zellmodel untersucht werden kann, muss die Vertraglichkeit
der Formulierungen und des Hydrocortisons mit den Zellen gewahrleistet sein. Hierzu
wurden Zytotoxizitatsversuche in beiden Zelllinien CaSki und HEC-1-A mit Hydrocorti-
son, hydrocortisonhaltigen und wirkstofffreien Proliposomen durchgefiihrt. Die Zellen
wurden fur 24 h mit den verschiedenen Formulierungen inkubiert und die Zellviabilitat
bestimmt. Dabei wurden keine zytotoxischen Effekte flr Hydrocortison und die Formu-
lierungen festgestellt. Die Viabilitat lag bis auf eine Ausnahme oberhalb des minimalen
Grenzwertes von 70 %, bei dem Substanzen und Formulierungen als potenziell sicher
gelten (Tabelle 9) [129]. Einzig die Blanko-Formulierung SPC+C zeigte interessanter-
weise bei einer theoretischen Konzentration von 10 uyg/mL Hydrocortison in HEC-1-A
Zellen eine Viabilitat unter 70 %. Trotzdem suggerieren die ermittelten Daten keine To-
xizitat und es gab keine Bedenken die Permeabilitdt bei 5 yg/mL Hydrocortison zu un-

tersuchen.

Tabelle 9: Ermittelte mittlere zytotoxische Konzentrationen (CCse) von Hydrocortison und den vier proliposomalen

Formulierungen jeweils mit und ohne (Blank) Hydrocortison. Tabelle modifiziert nach [122].

Sample CCso [pg/mL]

CaSki HEC-1-A
Hydrocortison >10 >10
EPC+C >10 >10
EPC >10 >10
SPC >10 >10
SPC+C >10 >10
Blank EPC+C >10 >10
Blank EPC >10 >10
Blank SPC >10 >10
Blank SPC+C >10 8,2

Das Ausbilden einer Zellmonoschicht vor der Permeabilitatsmessung wurde mittels Mes-
sung des transepithelialen elektrischen Widerstands (TEER) Uberprift. Auch wahrend
der Permeabilitdtsexperimente wurde der TEER gemessen, um die Unversehrtheit der
Zellbarriere zu Uberpriifen. Das Uberpriifen der intakten Zellbarriere mittels TEER-Mes-
sung gewahrleistet, dass Hydrocortison durch die Zellen diffundiert, und letztlich auch
das Auftreten verfalschter Messdaten verringert. Die Permeabilitdt von Hydrocortison

war in beiden Zelllinien vergleichbar (Abbildung 19). Etwa 30 % bis 40 % Hydrocortison
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permeierten nach 4 h durch die Zellmembran. Bei den verschiedenen Formulierungen
variierte die permeierte Hydrocortisonmenge zwischen 30 % und70 %. Die Profile der
rekonstituierten Proliposome war vergleichbar mit denen des freien Hydrocortisons in
beiden Zelllinien (p > 0,05) und zeigten einen stetigen Anstieg der Hydrocortisonmenge,
wobei in manchen Fallen eine maximale Hydrocortisonkonzentration bereits nach 2 h bis
4 h erreicht wurde. Die fir die Proliposomen individuell berechneten scheinbaren Per-
meabilitdtskonstanten P, waren ebenfalls vergleichbar (Tabelle 10). Interessanter-
weise war die ermittelte P4 fur freies Hydrocortison in beiden Zelllinien ahnlich, wenn
auch tendenziell etwas niedriger als die mit Caco-2-Zellen ermittelte Permeabilitats-
konstante (17,5 + 4,1 x 10 cm?/s) [130]. Angesichts der Tatsache, dass Hydrocortison
extensiv Uber den Darm absorbiert wird und unter Bertcksichtigung der von Corbo et al.
publizierten Hasenstudie®, unterstiitzen die ermittelten Werte die starke Permeabilitat
von Hydrocortison uber die Vagina [110]. Setzt man die Pap-Werte ins Verhaltnis zum
freien Hydrocortison, erhalt man ein Mal} fur die Verbesserung der Permeabilitat der
Formulierung. Diese lag fir die untersuchten Proliposomen zwischen 1,0 und 1,8, was

einer gleichbleibenden bis maRig verbesserten Permeabilitat entsprach (Tabelle 10).

CaSki HEC-1-A
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Abbildung 19: Permeabilitétsprofile von Hydrocortison (HC) als freier Wirkstoff (schwarze Raute) oder in Proliposo-
men verkapselt durch Zellmonoschichten aus CaSki- (linke Seite) und HEC-1-A-Zellen (rechte Seite). Dargestellt sind
die Mittelwerte £ SE (n = 3). Abbildung modifiziert nach [122].

3 Hydrocortison zeigte hier nach vaginaler Applikation eine hohe systemische Absorption
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Tabelle 10: Scheinbare Permeabilitdtskonstante (Papp) von freiem und verkapseltem Hydrocortison in zwei verschie-
denen vaginalen Zellmodellen. Die Werte sind als Mittelwerte + SD angegeben (n = 3). Zusétzlich ist das mittlere
Verhéltnis der Papp zu freiem Hydrocortison als Mal3 fiir die Verbesserung der Permeabilitét durch die Formulierung

angegeben (Permeability Enhacement Ratio, PER). Tabelle modifiziert nach [122].

Papp [cm?/s x 10°€] PER
Probe . .
CaSki HEC-1-A CaSki HEC-1-A
Hydrocortison 99+14 8,7+13 - -

EPC 96+1,6 10,8 £ 0,2 1,0 1,2
EPC+C 16,6 £5,2 12,7+ 0,1 1,7 1,5

SPC 11,0+ 1,1 16,0+ 7,3 1,1 1,8
SPC+C 10,3+ 3,2 10,2+ 3,3 1,0 1,2

Bei beiden Zelllinien CaSki und HEC-1-A hatten die Proliposome mit SPC einen héheren
Papoo-Wert als die EPC-Proliposome (Tabelle 10). Diese Beobachtung ist jedoch nicht
signifikant. Die beiden Formulierungen unterscheiden sich in der Herkunft ihrer Phos-
pholipide (Soja beziehungsweise Ei) und deshalb auch in ihrer Fettsdurezusammenset-
zung. Diese Unterschiede kdnnten prinzipiell die Interaktion mit den vaginalen Epithel-
zellen verandern und fur den Unterschied in der Permeabilitat verantwortlich sein. Neben
der Zusammensetzung der Phospholipide beeinflusste Cholesterin die Zellmembranper-
meabilitat ebenfalls [131, 132]. EPC+C Liposomen zeigten in beiden Zelllinien hdhere
Papp-Wert, wenn auch nicht signifikant, wenn Cholesterin in den Phospholipiden integriert
wurde. Der positive Effekt auf die Permeabilitat konnte beim Einschluss von Cholesterin

in SPC Proliposomen nicht festgestellt werden.

Um die Ergebnisse der Permeabilitdtsuntersuchungen besser bewerten zu kdnnen,
sollte zudem die EE% berucksichtigt werden. Es gab zwar keinen signifikanten Unter-
schied zwischen den Permeabilitdtskonstanten, aber die Rangfolge der Pap,-Werte der
Proliposomen entsprach der Verkapselungseffizienz (hdhere Verkapselung entsprach
einer niedrigeren Permeabilitdt). Nach der Rekonstitution werden etwa 70 % bis 80 %
des Hydrocortisons freigesetzt, wobei die Ubrige Fraktion in den Liposomen verbleibt.
Dieser kleine Unterschied macht es schwierig, die Liposomen im Permeabilitdtsexperi-
ment zu unterscheiden, wenn es keinen Einfluss auf die Permeabilitat gibt und die Frei-
setzung einen wichtigeren Stellenwert einnimmt. Trotzdem stellt die eingeschlossene
Hydrocortisonmenge zwar im vorliegenden Fall eine kleine aber sehr interessante Stell-
schraube in der Formulierungsentwicklung dar, die in Wirkstofffreisetzungsuntersuchun-

gen besser charakterisiert werden kann.

Hydrocortison, das mit der Zellmembran assoziiert beziehungsweise in den Zellen ein-

geschlossen ist, wurde zusatzlich quantifiziert. Die Proben wiesen aber Konzentrationen
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unterhalb des Detektionslimits auf. Damit ergab sich eine maximale Hydrocortison-
menge, die mit der Zellmonoschicht assoziiert ist, von 0,3 % der Gesamtdosis. Neben
der Depotwirkung durch die Verkapselung von Wirkstoff in den Liposomen hat die ge-
wahlte lipidbasierte Formulierung weitere Vorteile. So kann beispielsweise eine verlan-
gerte Verweilzeit in der Vagina durch adhasive Interaktionen mit der vaginalen Mucosa
und damit eine verlangerte Kontakizeit des Wirkstoffs am Wirkort erzielt werden [45,
133]. Zusatzlich kdnnen Liposome die Penetration unterstitzen und damit tiefere Gewe-
beschichten erreichen, die auch von der anti-inflammatorischen Wirkungen des Hydro-

cortisons profitieren[134].

3.4.3 Untersuchung der Wirkstofffreisetzung im

Dispersion Releaser

Im Gegensatz zur Untersuchung der Permeabilitdt im zellbasierten Assay, bei der Wirk-
stofffreisetzung und Permeation gleichzeitig stattfindet, verfiigt der PTDR Uber ein wass-
riges Messumfeld, das im Wesentlichen durch die Zusammensetzung des Akzeptorkom-
partiments kontrolliert wird. Dadurch kann der Freisetzungsprozess des untersuchten
Wirkstoffs aus verschiedenen Formulierungen mithilfe des PTDRs sensitiver charakteri-
siert werden. Dabei sind vor allem die Einflisse kleiner Anderungen im Mikroumfeld der

Formulierung auf die Freisetzungsrate von Interesse.

Die Wirkstofffreisetzung aller vier proliposomalen Formulierungen wurde im PTDR un-
tersucht. Zusatzlich wurde eine Hydrocortison-Lésung dialysiert, um den Einfluss der
Dialysemembran zu bewerten. Als Referenz wurde eine kommerzielle Creme mit identi-
scher Hydrocortisonkonzentration (Ebenol®) untersucht. Als Freisetzungsmedium wurde
sVSF mit Cyclodextrinen gewahlt, um der schlechten Léslichkeit des Hydrocortisons
(0,39 mg/mL bei 37 °C) entgegenzuwirken [122]. Unter optimalen Ldslichkeitsbedingun-
gen (1,46 mg/mL bei 37 °C, sink-Bedingungen [122]) zeigten alle untersuchten Proben
eine vollstandige Freisetzung innerhalb von 4 h bis 6 h. Es konnten keine Unterschiede
zwischen den proliposomalen Formulierungen und der kommerziellen Formulierung fest-
gestellt werden (Abbildung 20, linke Abbildung, f1 <15 und f2 > 50). Im Vergleich zum
freien Wirkstoff zeigten die Lipid-Formulierungen eine leichte Verzégerung in der Per-
meation, was flur einen erfolgreichen Einschluss des Hydrocortisons in die Liposomen-
membran sprach. Die in dem Freisetzungsmedium enthaltenen Cyclodextrine bildeten
ein besseres Reservoir flr das Hydrocortison und solubilisierten den Wirkstoff besser im
Vergleich zum liposomalen Trager. Deshalb konnte unter sink-Bedingungen keine Dis-

kriminierung der Proben erfolgen.
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Abbildung 20: Permeationsprofile des Hydrocortisons (HC) im PTDR, formuliert als Proliposomen (EPC, EPC+C,
SPC, SPC+C) oder Creme (Ebenol®). Als Freisetzungsmedium diente jeweils sVSF, einmal unter sink-Bedingungen
(linke Seite) mit Cyclodextrinen, einmal unter biorelevanten Léslichkeitsbedingungen ohne Cyclodextrin-Zusatz (non-
sink-Bedingungen, rechte Seite). Das Permeationsprofil des freien Hydrocortisons (schwarze Raute) ist jeweils in Me-
dien mit Cyclodextrin untersucht worden und dient als Referenz. Dargestellt sind die Mittelwerte £ SD (n = 3). Abbil-
dung modifiziert nach [122].

Die verschiedenen Formulierungen wurden zusatzlich unter non-sink-Bedingungen un-
tersucht, wobei die Ldslichkeit des Hydrocortisons einen grofieren Stellenwert einnahm
und mit der Loslichkeit in vivo vergleichbar war. Dabei konnte eine Rangfolge der proli-
posomalen Formulierungen beobachtet werden (Abbildung 20, rechte Seite). Prolipo-
some mit EPC erreichten ein héheres Plateau von 82 % im Gegensatz zu den Prolipo-
somen mit SPC, deren Plateau bei 75 % bis 78 % lag. Die verbleibende, nicht freige-
setzte Hydrocortisonmenge entsprach der EE% mit Ausnahme der SPC-Liposomen (Ta-
belle 8). Der f1- und f2-Test wurde genutzt, um die sechs Freisetzungsprofile unter non-
sink-Bedingungen statistisch zu vergleichen. Aber die Auswertung erfolgte nicht auf Ba-
sis der Richtlinie der US-FDA fir schnellfreisetzende, feste, orale Darreichungsformen,
die eine Freisetzung von mindestens 85 % und zwdlf Testeinheiten verlangt. Einige der
untersuchten Formulierungen erreichten keine Freisetzung Giber 85 %. Da aber der Va-
riationskoeffizient aller Wirkstofffreisetzungen unter 5 % lag (unter dem Limit von 10 %
fur schnellfreisetzende Tabletten), konnte ein Vergleich der verschiedenen Hydrocorti-
son-Zubereitungen unter der Annahme eines mittleren Unterschiedes von 10 % ange-
nommen werden. Dabei stellte sich heraus, dass die Freisetzungsprofile der vier unter-
suchten Proliposomen vergleichbar waren (f1 < 15 und f2 > 50). Verglich man jedoch die
Proliposomen mit der kommerziellen Creme und dem freien Wirkstoff, zeigten die lang-

samer freisetzenden Formulierungen SPC und SPC+C einen signifikanten Unterschied.
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Zusatzlich wurden die Probenzeitpunkte nach 8 h mit einem t-Test statistisch ausgewer-
tet. Unter sink-Bedingungen wurden keine Unterschiede zwischen den untersuchten
Proben festgestellt. Bei den Freisetzungstests unter biorelevanten Bedingungen unter-
schieden sich alle Formulierungen, auRer Ebenol®, von der Probe mit freiem Hydrocor-

tison signifikant.

Die Permeabilitatsstudien (Kapitel 3.4.2) kamen zu einem ahnlichen Ergebnis wie die
Untersuchungen im PTDR, wobei eine statistische Interpretation aufgrund der grofRen
Standardabweichung nicht moglich war. Im Allgemeinen zeigten EPC-Liposome eine
schnellere Permeation als Liposome mit SPC. Die kommerzielle Creme verzogerte die
Freisetzung des Hydrocortisons im Vergleich zu den Liposomen nicht und das Freiset-
zungsprofil war mit dem des freien Hydrocortisons innerhalb der ersten 3 h vergleichbar.
Danach zeigte die Freisetzung ein Plateau bei 90 %. Die Liposome zeigen vermutlich
bei der vaginalen Anwendung eine schwache Adhasion am vaginalen Mukus aufgrund
ihrer negativen Ladung [49, 124]. Deshalb sollte sich ein lokales Depot aufgrund einer
moderaten Penetration der Liposomen in die aul3ere Schicht Mukosa bilden. Unter Ein-
bezug der Ergebnisse der Permeabilitats- und Wirkstofffreisetzungsexperimente ist die
Verkapselungseffizient EE% der wichtigste Parameter fur die verzogernde Wirkung der
liposomalen Formulierung. Dabei bildet die eingeschlossene Wirkstofffraktion in der
Membran der Liposomen ein Depot, das fur die kontrollierte Freisetzung des Wirkstoffs
relevant ist. Weitere Formulierungen mit einer verbesserten EE% kdénnen zu einem ver-

langerten therapeutischen Effekt beitragen.
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4 Zusammenfassung und Ausblick

Der Dispersion Releaser ist ein dialysebasiertes Gerat, das zur Untersuchung der Wirk-
stofffreisetzung von kolloidalen Arzneistofftragern an der Goethe Universitat Frankfurt
am Main entwickelt wurde. In der vorliegenden Arbeit wurde der Prototyp des DRs ge-
meinsam mit der Firma Pharma Test Apparatebau AG (Hainburg, Deutschland) mit dem
Ziel der Verbesserung der Anwenderfreundlichkeit und der Anpassung an die Anforde-
rungen der pharmazeutischen Industrie zu einem robusten System weiterentwickelt. Im
Zuge der Rekonstruktion wurden die Anzahl der einzelnen Bestandteile verringert, so-
dass der PTDR fortan schneller und einfacher zusammengebaut werden kann. Aul3er-
dem wurde die Schraubverbindung als Kopplung zum Freisetzungstester durch eine Ba-
jonett-Kupplung ersetzt, was eine zusatzliche Zeitersparnis bei der Durchfiihrung des
Freisetzungstests bedeutet. Zusatzlich wurden die Malte des Donorkompartiments an-
gepasst, sodass moglichst alle kommerziell erhaltlichen Dialyseschlduche mit dem
PTDR kombiniert werden kénnen. Die verschiedenen VesselgroRen aus den verschie-
denen Arzneibuchern sind nach dem Umbau auch flexibel nutzbar. Dadurch kann das
neu designte Gerat in Laboren weltweit genutzt werden. Das Ziel eine Standardmethode

zu etablieren, wurde erfullt.

Neben der Anpassung des Gerates an internationale Anforderungen wurde eine um-
fangreiche Validierung des PTDRs im Zuge dieser Arbeit vorgestellt. Dabei wurde zuerst
eine Methode zur Untersuchung der Dichtigkeit des Systems mit Nanopartikeln aus Gold
fur die neue Konstruktion etabliert. Diese nutzte zwei weit verbreitete analytische Metho-
den, sodass Dichtigkeitsuntersuchungen auch mit anderen Membranen in anderen La-
boren weltweit durchgefuhrt werden kdnnen. Zum einen wird die Eigenschaft der Gold-
partikel Licht zu absorbieren genutzt, um das spezifische Absorptionsspektrum mittels
UV/Vis-Spektroskopie nachzuweisen. Zum anderen kénnen DLS-Messungen eingesetzt
werden. Neben der Dichtigkeitsuntersuchung wurden weitere Einflisse auf die Memb-
ranpermeation (Umdrehungszahl, Proteingehalt im Freisetzungsmedium) untersucht.
Dabei konnte ein Bereich von 25 UPM bis 100 UPM als typischer Anwendungsbereich
fur Freisetzungstests festgelegt werden. Durch die Zugabe von Proteinen in das Freiset-
zungsmedium entstanden verschiedene GroRenfraktionen des Wirkstoffs Diclofenac
(frei gel6st und proteingebunden) im Donorkompartiment, die zu unterschiedlichen Per-
meationsraten fihrten. Dadurch konnte gezeigt werden, dass die Auswahl der richtigen
Membran nicht nur abhangig von den Wirkstoff- und Formulierungseigenschaften ist,

sondern auch von der Zusammensetzung des Mediums, wenn das Medium einen Ein-
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fluss auf die freie Wirkstofffraktion hat. Vergleichende Messungen mit zwei verschiede-
nen MWCO koénnen das Verstandnis der Wirkstofffreisetzung in verschiedenen Medien

verbessern. Der Einfluss von Proteinen auf die Freisetzungsrate kann bewertet werden.

Untersuchungen von zwei unterschiedlichen halbfesten Zubereitungen mit Diclofenac
wurden das erste Mal im Dispersion Releaser untersucht. Dabei konnte unter non-sink-
Bedingungen der Einfluss der lipophilen Phase des Voltaren® Emulgels gezeigt werden.
Das Emulgel zeigte eine bessere und vollstandige Freisetzung unter den erschwerten
Loslichkeitsbedingungen im Vergleich zum Olfen® Gel. Die Untersuchung der Wirkstoff-
verteilung mit verschiedenen Wirkstoffen in verschiedenen halbfesten Grundlagen ist
Teil eines neuen Projektes, das auf Basis der vorliegenden Arbeit eingeworben wurde.
Des Weiteren wurde vier proliposomale Gele im Dispersion Releaser untersucht vergli-
chen. Dabei konnte der PTDR sensitiver den Einfluss der EE% im Vergleich zum Per-

meabilitdtsexperiment im zellbasierten Assay zeigen.

Neben der Standardisierung der Apparatur wurde der Auswerteprozess mit Hilfe eines
neuen Modells Stella Architect® entwickelt und fiir die Offentlichkeit zugéanglich gemacht.
Dies ermoglicht eine einheitliche Normalisierung der Freisetzung im PTDR ohne den
stérenden Einfluss der Dialysemembran. Die Berechnung der Membranpermeations-
konstante ku ist als Dialysis Membrane Permeation Calculator (DiMeC) und die Berech-
nung der Normalisierung der Wirkstofffreisetzung aus Formulierungen als PTDR Re-
lease Normalizer (PTDR ReNOo) frei im Internet zuganglich und ermdglicht eine Integra-
tion in verschiedene physiologiebasierte, pharmakokinetische Modelle. Dieses Verknlp-
fung konnte schon erfolgreich mit vier verschiedene Doxorubicin-Formulierungen durch-
gefuhrt werden und eine Korrelation zwischen der in vivo-Plasmakonzentration und der
in vitro-Freisetzung etabliert werden [96]. Die Normalisierung der Freisetzung eines lip-
osomalen Gels mit Rifampicin zur Behandlung von Wunden wurde auch mit dem hier

erfolgten Auswerteprozess durchgefihrt [135, 136].

Mittlerweile sind weitere Konstruktionsverbesserungen durchgefilhrt worden, die das
Montieren des Donorkompartiments in den Kafighalter erleichtern: Statt dem Einstecken
des Kafigs wird dieser auf den Halter aufgeschraubt. Dies gewahrleistet, dass der Kafig
immer korrekt positioniert ist und nicht versehentlich vom Anwender bewegt werden
kann. Andernfalls kdnnte ein verschobener Kafig zu Abrieb flihren, wenn der Innenriher

den Boden des Kafigs berlhrt.

Das Interesse an neuen, robusten Methoden zur Untersuchung der Wirkstofffreisetzung
ist grofd und mittlerweile wird der Dispersion Releaser in verschiedenen Laboren der

pharmazeutischen Industrie fur den routinemafigen Einsatz getestet.
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knowledge gaps, and question the established design strategies. Has the recent progress improved the
predictability of targeted delivery or do we need another change in perspective?

© 2021 Published by Elsevier B.V.
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1. Introduction

For decades, nanomedicines have evolved under the umbrella of
disruptive innovation and entered the global healthcare market.
Among other therapies, with approximately 33% of nanomaterial-
related dossier submissions to the Food and Drug Administration
of the United States of America (US-FDA) [1], liposomes are the lar-
gest fraction, expecting sustainable growth as indicated by a rev-
enue market volume of 3.6 billion USD (2019) and a predicted
compound annual growth rate of 10.27% in 2023 [2]. These vesicles
are manufactured from phospholipids with the active pharmaceu-
tical ingredient {API) incorporated into the hydrophilic core or the
lipophilic membrane. They have been used for a wide variety of
applications including injectable drug products [3]. Industrial man-
ufacture is achieved by extrusion or high-pressure homogenization
of the phospholipids dissolved in the organic phase [4]. Intra-
venous nanomedicines were most successfully applied in cancer
therapy. They are sometimes referred to as non-biological complex
drugs (NBCDs) [5,6]. Owing to their composition, the physicochem-
ical characteristics of liposomes rather than the chemical identity
or the properties of the API are responsible for the in vivo perfor-
mance [5,6]. Today, a wide variety of clinical trials provide evi-
dence for the processes involved in liposomal drug delivery [3].
However, the resolution of clinical data is broadly driven by the
bioanalytical methods employed. For example, during the early
days of nanomedicine, the total drug amount in the blood plasma
rather than the encapsulated and the non-encapsulated fraction
was reported (see Section 4.4). As a consequence, recent guidelines
published by the US-FDA demand more sophisticated measures of
bioavailability (BA) [7]. The missing link between the physico-
chemical features of vesicle-based delivery systems and their clin-

ical response represents one of the major challenges in clinical
translation [89]. Table 1 summarizes the common terminology
and definitions related to nanomedicine.

Currently, the nanomedicine industry gains new momentum by
developing the next generation of vesicle-based therapeutics.
Extracellular vesicles (EVs) such as exosomes and microvesicles
are spherical vesicles released by a wide variety of cells. They play
a key role in the exchange of messenger molecules and intercellu-
lar communication [10,11]. Equipped with a unique combination
of (surface) proteins, genetic material, and recognized by the target
tissues, they provide many advantages as compared to their liposo-
mal counterparts [12-14). Some of them even exhibit inherent
pharmacological effects including immunomodulation, regenera-
tive therapies as well as anti-tumor therapy, and vaccination [15].

The smallest type of EVs, the exosomes, with a size of 30-
150 nm, are formed naturally through endosomal invagination
and subsequent extracellular secretion (see Section 2). Being part
of the intercellular communication system, they deliver cytoplas-
mic contents, mainly messengerRNAs (mRNAs), microRNAs (miR-
NAs), and proteins, in the extracellular space [16]. They retain
the natural targeting properties of their parent cells [17,18]. More-
over, EVs utilize innate mechanisms of internalization and traffick-
ing [ 18], which enhance permeability into target cells and can be
further explored for selective drug delivery. Due to their biogenesis
and isolation, EVs are a very heterogeneous family of nanomedi-
cines. Therefore, the cell source, culture conditions as well as sep-
aration and concentration protocols have to be standardized,
ensuring their clinical safety. To allow a direct comparison with
liposomal vesicles, we will focus on drug delivery applications of
EVs. When applying them as a facilitator of drug therapy rather
than a treatment, criteria for in vitro-in vive correlation (IVIVC)
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Table 1
Common terms and definitions used to describe nanomedicines.
Term Definition
Nanomedicine Highly specific medical intervention at the molecular

scale that uses nanotechnology to cure or diagnose
diseases or repair damaged tissues.

Manipulation of materials with at least one dimension
at the nanoscale {~1-100 nm) or the intended
engineering of materials with physicochemical
properties or biclogical effects related to its
dimensions in the range of 1-1000 nm.

A drug delivery system in the nanoscale (1-1000 nm)
capable of altering the biedistribution or penetration
behavior of drugs, acting as an exogenous carrier.
Spherical vesicles composed of phospholipids with at
least one lipid bilayer.

Particle in a size range between 1 and 1000 nm. These
particles can be composed of inorganic materials (e.g.
gold, silver), organic polymers (e.g. PLGA, PLA), or
proteins.

Assemblies of drug and excipient molecules in the
nanoscale manufactured in complex production
processes, which enable the physicochemical
attributes to be controlled at the molecular scale. They
are defined by the physical form and nanotechnology-
related surface characteristics rather than the chemical

Nanotechnology

Nanocarrier

Liposome

Nanoparticle

Non-biological
complex drugs

identity.

Drug delivery A formulation or a device that controls the rate, time,
system and place of release of an APlin the body.

Extracellular Natural spherical vesicles, released by cells without the
vesicle ability o replicate bur with a very unique composition

depending on cell type and biogenesis.

can be defined. Also, many lessons can be learned from decades of
nanotechnology research. For more information on the application
of EVs as active ingredients, the reader is kindly referred to recent
publications of the International Society of Extracellular Vesicles
[15,19-21].

For many years, the scientific community has explored the pre-
clinical and clinical applications of first-generation nanomedicines
including nanoparticles and liposomes. Still, their in vivo perfor-
mance is unpredictable. The US-FDA defines IVIVC as a mathemat-
ical relationship between the in vitro characteristics of a drug
product and therapeutically relevant in vivo responses [22]. After
successful validation, the IVIVC can be used to provide clinically
relevant in vitro methods, justify the specifications ranges applied
in quality control, or even support process development [22]. Also,
it can be used as a surrogate for bioequivalence studies [22].

Emphasizing injectable nanomedicines, we will elucidate the
current state-of-the-art in the development of these mechanistic
in vitro-in vivo relationships (IVIVRs) with an outlook to engineered
EVs. Also, we will illustrate the key role of modeling and computa-
tional methods and highlight important knowledge gaps.

2. Biogenesis and composition of extracellular vesicles

Although there are certain similarities between liposomes and
EVs, the latter are heterogeneous in nature and require a more
detailed characterization. While liposomes exhibit a bilayer mem-
brane that comprises a selection of commercially available phos-
pholipids, the composition of EVs is defined by the biological
identity and cell type involved in their biogenesis.

EVs are released by many different eukaryotic and prokaryotic
cells and can be classified by their size, size distribution, and origin
[23]. The components of each type of vesicle can further be ana-
Iyzed by using a proteomic, lipidomic, and transcriptomic
approach. These methods may provide additional information on
the identity, molecular mechanisms of biogenesis, (patho-)
physiological functions, and cargo sorting of EVs. Several databases
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systematically collect this information, for example, EVpedia [24],
Vesiclepedia [25], and ExoCarta [26]. A common classification
based on their cellular origin includes microvesicles, apoptotic
bodies, and exosomes. Microvesicles (also referred to as ecto-
somes) are formed through outward budding and pinched off from
the plasma membrane into the extracellular space. They have a
size of 100-1000 nm. The role in intercellular communication is
still uncertain, however, they can deliver large molecules such as
different types of RNA, and proteins. For comparison, apoptotic
badies are generated from apoptotic cells only. They package com-
ponents of each cellular sub-compartment into vesicles broadly
distributed in size, ranging from 50 to 5000 nm [27,28]. During
apoptosis, they provide an orderly process for the disposal of cellu-
lar components. Smaller EVs, the exosomes, originate from the
multivesicular bodies (MVB). The size of exosomes is discussed
in recent literature with the broadest size distribution ranging
within 30-150 nm [15,29-34]. Asymmetric flow field-flow frac-
tionation (AF4) has been used to investigate two exosome sub-
populations ranging from 60 to 80 nm and 90-120 nm, respec-
tively. Both are most likely involved in intercellular signaling.
The size distribution of EVs can be heterogeneous and there is a
certain overlap between all three groups. Therefore, the Interna-
tional Society for Extracellular Vesicles (ISEV) recommends puri-
fied particle populations to be termed EV preparations or small
extracellular vesicle (SEV) preparations. Particles with a size of less
than 30 nm were isolated using asymmetrical flow field-flow frac-
tionation (AF4) and is often referred to as exomers. They are lack-
ing the common exosome markers and are therefore not
considered EVs [35]. So far, the biogenesis and biological roles of
these smaller structures are widely unknown [36].

Exosomes are most comparable to liposomes but they may con-
tain a broad array of surface proteins and phospholipids [13,37].
They originate from the early endosomes and start forming from
the plasma membrane through inward budding or endocytosis
[38]. Early endosomes mature into intraluminal vesicles (ILVs)
inside the late endosomes, also known as multivesicular bodies
(MVB) [33,39]. In most cases, MVB fuse with the plasma membrane
and release the ILVs into the extracellular space. These vesicles are
known as exosomes.

An illustration of the biogenesis of exosomes is presented in
Fig. 1a. ILVs are formed in MVB through Endosomal Sorting Com-
plex Required for Transport (ESCRT)-dependent and -
independent mechanisms. The ESCRT machinery comprises five
protein complexes including ESCRT-0, I, 1I, 1ll, and Vps4. Other
components are ALG-2 interacting protein X (ALIX) and tumor sus-
ceptibility gene 101 (TSG101). ESCRT-0 uses ubiquitinated protein
receptors at the site of the endosomal membrane while ESCRT-I
and -II are suggested to catalyze budding of the endosomal mem-
brane and transport of the necessary cargoes into the lumen of
MVB. ESCRT-III completes the budding, segmenting the EVs from
the donor cell [29,4041]. Interestingly, even when cells are
depleted of ESCRT components, they are still able to form intralu-
minal vesicles (ILVs) using an ESCRT-independent mechanism. This
involves tetraspanins, heat shock proteins (HSP), and lipids [13,41].
Although there exists an ExoCarta database that classifies 9,769
proteins, 3,408 mRNAs, 2,838 miRNAs, and 1,116 lipids as key
components in exosomes, the exosomal content is highly variable
and strongly influenced by the condition and the type of cells exo-
somes are derived from [33]. Nonetheless, a few key molecules can
be used as markers for EV detection and isolation. Some of them
include ALIX, TSG101, HSP 70 and 90 as well as tetraspanins (e.g.
CD9, CDG3, CD81) [29.42]. A combination of these markers can
be used for exosome identification. Other common contents of exo-
somes are illustrated in Fig. 1b.

EVs have been investigated for several biomedical applications
[12,44,45]. The isolation processes are even more complex than
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Fig. 1. Biogenesis of exosomes (a) begins by endocytosis of the plasma membrane. Before early endosomes mature into late endosomes, intraluminal vesicles (ILVs) form
through the invagination of endosomal membranes. After fusion of multivesicular bodies (MVB) with the plasma membrane, ILVs are released into extracellular space as
exosomes, with a size of approximately 30-150 nm. The composition of exosomes (b} can include proteins, lipids, and genetic materials. Some of the components (e.g. ALIX,
TSG101, CD63 proteins) are seen as hallmarks for exosomes, while others (e.g. MHC 1, 1L, LFA 1) vary according to the parent cells from which EVs are secreted. Some of the
exosomal markers include MVB formation proteins, ALIX and TSG101 mentioned already, and heat shock proteins (e.g. HSP70 and HSP90), which are involved in sorting
proteins into ILVs. Other components include CDY, CD63, and CD81 in the tetraspanin family, lipid rafts (cholesterol, sphingolipids, ceramide, and glycerophospholipids),
proteins involved in membrane fusion and transportation (annexins, Rab, flotillin}), and nucleic acids {(mRNAs, non-coding RNAs such as miRNAs, and DNAs). Medified from

[13.27,34.42,43).

the ones used in the production of liposomes and often result in
vesicle populations broadly distributed in size combined with a
poor process yield [46]. The parameters applied in their separation
and concentration have a strong impact on the physicochemical
characteristics of the EVs. To identify a preferred concentration
method a wide variety of considerations have to be made. These
include the intended therapeutic application, the route of adminis-
tration, the cellular material, and the desired product characteris-
tics e.g. with regards to the size, lipid, and protein composition.
Additionally, the method must be robust and reproducible to be
used in an industrial environment under good manufacturing prac-
tice (GMP) conditions. In drug delivery, EVs would be used as an
excipient material facilitating the delivery of the active substance.
However, as outlined by the US-FDA guidance on liposomal drug
products, excipients with a strong impact on quality and perfor-
mance should be characterized at a level of detail comparable to

= Phase | = Phase || = Phase |Il = Phase |V

Fig. 2. Distribution (percentage) of 172 nanomedicine-related clinical trials by
clinical stage (phase I-1V).

that for a drug substance [47]. Commonly, differential or density
gradient ultracentrifugation methods are used to concentrate the
vesicles. These methods are hardly scalable. Therefore, size exclu-
sion methods or tangential flow filtration could be considered
[20,48-50]. Because the isolation process may not lead to vesicles
generated by one of the abovementioned biosynthesis pathways
alone, EVs in size range from 50 to 200 nm should be described
as small extracellular vesicle preparation rather than exosomes
[19]. To understand the role of EVs in comparison to liposomal
drug products, a summary of the last 30 years of clinical research
on nanomedicines is provided.

3. Nanomedicines in clinical research

Over the years, a wide variety of clinical trials have been con-
ducted using NBCDs. Fueled by first successes in the 1990s
[51,52], anticancer agents were encapsulated into liposomal carri-
ers, to reduce their toxicity and to deliver drugs to a specific site of
action. During the 2000s, the nanoparticle albumin-bound (nab)
technology, originally designed by Abraxis BioScience but nowa-
days brought to market by Bristol-Myers Squibb, was applied to
load hydrophobic compounds into albumin nanoparticles [53].
These and other discoveries shaped the era of nanomedicine. In
the following, some of the most promising approaches utilizing
nanocarrier technology will be presented.

So far liposomal drug delivery systems account for most of the
clinical trials involving nanocarrier-technology. To elucidate the
clinical development of these NBCDs, a total of 385 completed clin-
ical trials, reported by the US National Library of Medicine website
(www.clinicaltrials.gov) under the keywords “liposome” and “IV*
have been reviewed. After an initial selection, only 172 studies
using intravenously applied liposomes remained and they were
classified by clinical stage (Fig. 2) and drug molecule (Fig. 3). More
than 80% of the studies are in the early phases I (36%) or Il (46%).
Only 25 phase Il clinical trials and 5 phase IV clinical trials were
found (Fig. 2). While the total number of clinical trials is encourag-
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Phase |

Doxorubicin, non-PEGylated Liposomes
Doxorubicin, PEGylated Liposomes
“ Lurtotecan
= |rinotecan (MM-398)
= Vincristine sulfate (Margibo)
= ¢-raf antisense oligonucleotide (LErafAON)
= others

Phase Il

= Amphotericin B

= Doxorubicin, non-PEGylated Liposomes
Doxorubicin, PEGylated Liposomes
Vincristine sulfate (Margibo)
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Phase ll

= Amphotericin B
= Doxorubicin, non-PEGylated Liposomes
= Doxorubicin, PEGylated Liposomes
= Daunorubicin/Cytarabine (CPX-351, Vyxeos)
= Lurtotecan
= Irinotecan (PEP02)
= Paclitaxel
= Vincristine sulfate (Marqibo)
others

Phase IV

= Doxorubicin, PEGylated liposomes
= Amphotericin B

Fig. 3. Number of studies identified from 172 nanomedicine-related clinical rrials (clinicaltrials.gov) sorted by rhe drug molecule. For phase I clinical trials ‘others’ include

mono-therapeutics of amphotericin B, topotecan, daunorubicin,

ron, mitomycin,

in, docetaxel, eribulin-LF, oxaliplatin, Fus-1 gene (DOTAP:Chol-fus 1), and

antitoxin agent (CAL-02). For phase Il clinical trials ‘others’ include mono-therapeutics of daunerubicin, annamycin, SN-38, docetaxel, cisplatin, tretinoin, and alendronate.

ing, the poor “developability” of liposomes into market-ready drug
products gives reason for concern. To achieve wider acceptance, a
more predictable therapeutic and economic success will be a key
priority for the next generation of NBCDs. To allow more manufac-
turers to participate in the niche market of nanocarrier-based
delivery, the influence of process parameters on the clinical
responses must be understood in more detail. This will not only

define the future of liposomes but also pave the way for more
advanced biotechnological drug products such as EV preparations.

3.1. Liposomal drug formulations

Most of the phase I clinical trials were conducted using liposo-
mal doxorubicin (Fig. 3) modified on the surface with polyethylene
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Selecred intravenously administered nanocarrier drug products. Molar ratios are expressed as a function of the average molecular mass of the excipients.

Liposomal systems

Description

Market
approval

Drug Reference

Doxil®
(Johnson & Johnson, USA)

DaunoXome”
(Gilead Sciences, USA)

AmBisome”
(Astellas Pharma, USA)

Myocet®
(Teva B.V., Netherlands)

Visudyne®
(Novartis Pharmaceuticals, USA)

Mepact®
(Takeda France SAS, France)

Margibo™!
(Talon Therapeutics, USA)

Lipodox™
(Sun Pharma, India)

Onivyde™
(Merrimack Pharmaceuticals, USA)

DOXOrubicin HCI Liposome Injection
(Dr. Reddy’s Laboratories, India)

Vyxeos”

(Jazz Pharmaceuticals, USA)

Composition
= HSPC
« Cholesterol
» MPEG;000-DSPE
Molar ratio 56:39:5
Indications
« Ovarian cancer
» AIDS-related Kaposi's sarkoma
« Multiple Myeloma

Composition
« DSPC
« Cholesterol
Molar ratio 2:1
Indications
« AlDS-related Kaposi's sarkoma
Composition
= HSPC
» Cholesterol
« DSPG
Molar ratio 26:13:10
Indications
« Systemic fungal infections
(e.g Aspergillus, Candida, Cryptococcus species)
« Visceral leishmaniasis
Composition
s EPC
» Cholesterol
Molar ratio 55:45
Indications
» Metastatic breast cancer
Composition
« DMPC
« EPG
Molar ratio unknown
Indications
» Subfoveal choroidal neovascularization

Composition
« DOPS
« POPC
Molar ratio 3:7
Indications
« Non-metastatic osteosarcoma

Composition
* SM
+ Cholesterol
Molar ratio 58:42
Indications
+ Philadelphia chromosome-negative
acute lymphoblastic leukemia

Generic Doxil®

Composition
« DSPC
« Cholesterol
* MPEG;000-DSPE
Molar ratio 3:2:0.015
Indications
« Metastatic adenocarcinoma of the pancreas

Generic Doxil”

Composition

« DSPC
« DSPG
s Cholesterol
Molar ratio 7:2:1
Indications
« Therapy-related acute myeloid leukemia
« Acute myeloid leukemia with
myelodysplasia-related changes

Doxorubicin 1995 (US-FDA) [92]

Daunorubicin 1996 (US-FDA) [93]

Amphotericin B 1997 (US-FDA) [94]

Doxorubicin 2000 (EMA) [95]

Verteporfin 2000 (US-FDA) [96]

Mifamurtide 2004 (EMA) 971

Vincristine 2012 (US-FDA) [98]

Doxorubicin 2013 (US-FDA) [99]

Irinotecane 2015 (US-FDA) [100]

Doxorubicin 2017 (US-FDA) [101]

Cytarabine
Daunerubicin
(1:5 molar ratio)

2017 (US-FDA) [57]
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Non-liposomal systems Description

Drug Market

approval

Reference

Abraxane™
(Bristol-Myers Squibb, USA)

Composition

« Human albumin
Molar drug:protein ratio 9:1
Indications

= Metastatic breast cancer

Feraheme™
(AMAG Pharmaceuticals, USA)

Composition

Padlitaxel 2005 (US-FDA)  [102]

Iron oxide 2009 (US-FDA) [103]

« Polyglucose sorbitol carboxymethyl ether

Iron oxide:Carbohydrate ratio 6:4

Indications
« Iron deficiency anemia

Onpattro™
(Alnylam Pharmaceuticals, USA)

Compaosition

« DLin-MC3-DMA

# PEGz000-DMG

= DSPC

« Cholesterol
Molar ratio 49:2:10:39
Indications

SIRNA 2018 (US-FDA)  [104,105]

« hereditary transthyretin-mediated

amyloidosis

Abelcet™
(Sigma-Tau Pharmaceuticals, USA)

Compaosition
« DMPC
« DMPG
Molar ratio 7:3
Indications
« Invasive fungal infections

Amphotericin B 1995 (US-FDA) [106]

Abbreviations: DSPC, Distearoly phosphatidylcholine; DSPG, Distearoyl

lycerol; HSPC, Hy ed soy idylcholine; PEG,

Polyethylene glycol; DSPE, Distearyl phosphatidylethanolamine; EPC, Egg phosphytidylcholine; DOPS, Dloleoyl phosphatidylserine; POPC, Palmi-
toyloleoyl phophatidylcholine; mPEGana-DSPE, methoxy-polyethylene glycol-distearoyl phosphatidylethanolamine; DMPC, Dimyristoyl phos-

phatidylcholine; DMPG, Dimyristoyl phosphatidylglycerol;

EPG, egg phosphatidylglycerol;

DLin-MC3-DMA, (6Z,9Z,28Z31Z)-heptatriacont-

6,9,28,31-tetraene-19-yl 4-(dimethylamino)butancate; PEG;pop-DMG, o-(3'-{[1,2-di{myristyloxy)propanoxy] carbonylamino)propyl)-m-methoxy

polyoxyethylene

glycol (PEG) in monotherapy or combination with trastuzumab,
carboplatin, carfilzomib, and bortezomib to evaluate safety and
efficacy in cancer treatment. This highlights the clinical and eco-
nomic success of this liposomal drug product. Several bioequiva-
lence (BE) studies gave rise to a new family of generics including
Lipodox® (Sun Pharma, India) and DOXOrubicin HCl Liposome
Injection (Dr. Reddy’'s Laboratories, India). Other anthracyclines
such as daunorubicin, mitoxantrone, mitomycin, and annamycin
were encapsulated into liposomes as well, but the success was lim-
ited as compared to doxorubicin (Fig. 3). AmBisome™ provides
another example of the niche markets that were successfully con-
quered by liposome technology (Fig. 3). It comprises the antifungal
agent amphotericin B encapsulated into single-bilayer liposomes.
A generic version was developed by Taiwan Liposomal Company
(Taiwan) and evaluated in a BE study. Interestingly, AmBisome®
exhibits a prolonged circulation time even without the presence
of pegylated lipids [54]. In current literature, surface pegylation
is one of the most important strategies employed to extend the cir-
culation time of nanocarriers. More than 10 years after AmBisome®
entered the market, Onivyde™, Vyxeos™, and Margibo™ were
approved by the US-FDA (Table 2). Margibo®, a formulation of vin-
cristine sulfate, is indicated for the treatment of adults with acute
lymphoblastic leukemia (ALL) [55]. Onivyde™ is a pegylated lipo-
somal formulation of irinotecan, a topoisomerase inhibitor, indi-
cated for the treatment of patients with metastatic
adenocarcinoma of the pancreas in combination with fluorouracil
and leucovorin after disease progression following gemcitabine-
based therapy. Vyxeos® is the first dual-drug liposomal carrier
comprising the anthracycline daunorubicin in combination with
the nucleoside analog cytarabine in a molar ratio of one to five
[56]. It is indicated for the treatment of therapy-related or
myelodysplasia-related high-risk acute myeloid leukemia (AML)

[57]. Cytarabine is encapsulated by diffusion during the extrusion
process whereas daunorubicin is actively loaded into the lipo-
somes using an intra-liposomal copper complex [58]. A synergistic
antineoplastic effect was found in vitro, reflecting the exact molar
ratio encapsulated into the liposome [59,60). The therapeutic value
of this novel treatment stems from improved efficacy in the treat-
ment of poor-risk AML subgroups. Compared to the standard treat-
ment with overall survival of 5.95 months, Vyxeos® was able to
improve this outcome to 9.56 months [56]. Consequently, patient
stratification plays a key role in clinical success.

Emphasizing the formulation process, several drug products
including Doxil®, Onivyde™, Vyxeos™, and Margibo™, were
loaded with drug molecules using an ion gradient technique com-
monly referred to as remote loading’. Even in the absence of pegy-
lated lipids (Margibo™, Vyxeos™), the sustained drug release
resulting from this procedure [61] led to a significantly prolonged
apparent elimination half-life [62-65]. This sustains a key role of
drug release in the prolonged circulation time of the encapsulated
drug. Also, comparing major influences on plasma pharmacokinet-
ics, the strong impact of surface pegylation must be questioned.
Pegylation enables the accumulation of particles in the malignant
tissue by virtue of a prolonged circulation time of the carrier.
Although this may be true to a certain extent, the quantitative
influence of drug release has proven much stronger and, from a for-
mulation perspective, deserves considerable attention. While the
sustained release together with favorable stability features of
nanocarriers often correlate to a prolonged circulation half-life
|54,66-69], surface pegylation alone delivers only a moderate
decrease in drug clearance. Noteworthy, we cannot conclude that
the pegylation does not play a central role in clinical success,
however, the influence on kinetics in the blood plasma is lower
as compared to other parameters.
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Lipoplatin™ (Regulon Inc., USA) and SPI-077 (Sequus Pharma-
ceuticals Inc., USA) are two more examples highlighting the impor-
tance of drug release in the clinical response. SPI-077 was
evaluated in two clinical trials treating either patients with
advanced non-small-cell lung carcinoma (NSCLC) or inoperable
head and neck cancer. In both cases, the clinical response rates
were negligible [70,71]. On the contrary, Lipoplatin™ was tested
in two phase IlI clinical trials, achieving acceptable response rates
and reduced side effects [72-74]. The superiority over non-
liposomal cisplatin was further revealed by meta-analysis [75].
Exploring the reasons behind the clinical failure of SPI-077, Zam-
boni and co-workers investigated localized BA of the drug in the
tumor by means of a microdialysis study in mice [76]. The lipo-
somes accumulated in the tumor and led to effective tumor growth
inhibition in the mouse model, but no free platinum was detected
in the tumor extracellular fluid suggesting a very poor release of
the drug [76]. Further studies were carried out, to understand
the interplay between carrier composition and the drug release
rate [77,78]. The difference between these two formulations indi-
cates that there is a fine balance responsible for clinical success.
The drug release in the blood plasma and the intracellular release
of a drug fraction accumulated at the target site both contribute to
the performance. Even for those formulations with controlled-
release behavior and longer circulation times, the availability of
this accumulated fraction in the tumor can be of major importance.

Essentially, the intracellular or extravascular release of the
compound from the dosage form will not be covered by an IVIVC
based on plasma pharmacokinetics. Consequently, a combination
of drug release and relevant cell-based in vitro assays will be nec-
essary to elucidate clinical success. However, as a novel clinical
parameter specific for nanomedicines, the targeting capability
can provide evidence of the probability of localized accumulation.

Another recent strategy to control the drug release behavior
from liposomes has been applied in the drug formulation Thermo-
Dox®, The clinical candidate (Celsion Inc., USA) is indicated for the
treatment of liver cancer and comprises dipalmitoyl phosphatidyl-
choline (DPPC), the lysolipid myristoylstearoyl phosphatidyl-
choline (MSPC), and mPEGyqgo-DSPE. Only at an elevated
temperature of approximately 39-42 °C, the formulation releases
doxorubicin. In the clinical setting, this release is triggered by
high-intensity focused ultrasound [79,80]. Currently, a phase III
OPTIMA study is evaluating ThermoDox® for the treatment of hep-
atocellular carcinoma using standardized radiofrequency ablation
treatment (NCT02112656) after subgroup evaluation in the phase
I HEAT study indicating a beneficial survival in a subgroup only
[81]. Such stimuli-responsive nanomedicines are of high interest
due to the enhanced selectivity of the treatment. Improved efficacy
and reduced side effects are expected by taking advantage of these
exogenous (e.g. heat, ultrasound) or endogenous (e.g. pH shift or
enzyme activity at the site of action) triggers. A very recent article
provides a comprehensive summary of the most recent develop-
ments. However, these nanomedicines must be further evaluated
clinically [82].

So far, injectable nanomedicines have been most successful in
the re-formulation of well-known compounds. Only five out of
172 clinical trials involve new drug applications. They include a
delivery system for nucleic acids (LErafAON, Fus-1 gene)} and an
antitoxin binding agent (CAL-02). In addition to their dominance
in the phase | studies, doxorubicin-loaded liposomes account for
70% of phase Il clinical trials (Fig. 3). New indications such as recur-
rent endometrial cancer, metastatic breast cancer, or prostate can-
cer were explored. In 2003, Caelyx®, the European brand name of
Doxil®, was approved for monotherapy of metastatic breast cancer
in patients with high cardiovascular risk.

An active targeting strategy was followed by BBB Therapeutics.
They decorated the surface of ‘stealth liposomes’ with glutathione,
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to actively target receptors at the surface of the blood-brain bar-
rier. Unfortunately, the development was stopped in the early clin-
ical stages [83]. From all clinical studies evaluated, drug
formulations of doxorubicin, amphotericin B, and vincristine sul-
fate are found in phase III clinical trials. Only AmBisome® and
Doxil® underwent phase IV clinical trials (Fig. 3).

In summary, the current nanomedicine market is strongly dri-
ven by a small number of liposomal drug products. All formula-
tions control the drug release either by using ‘remote loading’
(Doxil®, Margibo®, Onivyde®, Vyxeos®) or by taking advantage of
unspecific interactions between the drug molecule and the lipid
bilayer (AmBisome®). Among the approved liposomal formula-
tions, Doxil® and Onivyde® are the only ones utilizing pegylated
lipids to prolong the circulation time of the carrier particles.
Accordingly, with regards to their quantitative contributions to
plasma pharmacokinetics, the release is the strongest influence
and will certainly play a key role in the success of EV preparations
as well. Also, active targeting strategies have not been translated
into a major clinical breakthrough, indicating a medical need for
enhanced selectivity.

3.2. Non-Liposomal nanocarrier systems

Over the past decades, a wide variety of polymeric and inor-
ganic nanoparticle delivery systems have been developed, but only
a small number entered the market [4]. The differences between
those non-liposomal carriers and EV preparations are more signif-
icant with regards to composition and chemistry. However, some
lessons may be learned from these synthetic nanocarriers as well.
The surface chemistry has a strong impact on the overall circula-
tion time and, as such, seems to be the biggest advantage of lipo-
somes due to their lowered recognition and elimination as
compared to polymeric or inorganic nanoparticle systems. There-
fore, EV preparations may be well-suited for drug delivery applica-
tions although the presence of proteins on the surface may endow
them with a biological identity that leads to elimination effects
very similar to non-liposomal drug delivery systems. In the follow-
ing, the most important examples of non-liposomal nanocarriers
will be discussed in more detail.

The most prominent example of a non-liposomal nanocarrier
delivery system is ABI-007. It utilizes the nab-technology™ and
was registered under the trade name of Abraxane® in 2007. The
drug product comprises paclitaxel nanocrystals stabilized by the
presence of human serum albumin. Emphasizing the clinical disad-
vantages of the conventional Taxol®, the clinical development of
Abraxane® provided evidence for a significant reduction of side
effects. A pharmacokinetic crossover study comparing nab-
paclitaxel and the solvent-based paclitaxel-formulation Taxol®
revealed comparable systemic exposure of total paclitaxel despite
higher nab-paclitaxel dose. However, the free paclitaxel fraction
was significantly higher with nab-paclitaxel as compared to the
solvent-based formulation. This may have contributed to the
improved response rates of Abraxane®. Due to the higher tolerated
dose and the absence of hypersensitivity caused by the solvent Cre-
mophor EL (polyoxyethylated castor oil) in conventional Taxol®,
nab-paclitaxel was therapeutically more effective [84,85]. Other
prototypes using the same technology include nab-docetaxel
(ABI-008), nab-rapamycin (ABI-009), nab-17AAG (ABI-010), and
nab-CY196 (ABI-013). They are still under investigation.

AZD2811 and BIND-014 are two polymeric nanomedicines
developed by BIND Therapeutics (UK) together with AstraZeneca
(UK). AZD2811 targets aurora kinase B and was investigated in a
phase I clinical dose-escalation study. The treatment was found
safe with approximately 30% of patients’ solid tumors showing sta-
bilization in tumor growth. The drug is undergoing further investi-
gation in NSCLC [86]. AZD2811 was formulated in an in situ ion-
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pairing emulsification process using hydrophobic acids to manu-
facture optimized ultra-slow-release nanoparticles. A block
copolymer composed of polylactic acid and polyethylene glycol
(PLA-PEG) was used [87]. BIND-014 is a docetaxel-loaded
prostate-specific membrane antigen (PSMA) targeted nanoparticle
formulation of a very similar composition [88]. A phase Il study
was carried out in patients with metastatic castration-resistant
prostate cancer [89]. Moderate antitumor activity was found in
the study population (30% response rate, 9.9 months progression-
free survival) whereas patients with evaluable PSMA-positive cir-
culating tumor cells showed a decrease of these cells in the blood.
This correlated with improved overall survival [90]. Therefore, fur-
ther studies may require a careful selection of the target popula-
tion to better evaluate the improved safety and efficacy of PSMA-
targeted therapy [91]. Additionally, individual biological profiling
of the disease with reliable diagnostic markers may further
improve efficacy.

3.3. Nanomaterials in immunotherapy

Many review articles focus on the application of nanomedicines
in immunotherapy. Therefore, we will provide a brief summary of
the most recent developments only. For interested readers, more
information is offered by Dacoba et al. [107] and, with a focus on
cancer treatment, by Irvine et al. [ 108].

Nanovaccines (NVs) are administered subcutaneously at a very
low dose and exhibit a different pharmacokinetic behavior as com-
pared to nanocarriers for intravenous administration. Still, some of
the cascades and pathways should be considered in the develop-
ment of EV preparations. Commonly, the immune system is stim-
ulated by the antigens presented during viral infection, cancer, or
allergies [109]. NVs may carry the antigen and act as an adjuvant.
However, nanomaterials may exhibit a stabilizing effect on the
antigen as well.

Because of their size, sEV preparations allow enhanced recogni-
tion by the immune system and improve its activation as com-
pared to the soluble antigen-adjuvant mixture [110,111]. Lipid-
based [112], polymeric [113], and inorganic [114,115] NVs are
most commonly used because of their biodegradability, high load-
ing capacity, and a variety of established procedures for surface
functionalization. The main attributes responsible for the elevated
immune response of NVs over traditional vaccines are the size and
surface properties that lead to a faster recognition by the immune
system [116,117).

Particles with a size of approximately 30-100 nm [117-120]
can easily accumulate in the lymph nodes whereas larger particles
with a size of more than 500 nm are transported by the dendritic
cells located at the injection site [121]. Hirosue et al. highlighted
that a disulfide bond between the nanocarrier and the antigen
led to stronger activation of CD8+ T cells [113,116,122]. Conse-
quently, surface functionalization plays a prominent role in their
success. Zheng et al. developed polymeric micelles comprising
cationic polyethyleneimine-stearic acid conjugates loaded with
CpG and anionic MPEG;p00-DSPE loaded with Trp2 antigen. These
micelles had a stronger cytotoxic T-cell response and improved
anti-tumor efficacy as compared to the soluble Trp2 antigen and
CpG adjuvant mixture [112].

As compared to synthetic nanocarriers, EV preparations have
intrinsic immunomodulatory properties. Antigen-presenting cell
(APC)-derived EVs are enriched with major histocompatibility
complex (MHC) I, MHC 1I, and immunomodulatory proteins
[123]. Additionally, they contain CD86 and integrins that play a
critical role in antigen presentation [124]. Thus, even though EVs
are not viable APCs, they are capable of inducing T-cell stimulation
and recognition of APC-derived EVs by naive CD8+ T-cells [125].
Also, EVs can stimulate the primary adaptive immune response
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by exchanging peptide-MCH complexes with dendritic cells (a type
of APCs) [126]. Furthermore, EVs secreted from dendritic cells (also
known as dexosomes) have shown supportive effects on CD4 + T-
cell survival in vitro by activating a transcription factor, NF-kB
[125]. Taken together, EVs are often considered as potential candi-
dates in vaccine development due to their innate immunostimula-
tory actions that widely depend on the type of cells they were
isolated from. To apply EVs as cancer vaccines, antigens presented
by the tumor must be identified. In many cases, the patient's
immune system exhibits a high tolerance against tumor antigens,
and overcoming the immunosuppression is one of the major chal-
lenges [127,128]. Also, cancer cells originate from the patient's tis-
sue and few surface structures provide sufficient selectivity to
qualify as a target [127,128].

With regards to infectious diseases, the identification of
pathogen-specific antigens can be much easier. The EVs isolated
from bacteria, fungi, or parasitic protozoa can be used for vaccina-
tion. EVs originating from bacteria are sometimes referred to as
outer membrane vesicles. Novartis uses this strategy in the manu-
facture of their vaccine Bexsero® against serogroup B meningococ-
cal disease in children. EVs from Neisseria meningitides are used
[129,130]. Also, EVs derived from pathogen-infected cells have
been used in preclinical mouse models [131-133]. The application
of EVs as vaccines has been summarized in more detail by Fuhr-
mann and colleagues as part of the same special issue and will
therefore not be further discussed [134]. In addition to the
immunostimulant effects, unmodified EV preparations can be
applied for immunomodulatory and regenerative therapies [15].

In recent years, reports indicated that the therapeutic perfor-
mance of mesenchymal stem cells largely depends on paracrine-
secreted soluble factors and EVs. Since most stem cell-based ther-
apeutics did not receive further attention due to the high costs of
manufacture and considerable safety concerns, more emphasis
was given to EVs. In this context, EVs obtained from mesenchymal
stem cells were successfully tested in a steroid-refractory graft-
versus-host disease patient proving their effect on the immune
system. The infusion was well-tolerated and no severe side effects
occurred. Immunosuppression of natural killer cells and other
peripheral blood leukocytes were held responsible for the thera-
peutic effect [135]. Also, the cardioprotective, renoprotective, hep-
atoprotective, and neuroprotective effects of mesenchymal stem
cell-derived EV's are examined in several preclinical models includ-
ing animal models of stroke, multiple sclerosis, and Alzheimer's
disease. Previous articles summarize the therapeutic applications
[15,136] and biologically active molecules [137] present in the
vesicle preparations. Also, new standards for the preparation of
drug products based on EVs are being developed [21].

In response to the current pandemic, nanotechnology-based
vaccines against Sars-Cov-2 gained approval by EMA or US-FDA.
The vaccines of BioNTech (Mainz, Germany) and Moderna (Cam-
bridge, USA) deliver mRNA, encoding for the spike protein of the
Corona virus. The nucleic acid has been encapsulated into solid
lipid nanoparticles to protect the biomolecule from enzymatic
degradation. Cationic lipids were used for the complexation of
the negatively charged RNA. In addition to a protective effect, the
nanoparticles enable RNA to cross the cell membrane to facilitate
protein translation. Compared to other vaccination techniques
using viral vectors, mRNA-based vaccines can be rapidly developed
and the RNA can be modified in response to virus mutations more
easily. In comparison, the manufacturers AstraZeneca (UK) and
Johnson & Johnson (USA) were using non-replicating viral vectors
for the delivery. The different technologies involved in the devel-
opment of COVID vaccines are discussed in more detail by Batty
et al. [138]. EVs could be used as an alternative to lipid nanoparti-
cles presenting the spike protein at their surface or by delivering
mRNA into the cell [139]. Tsai and co-workers used mRNA encap-
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Table 3
Challenges and potential solutions in the development of EVs for drug delivery applications.
Challenge Challenge Solution
Complexity Complex structures produced by living cells involving multiple biochemical Detailed physical and chemical characterization using
pathways. The composition widely depends on the physiological function, leading to  lipidomic, proteomic, and transcriptomic profiling together
high diversity in the composition. Also, isolation processes are widely based on their  with physical characterization methods to define particle
physical characteristics while their function is defined by the chemical and physical ~ size, size distribution, and other critical quality attributes
attributes. with impact on biodistribution.
Production Manufacture in 2D cell systems with limited scalability followed by physicochemical ~ Scale-up and standardization and of the culture conditions
process isolation methods with poor process yield. and extraction method. Development of novel processes
leading to improved process yield.
Safety Safety profile is determined by the composition and purity of the product with a Development of improved in vitre and in vivo models to

higher risk of immunogenic impurities. This is combined with the common
of critical quality

chall of di

artributes (Section 4).

ines including the charac

Selectivity and

Limited influence on circulation and biodistribution because of a limited

monitor the immunogenicity and complement activation
observed for nanomedicines.

Investigation of the influence of the exact composition of EVs
on circulation time and selectivity in vitro and in vivo.

Application of computational methods to estimate specific
effects of the formulation on the distribution of the
compound.

Combining expertise in the characterization and evaluation

circulation  understanding of the underlying pathways. EVs are known to act as a cellular
time messenger system but the exact role of the surface proteins is often unknown.
Predictability Limited predictability of the therapeutic performance due to a poor resolution of
conventional pharmacokinetic analysis in the evaluation of bioavailability and
biedistribution of nanomedicines.
Regulatory Characterization and safety evaluation requires a combination of expertises with a
pathway regulatory pathway that depends on the functionality and therapeutic purpose of the

formulation.

of biotechnological, colloidal, and small-molecular drug
products (similar to drug conjugates).

sulated into EVs to successfully vaccinate mice against Sars-Cov-2
without observing any adverse reactions [140]. In another study,
two different EV preparations were used to vaccinate the animals
resulting in neutralizing and cellular immune responses [141].

Evidently, with regards to EVs, a change in the protein decora-
tion could affect circulating carriers as well. This would increase
the safety risks and may even affect pharmacokinetics. However,
modulating the protein and phospholipid decoration could also
lead to a shift in the selectivity of nanocarrier-based delivery
and, without even altering the plasma concentration-time profile,
lead to improved clinical responses. Exploring the role of surface
proteins and their effect on biodistribution is one of the current
aims of EVs research.

3.4. Implications for the development of EVs

Currently, the development of commercially attractive drug
products based on EV preparations is still at the infant stage and
several hurdles must be addressed before they can be successfully
translated from bench to bedside. One limitation lies in the com-
plexity of the production process because many of the established
methods are characterized by a poor process yield. Also, standard-
ized techniques for isolation, purification, and characterization are
required to provide evidence for the reproducibility of manufac-
ture. For example, the established gold standard for isolation of
EVs, differential ultrafiltration, has significant limitations in terms
of the morphological changes in the vesicular structure. These
changes depend on the centrifugation rate and the runtime [46].
Because of the high content of cellular proteins, characterization
should include a combination of lipidomic, proteomic, and tran-
scriptomic profiling [3]. This is necessary to minimize safety con-
cerns, particularly for EVs obtained from virus-infected cells
[142]. Furthermore, since each parent cell has a limited secretion
capacity, scale-up depends on the exact parent cell type. More
often, the yield of EVs is lower than one microgram per milliliter
of cell culture medium [143]. Higher yields can be achieved by
using stimulants, for example, the detachment of adherent parent
cells, hypoxic conditions, and Ca®* ionophores, or by using small
molecular modulators such as N-methyl dopamine and nore-
pinephrine. They were shown to increase the secretion of exo-
somes from mesenchymal stem cells by a factor of three [144].
Indeed, selecting the most suitable parent cell together with the
optimization of the biotechnological incubation and concentration

process may play a dominant role in the development of EVs with
desirable properties. Mesenchymal stem cells are known to pro-
duce large amounts of EVs [145]. Furthermore, cells can be har-
vested from patients and cultured as the parent cell to provide
an avenue for ‘personalized medicines’ with reduced
immunogenicity.

Another challenge lies in the definition of a relevant regulatory
pathway for EVs. Depending on the manufacturing process and
composition, many EVs for drug delivery would qualify as biologi-
cal drug products. Most of them are composed of non-living and
non-replicating structures [15,20]. However, depending on the
drug-loaded into the carrier, chemical, and biological atiributes
would be included in the quality and safety assessment as well.
In the European Union, EVs that contain biologically active trans-
gene material would fall under the legislation of Advanced Therapy
Medicinal Products [146]. Each of these regulatory pathways
comes with specific requirements. Comparing liposomal drug
products and EVs, liposomes have always been a challenge due
to a complex physical identity that cannot be fully characterized.
EVs combine this complex physical identity with an even more
complex chemical and biochemical diversity and, therefore, may
not be easily addressed in the standard processes applicable to
other nanomedicines.

Understanding the function and properties of EVs may lead to
drug products with higher selectivity for the target site as com-
pared to liposomal carriers [12]. However, the most successful
nanomedicines were characterized by a simple formulation design
together with a solid business strategy. While most liposomal vesi-
cles followed the example of Doxil® or Ambisome®, the nab-
technology™ was utilized to reduce formulation-related adverse
reactions. A strong medical need came together with an improved
safety profile. With further customization of the surface decoration
of the vesicles, the immunogenic effects will become more impor-
tant. Recent findings suggest that the life-threatening complement
activation-related pseudoallergy observed with the commercial
drug product Doxil® was attributed to the pegylated phospholipid
[147-149]. Similar effects could certainly occur more often when
using vesicles decorated with multiple surface proteins. Table 3
summarizes the challenges in the development of EVs as drug
delivery systems and provides several potential solutions.

Additionally, with regards to clinical performance attributes
such as the BA, high stability of the vesicles in presence of physio-
logical fluids, and a sustained release of the drug from the carrier
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are of paramount importance. In this context, the US-FDA defines
BA as the rate and extent to which the active ingredient is absorbed
from a drug product and becomes available at the target site. This
definition assumes that the total plasma concentration corre-
sponds to the drug concentration in the malignant tissues. Learn-
ing from the experiences with liposomal drug products, this
assumption cannot be applied to nanomedicines. While the encap-
sulated fraction is regarded as an inactive form of the API, the free
fraction becomes available at the target site and contributes to the
pharmacological effect. Against this background, in vitro perfor-
mance assays measuring the drug release, can be used to quantify
the free fraction and establish the IVIVC/IVIVR. However, even
though the released fraction is contributing to the clinical perfor-
mance of nanomedicines, the encapsulated fraction and, more
importantly, the fraction of the encapsulated drug accumulated
in the periphery contribute to efficacy and safety as well. These
aspects will be discussed in more detail in the later sections.

4, Key attributes of nanomedicines

During the development of new drug products, a thorough
investigation of the pharmaceutical quality, safety, and efficacy is
required. In the following section, some key characteristics of
nanomedicines, the critical quality attributes (CQA), will be dis-

Table 4

Methods frequently used for particle size measurement in submissions to the US-FDA [1

adopted from [150].
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cussed in more detail. In the regulatory context, the critical mate-
rial attributes and critical process parameters involve all
characteristics of the raw material or the manufacturing process
that influence the quality of medicines. While the IVIVCs discussed
in the later sections are widely based on human data, the mecha-
nistic investigations leading to the identification of CQAs often rely
on preclinical data. Preclinical biodistribution data are in good cor-
relation with human semi-quantitative imaging studies with
nuclear tracers (see Table 5) CQAs are quality attributes that are
linked to the clinical performance of the drug product. Commonly,
the IVIVC/IVIVR provides a scientific justification for the definition
of CQAs.

4.1. Particle size and size distribution

The particle size and size distribution play a key role in the
uptake and biodistribution of nanomedicines. In the regulatory
context, a combination of different techniques may be required
to measure these important characteristics [3,150]. A selection of
methods is presented in Table 4.

In the in vivo setting, the adsorption of biomolecules to the sur-
face of the carrier can have an impact on particle diameter and, in
consequence, on distribution, degradation, erosion, agglomeration,
and drug release. Taking this influence of the physiological envi-

| and novel methodologies suggested for the characterization of EVs. The table was

Method Principle

Outcomes Comments

Dynamic light scattering
caused by the particles during Brownian
mation (Stokes-Einstein equation). Recent
systems include a fluorescence filter wheel
to select specific particle populations.

Nanoparticle tracking analysis
is placed on a dark background. A very
sensitive camera tracks the scattered light
and the movement of the particles under
Brownian motion through an optical
microscope. NTA is equipped with a
fluorescence filter wheel to select specific
particle populations.

(cryogenic) transmission electron During the interaction of an electron beam

microscopy

These are focused and create an image.

A focused electron beam scans the surface
of the sample. During the interaction,
secondary electrons get ejected from the
surface creating an image.

Scanning electron microscopy

Measures fluctuations of the scattered light

Alaser beam illuminates the sample which

passing the sample, electrons get scattered.

Hydrodynamic particle diameter
and polydispersity index.

Only for suspensions, the resolutien is bad
for polydisperse samples or high
background scattering, sensitive to
viscosity and refractive index, rapid
measurement

Only for suspensions, small particle
distances cause loss of sensitivity, sensitive
to background scattering, can track
fluorescent particles

Particle size, size distribution
including agglomeration and
aggregation effects.

Particle size, size distribution,
shape, lamellarity,
agglomeration, aggregation,
crystal structure.

Operates in a high vacuum, Samples must
be solid or frozen. For conventional TEM,
the drying process leads to a shrinkage of
vesicles. The method is cost-intensive and
requires time in the sample preparation.
Cryo-TEM is the method of choice because
the vesicles are measured in the hydrated
state.

Operates in high vacuum leading to
“shrinkage” of vesicles during the drying
process. The method is cost-intensive and
requires time in the sample preparation.

Particle size, size distribution,
shape, agglomeration,
aggregation, crystal structure.

Atomic force microscopy

ExoView

Asymmetrical flow field-flow
fractionation

NanoFCM

A probe tip scans the surface of the sample.
Interactions between both surfaces lead to
measurable forces which create an image of
the surface topography.

Vesicles are labeled and immobilized using
an antibody labeling chip. The size is
measured by interferometric imaging.

Flow-separation of particle populations in
the carrier liquid followed by a multi-
detector analysis.

Combination of flow cytometry together
with light scattering detection and
flucrescence detection.

Particle size, size distribution,
Shape, agglomeration,
Aggregation, Surface properties
(e.g. hardness and texture)
Particle size, the size distribution
for a selected particle population
with multiple surface markers
(recognized by the antibody).
Particle size, size distribution,
and multiple additional
analytical parameters including
UV and fluorescence detection
systems.

Hydrodynamic particle diameter,
size distribution, using marker-
based vesicle selection.

Difficult sample preparation, Time
consuming.

Higher selectivity for vesicles is achieved by
using a fluorescence label for specific
exosome markers.

A strong and widely uncontrolled dilution
of the sample in the carrier liquid and
incomplete particle re-collection depending
on the crossflow.

Detection of the hydrodynamic diameter
and poor resolution for polydisperse
particle systems.
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Table 5
Pharmacokinetic studies carried out with nanomedicines in humans using nuclear
tracers.

Nanomedicine Formulation characteristics

Composition
» Hydrogen soybean
phosphatidylcholine
« Cholesterol
+ MPEG3000-DSPE
Molar ratio 3:2:0.3
Particle size 72.3 - 95.1 nm

Composition [157
« Dimyristoyl
phosphatidylcholine
« Dimyristoyl
phosphatidylglycerol
Molar ratio 7:3
Particle size 0.2 - 5 ym

111-In-lip [«

Reference
[156]

188-Rhenium-liposomes

99m-Technecium-
liposomes

[158,159]

« Distearyl phosphatidylcheline
« Cholesterol

« lonophore A23187

Molar ratio 2:1:0.004

Particle size 40 - 70 nm

Composition

« Egg phospharidylcholine

« Phosphatidylglycerol

» Cholesterol

« D-alpha tocopherol succinate
Molar ratio 7:3:4:0.2
Particle size 0.3-0.5 ym

64-Cu-lip C [161]
« Hydrogenated Soy
Phosphatidylcholine

« Cholesterol
» MPEGz000-DSPE
« Anti-HER2 scFv (F5)-PEG-DSPE

Molar ratio 3:2:0.3

Average particle size 100 nm

111-In-liposomes [160]

ronment into consideration, recent guidelines suggest the evalua-
tion of carrier stability in physiological medium (e.g. 10-90% of
human serum or plasma [47]). The in vitro stability has been quan-
tified for a wide variety of formulations including polymer
nanoparticles [151], liposomes [67], nanocrystals [66], and
micelles [152]. Due to their relatively low scattering intensity, lipo-
somes, vesicles, and micelles often do not allow the measurement
of particle size in presence of physiological fluids. To monitor some
of the physical changes, Gopferich and co-workers utilized a
Forster Fluorescence Resonance Energy Transfer (FRET) assay to
measure the stability of micelles in serum [152,153]. This tech-
nique could be applied to EVs as well. The application of nanopar-
ticle tracking analysis (NTA) after labeling the vesicles with a
fluorescent dye is another valid option.

Also, recent characterization methods for measuring the parti-
cle size of exosomes include the ExoView (ExoView Biosciences,
USA). In a publication, higher sensitivity as compared to conven-
tional methods is claimed. Although detection of the size by inter-
ference measurement after immobilization of the particles offers
certain advantages with regards to the exact dimensions, the cur-
rent data is not completely comparable. In a publication comparing
the ExoView and the NTA method standard procedure for the Exo-
View includes labeling of the vesicles with a Tetraspanin labeling
kit. NTA offers similar functionalities but no labeling of the vesicles
was performed before the measurement to select the particle pop-
ulation of interest [154]. Other studies suggest combinations of
flow cytometry, light scattering, and fluorescence detection such
as the NanoFCM (Nanofcm Co., Ltd, UK). The NanoFCM selects
specific particle populations by using fluorescence markers
together with a light scattering detection system. Other than the
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ExoView, it measures the hydrodynamic diameter. The common
weaknesses of light scattering methods apply to the NanoFCM as
well [155]. A more advanced method for the separation of particle
populations is AF4. It separates particle populations in a flow chan-
nel using a time-resolved measurement of the eluted fraction and
allows multiple detectors to be used. Although the method has
received significant attention, the impact of dilution of the parti-
cles in the carrier liquid should be carefully considered. While
stable particles can be measured at high resolution, the elution of
loose complexes is widely driven by the dilution and shear forces
applied during sample separation. Noteworthy, the high resolution
of methods selecting specific particle populations by fluorescence
comes at a high cost with regards to the detection of unexpected
impurities and other particle populations. Therefore, background
corrections have a high value to investigate the mechanistic rela-
tionships between vesicle composition and the interactions
observed in an in vitro environment. In parallel, being used in the
characterization of drug products, this “background correction”
reduces the safety level and must be considered very carefully.
Several clinical studies have investigated the biodistribution of
nanomedicines in humans using nuclear imaging. For most of
them, particle size has been reported. However, some of the inves-
tigations date back to the 1980s and 1990s. These formulations
were characterized by a very broad size range as indicated in
Table 5. Still, there seems to be a strong relationship between the
particle size and the clearance of the carrier from blood circulation.
In this context, the quality of the clinical data and, in specific,
the dissociation and release of labeled phospholipids from the car-
rier have to be considered. In presence of plasma or serum, this
effect is even more pronounced [162,163]. Man et al. reviewed dif-
ferent radiolabelling methods in humans, concluding that label
stability and release play a central role in the outcome of the inves-
tigations [ 162 ). Therefore, biodistribution studies with EVs should
be carried out in conjunction with an investigation of label stability
and release. Other studies suggest genetic labeling techniques to
avoid artifacts during the measurement. Cells can be genetically
maodified to express fluorescent proteins fused with an exosome
marker protein such as CD63 to trace their biodistribution in
real-time [19]. Gupta and co-workers applied this method, investi-
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Fig. 4. Identification of the liposomal fraction using the PBNB model for Doxil®. The
algorithm identifies the encapsulated fraction from the total drug concentration-
time profile. The blue area denotes the standard deviation range observed in the
clinical data (24 patients), blue squares highlight the mean of the encapsulated
fraction found by the bioanalytical assay [54].
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gating the biodistribution of EV subpopulations. EVs were found in
several organs only minutes after the injection, mainly in the liver
and spleen. Similar effects have been observed for liposomes as
well. The interaction with cells of the reticuloendothelial system
(RES) has been held responsible for this effect [32].

With regards to the development of an IVIVR, older studies
focus on a correlation between the particle size determined after
synthesis and the plasma concentration-time profile of the drug
molecule. This total drug concentration is a convoluted signal,
defined by the complex interplay between drug release, particle
accumulation, distribution, and elimination [54,66,67]. Therefore,
recent regulatory guidelines include a quantification of the encap-
sulated and non-encapsulated fraction of the drug from the blood
plasma, for example by using centrifugation or solid-phase extrac-
tion [164-166]. In a more recent investigation, we utilized a cus-
tomized in silico model, to extract the half-life of the carrier-
bound fraction of the drug [54].

This physiologically based nanocarrier biopharmaceutics
(PBNB) model identified carrier half-life and drug release rates in
humans [54] and rodents [167]. After training the model, a decon-
volution of the total plasma concentration-time profile into the
encapsulated and non-encapsulated fraction profiles was achieved.
In addition to Doxil® (Fig. 4), the investigation included
nanomedicines ranging in size between 90 nm and 190 nm. The
half-life of the liposomal carrier was the shortest for Myocet®
(14.34 h) with a hydrodynamic diameter of approximately
190 nm. However, even between liposomes comparable in diame-
ter, there was a significant difference in the half-lives observed. For
example, the drug formulation Foslip® with a size of 92 nm exhi-
bits a half-life of 23.93 h while for AmBisome® with a diameter
of 100 nm, a carrier half-life of 98.26 h was calculated [54]. Conse-
quently, multiple parameters can be involved in the elimination of
liposomes from blood circulation and the elimination half-life can-
not be extrapolated based on this quality attribute alone. With
regards to EV, this would indicate a significant impact of phospho-
lipid or protein composition on the circulation time.

A variety of animal studies reported the accumulation of very
similar vesicles in the ranking order of their size. For example, an
investigation on stealth liposomes in female CS57BL{6 mice
revealed faster clearance of nanomedicines with diameters of more
than 300 nm as compared to smaller vesicles [168]. In another
study, intravital imaging of the nanoparticle distribution was per-
formed in mice. The authors found that nanoparticles with a size of
12 nm effectively extravasated, while nanoparticles with a size of
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60 nm particles remained within a 10 pm radius of the vessel walls
[169]. Particles with a size of 125 nm particles did not extravasate
to a considerable extent [169]. Perrault et al. investigated the accu-
mulation of intravenously administered gold nanoparticles after
injection [170]. The elimination rate and BA were altered signifi-
cantly for particles in a size range of 25.2-75.7 nm (Fig. 5).

Noteworthy, most mechanistic studies involving biodistribution
were carried out in rodents and may provide limited information
on the situation in humans. In a recent investigation, we used allo-
metric scaling to predict liposomal clearance in humans. An
extrapolation of the particle clearance found in male Wistar rats
provided a good estimate of the elimination rate of the investiga-
tional medicinal product Foslip® [67]. Other animal studies in mice
did not lead to an acceptable correlation [67]. The correlation
between particle size and circulation time has been studied for
several nanoparticle and vesicle-based formulations. To apply EV
preparations in drug delivery, similar investigations must be made.
So far, most successful nanomedicines were ranging in size
between 60 and 150 nm. This size range can be used as a starting
point for the identification of vesicle populations suitable for sim-
ilar drug delivery applications.

4.2. Surface charge and hydrophilicity

The surface characteristics of nanocarriers are responsible for a
wide variety of interactions including the formation of a protein
corona [171,172] or the drug-protein transfer [173]. Among other
features, the net charge is a CQA suggested by the US-FDA and
European Medicines Agency (EMA) [3,174]. The zeta potential is
the potential difference between the dispersion medium and the
stationary fluid layer on the surface of the particles and can be
quantified from particle mobility in an electric field [175]. It is
the effective electric charge of the particle and depends on a wide
variety of environmental parameters such as the ion concentration
and the pH value. To provide a more comprehensive characteriza-
tion, a pH profile or salt concentration profile of the zeta potential
can be determined [4,176]. In a preclinical or clinical setting, the
zeta potential can have a strong influence on the uptake and cyto-
toxicity of particles. Cationic liposomal formulations are often used
as in vitro transfection agents (e.g. Lipofectamine™). The interac-
tion of positively charged colloids with cellular surfaces limits
the in vive circulation time considerably [177] and may lead to
undesired immune responses. Therefore, most drug products rely
on a more conventional formulation design with a slightly negative
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Fig. 5. Simulation of the dose fraction of pegylated gold nanoparticles (with a molecular weight of the PEG chain of 2000 Da) eliminated from the blood circulation after
intravenous injection into CD1 mice. The simulations are based on the half-lives reported by Perrault et al. [170] assuming a one-compartment model and first-order
elimination (left). A second simulation was carried out to illustrate the impact of surface PEGylation (2000-10000 Da) reported by the same study (right).
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surface charge and defined surface chemistry. In the past, the mod-
ification of the particle surface with PEG affected the overall circu-
lation time (Fig. 5). Among others, the drug products Onivyde™
and Doxil® [149], the preclinical formulation candidate Fospeg®
[178], and an investigational medicinal product for the delivery
of prednisolone phosphate [179,180] are using this advanced strat-
egy. This was confirmed in several preclinical studies as well [181].
However, looking at the clinical reports, the quantitative effect of
surface pegylation on drug clearance was much lower as compared
to the impact of drug release.

With regards to EV preparations, the effect of the surface pro-
teins on pharmacokinetics has been investigated [182]. To provide
a reference without protein decoration, the surface proteins were
digested using proteinase K resulting in exosomes with compara-
ble size and surface charge. Also, with approximately 100 nm,
the diameter of the vesicles was comparable to many of the estab-
lished liposomal formulations [182]. Only a slight change in the
area under the curve (AUC) was reported [ 182]. However, the small
number of animals together with the fact that animal studies are
often characterized by high variability mandate further exploration
of this effect.

Another study elucidated the pharmacokinetics of EV prepara-
tions obtained from different cell lines in mice [183]. The study
was aiming at the delivery of the nanocarriers to the brain [183]
and compared EV preparations from humans and mice. Unfortu-
nately, the species of origin had no significant effect on brain per-
meation, indicating that there were no specific transport processes
involved [183]. The half-life was very short ranging between 1.51
and 7.29 min [183]. In another study, an elimination half-life of
1.2-1.3 min of the EV preparation was observed [32]. The presence
of surface proteins did not prolong the circulation time [183]. For
comparison, the long-circulating liposomal formulations AmBi-
some® [94] and Doxil® [184] exhibit half-lives of approximately
4 and 15 h in mice, respectively.

So far, the strongest effect on the therapeutic performance of
nanomedicines has been achieved by modifying drug release (Sec-
tion 4.4) and the circulation time of the carrier. The latter is widely
driven by the recognition of vesicles by the immune system and
therefore, by parameters such as the surface charge and
hydrophilicity. Considering that even drug delivery systems using
an active targeting strategy must circulate over a certain time to
reach their target site, the charge and surface properties of EV
preparation as well as their ability to escape the RES must be fur-
ther elucidated.

4.3. Crystallinity

The crystallinity of drugs and phospholipids can have a strong
impact on the stability and release characteristics of vesicles
[53,185]. For example, the transition of the lipid bilayer of lipo-
somes from a gel structure into the liquid crystalline state may
affect the retention of drug molecules [186,187]. Consequently,
the lipid composition and glass transition temperature must be
monitored as indicated by the US-FDA guidelines [47]. Although
similar quality standards may be more difficult to achieve for EV
preparations, a general influence of the protein and phospholipid
composition on the permeability of the bilayer can be assumed
as well.

Also, the crystallinity of the drug molecule can be used to sus-
tain the release of the drug from the carrier. Doxil® comprises
intraliposomal crystals of doxorubicin sulfate [188], stabilized by
an ammonium gradient [189,190]. About 15 years later, this strat-
egy has been applied in the development of Margibo® as well [61].
The liposomal vesicle provides a perfect microenvironment, stabi-
lizing the crystal structure over a prolonged period. Therefore, drug
crystallinity is an important quality feature. Pastorin and co-
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workers applied the ‘remote loading' strategy to encapsulate dox-
orubicin into a new class of cell-derived vesicles. They are obtained
by extrusion of cells followed by several purification steps and
exhibit characteristics very similar to EV preparations [191].

To measure the crystallinity Raman spectroscopy [192], X-ray
scattering [193], Fourier-transform infrared spectroscopy (FTIR)
[194], and differential scanning calorimetry (DSC) [195] can be
applied. Bakonyi et al. utilized DSC to measure the encapsulation
of lidocaine in large multilamellar vesicles [196]. Gelperina and
co-workers utilized a release assay to detect differences in the per-
formances of two polymeric nanoparticle formulations. The crys-
tallinity of doxorubicin was held responsible for the sustained
release [167,197,198]. The two formulation prototypes are cur-
rently considered for further clinical development [199,200]. Iron
oxide nanoparticles provide another example of the impact of crys-
tallinity. They have been used as contrast agents for magnetic res-
onance imaging (MRI) in humans. Differences in the crystallinity
between the generic and the innovator product potentially lead
to an initial release of iron from the carrier causing severe side
effects after the infusion [201]. Iron oxide particles are often coated
by carbohydrates which, in combination with the small crystal size
and low crystallinity of the sample, make the detection more chal-
lenging [201,202]. The carbohydrate layer can also mask the
Raman signals [203]. Since the crystallinity of the drug substance
provides a certain control over the release behavior of the formu-
lation, this parameter essentially contributes to the in vivo perfor-
mance and qualifies as a CQA. When applying EV preparations for
the delivery of compounds, characterization of both, the drug and
the vesicle for changes in crystallinity would be mandated.
Although EV preparations contain a wider range of phospholipids,
the release of the drug substance over the time of storage or after
administration would be influenced by their glass transition tem-
perature as well. Also, a change in the polymorphic form of the
drug substance loaded into the vesicles could lead to a different
release behavior.

4.4. Drug release and in vitro performance testing

The drug release plays an important role in the in vivo perfor-
mance of peroral dosage forms. Following this tradition, the scien-
tific term “in vitro performance testing” signifies a broadly
inclusive approach, covering a wide variety of biorelevant mecha-
nisms that contribute to the pharmacological and toxicological
effect. In the area of nanomedicines, the drug available in the blood
plasma depends on drug release and physical stability of the car-
rier. The encapsulated fraction undergoes an accumulation process,
redirecting the drug to cells, organs or tissues [3,200]. Kinetic mea-
surements of the drug release provide more detailed information
on the inherent attraction forces of the API and the excipient mole-
cules [204]. The release behavior of formulations strongly depends
on the microenvironment and should be investigated under condi-
tions reflecting the in vivo situation [204-206]. The release rate can
be used as a surrogate parameter for BA and was correlated to the
in vivo absorption rate of peroral dosage forms [206]. With regards
to nanomedicines and when following recent US-FDA guidelines
[47], the interplay between drug release and tissue uptake man-
dates a time-resolved quantification of the encapsulated and
non-encapsulated fraction of the APl from the blood plasma [47].
Accordingly, there is a strong overlap between the bioanalytical
methods used for the quantification of these fractions in both,
pharmacokinetic studies and performance testing.

Performance testing of nanomedicines requires a sensitive
assay, providing a certain selectivity to isolate nanocarriers from
the release medium. A wide variety of techniques have been
applied to separate nanoparticles and liposomes from physiologi-
cal media [204]. They include centrifugation [167,207,208], filtra-
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tion [209], solid-phase extraction [210,211], and dialysis tech-
niques [152,173,212]. When stimuli-responsive liposomes are
used, the assay should be able to measure drug release in response
to the trigger such as a rise in temperature or a shift in pH. So far,
enhancing the selectivity of nanomedicine by using external or
endogenous triggers has been successfully tested in animals. The
human clinical trials involving the drug formulation Thermodox®
were not conclusive and did not outperform conventional thera-
pies. However, there are several methods under investigation.

To prevent disruption of the carrier structure, biopredictive
assays should not involve much stronger shear forces than
observed in the in vivo setting. With a rising number of separation
methods being utilized for drug release testing, the kinetic compo-
nent becomes more critical in the validation. While the established
release methods such as syringe filtration [213-215], or centrifu-
gation [210,211] often guarantee extraction of the released drug
within a few seconds, other techniques may require several min-
utes or even hours for a complete separation of the particle popu-
lation from the medium and the free drug. To address this issue,
dialysis methods often involve a permeation experiment carried
out with the dissolved APL. The membrane permeation rate is an
important reference, providing evidence for the response of the
assay to fluctuations in the release profile [212]. One recent exam-
ple of a method associated with a time-consuming separation step
is asymmetric flow field-flow fractionation (AF4). While this tech-
nique provides excellent resolution in the separation of complex
mixtures of particle populations at lowered shear forces, run times
of 20-60 min [216,217] and the strong dilution in the flow channel
limit its value for in vitro performance testing [204]. Therefore, the
applications suggested by current literature must be substantiated
with hard evidence before AF4 can be recommended for drug
release testing. Most recent investigations are based on drug con-
jugates or formulations with negligible release rates and do not
deliver a market-ready solution [216]. Therefore, the critical reflec-
tions provided by other authors are a starting point for further val-
idation [218].

In the future, more challenges can be expected for EV prepara-
tions. The biotechnological manufacturing process leads to the
presence of multiple particle fractions in combination with resi-
dues of proteins and other organic impurities. Therefore, only
methods balancing the sensitivity, selectivity, and application of
shear forces during the separation can be considered. The available
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methods applied in drug release testing of nanomedicines have
been discussed in more detail in a previous article [204). Therefore,
the present work will focus on implications for the in vivo
response. There are several mechanisms involved in the release
and absorption of drugs from nanocarriers (Fig. 6). The BA widely
depends on the presence of the three major fractions of the drug
including the amount bound to the carrier, the amount bound to
plasma proteins, and the free fraction of the drug. More often,
NBCDs undergo an initial burst effect due to the strong dilution
of the formulation in blood circulation, followed by rapid diffusion
of compounds into the surrounding liquid [212].

Generally speaking, the release behavior of most nanomedici-
nes is well-described by the three release mechanisms of disper-
sion, dissolution, and dissociation [212,219] (Fig. 6). Additionally,
the transfer of small-molecular drugs from the carrier to proteins
[173] and membranes [220] has been reported. In the in vivo situ-
ation, the interplay between these overlapping processes may lead
to a more complex release pattern. Each of these fractions is char-
acterized by a different volume of distribution. Consequently, both
processes, the transition from the encapsulated into the free frac-
tion of the drug as well as the kinetics of the drug-protein transfer
[173] have a strong impact on BA. Diaz de Le6n-Ortega et al. com-
pared clinical data of hypoalbuminaemic and healthy patients to
illustrate the influence of serum proteins on the in vivo release
from AmBisome® [221,222]. Plasma pharmacokinetics of
nanomedicines is widely driven by the conversion of the encapsu-
lated into the non-encapsulated fraction, and the tissue accumula-
tion of the carrier. The latter summarizes all processes leading to a
reduction of the particle concentration in the blood plasma. This
includes a significant fraction of particles adhering to blood cells
[167] as well as the extravasation, or disruption of the carrier.
There have been a variety of investigations of blood partitioning
confirming that the distribution of nanoparticles and liposomes
into the cellular body of the blood reaches a rapid equilibrium
without the release of colloids or intracellular release being
responsible for significant recirculation into the blood plasma.
Therefore, this accumulation is sufficiently described by an unidi-
rectional transport and does not interfere with a detection of the
drug release from the blood plasma. Commonly, nanomedicines
have reduced mobility in blood circulation compared to the
small-molecular compounds and even serum proteins. A more
detailed description of the interplay between those influences will

Dispersion Dissolution Dissaciation

Fig. 6. lllustration of proposed mechanisms of drug release involved in the delivery of drugs using nanomedicines.
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be provided in Section 5.1. So far, because of the limited amounts
of EVs being available, there have been almost no systematic inves-
tigations of the release behavior of drug-loaded engineered EVs.
However, in a recent investigation, our group tested the release
of doxorubicin from nano-cell vesicle technology systems. The
vesicles exhibited a biphasic release pattern because of the differ-
ences in particle size and composition. This is a first indication that
the manufacturing process applied to EVs may lead to a hard-to-
control drug release. The release of drugs from EV preparations
would certainly have a major impact on pharmacokinetics and,
thus, IVIVC development. The complexity of these next-
generation vesicle drug products mandates a thorough investiga-
tion of the release mechanism as well. For example, the formation
of a protein corona sometimes allows the release of poorly soluble
drug molecules in a direct transfer from the vesicle to the protein
[173]. Also, a continuous exchange of phospholipids with other
membranes has been discovered. Therefore, the impact of lipid
exchange and protein content must be considered. Although many
studies describe the superior properties of EV preparations in the
interaction with cells, clinical evaluation is widely based on phar-
macokinetic criteria. In this context, drug release is one of the most
important parameters and even an advanced cell interaction would
not lead to significant outcomes without controlling this property.
Therefore, this key attribute applies to both, liposomes and EV
preparations.

5. Quick guide for IVIVC

The quality of the IVIVR developed for a specific drug product
vastly depends on the quality of the in vitro and, even more impor-
tant, the in vivo data. In many cases, the collection of relevant
in vivo data, for example on the biodistribution of nanomedicines,

Table 6
Explanation of the different correlation levels of in vitro-in vivo correlations as defined
by the US-FDA [22] and USP [7].

Level A
This is the highest category of a correlation and represents a
point-to-point relationship between the in vitro and the in vivo
input rate. Based on the experiences made with extended release
oral dosage forms, relevant guidelines often refer to a correlation
between the fraction absorbed and the fraction dissolved. The
fraction absorbed is obtained by deconvolution of the
pharmacokinetic profile. Deconvolution can be accomplished
using mass balance model-dependent methods, such as the
Wagner-Nelson or Loo-Riegelman methods, or by model-
independent, mathematical deconvolution. Level A correlations
are predictive,

Level B
The mean in vitro dissolution time is either compared to a mean
in vivo residence or an in vivo dissolution time. A level B uses all
available data points but does not correlate the actual in vivo data
but rather a parameter that results from statistical moment
analysis of a plasma profile component such as the mean
residence time.

Level C
A level C correlation establishes a relationship between one in
vitro time point (e.g. in vitro dissolution tsox, tsox) and one or more
pharmacokinetic parameters (cmax, tmax, AUC). Following the US-
FDA guideline for extended release formulations, at least three
time points should be used. A level C correlation has very
limited capability to predict the product’s performance or to
justify a specification range for quality control.
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is carried out in animals. Human trials are limited to a small num-
ber of patients. Consequently, a meaningful evaluation of the exist-
ing data is mandated. Model-informed deconvolution techniques
can support this process by providing the theoretical framework.
The US-FDA describes the different quality levels of the IVIVC in
their guidance on extended-release oral dosage forms. Also, a chap-
ter of the United States Pharmacopeia (USP) is dealing with this
topic (Table 6).

Noteworthy, these guidelines are widely based on the experi-
ences made with extended-release oral dosage forms and, as such,
may not always apply to nanomedicines. With regards to the
development of the IVIVC, they use the BA of the drug product as
a surrogate parameter for the expected in vivo response. BA is
defined as the rate and extent to which the API is absorbed from
the drug product (absorbed fraction) and becomes available at
the site of action. The absorbed fraction is calculated by deconvo-
lution from the plasma concentration-time profile of the formula-
tion using model-dependent techniques such as the Wagner-
Nelson method, Loo-Riegelmann method, model-independent
numerical techniques, or algebraical techniques (e.g. linear system
analysis). The plasma concentration is assumed to be in equilib-
rium with the concentration at the target site. The quantified
amount of the drug represents the pharmacologically active form
of the drug [22223].

With regards to nanomedicines, some changes to the existing
methodology are required. Because there is no absorption step
involved (as they are administered directly into the circulation)
even for fast-releasing formulations the release rate determines
the fraction of the drug that becomes available at the target site
[54,167]. However, this fraction is not solely responsible for the
pharmacological effect. The second drug fraction is still bound to
the carrier when it extravasates from blood circulation. This accu-
mulated fraction is similarly important and is responsible for dif-
ferences between the pharmacological or toxicological effects of
nanomedicines as compared to a solution of the free drug. Having
both pharmacokinetic data sets, the one of the encapsulated and
the non-encapsulated drug, this accumulated fraction can be esti-
mated based on the assumption that the carrier cannot be directly
excreted from the bedy. It must undergo an accumulation and
degradation process. While in the area of peroral dosage forms
some formulations enabled the development of the IVIVC without
using computational methods [224 ], most nanomedicines will lead
to less predictable pharmacokinetics because of the overlapping
processes of infusion, release, and distribution effects. This behav-
ior is associated with the concept of nanomedicines and, therefore,
applies to novel dosage forms such as EVs as well. In the following,
a quick guide provides the workflow for establishing an IVIVC in
this area.

5.1. Mapping the processes involved in the in vivo performance

Commonly, IVIVR involves the correlation of clinical pharma-
cokinetic data to in vitro kinetic measurements. The plasma or
blood concentration-time profile provides a quantitative measure
of the BA and, to a certain extent, the biodistribution of the drug.
With regards to nanomedicines, it can be used as a surrogate
parameter for the pharmacological effects of the free fraction.
Because of the accumulation of the drug-loaded carrier in the
periphery, imaging and biodistribution studies are required. The
extent of this accumulation can be estimated based on the carrier
half-life. The targeting capability is a nanomaterial-specific param-
eter, indicating the extent of this accumulation. Our current under-
standing of the elimination and distribution involved in the
pharmacokinetics of intravenously applied nanomedicines is pre-
sented in Fig. 7. After the infusion of nanomedicines into blood cir-
culation, some formulations exhibit a significant delay between the
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Fig. 7. Schematic of the kinetic processes involved in the elimination and distribution of liposomal carriers following the physiologically based biopharmaceutics model
verified by Jablonka et al. [67] and by Nagpal et al. [54] using human pharmacokinetic data. The differences in the volumes of distribution are indicated by the two cuboids
comprising the carrier-bound (Vpe) and the released fraction (Vpe) of the drug. The arrows represent kinetic processes with the dotted lines indicating potentially insignificant
contributions to the blood plasma concentration. The compartments detected in the blood plasma have been highlighted in yellow. The drug responsible for the
pharmacological and toxicological effect includes the accumulated fraction, the drug in the periphery, as well as the free drug.

end of the infusion and t,,.. This initial distribution phase, the vas-
cular transit, has been observed for the liposomal drug products
Doxil® [54] and AmBisome® as well as for macromolecular thera-
peutics such as IgG antibodies [225]. The delay is even more signif-
icant for AmBisome®, however, there is currently no convincing
explanation for this phenomenon. So far, surface interactions with
the vascular endothelium are held responsible for the effect [225].
Once the formulation reaches the blood circulation, the liposomal
carrier fraction remains in the vascular system [54,167]. A
model-based deconvolution of the pharmacokinetic profiles of
Doxil®, Myocet®, AmBisome™ and two investigational drug prod-
ucts concluded that the volume of distribution of the carrier frac-
tion (Vpc) corresponds to the plasma volume of the patient
population [54]. Similar findings have been made in rodents as
well [167]. They were supported by real-time imaging studies in
mice highlighting that particles with a size of 125 nm do not extra-
vasate to a considerable extent [ 169]. However, extravasation is
responsible for a part of the accumulated fraction which encom-
passes the overall amount of the carrier that cannot be found in
the blood plasma anymore.

From blood circulation, a certain amount of the carrier is accu-
mulated in the periphery (Maccum). This amount, expressed as a
dose fraction and termed the targeting capability (Figet) is
mainly responsible for the altered biodistribution of nanomedi-
cine. It corresponds to the theoretical amount of the drug that
is available to passively or actively target specific organs or tis-
sues [54]. For the drug product Doxil® and over a period of
350 h approximately 93.2% of the drug were available for drug
targeting. There was no significant drug release in blood plasma
observed [54]. For comparison, the non-pegylated liposomal dox-
orubicin formulation Myocet™ (on average) released 100% of its
payload into the blood plasma [54] with a targeting capability
(Frarget) Of 0%. While the outcome observed for Doxil® mandates

a biodistribution study, Myocet™ has only a moderate risk for
formulation-related side effects. Some studies hypothesized a
re-circulation of the accumulated fraction from the RES into blood
circulation before or after the intracellular release of the drug
from the carrier. In this context, two considerations should be
made. Firstly, the partitioning between the carrier and blood cells
has been investigated. A rapid equilibrium without a strong influ-
ence on the kinetics was confirmed. In the human setting this dis-
tribution process overlaps with the infusion time and would
therefore not change the plasma concentration considerably.
Secondly, the released fraction is characterized by a larger volume
of distribution and can therefore contribute to the plasma con-
centration to a very limited extent. The apparent volume of distri-
bution of the drug formulation (Vp) is a combination of both, the
volume of distribution of the encapsulated and the non-
encapsulated fraction of the drug (Vo). The drug release provides
an alternative route to the accumulation pathway. This fraction
appears in the blood plasma and is distributed by the circulatory
system. The free fraction leads to pharmacological and toxicolog-
ical responses. Most liposomal carriers are known to reduce this
fraction as compared to a solution of the drug. The free fraction
is often characterized by a high volume of distribution due to
the pronounced lipophilicity of compounds loaded into
nanomedicines (Fig. 7). It is reduced by the drug molecules bound
to serum proteins or lipids. Common deconvolution techniques
do not distinguish between these three fractions, however, a cal-
culation based on the plasma protein binding or a physiologically
relevant in vitro experiment can be approached [67]. The shift
from the low-volume to the high-volume compartment is respon-
sible for the strong effect of drug release on the pharmacokinetic
profile of nanomedicines [54,67]. A workflow for the identifica-
tion of relevant processes in vivo during the development of the
IVIVC is suggested in Fig. 8.
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Fig. 8. Workflow suggested for the identification of relevant in vivo processes to accurately describe the in vive performance of nanomedicines.

When mapping the processes involved in drug delivery, a
broadly inclusive approach is advised. This includes the character-
ization of physicochemical properties of the drug substance and
the nanocarrier formulation. The volume of distribution of the car-
rier (Vpc) can be estimated based on the plasma volume of the spe-
cies. Clearance and distribution of the free drug are obtained from
pharmacokinetic data of a reference formulation. This is a good
starting point for the deconvolution of the pharmacokinetic profile
to obtain the in vivo release.

One challenge lies in the selection of suitable reference formu-
lations. For example, the only reference to the nanoparticle-based
drug product Abraxane® is Taxol®, a formulation that comprises
a considerable amount of the emulsifying agent Cremophor EL
|4]. Consequently, the impact of the excipients on the pharmacoki-
netics of paclitaxel would be reflected by the deconvoluted in vive
release rate. A similar experience has been reported for the
nanocrystal formulation Foscan® [66]. A custom-made pharma-
cokinetic model was required to account for the in situ precipita-
tion of the drug [66]. The pharmacokinetic parameters obtained
for the free drug were used in deconvolution of the pharmacoki-
netic profile of the liposomal investigational drug product Foslip®
[67].

5.2. Quantitative analysis of simulation parameters

Commonly, a quantitative analysis of the in vivo parameters
begins with the qualitative mechanistic observations that have
been made during process mapping. Under ideal conditions,
the IVIVC is based on a single, isolated, or release rate-limiting
process that can be monitored in vivo and measured or simu-
lated in vitro. However, with regards to nanomedicines, the con-
voluted signal provided by the plasma concentration-time profile
rarely supports such an ideal scenario. As a consequence, the
bioanalytical methods for new drug applications commonly
include quantification of the encapsulated and non-
encapsulated fraction of the drug [47]. Additionally, due to the
implications for targeted delivery and in addition to the absorp-
tion rate, the accumulation rate of the carrier plays an eminent
role. By definition, an IVIVC is either based on a point-to-point
mathematical relationship between the rates observed in vitro
and in vivo (level A), a correlation between two statistical
parameters calculated from the complete in vivo and in vitro data

set (level B), or a single-point correlation of selected in vitro and
in vivo parameters (level C).

BIND therapeutics recently published the strategy applied for
the development of their nanoparticle-based Accurin™ technology
[69]. The IVIVC was based on the rank order of the drug release
observed in vitro and the total plasma concentration-time profile
of the particle formulations [69]. In the same study, no such rela-
tionship was observed between the zeta potential and the particle
clearance [G9)]. Recent progress has been made by using physiolog-
ically based pharmacokinetic (PBPK) modeling and physiologically
based biopharmaceutics (PBB) modeling techniques to explain the
in vivo behavior of nanocarriers [54,226). Traditionally, PBPK mod-
els are based on complex differential equations using known phys-
iological variables to obtain a quantitative mechanistic framework
describing absorption, distribution, metabolism, and excretion
(ADME) of compounds and their formulations [227]. PBB modeling
refers to all approaches combining absorption modeling, biopre-
dictive release testing, and PBPK modeling for the purpose of IVIVC
[201,228,229].

The requirements of a quantitative parameter analysis, involv-
ing a simulation of the intended scenario (e.g. the pharmacokinet-
ics for a particular patient population) as well as comprehensive
model evaluation, have been described by both, US-FDA [228]
and EMA guidelines [230]. Followed by a description of all param-
eters used for the in silico model [228,230], simulations are carried
out within the error range found for each parameter to provide an
estimate of the expected simulation error. Additionally, as part of
the parameter sensitivity analysis, all model parameters are sys-
tematically altered exceeding those error ranges (e.g. + 20%) to
explore the sensitivity of the model. Parameters leading to a strong
response in the simulation are often reported as the normalized
sensitivity coefficient [231]. They are critical to the model simula-
tions and require more attention during data collection.

5.3. Scalability and parameter extrapolation

So far, only a few studies have systematically investigated the
influence of the in vivo degradation of nanocarriers or repeated
dose phenomena on the predictability of the in vive effects. Most
simulations carried out to establish the IVIVC are either based on
preclinical data or single-dose administration during the first-in-
men clinical trials. However, several studies indicate that a
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repeated administration of pegylated lipids may lead to undesired
side effects as well as high variability in the dose-response. For
example, repeated administration of doxorubicin-loaded ‘stealth
liposomes’ led to significant changes in the carrier elimination rate
[232,233]. Another investigation was carried out in rhesus mon-
keys and rats using radioactively labeled lipids. The influence of
repeated administration was considerably lower [233]. In human
subjects, no significant change in the pharmacokinetic parameters
occurred [234)]. After an extreme dose-escalation only, increasing
retention and a reduced clearance were reported [235]. An investi-
gation using repeated treatments with Doxil® suggests the inhibi-
tion of clearance mediated by the RES [236]. In comparison,
repeated administrations of colloidal amphotericin B in rats [237]
and beagle dogs did not lead to any significant changes in the
plasma half-life of the drug [238]. As mentioned previously, these
effects may not be involved in the development of the IVIVC but
could reduce the predictive power in formulation development.
Also, dose scalability has to be taken into consideration.
Nanomedicines reduce BA of the free drug in blood circulation.
Consequently, depending on the drug release, changes in the elim-
ination rate at lower doses of the free drug could affect the IVIVC as
well.

5.4. Development of the in vitro performance assay

A broad array of methods has been evaluated to test the drug
release from nanomedicines. They include solid-phase extraction,
centrifugation, and dialysis methods. A comprehensive summary
of the existing methodology has been published by Nothnagel
and Wacker [204], and Fecioru et al. [239]. Also, some of the more
recent approaches such as asymmetric flow field flow fractionation
were critically reviewed in a stimuli article published by the
respective USP expert panel [240]. In this section, we will focus
on major differences between in vitro release and the in vivo
release rate relevant in the development of the IVIVC.

5.5. Modeling transfer processes in vitro and in silico

As compared to the in vitro setting, the influx and the outflux of
nanomedicines from the vascular compartment have a strong
impact on the in vivo release kinetics. In this context, animal stud-
ies in rodents and larger animals are facilitated by intravenous
injection of small volumes of the formulation followed by the accu-
mulation, distribution, and elimination of the drug and the carrier
[167]. In humans, common administration protocols include an
infusion following zero-order kinetics [54]. For some drug products
such as AmBisome® [164] and Doxil® [165], this is followed by a
prolonged vascular transit period before the major fraction of the
drug becomes available in the blood plasma (see Section 5.1).
Therefore, infusion and transit are overlapping with the absorption
of the drug in humans but not in the animal [167]. Also, the accu-
mulation of the carrier from the bloodstream [54,167] sets the time
frame for the release and absorption of the drug.

In the in vitro setting, the total dose of the formulation is
exposed to the release medium over the whole duration of the
experiment and there is no ongoing elimination process reducing
the concentration of the carrier. Therefore, more recent modeling
approaches take infusion and vascular transit into consideration
when calculating the in vivo release rate [54].

5.6. Selection of performance attributes

The performance of a drug product depends on the ability to
deliver compounds to the pharmacological target site. Tradition-
ally, plasma concentration-time profiles are an accessible marker
for drug absorption and, as such, can be used as a surrogate for
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therapeutic efficacy. The major localization of the nanomedicines
in the vascular system (see Section 5.1) as compared to the free
drug provides the theoretical background for using the encapsu-
lated and unencapsulated fractions to estimate BA by deconvolu-
tion [3,747]. However, the performance of NBCDs may be
affected by other parameters as well. Consequently, a wide variety
of quality attributes have been evaluated, each of which is
assumed to contribute to the in vivo performance. As presented
in Section 4 of this article, the drug release and the time-resolved
stability profile in the presence of physiological fluids (in vitro sta-
bility) are well-accepted by both, the regulatory authorities and
the scientific community [3,7,47]. Another parameter of influence
is the surface decoration with polymers or ligands. While surface
modifications with polyethylene glycol have been studied in much
detail [181], at present, there is no convincing evidence for a quan-
titative relationship between ligand density and target accumula-
tion. Even though a number of studies have reported positive
effects of a lowered ligand density on target recognition [241],
the mechanisms underlying this relationship are barely under-
stood. With regards to EVs, the surface decoration holds great pro-
mise in enhancing the selectivity of nanomedicines. However,
these effects must be studied more thoroughly before conclusions
can be drawn. Relying on the knowledge gained with liposomal
carriers, evidently, the drug release behavior of EVs must be opti-
mized to take advantage of enhanced selectivity. It is one of the
strongest parameters of influence with regards to plasma pharma-
cokinetics. When establishing the IVIVC in silico modeling can be
applied. It enables a description of each individual process and
can be customized based on the expected drug-related or
formulation-related changes in pharmacokinetics.

5.7. Verification of the IVIVC and in silico models

After developing the IVIVC, a validation of the mathematical
relationship must be performed to provide evidence for its predic-
tive power. A recommendation suggests internal or external verifi-
cation and the evaluation of the average absolute percent
prediction error. Based on the experiences with peroral drug prod-
ucts a threshold of 10% was suggested. In the case of internal val-
idation, the initial data set is used to evaluate the predictability of
the relationship. The in vitro input parameter is used to estimate
the impact on the in vivo parameter using the IVIVC. The difference
between the predicted and observed data sets in percent is the pre-
diction error. For external verification, an additional independent
data set is required [223].

For evaluating the PBPK models the predicted in vivo data are
examined graphically and key PK parameters €.y, max and AUC
are compared to their observed counterparts [242]. The predicted
in silico values (e.g. fraction of free drug) can differ by maximum
two-fold referred to the observed which is a generally accepted cri-
terion. The difference between the simulated and observed plasma
concentration-time profile can be calculated with the absolute
average fold error (AAFE). It describes how well the in silico profile
fits the observed data where an AAFE of 1 denotes a perfect fit. An
AAFE < 2 is a well-accepted but relatively insensitive measure
243 244]. Additionally, the PK parameters Cmax, tmax, and AUC
can be evaluated using the BE criteria. BE is achieved if the geomet-
ric means ratio lies within a 90% confidence interval between the
test and reference drug product, in silico and observed values
respectively, is within the limits of 80-125% [244].

6. Conclusion

Over the years, a wide variety of nanomedicines have entered
the global healthcare market. Vesicle-based delivery systems
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improve the selectivity in drug therapy and hold great potential in
personalized medicine. However, with the next generation of
vesicle-based drug products (EVs) under development, open ques-
tions from more than 30 years of nanotechnology-related research
need to be addressed. The reliability of the therapeutic perfor-
mance of EVs will widely depend on the CQAs investigated during
formulation development. A direct mathematical relationship
between these attributes, for example the drug release or the
in vitro stability of the cell-based nanocarriers, and the pharmaco-
logical and toxicological effects in humans will play a key role in
their ‘developability’. Evidently, the complex interplay between
the physicochemical features of nanomedicines and the in vivo per-
formance requires a new theoretical framework to explain phar-
macokinetics and biodistribution as well. Imaging methods may
provide more information on the expected biodistribution pattern
in humans and bridge the gap between different species. Recent
approaches have highlighted the advantages of smart computa-
tional models and revealed the mechanistic relationships leading
to the development of IVIVCs. Against this background, the next
generation of nanomedicines can be developed using biopredictive
in vitro assays to estimate the in vivo performance.
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Abstract: Currently, a wide variety of complex non-oral dosage forms are entering the global
healthcare market. Although many assays have been described in recent research, harmonized
procedures and standards for testing their in vitro performance remain widely unexplored. Among
others, dialysis-based techniques such as the Pharma Test Dispersion Releaser are developed for
testing the release of drugs from nanoparticles, liposomes, or extracellular vesicle preparations.
Here, we provide advanced strategies and practical advice for the development and validation of
dialysis-based techniques, including documentation, analysis, and interpretation of the raw data.
For this purpose, key parameters of the release assay, including the hydrodynamics in the device at
different stirring rates, the selectivity for particles and molecules, as well as the effect of excipients on
drug permeation were investigated. At the highest stirring rate, a more than twofold increase in the
membrane permeation rate (from 0.99 x 1073 to 2.17 x 102 cm? /h) was observed. Additionally, we
designed a novel computer model to identify important quality parameters of the dialysis experiment
and to calculate error-corrected release profiles. Two hydrophilic creams of diclofenac, Voltaren®™
Emulgel, and Olfen® gel, were tested and provide first-hand evidence of the robustness of the assay
in the presence of semisolid dosage forms.

Keywords: nanomedicine; release testing; dialysis; semisolids; validation; liposomes; semisolids;
creams; topical formulations; dissolution; drug release

1. Introduction

For the past decades, drug products comprising fine dispersions of particles have
gained a significant market share globally [1-3]. Microparticle and nanoparticle drug
products are being used by the pharmaceutical industry and changed the requirements in
performance testing. Among others, nanomaterial-based formulations are applied in per-
oral [4,5], parenteral [3], and topical drug delivery [6-8]. Recent examples include delivery
systems of proteins or peptides, the Sars-Cov-2 mRNA vaccines, as well as extracellular
vesicle (EV) preparations [3]. Additionally, a considerable number of conventional dosage
forms such as ointments, creams, or gels challenge the compendial drug release assays.
These preparations are tested using the Vertical Diffusion Cell, the Inmersion Cell, or the
Flow-Through Cell described by the United States Pharmacopeia (USP). All these methods
are characterized by the formation of a static layer of the dosage form perfused by a limited
amount of release medium. Although some of these methods reflect the physiology of
the administration route to a certain extent, the instruments provide the operator with
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very limited control over the release process. This makes it more difficult to apply these
compendial release assays in quality control or drug development.

To date, there are several dialysis-based quality control methods established that
enable a highly selective separation of fine particles from the release medium [9]. Among
others, the Float-A—Lyzer® (Repligen, Waltham, MA, USA) in combination with USP
dissolution apparatus I/1I, the USP apparatus IV Dialysis Adapter (Sotax AG, Aesch,
Switzerland), and the Pharma Test Dispersion Releaser (PTDR) (Pharma Test Apparatebau
AG, Hainburg, Germany) have been described. Initially developed by Wacker and Janas at
Goethe University [10], the commercial PTDR (Figure 1) is manufactured by Pharma Test
Apparatebau AG (Hainburg, Germany). It is used in combination with a USP dissolution
apparatus I/1l. While the donor compartment is formed by a small cage holding the dialysis
membrane (Figure 1), the dissolution vessel represents the acceptor compartment. The
donor and acceptor compartments are constantly agitated at a similar rate.

Coupling to USP dissolution

T / apparatus [ /1l

Sampling port
(Acceptor compartment)

Injection port
(Donor compartment)
Paddle stirrer
(Donor chamber)
Donor chamber (‘cage”) o
holding the membrane Magnetic stirrer
(Acceptor compartment)

Figure 1. Schematic of the commercial Pharma Test Dispersion Releaser (PTDR).

The instrument was successfully used to investigate the drug release from lipo-
somes [11-13], nanoparticles [5,14,15], microcrystals [16], microspheres [17], and extracellu-
lar vesicle (EV) preparations. For many applications, the capability of the assay to predict
the in vivo performance was confirmed by correlation of the in vitro and in vivo release
rate [3,5,11,12,14,16,17]. In the present work, we emphasize differences in the workflow
with regards to parameter selection (e.g., stirring rate, membrane material), reference
experiments, data evaluation, and data interpretation, when dialysis-based in vitro release
tests are developed [9,18,19].

Dialysis involves two kinetic processes with an impact on the release profile, the re-
lease kinetics of the drug substance from the carrier (described by the release rate constant
kyet), and the permeation rate through the dialysis membrane (described by the membrane
permeation rate constant ky;). Both processes, together with an illustration of their quantifi-
cation, are presented in Figure 2. In the following, we lay out a recommended practice and
provide an overview of the technical operations that confirm the functionality of the PTDR
under various conditions. In addition, we outline reference experiments that minimize the
expected analytical errors.

To harmonize the treatment of dialysis-based release data, we used the visual pro-
gramming language Systems Thinking, Experimental Learning Laboratory with Animation
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(STELLA) to provide a user-friendly interface for the calculation of the membrane perme-
ation rate constant (k;;) and normalization of the release profiles. The dialysis membrane
permeation calculator (DIMEC) and the PTDR Release Normalizer (ReNo) are available
under the Creative Commons License.

Reference Release
experiment experiment
Donor compartment Donor compartment

s Drug rel .
e Drug solution - rug(ﬁ?ase
[ B @ — led

STELLA Formulation
madel
Membrane permeation Memb permeation
(km) (km)
i Dialysis Membrane A
od i | T
8 Lpalete s Calculator e e [Ca]
Acceptor comnar{ment Acceptor compartment

Figure 2. Kinetic processes involved in dialysis. The membrane permeation rate (k) is determined in a reference experiment
using a drug solution. This membrane permeation rate is later applied in the normalization of the release profile. In this
illustration [cq] represents the drug concentration in the donor compartment and [c,] the drug concentration in the acceptor
compartment. Created with BioRender.com.

2. Materials and Methods
2.1. Chemicals and Materials

Spectra/ Por® 6 regenerated cellulose (RC) dialysis membranes with a molecular
weight cut-off (MWCO) of 50 kDa and a flat diameter of 28 mm were purchased from VWR
International GmbH (Darmstadt, Germany). A stabilized suspension of reactant-free gold
nanoparticles with a diameter of 50 nm (Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Munich, Germany)
in 0.1 mM phosphate-buffered saline (PBS) was used for the membrane leakage test. Di-
clofenac diethylamine (DEA) salt (Cayman Chemical, Ann Arbor, MI, USA) was purchased
from Biomol GmbH (Hamburg, Germany) and diclofenac sodium salt was obtained from
Sigma-Aldrich Chemie GmbH (Munich, Germany). Olfen® gel (10 mg/g diclofenac sodium,
Mepha Pharma AG, Basel, Switzerland), and Voltaren® Emulgel (11.6 mg/g diclofenac-
DEA, GlaxoSmithKline Consumer Healthcare GmbH & Co. KG, Munich, Germany) were
obtained from a retail pharmacy. Idebenone was purchased from Rxn Chemicals (Hadapsar,
India). All the other chemicals were of analytical grade or equivalent and used as received.
An Ultra Clear® system (Evoqua water technologies, Giinzburg, Germany) was used for
water purification in all the experiments.

2.2. High-Performance Liquid Chromatography

The diclofenac concentrations were quantified using a Chromaster high-performance
liquid chromatography (HPLC) system (VWR Hitachi, Tokyo, Japan). An HPLC pump
(5160), a column oven (5310), an autosampler (5260), and a UV-Vis detector (5420) were
used. The mobile phase consisted of 62% (v/v) of acetonitrile and 38% (v/v) of 0.1% (v/v)
of trifluoroacetic acid in ultrapure water. Separation was carried out in a reversed-phase
column (Gemini NX-C18, 5 um, 250 x 4.60 mm, 110 A, Phenomenex Ltd., Aschaffenburg,
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Germany). The flow rate was set to 1 mL/min and a temperature of 30 °C was maintained
over the run time of 12 min. The detection wavelength was 276 nm [20].

The samples containing bovine serum albumin (BSA) were diluted with the sample
solvent comprising 62% (v/v) of acetonitrile and 38% (v/v) of 0.01% (v/v) of trifluoroacetic
acid in ultrapure water. They were incubated for 30 min (750 rpm, 16 °C) using a Thermal
Shake lite (VWR International GmbH, Darmstadt, Germany). The reduced amount of acid
was used to prevent the degradation of the diclofenac. Next, the precipitated protein was
removed by centrifugation (14,000 g rpm, 15 min, 16 °C) using a Centrifuge 5430x g R
with an FA-45-30-11 rotor (Eppendorf AG, Hamburg, Germany). The supernatant was
transferred into HPLC vials and a volume of 40 uL. was injected into the HPLC system.
The samples without proteins were diluted similarly and a volume of 40 uL was injected
without further treatment. The linearity was demonstrated in a concentration range from
0.12-30 pug/mL for both the diclofenac salts. The limit of detection (LOD) and limit of
quantitation (LOQ) were determined to be 24 and 80 ng/mL, respectively.

2.3. Size Exclusion Chromatography

The BSA was quantified using a Chromaster HPLC system (VWR Hitachi, Tokyo,
Japan) equipped with a pump (5160), an autosampler (5260), a column oven (5310), and
a UV-Vis detector module (5420). The flow rate was set to 0.9 mL/min and a detection
wavelength of 280 nm was used. The column temperature was adjusted to 25 °C. A PBS
solution (pH 6.8, 0.25% sodium azide) was used as the mobile phase. A volume of 50 uL
was injected into the HPLC system. For this separation, a Yarra SEC-3000 column (3 um,
300 x 7.8 mm, 200 A, Phenomenex Ltd., Aschaffenburg, Germany) was used. Linearity
was demonstrated in a range from 20-500 ug/mL.

2.4. Drug Solubility

The solubilities of diclofenac-DEA and diclofenac sodium were determined in different
media with a modified shake-flask method. A volume of 4 mL of each medium was filled
into glass vials with an excess of the drug substance. The vials were incubated at 37 °C
(]NCU—Li.ne® Standard IL 68 R, VWR International GmbH, Darmstadt, Germany) for 24 h
under constant stirring with a multi-position magnetic stirrer (Cimarec™ Poly 15, Fisher
Scientific GmbH, Schwerte, Germany) at 550 rpm. After 24 h, the solid excess was separated
with a polytetrafluoroethylene (PTFE) syringe filter (13 mm diameter, 0.45 um pore size,
VWR International GmbH, Darmstadt, Germany). The filtrates were diluted and analyzed
by HPLC (see Section 2.2). The PTFE filters were saturated with 1 mL of drug suspension
before the samples were collected. These solubility experiments were carried out at 32 °C
and all the experiments were performed in triplicates.

2.5, Technical Operations

All the experiments were carried out with a commercial PTDR system (Pharma Test
Apparatebau AG, Hainburg, Germany) in a PTWS 120 S dissolution apparatus II (Pharma
Test Apparatebau AG, Hainburg, Germany) following the specifications of the USP. A
mini-vessel (250 mL) following the specifications of the Chinese Pharmacopeia [21] was
used as the acceptor compartment. The vessels were filled with 120 mL of filtered and
degassed (40 °C, 300 mbar, 30 min) medium. The membrane was pre-treated according to
the instructions of the manufacturer, mounted around the donor chamber, and sealed with
two O-rings. The volume added to the donor compartment was 3.4 mL, leading to a total
volume of 123.4 mL in the final setup. The sampling volume, time points, temperature, and
stirring rates are described in the later sections of this article. The donor chamber featured
a surface area of 10.95 cm?. The thickness of the RC membrane was 0.0065 cm.

2.5.1. Membrane Leakage Test Using Gold Nanoparticles

The PTDR setup is commonly used for testing the drug release from fine particles
or vesicles. The membrane leakage test evaluates the retention of the particle population
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of interest by the membrane. Gold nanoparticles with a diameter of 50 nm were used
as a standard. A volume of 3.4 mL of the liquid dispersion was injected into the donor
chamber which was sealed by an RC membrane (50 kDa). PBS (0.1 mM) was filled into
each mini-vessel and samples with a volume of 1 mL were collected after 1,2, 4, 8, and 24 h.
After 24 h, the RC membrane was punctured with a scalpel blade and, after 30 min, a1 mL
sample was collected. Additionally, one negative control (a setup without the addition
of gold nanoparticles into the donor chamber) and one positive control (a setup with the
membrane being punctured at the beginning of the experiment) were tested. The samples
were analyzed using a Zetasizer Nano ZS (Malvern Instruments GmbH, Herrenberg,
Germany). Additionally, the particle concentration was measured at a wavelength of
535 nm in a UV-Vis spectrophotometer (U-3000 Spectrophotometer, Hitachi, Tokyo, Japan).
The dissolution apparatus operated at 37 &+ 0.5 °C and 100 rpm.

Before quantification by UV-Vis spectroscopy, a wavelength scan was performed in a
range from 300-700 nm at a rate of 300 nm/min, and linearity was confirmed for the ex-
pected concentration range. To use the Zetasizer Nano ZS to determine gold nanoparticles
quantitatively, the derived photon count rate was used. For monodispersed nanoparticles
smaller than the laser wavelength (633 nm), the intensity of the scattered light I is propor-
tional to the concentration of the nanoparticles in the sample [22,23]. This mathematical
relationship is described by the Rayleigh equation (Equation (1)):

2

= Ig-a-ﬁz—Jr;-dﬁ-c I
where Ij is the incident light intensity, « is an instrument coefficient, m is the refractive index,
d is the particle diameter, and c is the particle concentration. The instrument measures the
derived photon count rates, which are a surrogate for the scattered light intensity. It can be
used to estimate the particle concentration. The measurements were conducted in triplicate
at a fixed position in the center of the cuvette using the parameter summarized in Table 1.
Before each measurement, the temperature was equilibrated for 120 s to 25.0 °C. Linearity
was confirmed in the expected range of dilution.

Table 1. Parameters used for the DLS measurement.

Parameter Description Value
Refractive index Gold nanoparticles 0.200
Absorbance Gold nanoparticles 3.320
Dispersant temperature Water 25.0°C
Refractive index of the dispersant Water 1.330
Viscosity of the dispersant Water 0.8872
Measurement angle Backscatter 173°
Positioning method Fixed position 4.65
Repeated measurements g 3

These parameters are commonly used by the dynamic light scattering (DLS) system
for a concentration-independent calculation of the particle size. However, in the present
approach, we used the derived photon count rate to determine particle concentrations.
Because of the specifics of these measurements, any reproduction of our findings requires
this exact configuration.

2.5.2. Retention of Macromolecules

Dialysis membranes are commonly characterized by their MWCO. This parameter
describes the molecular size of a marker molecule retained by the membrane over a defined
period. For the RC membrane with an MWCO of 50 kDa, at least 90% of BSA with a
molecular weight of 66 kDa is retained over 17 h. Protein retention was therefore used
to determine the leakage from the PTDR as well. An amount of 100 mg bovine serum
albumin (BSA) in 3.4 mL PBS 7.4 was injected into the donor chamber. The acceptor
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compartment was filled with 120 mL PBS 7.4. The dissolution tester was operated at 37 °C
and 50 rpm. Samples (0.2 mL) were collected after 1, 2, 3,4, 6, 17, 20, and 24 h followed
by replenishing the volume with fresh medium. The albumin was quantified using size
exclusion chromatography (SEC, Section 2.3).

Additionally, a real-time permeation profile was recorded under similar conditions.
The albumin was quantified using an online dip probe UV-Vis spectroscopic measurement
system (TIDAS L 520 UV-NIR, Pharmatest Apparatebau AG, Hainburg, Germany). The
absorption was measured in a range from 200400 nm every 5000 ms (iteration time) and
an average absorption was calculated every 25 s for 24 h. Reference measurements were
conducted, and a linear range was observed ranging from 25-500 ug/mL at 277 nm.

2.5.3. Hydrodynamics in the Acceptor Compartment

In the PTDR, the donor and acceptor compartments are stirred at similar rates. The ac-
ceptor compartment has a larger volume and efficient mixing is required to accurately detect
the release. Therefore, the mixing efficiency in the acceptor compartment was evaluated by
adding the dye idebenone to the acceptor compartment and measuring the concentration
with the online dip probe UV-Vis spectroscopic measurement system (TIDAS L 520 UV-NIR,
Pharmatest Apparatebau AG, Hainburg, Germany). For this experiment, a 2% (/) sodium
dodecyl sulfate (SDS) solution was used as the medium. A volume of 120 mL was filled into
the acceptor chamber while 3 mL were added to the donor compartment. The online dip
probe was aligned parallel to the center of the donor chamber and the measurement was
started as soon as 37 £ 0.5 °C was maintained. One measurement was performed every
1000 ms (iteration time), averaging every 5 s in one value. A wavelength range of 200-650 nm
was used. The total run time was 15 min. After 30 s, 0.6 mL of a 5 mg/mL idebenone solution
in 2% sodium dodecy! sulfate was added to the acceptor compartment. The mixing efficiency
was evaluated at stirring rates of 0, 25, 50, and 100 rpm. Linearity for the quantification of
idebenone at 283 nm was demonstrated between 0.9-25 ug/mlL.

2.5.4. Drug Permeation Studies at Different Stirring Rates

In dialysis, drug permeation studies are important reference experiments when testing
drug formulations for their release properties. The permeation experiments were carried
out with diclofenac sodium in PBS at 37 °C and stirring rates of 0, 25, 50, and 100 rpm.
The acceptor compartment was filled with 120 mL of PBS. An amount of 5 mg of the drug
dissolved in a volume of 3.4 mL of PBS was used and injected into the donor compartment.
The chamber was sealed by an RC membrane (50 kDa MWCQO) and two O-rings. The
PTDR was mounted into the USP dissolution apparatus II (Pharma Test Apparatebau AG,
Hainburg, Germany). The experiments were conducted at 37 & 0.5 °C. Samples (0.2 mL)
were collected after 0.125,0.25,0.5, 1,2, 3,4, 5, 6, 7, and 8 h and the volume was replenished
with fresh medium. At the end of each experiment, the samples were collected from
the donor compartment to ensure that the equilibrium between the donor and acceptor
compartments had been reached. The experiments were repeated with 10 mM phosphate
buffer pH 7.4 at 32 °C and 50 rpm for normalization (see Section 3.3.5).

Later steps involved modeling the drug distribution between the donor and the
acceptor compartment. To validate our model, we determined the drug concentration after
0.25, 0.5, and 2 h at 100 rpm. The samples were analyzed as described in Section 2.2.

2.5.5. Selectivity of the Assay for Specific Size Fractions

The selectivity of the PTDR setup for different molecular sizes enables the retention
of molecules bound to proteins in the donor chamber. In a previous investigation, we
highlighted the application of dialysis-based separation to distinguish between drug
release and the direct transfer of drug molecules from colloids to proteins [13]. To evaluate
the separation on a molecular level, the fraction of diclofenac retained by two different
concentrations of BSA was tested. The acceptor compartment was filled with 120 mL of
PBS comprising 1 and 10 g/L of BSA, respectively.
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An amount of 5 mg of the drug dissolved in a volume of 3.4 mL of PBS was injected
into the donor compartment. The chamber was sealed by an RC membrane (50 kDa
MWCO) and two O-rings. The experiments were conducted at 37 4 0.5 °C and 100 rpm.
Samples (0.2 mL) were collected after 0.125, 0.25, 0.5, 1, 2, 3, 4,5, 6, 7, and 8 h and the
volume was replenished with fresh medium. The samples were analyzed as described in
Section 2.2.

2.6. Performance Testing
2.6.1. Evaluation of the Influence of Excipients on the Drug Permeation

Semisolid dosage forms are well known for their interactions with surfaces and
membranes. Therefore, we evaluated the PTDR method with regards to potential changes
in the detected release due to membrane-excipient interactions. For this purpose, we
carried out a release experiment using an emulsion gel, followed by the injection of a drug
solution into the acceptor compartment.

An amount of 430 mg of Voltaren™ Gel, which corresponds to 5 mg diclofenac-DEA,
was weighed into the donor chamber and the release medium was added to a total volume
of 3.4 mL. The acceptor compartment was filled with 120 mL phosphate buffer pH 7.4 as
the release medium. An RC membrane (MWCO 50 kDa) was used and the dissolution
apparatus was operated at 32 = 0.5 °C and 50 rpm. Samples (0.2 mL) were collected after
0.25,05,1,2,3,4,5,6,7, 8, and 24 h, and the volume was replenished with fresh medium.
Afterward, an amount of 5 mg diclofenac-DEA dissolved in 0.5 mL of release medium was
added to the donor chamber, and samples were collected as described above. The samples
were analyzed as described in Section 2.2.

2.6.2. Comparative Release Studies of Two Semisolid Dosage Forms

Each vessel (acceptor compartment) was filled with a volume of 120 mL medium of
a 40 mM acetate buffer pH 5.3. Olfen® and Voltaren® gels were weighed accurately into
the donor chamber corresponding to 5 mg of diclofenac salt. Release medium was added
to prefill the donor chamber to a total volume of 3.4 mL to avoid diffusion into the donor
chamber. The dissolution tester operated at 32 & 0.5 °C and 50 rpm. Samples (0.2 mL) were
taken at 0.25,0.5,1,2,3,4,5,6, 7, 8, 24, 26, 28, 32, and 48 h and the volume was replenished
with fresh medium. The samples were analyzed as described in Section 2.2.

2.7. Data Analysis and Computer Model

The evaluation of release data obtained by dialysis experiments often requires a
correction of the expected analytical error due to the influences of membrane permeation
on the release rate. In the following section, we describe data treatment and evaluation
using the four-step model [19]. Two different calculations are made using STELLA. The first
calculation identifies the membrane permeation rate constant (k,,) for a given experimental
design and drug permeation profile. The operator uses the reference experiment with the
dissolved drug substance being added to the donor compartment. A second calculation
uses this permeation rate to normalize the release profile. Both STELLA models were
published under Creative Commons License.

2.7.1. Modelling Drug Permeation and Normalization

To calculate ky;, the dissolved drug is added to the donor compartment, followed by
quantification from the acceptor compartment. The four-step model assumes the diffusion
of the drug substance through the membrane to follow Fick’s law of diffusion [15]. It
depends on the concentration gradient between the donor and the acceptor compartment
(AC), the volume of the acceptor compartment (V;), the thickness of the dialysis membrane
(8), and the surface area of the dialysis membrane separating both compartments (A).

& - km'A
dt 8-V,

% [AC] @
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For the calculation of the surface area of the dialysis membrane (A), the specifica-
tions of the PTDR donor cell (radius r; and height iz of the cage cylinder) can be used
(Equation (3)).

A= 27'['Td'hd (3)

The thickness of the membrane () depends on the membrane material and is a com-
mon specification reported by the manufacturer. The volume in the acceptor compartment
V., depends on the size of the vessel, used for the drug release test. In the present inves-
tigation, a 250 mL mini-vessel configuration following the specifications of the Chinese
Pharmacopeia [21] was used, resulting in a total volume of 120 mL in the acceptor com-
partment. Furthermore, the evaporation of liquid from the dissolution vessel was taken
into consideration. Here, we assumed a linear evaporation process over time and corrected
Vg for each of the calculated time points. The STELLA model interface uses the initial and
the final vessel weight [g] for this calculation. Hence, an identical initial and final vessel
weight leads to uncorrected permeation profiles. During the permeation experiment, the
concentration of the drug is quantified from the acceptor compartment (C,). Together with
the drug amount injected into the PTDR (Qp), the concentration in the donor compartment

(Cy) can be calculated:
d
Replacing the term Cy(t) with Equation (4) in Equation (2) leads to:
dCq _ [km-A] [Qo—Calf)-Valt) ]
oo = [l [2=G0R0 ®
Equation (5) can then be solved analytically as follows:
L@ 1 e [Akme(Valt) + Va)t
0= |y {1 e[, *
For further calculations, Equation (6) was simplified:
Cu(t) = Coor[1 — exp(ke-1)] (7)

with Cq, being the equilibrium concentration, the equation can now be solved resulting in
the newly introduced total diffusion coefficient ky (Equation (8)).

m(1-%) [A-km‘(Vn(f) +Va)

Ky = t 8-V Vi

(®)

Stella Architect® uses linear extrapolation to create a continuous profile from the data
points provided by the operator. The computer model calculates one kg value every 3 s,
including measured and extrapolated time points. The values k;, and ky remain constant
for the same dialysate, and experimental conditions (membrane, stirring rate, temperature,
medium) [19]. For each kr, ki can be calculated (Equation (9)) as follows:

k-6-Vo-V,
krr::[ z 2 ]

Y NTACERA) ©)

However, deviations from the assumed first-order permeation are more likely to occur
during the early time points and in the plateau phase. Therefore, an average membrane
permeation rate constant was calculated in a permeation range from 15-85%:

1 15%

ki —Average = Kin (10)

M15%—85% 859
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The second calculation uses the average k;; to calculate the concentration profile in
the donor chamber. To calculate the concentration in the donor compartment, the slope is
continuously calculated from every two data points [19]:

i Al [km.A

LGt m].[cd(t)_cﬂ(t)] (1)

The concentration in the donor compartment is calculated for the acquired data
points [19]:

_(AG [ 8V
ci = (52 ) [ 2]+t (12)
Finally, the total quantity of released drug from the formulation (Q;) is determined:
Q) = Ca(#)- Vg + Calt)-Va (13)

2.7.2. Validation of Drug Permeation Model

The membrane permeation rate constant k,, is applied to estimate drug concentrations
in the donor and the acceptor compartment over time. To validate our in silico model
of the dialysis process, we calculated k;, for the permeation of diclofenac from the drug
permeation profile at three different stirring rates (25, 50, and 100 rpm) and compared the
predicted with the observed concentration. The absolute average fold error (AAFE) was
calculated using Equation (14) [11,14,24-27] with n time points. Additionally, a comparison
between the predicted and the observed drug concentration in the donor compartment
was made after .25, 0.5, and 2 h at a stirring rate of 100 rpm.

redicted value,
AAFE — 10+ Z1 18 Soci v | -

3. Results and Discussion

Currently, a rising number of complex non-oral dosage forms enter the global health-
care market. As a consequence, there is a need for novel in vitro methodologies to evaluate
their quality and safety. Dialysis-based release assays often require significant expertise.
Changes in the membrane quality, as well as the influence of the dialysis rate on the release
profile, are the most common challenges reported in recent literature.

However, these “urban legends” often ignore other influences on reproducibility, such
as the poor standardization of the instrument and release conditions. The PTDR enables
in vitro release testing of liquid and semisolid dispersions in a well-defined setup. After
normalization of the release profile using the membrane permeation rate constant k;,, these
release profiles are widely unaffected by the dialysis rate and enable an improved compari-
son between different formulations and formulation qualities. Our present investigation
provides an overview of the technical operations that confirm the functionality of the
PTDR and serves as a guide for experimental design, validation, data evaluation, and
documentation of dialysis-based release experiments.

3.1. Selubility of Diclofenac Salts in Different Release Media

The equilibrium solubility of diclofenac in various media has an impact on permeation
and release experiments. When determining the membrane permeation rate constant ky;,
the permeation of a drug solution is measured. Hence, the drug substance must be
dissolved completely, and sink conditions must be maintained in the donor chamber as
well as in the total volume used for the release assay. Table 2 summarizes the solubilities
determined in various release media.

To achieve high aqueous solubility, most of the permeation experiments were carried
out in PBS at a pH of 7.4 in the presence or absence of BSA. After the addition of 1 g/L
of BSA, there was no significant increase in the solubility of diclofenac sodium observed
(ANOVA) as compared to PBS alone. This seems unsurprising considering the low BSA
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concentration leading to the complexation of approximately 0.7% of the drug. Only at the
higher BSA concentration, a significant increase was observed (ANOVA, p < 0.05). The
release of diclofenac from the two semisolid dosage forms was carried out at lowered
temperature (32 °C). Selubilities of diclofenac sodium and diclofenac-DEA in 10 mM
phosphate buffer differed significantly (ANOVA, p < 0.05), while the difference in 40 mM
acetate buffer was negligible. However, the lowered solubility at acidic pH made the
detection of differences more challenging. In summary, the expected influences of pH,
temperature, and salt form on drug solubility were found.

Table 2. Equilibrium solubility after 24 h of two diclofenac salts in different release media. Experi-
ments were conducted in triplicate (n = 3). The values are expressed as mean + SD.

Diclclofenac Diclofenac-DEA
Release Medium pH  Temperature Sodium Salt Salt
[mg/mL] [mg/mL]
PBS 74 37.0°C 1424+03 -
PBS + 1g/L BSA 74 37.0°C 152+ 03 -
PBS +10g/L BSA 74 37.0°C 185+ 02 -
40 mM Acetate buffer B3 320°¢€ 0.0314 + 0.0008 0.0332 + 0.0020
10 mM Phosphate buffer 74 320°C 135+ 08 102+ 0.2

3.2. Technical Performance of the PTDR

Before the release of drug formulations was tested, we carried out a number of
technical operations with the PTDR. These included a membrane integrity test, the retention
of macromolecules, an evaluation of the hydrodynamics in the acceptor compartment as
well as a measurement of the selectivity of the method for the size fraction of interest.

3.2.1. Membrane Leakage Test Using Gold Nanoparticles

The membrane integrity test requires a stable particle standard that can be reliably
quantified from the acceptor compartment. Serving as an indicator for the particle populations
retained by the dialysis membrane, a monodisperse size distribution was one key criterium
for the selection. Among other potential standards, gold nanoparticles led to the most reliable
outcome. When developing this protocol, a number of commercial nanobeads and polymer
nanoparticles were tested (Supplementary Table 51). The limited stability of these preparations
was one of the most common weaknesses and included agglomeration or release of the dye.

The gold nanoparticles exhibited a particle diameter of 50 nm, representing a suitable
lower size limit for many drug delivery systems. The particles were detected photometri-
cally and by using the derived photon count rate in a DLS setup. The negative control was
measured in the absence of gold nanoparticles (Figure 3a), while for the positive control,
a small incision in the dialysis membrane allowed the particles to leak into the acceptor
chamber (Figure 3e).

For all three vessels (Figure 3b—d), the absorbance of gold nanoparticles was detected
after the incision only (24 h sample). This indicates that there was no leakage from
the donor into the acceptor compartment over the whole duration of the experiment.
The nanoparticles were successfully retained by the dialysis membrane. This was also
confirmed by the mean derived photon count rate, detected by the DLS setup (Figure 3f).
For the given particle size and laser wavelength, the derived count rate served asa surrogate
parameter for the particle concentration. It was below 1000 keps for all vessels before the
incision and increased to values of more than 2000 kcps after the incision, except for the
positive control. This provides strong evidence that particles with a size of 50 nm are
retained by the membrane and do not leak into the acceptor compartment.
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Figure 3. Membrane integrity test using a dispersion of gold nanoparticles (Amax = 535 nm). The samples were analyzed
by UV-VIS spectrophotometry at a wavelength of 300-700 nm. The negative control was measured without adding gold
nanoparticles (a) while the positive control involved an incision through the membrane before starting the experiment (e).
For all other vessels (b-d), the gold nanoparticles were added to the vessel and the spectrum was recorded at the indicated
time points. After 24 h, a small incision through the membrane was performed. The spectra indicating the presence of gold
nanoparticles in the acceptor compartment were highlighted in black for all vessels. Additionally, the mean derived count

rate in the acceptor compartment was measured indicating the presence of gold nanoparticles in all vessels after the incision
but not before this time point, except for the positive control (f).
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3.2.2. Retention of Macromolecules

While the pore size reported for syringe filters indicates the average diameter of
the filter pores, dialysis membranes are most commonly standardized by their MWCO.
This parameter defines a molecular weight where 90% of a marker molecule was still
retained by the membrane after 17 h [15]. For a 50 kDa dialysis membrane, we used
BSA with a molecular weight of 66.5 kDa to measure the retention and quantified the
protein by SEC-HPLC (see Section 2.3) and spectrophotometrically using a UV-Vis dip
probe (Figure 4).
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Figure 4. Cumulative permeation of bovine serum albumin (BSA) using SEC-HPLC method (black
squares, Mean + SD, n = 3) or an online UV-VIS dip probe (blue colored lines) at 37 °C and 50 rpm
using a 50 kDa RC dialysis membrane. The horizontal grey line denotes the LOQ of the UV-VIS
measurement.

BSA was retained by the membrane for the first 8 h but steadily increased in concen-
tration afterward (Figure 4). Commonly, the MWCO is determined at room temperature
under mild agitation of the acceptor compartment only. Consequently, the stirring in the
donor compartment, as well as the elevated temperature (37 °C), potentially accelerated
the dialysis process. Qur findings indicate that leakage from the donor compartment
must be considered for the separation of molecules with a molecular volume close to the
MWCO of the membrane. In a previous investigation, we reported the quantification of
the drug-protein transfer as one potential application of the PTDR [13]. Importantly, these
measurements can still be performed. Depending on the ratio between albumin and drug
molecules, even a considerable leakage of BSA from the donor chamber does not lead to
a corresponding error in the release profile. However, after 15 h and using a membrane
with an MWCO of 50 kDa, the leakage would potentially affect the release. Therefore, such
investigations should be carried out over a shorter period or using a smaller MWCO (e.g.,
30 kDa) [13].

3.2.3. Hydrodynamics in the Acceptor Compartment

The hydrodynamics in the acceptor compartment of the PTDR has a strong impact
on the variability of the measured drug concentration. The common stirring rates of USP
apparatus I/II are ranging from 25-100 rpm. To determine the impact of the stirring rate
on drug distribution in the acceptor compartment, we utilized a dip probe and measured
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the absorbance of the release medium in a fixed position after the addition of a colored dye
to the acceptor compartment. The dip probe enables measurement in real-time. Different
stirring rates of 0, 25, 50, and 100 rpm were tested (Figure 5). Even at a stirring rate of
25 rpm, the absorbance remained constant after 1 min. Small fluctuations were observed
during this first minute only. At 50 and 100 rpm, no fluctuations were observed. Without
agitation, no steady absorbance was measured. After 15 min, the absorbance was close to
the plateau observed for the other vessels.
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©
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0.04 — 50 rpm
! 100 rpm
0 5 10 15
time [min]

Figure 5. UV-Vis measurements of the acceptor compartment with an online dip probe at 283 nm at
different stirring rates. The arrow denotes that the idebenone solution was spiked into the acceptor
compartment.

Consequently, agitation of the acceptor compartment is required for the performance
test. However, considering a common sampling time of 2.5-5 min, all stirring rates
(25-100 rpm) enable accurate detection of the drug release.

3.2.4. Permeation Rate at Various Stirring Rates

The PTDR has the unique feature of accelerating dialysis processes by stirring the
acceptor and the donor compartment. Floating, sedimentation, and agglomeration as well
as the formation of layer structures in the donor chamber are common challenges of conven-
tional dialysis experiments [9,16,17]. Although constant agitation does not always reflect
the physiological environment of the administration site, it significantly reduces these
effects and leads to improved reproducibility of the measurement [15,28]. Furthermore,
the stirring accelerates the membrane transport and leads to a higher sensitivity when
measuring kinetic processes. In dialysis, a sensitive measurement can only be achieved
for dialysis rates exceeding the release rate. To measure this effect for various stirring
rates, we dialyzed a solution of diclofenac sodium at 0, 25, 50, 100 rpm (Figure 6). This
time-resolved permeation experiment is known as the release response test (RRT) and
provides information on the separation time required by this method [29].

Without stirring, diclofenac permeated through the dialysis membrane very slowly
and there was a lag time of several minutes before steady-state permeation was reached
(Figure 6). Furthermore, the permeated amount was approximately 20% lower during the
release phase and reached a plateau after 6 h. On the contrary, under constant stirring,
the plateau was reached after 4 h only. This separation time represents the time until
100% of the total dose has been dialyzed. To estimate the sensitivity of the assay, the
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dialyzed fraction per time must be taken into consideration. For all stirring rates, a fraction
corresponding to approximately 10% of the total dose was dialyzed within 7.5 min. The
stirring rate of 25 rpm led to a slightly lower permeation rate as compared to 50 rpm. This
was also reflected by a lowered membrane permeation rate constant. A further increase to
100 rpm did not affect the permeation rate significantly. However, these parameters are
strongly affected by other parameters, such as the drug substance, the MWCO, and the
membrane material (50 kDa, RC). Therefore, general recommendations are difficult to make.
The stirring rate must be selected considering the membrane permeation and stability of
each formulation and compound. 5till, the present investigation indicates that stirring
rates of more than 50 rpm may not generally improve the outcome for every membrane
type. Furthermore, higher stirring rates are likely to increase the shear stress in the donor
chamber and may lead to a change in the release mechanism. Therefore, depending on the
sensitivity of the formulation to shear stress, common stirring rates between 25 and 50 rpm
are preferred.
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Figure 6. Mean permeation profiles of a diclofenac sodium solution at 37 °C using an RC dialysis
membrane (MWCO 50 kDa). Stirring rates were changed accordingly (n = 6). Mean + SDis presented.

3.2.5. Selectivity of the Assay for Specific Size Fractions

The BSA molecule binds diclofenac with high affinity through ionic and hydrophobic
interactions using two unspecific binding sites [30]. A direct comparison between BSA and
human serum albumin (HSA) resulted in minor differences between these two proteins,
and the plasma protein binding in humans was reported to be 99% [31]. Therefore, in
equilibrium, diclofenac is expected to be bound to proteins at a stoichiometric ratio of
2:1 [30,32]. We used different BSA concentrations to bind a certain fraction of the drug and
investigated the specificity of the separation method for this protein-bound fraction. With
a molecular weight of 66.5 kDa, BSA is reliably retained in the donor chamber during the
first 8 h (see Section 3.2.2).

Following the standards of the European Pharmacopeia [33], two compendial buffer
systems comprising 1 and 10 g/L of BSA were used, respectively. These concentrations
are below the physiological albumin concentration of approximately 40 g /L. Diclofenac
sodium was dissolved in PBS 7.4 comprising different amounts of protein. The permeation
profiles were measured in the PTDR. The outcome of the investigation is presented in
Figure 7, To quantitatively evaluate the difference in permeation, the area under the curve
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(AUC) was calculated for each permeation profile as well. As expected, at the lower BSA
concentration, no significant difference between the profiles of protein-bound and free
diclofenac was identified. Ata concentration of 1 g/L, approximately 0.7% of diclofenac
are bound to BSA whereas at a concentration of 10 g/L BSA approximately 7% are in a
protein complex. Considering the analytical error indicated by the standard deviation, the
difference in the AUCs between both permeation experiments (in the presence and absence
of BSA) reflected the theoretical ratio of 0.93. In the experiment, a ratio of 0.91 £ 0.02 was
found (Table 3). Hence, the drug was reliably retained by the membrane enabling sensitive
detection of the protein-bound and the unbound fraction.
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Figure 7. Cumulative permeation of diclofenac sodium with different amounts of BSA in PBS 7.4. A
regenerated cellulose membrane (MWCO 50 kDa) was used to separate the two compartments. The
experiment was conducted at 37 °C at 100 rpm (7 = 6). Mean values + SD are shown.

Table 3. Calculated AUC of diclofenac sodium permeation in PBS 7.4 with different BSA amounts

(n=6).
AUC (0-8 h) SD .
Buffer [ug X himL] [ug X WmL] Ratio
PBS7.4 292 2 -
PBS74 +1g/L BSA 292 2 1.00 + 0.01
PBS 74 +10g/L BSA 265 4 091 £ 0.02

Considering the increase in BSA permeability over time, the duration of such experi-
ments should not exceed 15 h. Afterward, an increasing analytical error is to be expected.
Alternatively, smaller membrane pore sizes should be selected. For small molecules such
as diclofenac, an MWCO of 20-30 kDa would still allow efficient separation of the two size
fractions and may not be affected by the change in permeability to a similar extent.

3.3. In Vitro Performance Testing Using the PTDR

While the first set of experiments (Section 3.2) included procedures to assess the tech-
nical performance of the instrument, more studies were conducted to challenge the device
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using a common separation problem. Semisolid dosage forms often contain highly adhe-
sive gelation agents and lipids likely to impact the dialysis process. Therefore, we selected
two semisolid drug products, Voltaren® Emulgel and Olfen® gel, for this investigation and
studied the influence of the excipients on membrane permeation. The data analysis was
carried out using a model-dependent normalization procedure described previously (see
Section 2.4) [5,12-15].

3.3.1. Evaluation of the Influence of Excipients on Drug Permeation

To study the influence of excipients on drug permeation, the formulation Voltaren®

Emulgel was added to the donor chamber of the PTDR and a release experiment was
performed (Figure 8a). Of the two semisolid formulations, the emulsion system was more
likely to interact with the membrane. After 24 h, a solution of diclofenac was added to
the donor chamber and dialyzed under similar conditions (Figure 8a). At neutral pH, the
complete dissociation of the weak acid diclofenac increases the aqueous solubility of the
drug substance dramatically. Therefore, during the initial 24 h, a rapid dissolution-driven
release from the commercial formulation was observed.
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Figure 8. Cumulative release of diclofenac-DEA from Voltaren Emulgel® with diclofenac-DEA solution spiked into the
donor compartment after 24 h. Mean + 5D is presented (n = 3). On the left, the release profile over 48 h is presented (a). On
the right, the overlay of the initial release and the permeation profile are provided (b).

When adding diclofenac in solution, there was no significant difference between
the release and the permeation profiles observed (Figure 8b). This indicates that the
formulation had no impact on the dialysis rate. While for most dialysis processes, a strong
influence of semisolids on drug separation can be assumed, the PTDR effectively inhibits
these membrane interactions and leads to a more reliable release test.

3.3.2. Documentation of the Experimental Parameters

Many dialysis experiments reported in the literature do not provide accurate doc-
umentation of the exact experimental procedures. In the present investigation, we lay
out a recommended methodology. Technical parameters to be reported are summarized
in Table 4. They include common information such as the MWCO, or the membrane
material, but also an exact description of the donor and the acceptor volume, as well as the
preconditioning protocol used for this type of membrane.
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Table 4. Important experimental parameters to be reported.

Parameter Value
Membrane material Regenerated cellulose
MWCO 50 kDa
Membrane thickness 0.0065 cm
Membrane characteristics Membrane tube flat width 28 mm
Storage conditions Prewetted in 0.5% sodium azide at 2-8 °C
Preconditioning protocol of the Rinse with water and soak for 30 min in water
manufacturer Repligen (USA)
Volume of donor compartment 34mL

Volume of acceptor fluid

Eibprlon Mg (Before and after the experiment)

120 mL (mini-vessel configuration)

Surface area of the donor cell 10.95 cm?
Composition of the release medium Various media tested (Materials and Methods)
Temperature 32 °C or 37 °C (Materials and Methods)
Test conditions Stirring rate 0-100 rpm (Materials and Methods)
Sampling volume 200 pL
sampling time points Various (Materials and Methods)

A volume of 3.4 mL of
an aqueous diclofenac solution
Amount of each semisolid corresponding to 5 mg of
diclofenac was weighed into the DR and the donor
chamber was filled with release medium to a total
volume of 3.4 mL.

Reference experiment

Sampling injection protocol
Semisolid

3.3.3. Data Analysis Using Model-Dependent Profile Correction

The membrane permeation rate constant (k) is a performance indicator for the
dialysis process and the separation of released drugs from the formulation. It represents
an important analytical error and is therefore determined in a permeation experiment
(Table 5). The four-step model uses this parameter to normalize the drug release profiles;
however, for the application of dialysis-based release experiments in quality control, a
specification range for k;;, would allow the preselection of dialysis membranes to improve
reproducibility. Also, normalized release profiles can be directly compared even when
measured with membranes from various vendors.

Table 5. Permeation rates calculated for diclofenac sodium at different stirring rates. Each calculation
is based on 5 vessels and included 5-6 time points (1 = 25 or n = 30).

= Permeation Rate SD AF
Biiting Rate Constant [ecm?/h] [em?/h] E
0 rpm 0.99 x 1073 0.9 x 1073 127
25 rpm 1.76 x 1073 010 x 1073 1.03
50 rpm 213 x1073 0.18 x 10~3 1.03
1
100 rppm 217 x 1073 0.09 x 1073 }'ggz

1 Evaluation of the acceptor compartment over the entire permeation profile.  Evaluation of the donor compart-
ment at three time points (0.25, 0.5, 2 h).

For the calculation of ky,, the total permeation rate constant kr is calculated for each
time point of the permeation profile. Fluctuations in kr are more likely at the beginning
and the end of the permeation experiment due to the initial distribution of the drug as well
as the inaccuracies associated with the small concentration differences in the plateau phase.
The kr values obtained from the permeation profiles of diclofenac at different stirring rates
are presented in Figure 9. For the permeation range from 15 to 85% of the total dose, there
were almost no fluctuations observed. Therefore, we decided to use this range for the
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ky [1/h]

k; [1/h]

calculation of ky. Evidently, the fluctuations are more pronounced for higher stirring rates,
indicating a certain influence of the hydrodynamics on the diffusion rate.
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Figure 9. The calculated ky values at 0 (a), 25 (b), 50 (c), and 100 rpm (d).

To provide a convenient solution, we automated the process of k, calculation and
published a user-friendly calculator (DIMEC) under the Creative Commons License. The
operator provides the permeation profile, followed by an automated calculation of ky,. The
default settings include the technical parameters of the PTDR, however, other methodolo-
gies can be used. The user interface enables the customization of all the input parameters,
including the surface area and the volume of the release cell.

3.3.4. Validation of the Mathematical Model

To provide evidence for the accuracy of the STELLA model, we compared the perme-
ation profile with the simulated permeation profile represented by the k;; value. It indicates
the quality of the curve fit. The absolute average fold error (AAFE) is a simple measure of
the difference between the simulated and the observed values in a simulation [11,14,24-27].
An AAFE of 1 indicates two identical profiles and values below 2 indicate a successful sim-
ulation [26,27]. For the permeation experiments carried out at stirring rates of 25-50 rpm,
an AAFE of 1.03 was achieved (Table 5). At a stirring rate of 0 rpm, the lag time between
injection of the solution and the constant drug flux through the membrane led to an increase
in the AAFE to 1.27. At the highest stirring rate, the most considerable influence of the
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stirring rate on permeation was as expected. This still resulted in an accurate reflection
of the permeation profile with an AAFE of 1.03. To validate our simulation, we collected
samples from the donor compartment at the highest stirring rate after 0.25, 0.5, and 2 h
and compared the observed and simulated drug concentrations. This is presented in
Figure 10 (d, red line/red triangles). It provides further evidence for the reliability of the
mathematical model.
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Figure 10. Comparison of observed and simulated permeation profiles at 0 (a), 25 (b), 50 (c), and 100 rpm (d). The blue
squares indicate the mean + SD (n = 6) observed cumulative drug permeation and the blue line presents the simulated
cumulative drug permeation using the mean k,, = 5D. In (d) the donor compartment was evaluated. The red triangles
indicate the observed mean + SD (n = 6) with the corresponding simulated relative donor concentration as the red line.

The ki, values at 0 and 25 rpm were 0.99 x 10~% cm?/h and 1.76 x 10~ em?/h,
respectively (Table 6). At 50 and 100 rpm, the permeation rates increased to 2.13 x 10~2
em?/hand 2.17 x 107% em?/h, respectively (Table 5). This confirms the contribution of
the stirring rate to membrane transport that is responsible for the higher sensitivity of this
release assay. However, at higher stirring rates, the influence was negligible. Therefore,
stirring rates of more than 50 rpm should not be selected without confirming the benefit
for a specific formulation or membrane pore size.

The average permeation rate constants for each stirring rate (Table 5) were calculated
from 5 vessels and included 5-6 measured time points, depending on the number of sam-
pling time points falling into the range of 15-85% permeation. For the statistical evalua-tion,
we considered only time points sustained by quantification and not the extrapolated time
points (>100). A significant difference in the membrane permeation rate constant was
observed between all k;, values except for the difference between 50 and 100 rpm (ANOVA,
p>0.05).



Anhang | 112

Pharmaceutics 2021, 13, 2007 200f 23

Table 6. List of excipients of Voltaren® Emulgel and Olfen® gel.

Excipient Voltaren® Emulgel Olfen® Gel

Lactic acid
Diisopropyladipate
Isopropylalcohol X
Sodium metabisulfite
Hydroxyethylcellulose
Hydroxypropylcellulose
Diethylamine
Propylene glycol
Mineral oil
Cocoyl caprylocaprate
Polyoxyl-20-cetostearylether
Carbomer
Perfume creme
Purified water

MR K AKX R

HH MR XXX R

3.3.5. Performance Testing Using Two Semisolid Diclofenac Formulations

The release of diclofenac is controlled by the aqueous solubility of each salt in the
medium. Under sink conditions, there was no significant difference between the two
formulations expected. For the performance assay, we selected a slightly acidic pH value
corresponding to the pH of the human skin (5-6) [34]. Noteworthy, the conditions of
the assay, including hydrodynamics, liquid volume, and buffer capacity, do not reflect
the topical route of administration. Still, the release profiles provide information on the
differences between these two dosage forms and could be used for excipient selection. The
composition of the two gels is summarized in Table 6. Olfen” gel comprises a conventional
linear colloidal hydrogel structure with a certain amount of isopropyl alcohol embedded
into the gel structure, whereas Voltaren Emulgel® is a gelled oil-in-water emulsion. The
drug was dissolved in the aqueous phase.

The cumulative drug release from both formulations is presented in Figure 8a. Voltaren®
Emulgel released diclofenac more rapidly compared to the Olfen® gel and, within 48 h,
reached a plateau at almost 60%, corresponding to the aqueous solubility determined
for this release medium at 32 °C (0.0314 + 0.0008 mg/mL for diclofenac sodium and
0.0332 =+ 0.0020 mg /mL for diclofenac-DEA). Olfen® gel released the drug much slower
and reached a plateau at approximately 40%. The emulsifying agents present in Voltaren®
Emulgel as well as the improved solubility of diclofenac-DEA are the most likely ex-
planation. A delaying effect of the emulsion system on dialysis could not be detected.
Furthermore, it is unlikely that, when using the highly soluble salt of diclofenac, the
emulsion system had a strong impact on the drug release.

Subsequently, we calculated the k;, values using the DIMEC programmed in STELLA [19].
The permeation rate constants of the diclofenac sodium and diclofenac-DEA were 1.54
+0.12 x 1072 em?/h and 1.75 + 0.19 x 1072 cm?/h, respectively. Subsequently, we
normalized the release profiles for each formulation using the PTDR ReNo. This calculator
is provided under Creative Commons License as well.

After normalization (Figure 11b), a burst release of 16% from Olfen® gel and 34%
from Voltaren®™ Emulgel were observed. It is evident that the release behavior of diclofenac
from both hydrogels was widely driven by drug solubility and that the emulsion system
represents a minor influence on the release.
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Figure 11. Cumulative release of two different diclofenac semisolid formulations. Measured diclofenac released into the
acceptor compartment ((a), n = 4) and normalized release profile (b). Mean + SD is shown.

4. Conclusions

Most dialysis-based performance assays demand a higher level of understanding from
the operator. However, the requirements do not differ considerably from other dissolution
tests. The selectivity of the separation method for the dissolved drug (e.g., by separating
molecules with a specific molecular volume) and the separation time commonly have a
strong impact on the release profile. Since most dialysis methods reported in previous
research do not control hydrodynamics in the donor chamber and other influences, their
limited reliability is not surprising. In the present investigation, we provide evidence for the
reliability of a well-designed experimental setup, together with a dedicated mathematical
methodology and documentation. To make it easier to comply with these high standards,
we provide two computer models that can be customized for other dialysis-based release
tests as well.

Supplementary Materials: The following are available online at https:/ /www.mdpi.com/article/10
.3390/ pharmaceutics13122007 /s1. Table S1: Commercial standards evaluated for testing the leakage
of particles from the PTDR.
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Abbreviations

AAFE absolute average fold error

AUC area under the curve

BSA bovine serum albumin

diclofenac-DEA  diclofenac diethylamine salt

DIMEC Dialysis Membrane Permeation Calculator
DLS dynamic light scattering

EV extracellular vesicles

HPLC High-performance liquid chromatography
HSA human serum albumin

LOD limit of detection

LOQ limit of quantification

MWCO molecular weight cut off

NIR near-infrared light

PBS phosphate-buffered saline

Ph. Eur. European Pharmacopeia

PTDR Pharma Test Dispersion Releaser

PTDR ReNo PTDR release normalizer

PTFE polytetrafluoroethylene

RC regenerated cellulose

Pm revolutions per minute

RRT release response test

sD standard deviation

SDS sodium dodecyl sulfate

SEC size exclusion chromatography

STELLA Systems Thinking, Experimental Learning Laboratory with Animation
usp United States Pharmacopeia

v ultraviolet light

Vis visible light
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Abstract

Topical preparations of hydrocortisone can be used for the anti-inflammatory treatment of the female genital area. Although the
drug is a low-strength corticosteroid, systemic absorption and distribution of the drug are the most common safety risks asso-
ciated with this therapy. In the current investigation, we elucidate the physicochemical properties of lipid-based drug carrier
systems that govern the local bioavailability of hydrocortisone for intravaginal administration. For this purpose, we compared
various proliposome formulations with a commercial cream. Depending on the availability of physiological acceptors, encap-
sulation and drug release from the lipid phase were found to be the most important drivers of drug bioavailability. The high
permeability of hydrocortisone leads to rapid transport of the drug across the mucosal cell layer as indicated by experiments
using HEC-1-A and CaSki cell monolayer models. Under sink conditions, differences in the release from the liposomes as
determined in the Dispersion Releaser were almost negligible. However, under non-sink conditions, the drug release plateaved
at levels corresponding to the encapsulation efficiency. After redispersion, all liposomal formulations performed better than
the commercial drug product indicating that the encapsulation into the lipid phase is the main driver sustaining the release.

Keywords Vesicles - Liposomes - Nanocarrier - Drug delivery - In vitro dissolution - Permeability
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PER Permeability enhancement ratio
PTDR Pharma Test Dispersion Releaser
PTFE Polytetrafluoroethylene

SPC Soy phosphatidylcholine

sVSF Simplified vaginal simulant fluid
SE Standard error

SD Standard deviation

TEER Transepithelial electrical resistance
TEM Transmission electron microscopy
US-FDA United States Food and Drug Administration
Introduction

Topical formulations for the treatment of the vagina such as
anti-infectives (e.g., for vulvovaginal candidiasis or bacte-
rial vaginosis) or contraceptives (e.g., spermicides) are well-
established. Vaginal delivery to achieve systemic absorption
is less common, although some drugs (e.g., sexual hormones
used for contraception or replacement therapy) can be exten-
sively absorbed through the vaginal mucosa. Compared to
the oral route of administration, the first-pass metabolism is
avoided and systemic adverse reactions are typically reduced
due to the lowered dose [1]. Currently, traditional formula-
tion approaches including creams, gels, tablets, or foams are
frequently used. They are easy to produce at a larger scale
and often have high shelf life and stability. Still, these dosage
forms may be uncomfortable for the patient due to a certain
leakage or exhibit short residence times which affect the
efficacy and patient compliance [2]. Novel vaginal delivery
systems including nanoparticles, liposomes, or niosomes
have been developed to overcome these issues [3, 4]. They
exhibit improved distribution and a prolonged retention time
at the site of action. Depending on their release character-
istics, they are balancing the local and systemic drug con-
centrations leading to an optimized risk—benefit ratio [5, 6].
Regarding hydrocortisone which served as a model drug for
this investigation, the clinical use to treat inflammation of
the vaginal mucosa is certainly also affected by concerns of
systemic side effects which are even more likely consider-
ing the structural similarities to steroid hormones that have
excellent absorption behavior.

Liposomal carriers in particular have a long history of
medical and non-medical use. Even before the approval of
Doxil® by the United States Food and Drug Administration
(US-FDA) in 1995, liposomal carriers were widely applied
by the cosmetics industry globally [7]. They are composed
of hollow spherical vesicles with at least one phospholipid
bilayer. While hydrophilic drugs can be encapsulated in
the aqueous compartment, lipophilic compounds are often
integrated into the outer membrane. Liposomes are com-
monly prepared at the lab scale using the thin-film hydration

@ Springer

method [8]. A thin film of phospholipids is created by the
evaporation of the organic solvent used for the dissolution
of the lipid phase. When mixed with water, hydration of the
phospholipids leads to spontaneous self-assembly of vesi-
cles [8]. The encapsulation efficiency (EE%) depends on the
physicochemical properties of the drug substance as well as
the type of phospholipids used for their preparation [9-12].
Additionally, the cholesterol content and further process-
ing including the application of shear and extrusion steps
impact their properties [10, 13]. Liposomes are commonly
well-tolerated and have been used clinically since the 1990s.
Their use for vaginal drug delivery is currently in pre-clinical
research [2, 14, 15]. Their modification with biocompatible
and mucoadhesive polymers may be performed to increase
the residence time at the administration site [16].

Despite the aforementioned benefits, liposomes exhibit
chemical and physical stability issues due to the oxidation
and hydrolysis of phospholipids and the diffusion of drug
molecules into the continuous phase [17]. This may result
in a reduced EE% and aggregation of the vesicles [18, 19].
Proliposomes were designed to overcome these stability
issues. Depending on the vehicle, they include proliposomes
in solid dispersion [20, 21] or organic solution [22]. Sorbitol,
mannitol, or cellulose particles are coated with a thin film
of phospholipids to synthesize solid proliposomes. They
can be produced using spray drying [23, 24], fluidized bed
coating [13, 25, 26], film deposition on carrier method [27],
and supercritical anti-solvent methods [28, 29]. Common
administration routes of proliposomes include oral [30],
transdermal [31], pulmonary [32], and vaginal delivery [33].

Hydrocortisone is a glucocorticoid with mild anti-inflamma-
tory properties. It is currently used in the systemic and/or topical
treatment of anaphylaxis, arthritis, dermatitis, asthma, or chronic
obstructive pulmonary disease. The drug can further be used vag-
inally to treat vulvovaginal lichen planus or to reduce perineal
pain after vaginal birth [34, 35]. The glucocorticoid exhibits poor
aqueous solubility and high intestinal permeability [36].

Vaginal absorption of hydrocortisone in humans is not
well-documented; however, animal data indicate extensive
systemic exposure [37]. Of note, these observations were
made when the drug was administered to rabbits using a
10% ethanolic solution and thus may not be representative
of the human situation. Still, the vagina is a well-known
absorption site of steroids. Topical delivery systems that
delay the release could mitigate potential side effects such
as a weakened immune response or headache. Also, delayed
absorption could prolong the anti-inflammatory effect and
even stronger glucocorticoids could be used.

Considering that local inflammation is the main indica-
tion for vaginal hydrocortisone therapy, we elucidated the
physiological drivers of drug absorption from this admin-
istration site using different assay systems including drug
release and permeation behavior. In this context, four new
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proliposome formulations of hydrocortisone were prepared.
They were characterized regarding their particle size, size
distribution, EE%, and morphology after rehydration. Also,
we used differential scanning calorimetry (DSC) to confirm
the absence of crystalline hydrocortisone. Afterward, we
used a semi-permeable membrane system to study the per-
meation of the drug and all four formulations across cell
monolayer models that were shown relevant to vaginal drug
delivery [38—42]. CaSki (human cervical carcinoma) and
HEC-1-A (human endometrial adenocarcinoma) cell lines
were used for these experiments. Additionally, we studied
the drug release behavior from each formulation with and
without maintaining sink conditions. For this study, the
Pharma Test Dispersion (PTDR) Releaser technology was
used [43, 44]. In this context, sink conditions refer to an
experimental design in which the drug concentrations in
cach release experiment do not exceed at least one-third of
the drug solubility in the donor compartment of the PTDR.

Materials and methods
Chemicals and materials

Spcctra."Por® 6 cellulose ester (CE) dialysis membranes with
a molecular weight cutoff (MWCO) of 50 kDa and a flat
diameter of 28 mm were purchased from VWR International
GmbH (Darmstadt, Germany). Hydrocortisone (> 98%),
D-sorbitol (>98%), cholesterol (C; > 99%), and methyl-p-
cyclodextrin (f-CD) were purchased from Sigma-Aldrich
(Taufkirchen, Germany). For liposome preparation, soy
phosphatidylcholine (SPC) S100 and egg phosphatidylcho-
line (EPC) E80 were kindly gifted by Lipoid GmbH (Lud-
wigshafen, Germany). Ebenol® cream (Strathman GmbH &
Co. KG, Hamburg, Germany) containing 0.5% hydrocorti-
sone was purchased from a local pharmacy. It consists of
carbomer, dimethicone, cetostearyl alcohol, water, glycerol,
glycerol monostearate, potassium sorbate, medium-chain tri-
glyceride, sodium edetate, octyl dodecanol, tromethamine,
and oleyl oleate. All other chemicals were of analytical grade
or equivalent and used as received. Hank’s Balanced Salt
solution (HBSS) and rat tail collagen type I were purchased
from Thermo Fisher (Waltham, MA, USA). Ultra-pure water
(Ultra Clear® system, Evoqua water technologies, Glinzburg,
Germany) was used in all experiments.

Manufacture of proliposomes

Initially, sorbitol powder within a particle size range of
90-180 um was collected using two sieves with correspond-
ing mesh sizes (WEPA Apothekenbedarf GmbH & Co. KG,
Hillscheid, Germany). Afterward, the proliposomes were
prepared by using a modified thin-film method. Therefore,

phospholipids (250 mg) and hydrocortisone (15 mg) were
dissolved in a chloroform—methanol mixture (8.25 mL; 4:1
(v/v)) in a 100-mL round-bottom flask. After adding sorbitol
(2.5 g), the organic solvents were slowly evaporated under a
vacuum using a Biichi Rotavapor R-114 (Biichi Labortech-
nik AG, Flawil, Schweiz). The resulting dry powder was
carefully collected, and agglomerates were removed with a
180-pm sieve. Proliposomes with cholesterol were prepared
by replacing 20 mol% of the lipid phase with cholesterol.
Blank formulations were prepared similarly, without adding
hydrocortisone.

Physicochemical characterization of proliposomes
Quantification of encapsulated hydrocortisone

The total amount of hydrocortisone (W) in the drug for-
mulation was determined by high-performance liquid chro-
matography with ultraviolet detection (HPLC-UV). Briefly,
each formulation (30 mg) was dissolved in 5 mL methanol
and diluted before quantification. Afterward, the prolipo-
somal formulation (50 mg) was hydrated with 1000 pL of
ultrapure water. Before centrifugation (20,800 rcf, 15 min,
25 °C) using a Centrifuge 5430 R with an FA-45-30-11
rotor (Eppendorf AG, Hamburg, Germany), the liposomes
were kept at room temperature for 30 min. The supernatant
was appropriately diluted, and the amount of free hydro-
cortisone (Wy,.) was quantified. The EE% was calculated
using Eq. 1:

Wmml - eree

EE% = x 100% 1

total

Dynamic light scattering

After preparing liposomal dispersions, the intensity mean
diameter (z-average) and polydispersity index (PDI) of
the proliposomal formulation were measured by dynamic
light scattering (DLS) with a Malvern Zetasizer Nano-ZS
(Malvern Panalytical Ltd., Malvern, UK) with a backscat-
ter detector at an angle of 173°. The final dispersion was
diluted 20-fold before the measurement. The attenuation was
between 6 and 9 in all measurements. The same dispersion
was also used to measure the zeta potential with a dip cell
(Malvern Panalytical Ltd., Malvern, UK).

Electron microscopy

Proliposomal powder (30 mg) was mixed with 50 pL. water
for 1 min and further diluted with 950 pL. water and again
mixed for 1 min. The resulting dispersion (20 pL) was trans-
ferred to a coated copper grid. The liposomes were stained
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with a 2% (m/v) uranyl acetate solution for 30 s and washed
three times with water. Afterward, the characteristics of the
liposomes were examined by transmission electron micros-
copy (TEM). A transmission electron microscope CM 12
(Philips, Amsterdam, Netherlands) equipped with a Gatan
module 782 (ES 500 W) was used for this purpose.

Dynamic scanning calorimetry

The proliposomal formulations were characterized by
dynamic scanning calorimetry (DSC). A DSC 6000 (Perki-
nElmer Inc., Waltham, MA, USA) equipped with an Intra-
cooler II (PerkinElmer Inc.) was used. The measurement
started at 20 °C and ended at 280 °C with a heating rate
of 10 °C per minute. A constant nitrogen gas stream of
20.0 mL/min was maintained. Reference measurements were
carried out with hydrocortisone, cholesterol, sorbitol, and
all formulations. Each substance or formulation (5-15 mg)
was weighed into 50-pL aluminum pans (PerkinElmer Inc.)
prior to analysis.

Quantification of hydrocortisone

Hydrocortisone concentrations were quantified using a
Chromaster high-performance liquid chromatography
(HPLC) system (VWR Hitachi, Tokyo, Japan). An HPLC
pump (5160), a column oven (5310), an autosampler (5260),
and a UV-Vis detector (5420) were used. The mobile phase
consisted of 54% (v/v) of methanol and 46% (v/v) of 0.1%
(v/v) of trifluoroacetic acid in ultrapure water. Separation
was carried out in a reversed-phase column (LiChroCART
cartridge 125 x4 mm packed with LiChrospher RP-18 silica
gel, 5 pm, 100A, Merck KGaA, Darmstadt, Germany). The
flow rate was set to 1 mL/min and a temperature of 35 °C
was maintained over the run time of 9 min. The detection
wavelength was 254 nm [45].

Samples were diluted with mobile phase and a volume
of 40 pL was injected into the HPLC system. Linearity
was demonstrated in the concentration range of 0.03-3 pg/
mL. The limit of detection (LOD) and limit of quantitation
(LOQ) were determined to be 8 and 26 ng/mL, respectively.

Drug solubility

A modified shake-flask method was used to determine the
solubility of hydrocortisone in three different media. Briefly,
an excess of the drug substance was suspended in a volume
of 4 mL of each medium. The suspensions were stirred at
550 rpm in an incubator (INCU-Line® Standard IL 68R,
VWR International GmbH, Darmstadt, Germany) at 37 °C
for 24 h, Afterward, the solid excess was separated with
a polytetrafluoroethylene (PTFE) syringe filter (13 mm
diameter, 0.45 pm pore size, VWR International GmbH,

@ Springer

Darmstadt, Germany) whereby the first 1 mL of the drug
suspension was discarded to saturate the filters beforehand.
The filtrates were diluted and analyzed by HPLC-UV. All
experiments were performed in triplicate.

Cytotoxicity in HEC-1-A and CaSki cells

Proliposomes with and without hydrocortisone as well as
pure hydrocortisone as a reference were tested for cytotoxic-
ity using the resazurin reduction assay. The ability of cells
to reduce resazurin provides a measure of mitochondrial
metabolism, which is a marker of cell viability [46]. Human
CaSki cervical and HEC-1-A endometrial cell lines were
used as representative epithelial cell models of the female
genital tract. CaSki and HEC-1-A cells were maintained in
RPMI 1640 medium or McCoy's SA medium, respectively,
supplemented with 10% (v/v) fetal bovine serum, 100 U/mL
penicillin, and 100 pg/mL streptomycin at 37 °C, 95% RH,
and 5% CO,. Genital cells were added to 96-well plates at
a density of 5000 cells/well and incubated for 24 h. Cells
were then incubated for 24 h with the different formula-
tions at various concentrations in the range of 0.001-10 pg/
mL, expressed as real or virtual hydrocortisone content
(i.e., same amount of drug-free vesicles as in the case of
drug-loaded vesicles). Culture medium and 1% (w/v) Tri-
ton X-100 were also tested as positive and negative con-
trols, respectively. Finally, cells were washed twice with
phosphate-buffered solution (pH 7.4) and incubated for
3 h with resazurin at a concentration of 10 pg/mL in the
medium. Fluorescence from supernatants was measured at
590/530 nm and used to calculate the viability percentage.
The obtained results were used to determine half-maximal
cytotoxic concentration (CCsg) values using the log-logistic
regression of viability vs. concentration data using Prism 8
(GraphPad, San Diego, CA, USA).

In vitro permeability experiments

CaSki and HEC-1-A cell monolayer models were used for
testing drug permeability and cell association. Cells were
acquired from ATCC (Manassas, VA, USA) and models have
been described in detail previously [38, 39]. Briefly, cell
monolayers were generated by seeding cells (3 x 10° cells/
cm?) on Millicell® cell culture membrane (Merck-Millipore,
Darmstadt, Germany) inserts with 1 pm pore size and an area
of 1.1 cm? that were pre-coated with rat tail collagen type
1 (10 pg/em?). Cells were maintained for 7-8 days in cul-
ture and the transepithelial electrical resistance (TEER) was
determined periodically using an EVOM voltohmmeter with
chopstick electrodes (World Precision Instruments, Sarasota,
FL, USA). The medium was renewed every 2-3 days. Experi-
ments were performed by removing the medium from apical
and basolateral compartments and by replacing it with 500
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uL of each sample dissolved/dispersed in HBSS and 1500
uL of plain HBSS, respectively. Samples were added at a
concentration of 5 pg/mL (expressed in hydrocortisone con-
tent) based on the results obtained for cytotoxicity. Samples
(500 pL) were collected from the basolateral compartments
and replaced with fresh HBSS at 0.25, 0.5, 1, 2, 3, and 4 h,
Medium from apical compartment and membrane supports
containing cell monolayers were collected after the last time
point. Cell monolayers were mixed with 1 mL acetonitrile in
tubes and vortexed. Homogenates were then centrifuged, and
supernatants were collected. TEER was monitored through-
out the experiments. All samples were stored at — 20 °C until
quantification.

Apparent permeability coefficients (P,,,) were calculated
from the drug levels measured in the basolateral compart-
ment according to the following equation (Eq. 2):

o

P =—
W = A 2)

where Q is the total amount of permeated hydrocortisone,
A is the permeation area, C is the initial drug concentration
of hydrocortisone in the apical compartment at the begin-
ning of the experiment, and 1 is the total time of the experi-
ment [39]. The permeability enhancement ratio (PER) was
additionally calculated by dividing P, values when using
drug-loaded formulations by P, values of the plain drug for
a given type of cell monolayer. Experiments were performed
in triplicate.

Drug release using the pharma test dispersion
releaser

All experiments were carried out with a commercial Disper-
sion Releaser system (Pharma Test Apparatebau AG, Hain-
burg, Germany) in a PTWS 1208 dissolution apparatus II
(Pharma Test Apparatebau AG, Hainburg, Germany) follow-
ing the specifications of the USP. A mini vessel (250 mL)
following the specifications of the Chinese Pharmacopeia
[47] was used as the acceptor compartment. The vessels
were filled with 120 mL of filtered and de-gassed (40 °C,
300 mbar, 30 min) medium. The membrane was pre-treated
according to the instructions of the manufacturer, mounted
around the donor chamber, and sealed with two O-rings. The
volume of the donor compartment was 3.4 mL leading to a
total volume of 123.4 mL in the final setup. The membrane
around the donor chamber has a surface area of 10.95 cm?®
and a thickness of 0.008 cm.

Each vessel (acceptor compartment) was filled with a
volume of 120 mL medium of simplified vaginal simulant
fluid (sVSF) pH 4.2 [48]. When determining the mem-
brane permeation rate constant, 4.5 mM of B-CD was
added to maintain sink conditions. Also, hydrocortisone

(1.25 mg) was dissolved in 3.4 mL of the medium and
injected into the donor compartment. For release testing
of proliposomes, the formulation (amount equivalent to
1.25 mg of hydrocortisone) was dispersed in the same
amount of water. The liposomes spontaneously formed
and were added to the donor chamber. Release medium
was added to a total volume of 3.4 mL to avoid diffusion
into the donor chamber. The dissolution tester operated at
37+0.5 °C and 50 rpm. Samples (0.2 mL) were taken at
0.25,05,1,2,3,4,5,6,7, and 8 h, and the volume was
replenished with fresh medium. For release experiments
with Ebenol® cream, 250 mg semisolid formulation was
weighed into the donor chamber and prefilled with 3 mL
of medium. The release conditions were maintained as
described above. All experiments were performed in trip-
licate. The difference factor (f1) and similarity factor (f2)
were calculated for comparison of the release profiles.

Statistical analysis

One-way analysis of variance (ANOVA) was performed
using Origin Pro (OriginLab, Northampton, MA, USA)
to analyze the differences between the different formula-
tions and free hydrocortisone. Tukey’s HSD test was used
for post hoc comparisons. Statistical significance was
accepted for p values below 0.05.

Results and discussion

Four different proliposomal formulations of the model
drug hydrocortisone were prepared to deliver the drug
locally in the vaginal microenvironment. A commercial
drug product, Ebenol® cream, and the drug substance
were used as a comparison. To elucidate, the parameters
affecting the exposure of the vagina to hydrocortisone,
drug release, and permeability rate were taken into con-
sideration. The proliposomes were prepared from SPC
or EPC in the presence of 0 or 20 mol% of cholesterol.
Sorbitol served as an inert carrier material during prolipo-
some preparation. To exclude the presence of crystalline
hydrocortisone in the drug formulations, they were further
characterized by DSC. Additionally, after hydration of the
proliposomes, their size, polydispersity index, and EE%
were measured. The permeation of the various hydrocorti-
sone drug formulations through a representative cell layer
system was measured in CaSki (cervix carcinoma) and
HEC-1-A (human endometrial adenocarcinoma) cells. To
determine the drug release, we used the PTDR technology
and a simplified vaginal simulant fluid (sVSF) under sink
and non-sink conditions.
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Fig. 1 Preparation of proli-
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Proliposome synthesis and physicochemical
characterization

Liposomes are often used in the delivery of poorly solu-
ble compounds such as hydrocortisone. At a smaller scale,
liposomes can be prepared using the thin-film method
through which vesicles assemble spontaneously after the
hydration of phospholipids [8]. Proliposomes utilize an
inert soluble carrier material such as sorbitol, mannitol,
or sucrose. Once the proliposomes are exposed to water,
the carrier dissolves fast and the phospholipids form the
liposomal delivery system in situ. The preparation of these
liposomes is presented in Fig. 1.

After hydration, the liposomes were characterized in
terms of their size, PDI, and EE%. Results are summarized
in Table 1. The vesicles were similar in size as indicated
by their mean diameters. The addition of cholesterol only
affected the size slightly when egg phosphatidylcholine
(EPC) was used as the phospholipid component. Mean

Table1 Physicochemical characteristics (particle size, PDI, zeta potential,
encapsulation efficiency (EE%), and hydrocortisone content) of the four dif-
ferent proliposomal formulations. The values are expressed as mean+SD

Sieving
<180 ym

Hydrocortisone

o

Methanol Chloroform Mixture

N

Proliposomes

PDI values ranged from 0.437 to 0.534, indicating a broad
size distribution. These values could be easily reduced to
values below 0.3 by extrusion [49] but, however, would
require additional processing post-hydration. Here, we
specifically investigated the performance of a solid dosage
form using in situ liposome formulation, which guarantees
higher physical and chemical stability over time. Still, the
PDI was within the measurable limits (below 0.7) [49].
The liposomes differed in their zeta potential depending
on their phospholipid composition. SPC liposomes were
slightly negatively charged ranging from —6 to — 12 mV.,
Liposomes prepared with EPC featured even lower zeta
potential values at about —34 mV (Table 1, p<0.05). The
different purities of EPC and SPC (80% vs. 100%) may
be responsible for the difference in charge. As indicated
by earlier studies, negative liposomes are not strongly
mucoadhesive due to the negatively charged mucin [3,
15]. More mucoadhesive materials tend to agglomerate in
the presence of mucin leading to a faster clearance. The

(n=3). The asterisk (*) denotes a significant difference (p<0.05) when
compared with the formulation containing EPC

Formulation EggPC Soy PC  Cholesterol Size (nm) PDI Zeta potential (mV) EE% (%) Drug conc. (%)
©)

EPC & 213+4 04370016  —34+3 204+1.9 0.33+0.02

EPC+C + + 230+9 0.426+0.014  —34+2 17.9+2.0 0.40+0.04

SPC + 215+2 0.448+0.015 —6x1* 284+09%  0.52+0.06

SPC+C + + 213+4 0.534+0.130  —1342% 245+23% 043007
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current drug delivery system forms a highly stable disper-
sion as required for topical delivery.

When added during preparation, cholesterol is embedded
into the phospholipid bilayer of the liposomes and increases
the rigidity of the membrane. Although there was no effect
on size or size distribution, an effect on the EE% was
expected. Hydrocortisone and cholesterol have very similar
chemical structures; hence, both molecules are assumed to
compete for the same site of interactions within the phos-
pholipid bilayer. A slight but not significant reduction in
the EE% was indeed observed for EPC liposomes. For SPC
liposomes, the reduction of approximately 4% was signifi-
cant (p <0.05). The overall hydrocortisone content of the
liposomal formulations ranged from 0.33 to 0.52%.

Morphological characterization of reconstituted
proliposomes

The proliposomes were reconstituted in water and analyzed
for morphological characteristics by TEM (see “Electron
microscopy”). Liposomes of various sizes ranging from
approximately 50 to 2500 nm were observed (see Fig. 2).
The method allows the morphology of the liposomes to
be studied in the dried state only. Even though the particle
size of dried liposomes is often found to be smaller in TEM
micrographs as compared to the hydrodynamic diameter
observed by DLS, the staining procedure may also capture
lipid-coated sorbitol particles. Hence, the presence of larger
particles was an expected effect. A significant fraction of
spherical vesicles confirms vesicle formation and supports
findings made by DLS.

When using these liposomes for the delivery of hydrocor-
tisone, the absence of crystalline drug is important. Hydro-
cortisone crystals would potentially be captured in the EE%
and would be difficult to distinguish from the liposomal car-
rier. Hence, we conducted DSC measurements to investigate
crystallinity.

Fig.2 TEM micrographs of
selected proliposomal formu-
lations SPC (left image) and
SPC+C (right image). Both
formulations contain hydrocor-
tisone. The scale bar denotes
1000 nm (black bar in the bot-
tom left corner)
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Fig.3 Superimposed differential scanning calorimetry thermographs
of cholesterol (A), hydrocortisone (B), sorbitol (C), and proliposomal
formulations with EPC (D), EPC + C (E), SPC (F), and SPC+C (G)

Dynamic scanning calorimetry analysis of proliposomes

DSC analysis was conducted to investigate the physical state
of hydrocortisone in the proliposomes (Fig. 3). Excipients
used for the formulation were also measured separately.
Sorbitol, cholesterol, and hydrocortisone exhibited sharp
endothermic peaks at their corresponding melting points.
The phase transition of cholesterol was measured at 151.6 °C
while the melting point of hydrocortisone was observed at
228.1 °C (see Fig. 3A and B respectively). Sorbitol shows an
endothermic peak at 99.9 °C that corresponds to the melting
point of its gamma polymorph [50]. The enthalpy (AH) of
the phase transition was 176.6 J/g (see Fig. 3C). This cor-
responds to previous investigations [50-52].

There was no indication of a phase transition at the melt-
ing points of cholesterol or hydrocortisone observed for
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any of the proliposomal formulations. Only the peak cor-
responding to sorbitol was reliably detected. This suggests
that hydrocortisone was embedded into the phospholipid
bilayer of the proliposomes. Furthermore, the high lipid
content makes the presence of a large crystalline fraction
unlikely. However, the sensitivity of the DSC method would
still allow a residual fraction of hydrocortisone to occur in
the crystalline state. When testing the physical mixture,
hydrocortisone peaks were only observed for two prepara-
tions (EPC, EPC + C, data not shown).

AH of the sorbitol peak for the proliposomal formulations
was reduced by about 17% from 144.9 to 149.8 J/g as com-
pared to pure sorbitol with AH of 176.6 J/g. This could be
due to an interaction of the phospholipids with the carrier
sorbitol. Recrystallization during the evaporation process may
have partially altered the polyol’s physical state, namely its
polymorphism [50]. Similar findings have also been observed
when using mannitol for the production of proliposomes [53].

Drug solubility

The solubility of hydrocortisone in simplified vaginal simu-
lant fluid (sVSF) provides more information on the rate-
limiting steps during drug release from carrier systems,
Commonly, liberation from liposomes is governed by the
availability of suitable binding partners that solubilize the
drug in its microenvironment. sVSF was used to measure
the solubility at physiological core temperature (37 °C) [48].
The medium simulates the vaginal fluid of healthy women
regarding pH (4.2), buffer capacity, and osmolality. As
HBSS was used as a cell culture medium during the per-
meability experiments, hydrocortisone solubility in HBSS
was studied as well. Hydrocortisone exhibited poor aqueous
solubility which was independent of pH (Table 2). Consider-
ing that the phospholipids employed for this development
are not affected by pH [54], a mechanism of release that is
not influenced by the ionization can be assumed. Solubility
at both acidic and near-neutral pH values was very similar
(0.39+£0.02 mg/mL) and comparable to previous findings

Table 2 Equilibrium solubility of hydrocortisone in three different
media after 24 h. The values are expressed as mean +SD (n=3)

Medium pH Temperature Hydrocortisone
solubility (mg/
mL)
Simplified vaginal 4.2 37.0°C 0.39+0.02
simulant fluid
(sVSF)
sVSF with 42 37.0°C 1.46+0.01
4.5 mM
methyl-f-
cyclodextrin
HBSS 7.3+0.1 37.0°C 0.39+0.02

[55]. This allows the drug to remain completely dissolved
during the cell viability and permeability studies. For release
experiments in the PTDR, the solubility did not allow the
testing under sink conditions (drug concentration remains
below 33% of drug solubility). Therefore, cyclodextrins
(p-CD) were added to the medium increasing the solubility
to 1.46 £0.01 mg/mL (Table 2).

Cytotoxicity of proliposomal formulations

A cytotoxic effect of the formulations on the cell layers had
to be excluded to measure permeability. Cytotoxicity was
evaluated by the resazurin reduction assay using HEC-1-A
and CaSki cell lines. Both cell lines model the female geni-
tal tract. The reconstituted liposomal formulations with and
without hydrocortisone, as well as hydrocortisone alone,
were incubated for 24 h up to concentrations of 10 pg/mL
(expressed as real or virtual hydrocortisone content).

Both cell lines were not affected when exposed to hydro-
cortisone and most of the liposomal samples (Table 3 and
Supplementary Material, Fig. S1). Except for the blank
SPC +C proliposomes (at 10 pg/mL) in HEC-1-A cells,
all formulations were able to maintain viability above 70%
which is the typical minimal value for a compound or a for-
mulation to be considered potentially safe [56].

Overall, these data suggest that formulations possess low
cytotoxicity. Accordingly, hydrocortisone concentrations of
5 ug/mL were used during the permeability studies.

Liposome-mediated permeability of hydrocortisone

Two cell monolayer models based on CaSki or HEC-1-A
immortalized cells were selected to study the epithelial
permeability of hydrocortisone either in the free form or
formulated as liposomes. TEER was monitored during
cell monolayer formulation, as well as during permeability

Table 3 Cytotoxicity of hydrocortisone and proliposomal formula-
tions with or without hydrocortisone (blank) to CaSki and HEC-1-A
cells, CCy, values

Sample CCsp (ng/mL)
CaSki HEC-1-A

Hydrocortisone > 10 >10
EPC+C >10 >10
EPC >10 >10
SPC > 10 >10
SPC+C >10 >10
Blank EPC+C >10 >10
Blank EPC > 10 >10
Blank SPC >10 >10
Blank SPC+C > 10 8.2
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experiments to monitor the cell barrier integrity (Supple-
mentary Material, Figs. 82 and 83). Although provided from
adjacent genital sites, both cell systems have been widely
used as models of the cervicovaginal epithelium to study
drug permeability. They provide an approximation of in vivo
drug absorption [57, 58].

Hydrocortisone permeability was similar for both cell
monolayer models and varied between 37 and 70% of the
total drug amount after 4 h (Fig. 4). The permeated amount
of hydrocortisone steadily increased and, in some cases,
appeared to peak between 2 and 4 h. The permeability pro-
files were very similar for the free drug and the hydrated
proliposomes (p> 0.05). This led to relatively similar calcu-
lated P, values, as summarized in Table 4. The liposomes
were able to maintain or only mildly increase the permeabil-
ity of hydrocortisone (PER values varied between 1.0 and
1.8). Interestingly, P, values obtained for hydrocortisone
in the present study are in line, even if tendentially lower,
to those reported previously in Caco-2 cell monolayers
(17.5+4.1x 10~%em?s) [59]. Alongside the report of Corbo
et al. on the extensive systemic exposure to hydrocortisone
after vaginal administration of the drug to ovariectomized
rabbits, these data further support the high absorption of
hydrocortisone through this route [37].

For both cell monolayer models, Papp values for SPC
liposomes were apparently higher than those for EPC vesi-
cles (Table 4). However, this observation was not significant.
Two different phospholipids were used to prepare the proli-
posomes (soybean vs. egg). Their heterogenecous fatty acid
composition could potentially lead to different interactions
with the vaginal epithelial cells. This could explain the rank

Table4 P, values of hydrocortisone in the free form or formulated
as liposomes across CaSki or HEC-1-A cell monolayers. Values are
expressed as mean+SD (n=3). Mean PER values are included for
proliposomal formulations

Sample P,y (emfs x 107%) PER

CaSki HEC-1-A  CaSki  HEC-1-A
Hydrocortisone 99414 8.7+13 - -
EPC 96+16 108+02 1.0 12
EPC+C 166+52 127+01 17 14
SPC 11.0+ 11 16.0+7.3 1.1 1.8
SPC+C 103+32  102+33 10 12

order observed in the permeability. Additionally, cholesterol
was found to be involved in the membrane permeability of
small molecules and solutes. It influences drug permeation
through cell-based membranes of various cell lines [60, 61].
However, in this work, the addition of cholesterol to the
proliposomal formulations did not change the permeability
of hydrocortisone significantly.

To explain the outcome of the permeation experiment, the
EE% should be considered. There is no significant difference
between the permeation rates; however, the rank order of
formulations reflects their encapsulation. During hydration,
approximately 70-80% of the hydrocortisone remains in the
continuous phase which would make it difficult to discrimi-
nate between formulations in the permeation assay. Still, the
encapsulated fraction represents a small but interesting influ-
ence. Therefore, the release studies were likely to provide a
better explanation of these observations,

CaSki HEC-1-A
100 100
= | —e—Hc = | ——Hc
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Fig.4 Permeability profiles of hydrocortisone as either free drug or associated with proliposomal formulations in cell monolayers of CaSki (left
side) and HEC-1-A (right side) cell lines. All values are expressed as mean +SE (n=13)
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The hydrocortisone content in the cell monolayers was
below the LOD. Thus, the amount becoming available could
have reached a maximum of about 0.3% of the total dose.
Noteworthy, other advantages can be advocated for the for-
mulation strategy as well. For example, liposomal formula-
tions applied in the vagina can establish adhesive interac-
tions with the mucosal tissue and sustain drug residence
at the site of absorption [33, 62]. Also, they can promote
drug penetration, thus helping to reach deeper areas that
also require anti-inflammatory action [63]. To quantify the
influence of the encapsulated fraction, we investigated the
release under sink and non-sink conditions.

Hydrocortisone release from liposomes

While the permeability experiment setup affords a cellu-
lar surface that requires both release and partitioning (into
and out) of the cell layer to occur, the PTDR represents an
aqueous environment where the acceptor phase is widely
controlled by the medium composition. Hence, the release
assay provides a higher resolution for the isolated release
process and can be used to investigate the influences of a
changing microenvironment. Also, in the PTDR setup, agi-
tation of the donor compartment reduces the impact of the
dialysis membrane on drug transport [43, 44]. The release
from all four proliposome formulations and the permeation
of hydrocortisone through the membrane were investigated.
A commercial hydrocortisone cream, Ebenol®, was also
used as a reference. When adding cyclodextrins to sVSF,
all formulations performed similarly in terms of release

sink conditions
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Fig.5 Hydrocortisone release from proliposomes (EPC, EPC+C,
SPC, and SPC+C formulations). Experiments were conducted under
sink conditions with cyclodextrins as solubilizers (left) and under
biorelevant non-sink conditions without cyclodextrins (right). Perme-
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behavior. Complete drug release was achieved within 4-6 h
without any considerable differences in release rates (Fig. 5
left panel, f1 < 15 and f2 > 50). The cyclodextrins represent
a suitable acceptor phase that attracts hydrocortisone mol-
ecules. At this elevated release rate, small differences cannot
be discriminated.

In the absence of cyclodextrins, the solubility in sVSF
gained more influence, and the rank order of the formula-
tions could be established (Fig. 5 right panel). While proli-
posomes comprising EPC plateaued at approximately 82%,
the total release from SPC liposomes reached 78-75%.
The remaining non-released fraction matches the EE%
for almost all drug formulations (“Proliposome synthesis
and physicochemical characterization” section) except for
SPC liposomes. The fl and 2 values were calculated to
qualify the similarity between the six release profiles under
non-sink conditions. Here, we applied the f1 and f2 fac-
tors without reference to the US-FDA guideline on immedi-
ate release tablets which requires at least 85% release and
12 units to be tested. The coefficient of variation remains
below 5% which is significantly lower than specified for
immediate-release tablets. Also, in biorelevant medium, the
second release phase is reached below 85% for some of the
preparations. Setting a 10% average difference between two
profiles (f1 < 15, f2> 50) as the cutoff for a significant dif-
ference, the four proliposomal formulations were found to
be similar. However, when the four proliposomal formula-
tions were compared against HC and Ebenol® separately, the
slower-releasing SPC and SPC + C formulations were found
to be dissimilar to both HC and Ebenol®. Additionally, we

non-sink conditions
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ation of hydrocortisone through the membrane is indicated as HC for
reference purposes (in both cases under sink conditions with cyclo-
dextrins added). Values are expressed as mean+SD (n=3)
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compared the 8-h values of the release profiles using Stu-
dent’s r-test (p < 0.05). Under sink conditions, there were no
significant differences between the proliposomes and hydro-
cortisone. Under non-sink conditions, all formulations dif-
fered significantly from the hydrocortisone solution except
for the Ebenol® cream.

Although more difficult to interpret due to the higher
standard deviations, the same trends were observed in the
permeability studies. EPC liposomes generally led to a faster
permeation than SPC liposomes. The commercial cream did
not delay the hydrocortisone release compared to the lipo-
somal formulations and the release behavior is comparable
to the hydrocortisone reference during the first 3 h. After-
ward, the release plateaued at about 90% of the total drug
amount. Because of their charge, these liposomes are not
highly adhesive and are expected to moderately penetrate the
upper mucus layer in which they may form a local depot [3,
15]. Combining the results of both, release and permeability
experiments, the most important parameter involved in the
performance of the proliposome is the EE%. It is mainly
responsible for the fraction of hydrocortisone that undergoes
a controlled release. Therefore, a higher EE% is likely to
prolong the therapeutic effect.

Conclusions

Our experiments confirmed that the delivery of hydrocor-
tisone from the proliposomes is strongly affected by drug
solubility in the vaginal fluid and the encapsulation into the
phospholipid bilayer of the vesicles. Hence, a higher EE%
promotes sustained release and topical bioavailability. In this
context, the high fluid volume in the PTDR should be con-
sidered. Even at this high volume, the differences between
all formulation prototypes were apparent. Under physiologi-
cal conditions, due to the much lower fluid volume avail-
able in the vagina, EE% would have an even stronger effect.
Furthermore, the release behavior of the slowly-releasing
SPC and SPC +C proliposomes was dissimilar to that of
hydrocortisone and the commercial cream Ebenol®, Thus,
SPC and SPC + C formulations are most likely to sustain the
release. The high EE% is mainly responsible for an over-
all better performance than observed for the commercial
product.

Supplementary Information The online version contains supplemen-
tary material available at https://doi.org/10.1007/513346-022-01263-x.
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