Radiomarkierung von HPMA-basierten,
funktionalisierten Polymeren mit metallischen Radionukliden

fiir die medizinische Anwendung als Theranostika

Dissertation
zur Erlangung des Grades
.Doktor der Naturwissenschaften"

im Promotionsfach Chemie

am Fachbereich Chemie, Pharmazie und Geowissenschaften

der Johannes Gutenberg-Universitat Mainz

Elisabeth Eppard

geboren in Mainz

Mainz, 2013






Tag der mindlichen Priifung: 06.12.2013






Meiner Familie



Was ist ein Gelehrter?
Ein unertraglicher Kauz, der grundsatzlich
alles studiert und veroffentlicht,

was keinen interessiert.

Anatole France (1844-1924)



Zusammenfassung

Fir eine erfolgreiche Behandlung bosartiger Tumore ist eine friihzeitige Diagnose, aber auch eine effek-
tive und effiziente Therapie essentiell. In diesem Zusammenhang sind Nanomaterialien in den Fokus der
Arzneimittelentwicklung geriickt, welche fiir Diagnostik und Therapie genutzt werden konnten.

Systematische Studien zur Radiometallmarkierung von Nanopartikeln und deren Stabilitdt in vitro im
Zusammenhang mit der Struktur des Linkers und dem Anteil an Chelator wurden anhand verschiede-
ner HPMA-DOTA-Konjugate durchgefiihrt. Es konnte gezeigt werden, dass die Linkerstruktur und der
Belegungsgrad sowohl die Markierung als auch die in vitro-Stabilitdt von radiometallmarkierten HPMA-

DOTA-Konjugaten beeinflussen.

Fir die Markierung selbst stehen mehrere Generator-produzierte metallische Positronenemitter zur Verfii-
gung. Infolge der gesetzlichen Bestimmungen muss das Eluat der Generatoren bestimmte Spezifikationen
(Elutionsausbeute, Durchbruch des Mutternuklids, Gehalt an Fremdionen, pH-Wert etc. ) erfiillen, um
flir die Darstellung von Radiopharmaka verwendet werden zu konnen.

Fiir das bereits etablierte PET-Nuklid °®Ga konnte eine Ethanol-basierte Aufreinigung entwickelt wer-
den, welche hohe Elutions- und Markierungsausbeuten sowie Radionuklidreinheit garantiert und damit
einen wichtigen Schritt fiir die Entwicklung von Kit-Formulierungen reprasentiert. Ausserdem konnten
zwei Methoden zur Qualitatskontrolle entwickelt werden, welche es ermoglichen die Radionuklidreinheit
des initialen ®®Ga-Eluats, aber auch des finalen 68Ga—Radiopharmakons innerhalb einer Stunde ohne y—
Spektroskopie zu bestimmen.

Wihrend mit °®Ga die Pharmakokinetik markierter Derivate fiir einen Zeitraum von bis 3 Stunden zu-
ganglich ist, deckt das Generator-produzierte *¥S¢ eine Periode von bis zu einem Tag ab. Damit lasst sich
die Pharmakokinetik markierter polymerer Drug Carrier-Systeme — von der friihen Ausscheidungsphase
bis hin zu organspezifischen Akkumulationen durch passives und aktives Targeting — gut beschreiben.
Fiir **Sc konnte anhand der Modellverbindung DOTATOC gezeigt werden, dass das aufgereinigte Ge-
neratoreluat fiir die Markierung mit hohen radiochemischen Ausbeuten geeignet ist und etablierte Mar-
kierungsmethoden iibertragbar sind. In weiterfilhrenden Studien zur molekularen Bildgebung konnte das

Potential dieses PET-Nuklids fiir die Langzeitbildgebung gezeigt werden.






Abstract

An early diagnosis of cancer followed by an effective and efficient therapy is essential for a successful
tumor treatment. Nanomaterials moved into the focus of modern research and medicine, which could be
utilized for diagnostic and therapeutic purposes.

Systematic investigations in regard to labeling with metallic radionuclides and their in vitro stability in
relation to linker structure and incorporation rate of the chelator performed using several HPMA-DOTA
conjugates. This study confirms the influence of linker structure and incorporationrate on labeling and in

vitro stability.

For labeling several metallic positron emitter are available via radionuclide generator systems. As a result
of legal regulations the generator eluate has to comply assigned specifications (elution yield, generator
breakthrough, content of impurities, pH etc. ) to be utilized for radiopharmaceutical synthesis.

For the established PET isotope ®8Ga an ethanol-based purification method was developed, which ensures
radionuclidic purity with simultaneous high elution and improved labeling yields. This represents an
important step towards the kit-type synthesis of 68C—]a—radiopharmaceuticaIs. Furthermore two quality
control methods were developed which allow the determination of radionuclidic purity in initial %8 Ga-eluate
and of the final injectable 68Ga—radiopharmaceutical within one hour without the need of y-spectroscopy.
Utilizing 8Ga pharmacokinetics of labeled derivatives are only accessible for a period of up to 3hours,
while generator-produced *Sc covers periods up to one day. Thereby pharmacokinetics of labeled polymer
drug carrier systems can be tracked from early elimination up to organ specific accumulation with passive
or active targeting.

At last, it was shown that labeling with *Sc of a model compound (DOTATOC) is possible, achieving
high radiochemical yields utilizing purified generator eluate. It could be demonstrated that established
radiochemical methods can be adopted easily and may allow follow-up research on PET/CT imaging with

this new trivalent metallic positron emitter.
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1 Einleitung

Maligne Tumore zdhlen zu den haufigsten todlichen Erkrankungen weltweit. In den Industrie- und Schwellen-
landern sind sie die zweit- und dritthaufigste Todesursache. Allein 2008 starben 7,6 Millionen Menschen,

das sind ca. 13% aller Todesfalle, an den Folgen von Tumorerkrankungen [1].

Eine erfolgreiche Bekampfung von Tumoren hangt von der Pravention, einer friihzeitigen Diagnose und

besonders aber von einer effektiven und moglichst effizienten Therapie ab. Der GroBteil der derzeit zuge-

lassenen Zytostatika, die in der Tumortherapie Anwendung finden, sind niedermolekulare Verbindungen

(Molekulargewicht <800 gmol=!), welche unspezifisch die Zellteilung hemmen. Diese verteilen sich im

Organismus durch Diffusion homogen und haben nur eine kurze Retentionszeit im Blut. Aufgrund der

homogenen Verteilung erreicht lediglich ein geringer Anteil der verabreichten Medikamente den Wirkort

(Abb. 1a). Um einen therapeutischen Effekt zu erzielen, miissen daher groBe Mengen der Medikamente

appliziert werden. Dadurch kann es zu teils erheblichen Nebenwirkungen kommen.

Das von Paul Ehrlich eingefiihrte Konzept der ,magischen Kugel” hat zur Entwicklung von Strategien
fiir den gezielten Transport der Chemotherapeutika (Targeted Drug Delivery) an den Wirkort gefiihrt
[2, 3]. Durch ,Drug Targeting” und die Verwendungen von Nanomaterialien als Drug Delivery-Systeme
konnen heute darliber hinaus die Konzentration der niedermolekularen Chemotherapeutika am Wirkort
sowie der therapeutische Effekt erhoht werden. Die Optimierung des Wirkstofftransports und eine the-
rapiebegleitende Diagnose kann zusatzlich durch die Einbindung von Targeting-Vektoren oder bildge-
benden Funktionen ermdglicht werden (Abb. 1b). Als bildgebende Funktionen kénnen z. B. Fluoreszenz-
farbstoffe (optische Bildgebung), Kontrastmittel (Magnetresonanztomographie (MRT); photoakustische
Bildgebung) oder Radionuklide (Positronen-Emissions-Tomographie (PET), Einzelphotonen-Emissions-
Computer-Tomographie (SPECT)) eingebunden werden.

Diese Verzahnung von Therapie und Diagnostik durch ein solches , Theranostikum® ist ein wichtiger

Schritt fiir eine individualisierte Therapie dank gezielterer Diagnostik.
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(a) Konventionelle Kombinations-
therapie mit niedermolekularen
Verbindungen

Polymere, Mizellen und feste Nanopartikel (Abb. 2) [15].

(b) Kombinationstherapie von Drug
Delivery-Systemen

1.1 Nanomaterialien in der Medizin

besseren Verstandnis der komplexen Pathophysiologie von Erkrankungen beizutragen [5].

me (Drug Carrier bzw. Drug Delivery-Systeme) entwickelt.

Abb. 1: Schematische Darstellung des Vorzugs von Drug Delivery-Systemen gegeniiber den traditionellen nieder-
molekularen Verbindungen in der Tumortherapie [4].

Der Begriff Nanomedizin bezeichnet die Anwendung von Werkzeugen im Nanometermalstab zur Praven-

tion, Diagnostik und Therapie, mit dem Ziel, die Lebensqualitat des Patienten zu verbessern und zum

Das vorrangige Ziel der Nanomedizin ist die Verbesserung des therapeutischen Index von probaten Wirk-
stoffen, d. h. eine Steigerung des therapeutischen Effekts bei gleichzeitiger Reduktion der unerwiinschten
Nebenwirkungen. Der therapeutische Index beschreibt das Verhdltnis der mittleren letalen Dosis (die Do-
sis, bei der 50 % der Probanden sterben) zur mittleren Effektivdosis (die Dosis, bei der bei 50 % der
Probanden der erwiinschte therapeutische Effekt auftritt) eines Wirkstoffs. Um das Freigabeprofil von
Wirkstoffen in der gewlinschten Art und Weise zu kontrollieren (Controlled Drug Release) und dariiber

hinaus den Wirkstoff gezielt an den Wirkort zu transportieren (Drug Targeting), wurden Transportsyste-

Mittlerweile gibt es zahlreiche Drug Carrier-Systeme fiir den zielgerichteten Wirkstofftransport [6, 7]:
unter anderem Liposome [8, 9], Mizellen [8, 10], natiirliche und synthetische Polymernanopartikel [11,

12], metallische Nanopartikel [13] und Mikrospharen [14]. Klinische Relevanz haben derzeit Liposome,
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(a) Liposom

(b) Polymer

Abb. 2: Klinisch relevante Drug Carrier-Systeme [15].

1.1.1 Nanopartikel als Drug Delivery-Systeme

(c) Mizelle

(d) Nanopartikel

Das Konzept der Anwendung makromolekularer Polymer-basierter Systeme fiir den Wirkstofftransport

in Form von Wirkstoff-Polymer-Konjugaten wurde erstmals von Ringsdorf entwickelt [16, 17]. In diesem

Modell sind mehrere Wirkstoffmolekiile an ein Polymer-Riickgrat gebunden. Die Freigabe des Wirkstoffs

kann optional lber einen spaltbaren Linker erfolgen. Aufgrund seiner Grole kann das Polymer-Konjugat

mit weiteren Funktionen, z. B. |6slichkeitsvermittelnden Gruppen, targeting oder bildgebenden Funktio-

nen versehen werden (Abb. 3). Die groBe Bandbreite an Drug Carrier-Systemen ermdglicht ein breites

Anwendungsspektrum in der Medizin, weil vor allem die Wahl des Transporters Auswirkungen auf Biover-

fligbarkeit und Biodistribution des zu transportierenden Wirkstoffs hat [18].

~
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Abb. 3: Ringsdorf-Modell fiir polymer-basierte Drug Carrier-Systeme.

Linker

{4

Targeting
Funktion

Fiir die Auswahl des Drug Carrier-Systems miissen viele Faktoren beriicksichtigt werden. Dazu gehdren

das Target, die Applikationsform und die Charakteristika des Wirkstoffs.
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Die wichtigsten Griinde fiir ihren Einsatz sind [19]:

e Schutz des Wirkstoffs vor frithzeitiger Metabolisierung und dadurch Verlangerung der Bioverfiig-
barkeit.

e Beeinflussung der Loslichkeit des Wirkstoffs.

e Akkumulation des Wirkstoffs am Wirkort, durch spezifischen oder unspezifischen Transport.

e Reduktion von Nebenwirkungen.

e Ausnutzung lokaler Veranderungen (z. B. pH-Anderungen), um die gewiinschten Pharmakokinetiken
zu erzielen.

e Moglichkeit flir passives und aktives Targeting durch Modifikationen.

Infolge ihrer verbesserten Bioverfligharkeit, Loslichkeit und Retentionszeit gehoren Nanopartikel zu den
am meist genutzten Drug Carrier-Systemen [20]. Physikalisch oder chemisch eingebundene Wirkstoffe
konnen mit ihrer Hilfe gezielt durch Extravasation oder durch Einsatz von spaltbaren Linkern im Zielgewe-
be freigesetzt werden, eine Fahigkeit, welche Mikropartikel (1-50 pm) nicht besitzen [21]. Makropartikel
(50—200 pm) und Nanopartikel (10—-1000 nm) konnen tiberdies sowohl aktiv als auch passiv in der Zielregi-
on angereichert werden. Die passive Anreicherung erfolgt iiber den Enhanced Permeability and Retention
Effekt (EPR-Effekt), wohingegen ein aktives Targeting durch Anbindung targetspezifischer Liganden er-
folgt.

Bei der Entwicklung von Nanopartikeln als Drug Carrier-System sind unter anderem die Partikelgroie,
Rigiditat, Ladung, Loslichkeit oder auch Oberflachenmodifikationen, welche fiir die Pharmakokinetik des

Carriers und damit fiir einen erfolgreichen Wirkstofftransport von Bedeutung sind, zu beachten (Abb. 4).

Wenngleich Nanopartikel von groBem praktischen Nutzen sind, erfahren sie jedoch einige Limitierungen.
Die Nanopartikel miissen wasserloslich sein, eine geringe Immunogenitat aufweisen und diirfen moglichst
wenige unspezifische Wechselwirkungen mit dem Organismus, z. B. Komponenten des Blutes, eingehen.
Ihre Risiken fiir die Gesundheit des Menschen oder Auswirkungen auf die Umwelt sind noch unzureichend

erforscht [18].
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min = h/d

(c) Schutz vor Metabolisierung (d) Gezielter Transport zum Wirkort

Abb. 4: Nanopartikel beeinflussen die Loslichkeit und Zirkulationszeit eines Wirkstoffes, wahrend sie zusatzlich
Schutz vor Metabolisierung gewahren und einen gezielten Transport zum Zielgewebe ermaoglichen.

1.1.2 Passives Targeting: Der EPR-Effekt

Wie Matsumura und Maeda bereits 1986 beschrieben haben, ist der EPR-Effekt eine Moglichkeit zur
gezielten Akkumulation von Wirkstoffen in Tumoren [22, 23]. Dieser passive Anreicherungsmechanismus

nutzt die physiologischen Besonderheiten von tumorosem oder auch entziindetem Gewebe aus (Abb. 5)

[24].

Aufgrund der hohen Zellteilungsrate zeichnet sich Tumorgewebe durch ein schnelles Wachstum aus. Dieses
flihrt zu einem erhohten Nahrstoffbedarf des Tumors. Kann dieser nicht mehr gedeckt werden, entsteht
ein Versorgungsmangel im Tumorinneren, was haufig ein Absterben der Zellen und einer Nekrotisierung
der unterversorgten Tumorbereiche induziert. Der Nahrstoffmangel kann aber auch zu einer Aktivierung
der Angiogenese fiihren. Es kommt zur Ausbildung und Migration von Endothelzellen und Gewebe, infolge-
dessen BlutgefaRe in den Tumor einwachsen [25]. Er erhalt dadurch freien Zugang zum Blutkreislauf, was

eine ausreichende Nahrstoffversorgung gewahrleistet und zusatzlich die Metastasenbildung ermaoglicht.

-5-
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Nanopartikel—s % 2 2 —— Blutgefal

Lymphgefa |

Ineffektive
Lymphdrainage

Abb. 5: Passives Targeting von Nanopartikeln mittels EPR-Effekt, liberarbeitet nach [24].

Wahrend der Angiogenese werden ungehemmt Wachstumsfaktoren wie VEGF (Vascular Endothelial
Growth Factor) ausgeschiittet, welche maRgeblich fiir die Fenestrierung (Leaky Vessels) und die damit
einhergehende Durchlassigkeit des Tumorgewebes verantwortlich sein sollen [26]. Da auch entziindetes
bzw. arthritisches oder infektioses Gewebe einen dhnlichen Aufbau besitzt, kann davon ausgegangen wer-
den, dass gefaBerweiternde Faktoren die Ausbildung der durchlassigen Gewebestruktur verursachen [27,
28].

Als Folge des unkontrollierten Tumorwachstums ist die lymphatische Drainage unzureichend oder gar
nicht ausgebildet. Daraus resultiert ein erschwerter Abtransport von im Tumorgewebe angereicherten
Substanzen [26, 29, 30]. Die GroRe der Fenestrierungen variieren je nach Tumorart zwischen 380 und
780 nm [31-33]. Gesundes Gewebe besitzt im Vergleich dazu so genannte Tight Junctions. Diese sind
mit einem Durchmesser von weniger als 10 nm (meist 2—4 nm) undurchlassig fiir Nanopartikel [34].

Der EPR-Effekt kann zur Steigerung der Effizienz einer Behandlung bei gleichzeitiger Reduktion der
Nebeneffekte ausgenutzt werden. Allerdings hangt der EPR-Effekt von vielen Faktoren, wie Molekularge-
wicht, Oberflachenladung, Hydrophobizitat und Immunogenitat des Nanopartikels sowie den Merkmalen
des Tumors ab, welche bei der Entwicklung und Optimierung der Drug Carrier-Systeme beriicksichtigt

werden miissen [35].

Weitere Eigenschaften von Tumorgewebe sind (i) ein verandertes pH-Milieu (pH 5,8-7,8), (i) die Uber-
expression von Rezeptoren (z. B. Folat-Rezeptor, Somatostatin-Rezeptor) und (iii) die erhohte Aktivitat

bestimmter Enzyme (z. B. Phospholipase A2) [30, 36, 37].

-6 -



1 Einleitung

1.1.3 Aktives Targeting

Das passive Targeting ist limitiert durch eine geringe Tumorspezifitat. Durch den EPR-Effekt findet eine
Interaktion hauptsachlich im fenestrierten Gewebe statt. Infolgedessen kann die Wirkstoffkonzentration
im Zielgewebe zu gering ausfallen. Dieser Mangel an Spezifitat kann durch Anbindung von Targeting-
Vektoren an der Oberflache des Drug Carrier-Systems kompensiert werden. Der Targeting-Vektor ist fiir
das Erreichen des Wirkorts (Target) maRgeblich und beeinflusst somit die Pharmakokinetik des Drug
Carrier-Systems. Dieser Ansatz wird als aktives Targeting bezeichnet und kann auch fiir die gezielte Ak-
kumulation von niedermolekularen Verbindungen verwendet werden, indem der Wirkstoff selbst an den

Targeting-Vektor gekoppelt wird (Vektor-Wirkstoff-Konjugate).

Aktives Targeting mit Drug Carrier-Systemen bietet gegeniiber dem aktiven Targeting von Vektor-

Wirkstoff-Konjugaten diverse Vorteile [38]:

e Transport und spezifische Akkumulation einer Vielzahl von Wirkstoffmolekiilen erhoht die Wirk-
stoffkonzentration am Target.

e Die Modifikation des Drug Carriers-Systems mit dem Target-Vektor lasst den Wirkstoff unbeein-
flusst.

e Mehrere Target-Vektoren pro Drug Carrier erhohen die Wahrscheinlichkeit einer Vektor-Target-

Interaktion.

Auch wenn das aktive Targeting die Selektivitat der Akkumulation deutlich verbessert, miissen seine
Nachteile beachtet werden. So kann der Drug Carrier hauptsachlich auf der Tumoroberflache bzw. in
peripheren Regionen an der Bindungsstelle des Target-Vektors verbleiben. Infolge dieses Mechanismus,
.Binding Site Barrier” genannt, mindert sich dann der therapeutische Effekt, da der Wirkstoff nicht ins
Tumorinnere eindringen kann [39, 40]. Weiterhin konnen volumindse Antikorper, zusatzlich zum erhoh-
ten hydrostatischen Druck im Tumorinneren, die Diffusion in den Tumor erschweren [29, 41]. Ebenso
von Nachteil sind allergische Reaktionen des Immunsystems auf den Antikorper. Abgesehen davon findet
eine schnellere Aktivierung des retikulo-endothelialen Systems (RES) und Aufnahme von Makrophagen
statt, wenn sich Antikorper auf der Partikeloberflache befinden, deren Folge eine Verringerung der Zir-
kulationszeit ist [42]. Dies kann verhindert werden, indem der Drug Carrier zusatzlich mit einer auch vor

Plasmaproteinen schiitzenden Struktur, wie einer Polyethylenglykol-Hiille (PEG), versehen wird. Diese

-7 -



1 Einleitung

Hille darf jedoch nicht den Target-Vektor in seiner Affinitat zum Target beeinflussen.

Auch die Anwendungen von physikalischen Kraften oder Energien, wie Ultraschall oder Hyperthermie, von
auBen, fiihrt zu einer selektiven Anreicherung von Drug Carrier-Systemen [38].

Fir eine Reihe von Tumoren wurden bereits molekulare Marker identifiziert, welche als Target-Vektoren
dienen konnen. Als Target-Vektoren konnen Antikorper, Peptide, aber auch kleinere organische Molekii-
le verwendet werden. In Tabelle 1 ist eine Auswahl von Drug Carrier-Systemen mit aktivem Targeting

aufgefiihrt.

Tab. 1: Auswahl an Target-Vektoren, welche fiir das aktive Targeting von Drug Carrier-Systemen bisher verwendet
wurden; modifiziert nach [38]

Rezeptor-Liganden

Folsaure Folatrezeptor Liposome
Transferrin Transferrin-Rezeptor Liposome, Nanogel
Insulin Insulin-Rezeptor Magnetische Nanopartikel

Antikorper/-Fragmente

Anti-HER2/-Fragmente HER2 (oder ERBB2)-Rezeptor Liposome

OX26 (anti-Transferrin) Transferrin-Rezeptor Liposome
Anti-Flk-1 VEGF-Rezeptor (Flk-1) Lipidnanopartikel
Peptide

RGD-Peptid Zellulare Adhasionsmolekiile wie Integrine Polymernanopartikel
Luteinisierendes Hormon/ Luteinisierendes Releasing Hormon Rezeptor Polymernanopartikel

Releasing Hormon

Aptamere Proteine, Peptide, Enzyme, Antikorper, ver- Polymernanopartikel
schiedene Rezeptoren der Zelloberflache und
kleine organische Molekiile

1.1.4 Polymere Therapeutika

Wirkstoff-Polymer-Konjugate und andere Polymer-basierte Drug Carrier-Systeme werden unter dem Sam-
melbegriff , polymere Therapeutika” zusammengefasst (Abb. 6) [43], zu denen auch supramolekulare Drug
Carrier-Systeme, Polymer-Protein-Konjugate und Wirkstoff-Polymer-Konjugate gehdren [44, 45].

Die Kopplung von Zytostatika an Polymere mit Hilfe spaltbarer Linker fiihrt zu einer Steigerung des

therapeutischen Index. Inzwischen sind auch selbstorganisierende Systeme, wie Polyplexe oder polymere

- 8-



1 Einleitung

Mizellen, fiir den Transport von Wirkstoffen entwickelt worden. Als Ausgangspolymere werden natiirliche
Polymere wie Dextran, Heparin, Chitosan oder synthetische Polymere wie Polyethylenglykol (PEG) und
Poly(N-(2-Hydroxypropyl)-Methacrylamid) (Poly(HPMA)) genutzt. Die fiir die Formulierung polymerer
Therapeutika verwendeten synthetischen Polymere sollten biokompatibel, wasserloslich, nicht toxisch und

biologisch abbaubar oder eliminierbar sein.

55— DNA

6\,:9 Hydrophober Block

()/1 ;;_\'\f} Hydrophiler Block

e —— «~— >
MW = 5-40,000 Da -20 nm 40-60 nm
(a) Polymerer Wirkstoff oder Additiv (b) Polymer-Protein-Konjugat (c) Polyplex: Polymer-DNA-Komplex

%% Hydrophiler

Targeting Vektor % X 3 J\.PE Block
/’\‘(\ o Wirkstoff

m. /\%,> Hydrophober

f— Block

—
5-15 nm 60-100 nm

(d) Polymer-Wirkstoff-Konjugat (e) Polymer-Mizelle

Abb. 6: Die fiinf Klassen der polymeren Therapeutika [43].

1.1.4.1 Polyethylenglykol (PEG)

Der positive Einfluss von PEG auf die pharmakokinetischen Eigenschaften von aktiven Molekiilen oder
Transportsystemen hat zu seiner weiten Verbreitung in Pharmazie und Medizin gefiihrt. Die Verbesse-
rung der Pharmakokinetik von Drug Carrier-Systemen ergibt sich aus der Abschirmung des Transporters
gegen unspezifische Wechselwirkungen mit dem Organismus (Opsonierung), infolgedessen die friihzeitige
Eliminierung verhindert und die Blutzirkulationszeit erhoht wird. Diese Abschirmung ist unter dem Begriff
~Stealth-Effekt” bekannt.

Die Verkniipfung von klinisch relevanten Proteinen oder Enzymen mit Polyethylenglycol-Einheiten (PEG-
ylierung) fiihrte zu zahlreichen Polymer-Wirkstoff-Konjugaten mit verbesserten pharmakologischen Ei-
genschaften. Das erste zugelassene Konjugat war Adagen®(Enzon Pharmaceuticals Inc. USA), eine
PEGylierte bovine Adenosin-Deaminase, zur Behandlung einer Form von SCID (Severe Combined Immu-

nodeficiency Disease). Seitdem ist eine Vielzahl von PEG-Konjugaten fiir die medizinische Anwendung
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zugelassen worden, z. B PEG-Intron® (Schering-Plough Corp.) oder Macugen® (Pfizer).

Obwohl bereits in den 1970er Jahren der Einfluss der PEGylierung auf die Pharmakokinetik von bio-
logisch aktiven Molekiilen untersucht wurde, begann erst in den 1990er Jahren die breite Anwendung
fur diverse Drug Carrier-Systeme [46]. Seitdem wurde PEG fiir die Modifizierung einer Vielzahl von
Drug Carrier-Systemen verwendet. Er ist mittlerweile der Goldstandard fiir polymer-basierte Stealth Drug

Carrier-Systeme und das meistverwendete Polymer in der Biomedizin.

1.1.4.2 Poly(N-(2-Hydroxypropyl)-Methacrylamid) (Poly(HPMA))

Poly(HPMA) ist gegenwartig eines der aussichtsreichsten Biopolymere im Hinblick auf die Anwendung als
Drug Delivery-System und als Alternative zu PEG. So kam bereits 1994 ein Doxorubicin-HPMA-Konjugat
(PK1; FCE28068) (Abb. 7a) als Chemotherapeutikum in die klinische Phase [47—49].

HPMA wurde aufgrund der kristallinen Beschaffenheit, der hydrolytisch stabilen Seitenketten im Polymer
und seiner hydrophilen Eigenschaften ausgewahlt. Erste Homo- und Copolymerisationen wurden etabliert
[50-52]. In Experimenten mit Ratten zeigten Poly(HPMA) und HPMA-Copolymere keine Immunogenitat,
eine der wichtigsten Voraussetzungen fiir die Anwendung als Wirkstofftransporter [53]. Seit seiner Ein-
fiihrung wurden zahlreiche HPMA-Copolymer-basierte Wirkstoffkonjugate hergestellt. Einige davon be-
finden sich bereits in der klinischen Phase, darunter das Platinat-HPMA-Konjugat ProLindacT"(AP 5346)
(Abb. 7b), welches aktuell einer der aussichtsreichsten Kandidaten fiir die medizinische Anwendung ist
[54].

Da HPMA nicht natiirlich abgebaut werden kann, besteht das Risiko einer Akkumulation des Polymers
im Gewebe. Da fiir HPMA-basierte Polymere die renale Ausscheidung nur bis 45 kDa erfolgt [55], haben

die meisten klinisch angewendeten HPMA-Copolymere ein Molekulargewicht <40 000 g mol=*.

1.1.4.3 Herstellung von HPMA-Polymeren mittels radikalischer Polymerisation

Zu Beginn wurden HPMA-Copolymere mit reaktiven N-methacrylierten Funktionalitdten oder Wirk-
stoffen durch radikalische Fallungspolymerisation [52] oder freie Losungscopolymerisation hergestellt [56—

58].
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Abb. 7: Struktur des HPMA-Doxorubicin-Copolymers PK1 und des Platinat-HPMA-Konjugats ProLindac™.

Generell zeichnen sich radikalische Polymerisationen durch einen Initiierungsschritt aus, bei welchem aus
einem Initiator oder Radikalstarter durch thermischen oder photolytischen Zerfall freie Radikale gebildet
werden. Die freien Radikale lagern sich dann in der Wachstumsreaktion an Monomermolekiile an, bis das
Kettenwachstum durch Rekombination, Disproportionierung oder Ketteniibertragung beendet wird. Infol-
ge dieser Abbruchreaktionen haben die Polymere eine breite Molmassenverteilung, welche mit der Schulz-
Flory-Verteilung beschrieben werden kann. Die Schulz-Flory-Verteilung ist charakteristisch fiir Polymeri-
sationen mit Kettenabbruchreaktionen, wie sie in der freien radikalischen Polymerisation vorliegen. Das
Verhaltnis von Masse- (M,,) und Zahlenmittel (M) der Molmasse, die Polydispersitat (PDI=M,,/Mp),
einer Schulz-Flory-Verteilung entspricht % Die Verteilung der Polymere aus einer radikalischen Polyme-
risation wird bei hoheren Umsatzen breiter und folgt nicht mehr Schulz-Flory.

Die Polydispersitat der Polymere einer freien radikalischen Polymerisation ist ein entscheidender Nachteil
in Hinblick auf medizinische Anwendungen, wo klar definierte Systeme mit engen Molmassenverteilun-
gen gefragt sind. Diese kann durch den Einsatz Thiol-basierter Ketteniibertrager (Chain Transfer Agent
(CTA)) in gewissem MaBe beeinflusst werden. Die Wahl des eingesetzten Thiols bestimmt dabei die
Eigenschaften und Funktionalitaten der semitelechelen Polymere (ST-Polymer), welche reaktive funktio-

nelle Gruppen an einem Kettenende haben [59]. Doch ist die CTA-vermittelnde Polymerisation lediglich
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zur Herstellung von Poly(HPMA) mit kleinen Molmassen bei geringen Umsatzen geeignet [59].

Zugang zu engverteilten Polymeren bieten die ,lebenden” freien radikalischen Polymerisationen (LFRP)
[60]. Hier wird der kinetische Verlauf der Polymerisation durch die Wahl der Reaktionsbedingungen und
Additive kontrolliert. Die polymerisierenden Kettenenden bleiben solange aktiv, bis es zum kontrollierten
Abbruch kommt. Fiir die LFRP charakteristisch ist die geringe Polydispersitat der entstehenden Polymere
(PDI<1,5), welche mathematisch mit einer Poisson-Verteilung beschrieben werden kann.

Es gibt diverse Verfahren der LFRP:

e Stabile Freie Radikalische Polymerisation (Stable Free Radical Polymerisation; SFRP).
e Atom-Transfer Radikalische Polymerisation (Atom Transfer Radical Polymerisation; ATRP).
e Reversible Additions-Fragmentierungs Ketteniibertragungs Polymerisation (Reversible Addition Frag-

mentation Chain Transfer Polymerisation; RAFT).

Je nach Methode kommen Nitroxyl-Radikale wie TEMPO (SFRP), Ubergangsmetallkomplexe und Al-
kylhalogenide (ATRP) oder Di- und Trithioester in Kombination mit Radikalstartern zur Anwendung
(RAFT). Alle drei Verfahren sind Iniferter-vermittelte Polymerisationen, wobei ein Iniferter eine Substanz
ist, welche als Initiator, Ketteniibertrager (Chain Transfer Agent) und Terminierungsreagenz wirken kann

[61]. Fiir die Herstellung von HPMA sind lediglich ATRP und RAFT relevant.

Darstellung der HPMA-Polymere via ATRP

Bei der ATRP wird das Kettenwachstum iiber einen Ubergangsmetallkatalysator kontrolliert. Dieser sorgt
fiir ein Gleichgewicht zwischen der aktiven wachsenden und einer inaktiven (schlafenden) Polymerkette,
wobei das Gleichgewicht auf der Seite der inaktiven Spezies liegt. Infolgedessen ist die Konzentration
wachsender Ketten gering, wodurch unerwiinschte Nebenreaktionen wie Rekombination und Kettenab-
bruch minimiert werden. Als Katalysator werden infolge ihrer Redoxeigenschaften, ihrer Affinitat zu Halo-
geniden und ihres Komplexierungsvermogens meist Kupfersalze eingesetzt. ATRP-hergestellte Polymere
zeichnen sich durch eine enge Molmassenverteilung und die fiir die ATRP charakteristische Halogenfunk-

tionalitat aus [62].

ATRP kann bei einer Vielzahl von Monomeren in Gegenwart verschiedener Funktionalitdten angewen-

det werden, wobei Methacrylamide, besonders HPMA, eine Ausnahme bilden. Wang und Matyjaszewski
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nutzen als Katalysator einen Cu-Komplex mit Meg TREN (Tris(2-Dimethylaminoethyl)-Amin) und MCP

(Methyl-2-Chlorpropionat) (Abb. 8) [63, 64].

Cl cl
+ CuCl/MegTREN n
HN

HsCO™ O H Oj) Hicd HN

Abb. 8: HPMA-Darstellung via ATRP [63, 64].

Das auf diese Weise dargestellte Poly(HPMA) hatte zwar einen geringen PDI (1,3), jedoch hohere Mol-
massen als theoretisch berechnet und geringe Umsatze auch nach langen Reaktionszeiten. Diese wurden
mit einer Inaktivierung des Katalysators begriindet, wobei der Mechanismus nicht vollstandig geklart wur-

de [64].

Darstellung mit Hilfe des RAFT-Prozesses

Der RAFT-Prozess setzt reaktive Transfersubstanzen ein, die ein Gleichgewicht zwischen aktiven und
inaktiven Polymerketten herstellen und dadurch das Molekulargewicht und damit die Polydispersitat kon-
trollieren. Als Iniferter werden Dithioester, Dithiocarbamate, Xanthate oder Trithiocarbonate genutzt [65,
66]. Um den kontrollierten Ablauf zu gewahrleisten, missen bestimmte Kriterien erfiillt sein: i) die Ket-
tenilibertragung muss schnell erfolgen, ii) das entstehende Radikal muss eine gut homolytisch spaltbare
Abgangsgruppe sein und zusatzlich eine neue Polymerisation initiieren kdnnen und iii) die Zahl der Poly-

merketten muss im Verlauf der Polymerisation konstant sein [67].

Charakteristisch fiir RAFT-Polymere ist die Dithio- bzw. Trithiofunktionalitat und dass das Endprodukt
lediglich eine inaktive Form einer Polymerkette ist, die durch erneute Zugabe von Monomer weiter um-
gesetzt werden kann. Die RAFT-Polymerisation ermdglicht so die Darstellung malkgeschneiderter Poly-
merarchitekturen wie Diblockcopolymere.

Die erste direkte HPMA-Polymerisation mit Hilfe des RAFT-Prozesses wurde mit 4-Cyanopentansaure-
Dithiobenzoat (CTP) als RAFT-Reagenz und 4,4'-Azobis(4-Cyanopentansaure) (ACPA) als Initiator
durchgefiihrt (Abb. 9) [68].
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Unter diesen Bedingungen konnte ein Blockcopolymer aus HPMA und N-[3-(Dimethylamino)-Propyl]-
Methacrylamid (DMAPMA) hergestellt und fiir die Verwendung als Carrier-System von siRNA erfolgreich

angewendet werden [69-72].

g
S
T oY
o) CTP, ACPA HN (e} S
HOW)

HN
HO Acetat-Puffer,
pH 5.2, 70°C
/\J\ )S =N
/\J\ -N COOH
Hooc” 7 s ‘\© Hooc” "\ N jz/y
CTP ACPA

Abb. 9: HPMA-Darstellung via RAFT [68].

Seither wurde CTP fiir eine Reihe von RAFT-Polymerisationen von HPMA verwendet, z. B. fiir die
Darstellung eines Blockcopolymers aus HPMA und 2-(2-Pyridyldisulfid)-Ethylmethacrylat (PDSM), wobei
die Redoxeigenschaften der PDS-Gruppe des Poly(PDSM)-Blocks fiir die Konjugation von Doxorubicin
und fiir das Crosslinking der sich ausbildenden Mizellen genutzt wurden [73]. Weiterhin konnte CTP in ein
bifunktionales peptidisches RAFT-Reagenz mit einer enzymatisch spaltbaren Peptidsequenz umgewandelt
werden. Eine anschlieBende Umsetzung von HPMA in Gegenwart dieses Peptid-CTP ermdglicht den

Zugang zu abbaubaren Multiblock-HPMA-Polymeren [74].

1.1.4.4 Darstellung von Polymer-Wirkstoff-Konjugaten

Fiir die Darstellung von Polymer-Wirkstoff-Konjugaten sind grundsatzlich zwei Strategien moglich: i) die
Einfiihrung des Wirkstoffs im Verlauf der Polymerisation und ii) die Einfiihrung des Wirkstoffs in einer
polymeranalogen Reaktion [75].

Die erste Methode lberfiihrt bioaktive Molekiile durch Methacrylierung in Monomere, welche mit nicht-
funktionalisierten Monomeren copolymerisieren. Dieses Vorgehen fiihrt direkt zu den bioaktiven Polyme-
ren, hat jedoch den Nachteil, dass die Liganden zuerst in das entsprechende Monomer uberfiihrt werden
missen. Die vorhergehende Monomersynthese bedeutet einen synthetischen Mehraufwand und mindert

die Variationsmoglichkeiten. Ferner kann die Verbindung von Monomeren mit zum Teil stark unterschied-
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lichen physikalisch-chemischen Eigenschaften zu Inhomogenitdten im finalen Polymer fiihren [75].

Die Darstellung nach der zweiten Strategie erfolgt durch eine Aktivierung des Polymer-Riickgrats mit an-
schlieBender Konjugation in einer polymeranalogen Reaktion. In einer solchen Reaktion werden Polymere
chemisch modifiziert, ohne dabei den Polymerisationsgrad zu verandern. Die anschlieBende Modifizie-
rung des Riickgrats bietet den Zugang zu diversen Polymer-Konjugaten. Die Anwendbarkeit der Methode
wird dadurch beschrankt, dass das Riickgrat von biokompatiblen Polymeren wie Poly(HPMA) nicht pro-
blemlos modifiziert werden kann. Dies kann jedoch umgangen werden, indem reaktive Monomere mit
nicht-funktionalisierten Monomeren copolymerisiert werden. Daraus resultieren biokompatible Polymere
mit fiir die polymeranaloge Funktionalisierung geeigneten Gruppen. Diese Strategie ist variabel in Hinsicht
auf die Wahl der Liganden, die Art der Aktivierung und die Beladungsdichte mit Liganden und wurde in
Hinblick auf HPMA-basierte Konjugate bereits vielfach angewandt [76].

Multifunktionelle Copolymere wurden durch die Umsetzung eines Vorlauferaktivesterpolymers mit mehre-
ren Liganden erhalten. Die HPMA-basierten Copolymere wurden ausgehend von Poly(Pentafluor-Phenyl-
methacrylat) durch Umsatz mit 2-Hydroxylamin fiir den HPMA-Anteil und entsprechenden Liganden

dargestellt [77, 78].

1.2 Radiometalle fiir die nuklearmedizinische Anwendung

Die Anwendung von Radioaktivitat in den Lebenswissenschaften geht zuriick auf den ungarischen Chemi-
ker Georg de Hevesy (1885-1966, Nobelpreis 1943). Bereits 1923 konnte er erfolgreich die Verwendung
von Radiotracern zur Untersuchung von Stoffwechselvorgangen in Pflanzen [79], und kurz darauf in
Ratten demonstrieren [80]. Das Tracerprinzip ist von fundamentaler Bedeutung fiir die Untersuchung
chemischer, biochemischer und pharmakologischer Prozesse und damit auch fiir die diagnostische Nukle-
armedizin. Infolgedessen gilt de Hevesy als Vater der Nuklearmedizin.

Fiir die Diagnostik ist es wichtig, dass sich das Radionuklid unter Aussendung durchdringender Strah-
lung (y-Strahlung) umwandelt, welche moglichst quantitativ detektiert werden kann. Fiir therapeutische
Nutzung werden Partikel-emittierende Radionuklide bendtigt, welche ihre Zerfallsenergie innerhalb eines

relativ geringen Radius (z. B. in Tumorzellen bzw. im Tumor) abgeben.
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Ein Grolteil der heutzutage in der Nuklearmedizin verwendeten Radiopharmaka basieren auf Radiometal-

* 2%71™), als Radiometallkomplexe (z. B. %™ Tc-Sestamibi,

len, welche entweder kationisch (z. B. %Rpb
67Ga—Citrat) oder als targetspezifische, radiometallmarkierte Biomolekiile (z. B. 8Ga-DOTATOC, " Te-

TRODAT) vorliegen.

1.2.1 Radiometalle zur Diagnostik

Die in der Nanomedizin verwendeten Drug Carrier-Systeme werden in erster Linie dafiir entwickelt, den
therapeutischen Index von systemisch applizierten Chemotherapeutika zu verbessern. Um die Pharma-
kokinetik der Drug Carrier-Systeme zu steigern, ist es sehr wichtig, auf nicht-invasivem Wege deren
Zirkulationszeit und Biodistribution bestimmen zu konnen. Deshalb wurden bereits verschiedene Arten
von Nanopartikeln sowohl mit Wirkstoffen als auch mit bildgebenden Funktionen, wie Fluoreszenzfarb-

stoffen oder Radionukliden, versehen.

Die nicht-invasive Visualisierung und Charakterisierung von biologischen Prozessen auf molekularem oder
zellularem Level in vivo ist mit Hilfe der molekularen Bildgebung maoglich. lhre Bedeutung fiir die klinische
Anwendung ist immens, erlaubt sie doch die nicht-invasive Diagnose, Therapieplanung und Therapiekon-
trolle einer Krankheit. Zu den in der Nuklearmedizin verwendeten Verfahren der molekularen Bildgebung
zahlen die planare Szintigraphie, die Einzelphotonen-Emissions-Computer-Tomographie (SPECT) und die

Positronen-Emissions-Tomographie (PET).

SPECT ist die am haufigsten angewendete nuklearmedizinische, nicht-invasive Bildgebungstechnik, welche

v-emittierende Radionuklide mit einer y-Energie zwischen 70-360 keV verwendet. Zu den in der SPECT

123 201

genutzten Radionukliden gehéren °"Ga, *™Tc, *1in, ** und 99m

TI, wobei Tc das mit Abstand wich-

99m
T

tigste und am weitesten verbreitete ist. Laut International Atomic Energy Association (IAEA) wird C

in tiber 80 % der weltweit durchgefiihrten nuklearmedizinischen diagnostischen Untersuchungen genutzt.

9MTc vor allem auf seiner guten Verfiigbarkeit iiber den °°"Mo/**" Tc-

Die weite Verbreitung von
Generator und schlieBlich seiner Chemie, welche die Inkorporation in eine Vielzahl von Formulierungen
ermoglicht. Seine Verwendung wurde durch die Entwicklung von ,Kits", welche eine schnelle, reprodu-

zierbare Synthese in hohen Ausbeuten ermdoglicht, gefordert. Diese ,Kits* enthalten bereits alle fiir die
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Markierung benétigten Substanzen auler dem Radiometall. Um das Radiopharmakon darzustellen muss
nur noch das Generatoreluat hinzugefiigt und nach Synthesevorschrift verfahren werden (z. B. 30 min bei
95°C erhitzen). Typischerweise erhalt man Ausbeuten >90 %, welche fiir die medizinische Anwendung

geeignet sind.

1.2.1.1 Positronen-Emissions-Tomographie (PET)

Die fiir die PET geeigneten Radionuklide sind protonenreich und stabilisieren sich durch die Umwandlung
eines Protons in ein Neutron, wobei die Emission eines Positrons erfolgt: ein Proton des Kerns wird in
ein Neutron und ein Positron (37-Teilchen) umgewandelt. Ein zusatzlich emittiertes Neutrino ve ist fur
den Spinerhalt verantwortlich.

bt — gt 4. +Q

Bei der PET wird jedoch nicht das emittierte Positron, sondern die bei seiner Annihilation mit einem
Elektron entstehende Annihilationsstrahlung detektiert. Bevor es zu einer Annihilation kommen kann,
muss das Positron thermalisieren. Hierbei legt das Positron eine von seiner kinetischen Energie abhangige
Wegstrecke zuriick, auf der es durch Wechselwirkungen mit seiner Umgebung kinetische Energie abgibt,
bis es zu einer Rekombination mit einem Elektron aus der Umgebung kommen kann. Intermediar kann auch
ein Positronium gebildet werden, welches dann annihiliert. Die Masse des sehr kurzlebigen Positroniums
(1>107"s) im Singulettzustand geht dabei in zwei 511 keV y-Quanten iiber. Diese Vernichtungsstrahlung
wird in einem Winkel von ca. 180° emittiert (Abb. 10).

Die Detektion der Vernichtungsstrahlung wird nur dann als wahres Ereignis gewertet, wenn zeitgleich
(innerhalb von 15-20ns) zwei Photonen im 180° Winkel detektiert werden [81]. Um eine moglichst
grolse Nachweiswahrscheinlichkeit zu erreichen, miissen die verwendeten Detektoren diverse Bedingungen
erfiillen. ldealerweise haben sie eine hohe Quantenausbeute und eine moglichst geringe Totzeit. Mit Hilfe
spezieller Computerprogramme wird aus den Detektorsignalen das Bild rekonstruiert. Im Hinblick auf
den Einsatz in modernen Hybridgerdten (PET/CT oder PET/MR) ist es zusatzlich erforderlich, dass die
Detektoren inklusive ihrer Elektronik auch dann verwendet werden konnen, wenn sie starken Magnetfeldern

mit schnell wechselnden Gradienten ausgesetzt werden.
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Signalverarbeitung

Annihilation Bildrekonstruktion

Abb. 10: Prinzip der PET: Positronenzerfall mit anschlieBender Annihilation unter Bildung zweier y-Quanten von
511 keV.

Bei der PET wird nicht der Ort der Kernumwandlung, sondern der Ort der Annihilation detektiert. Daraus
resultiert eine Abhangigkeit der Ortsauflosung von der maximalen 3+-Energie (3™2*) und damit auch vom
eingesetzten Radionuklid. Ein weiterer Faktor, der zur Ortsauflosung der PET beitragt, ist die raumliche
Anordnung der einzelnen Detektorsegmente. Hierbei spielen die raumliche Ausdehnung sowie die Distanz

Annihilation-Detektor eine Rolle.

1.2.1.2 Generator-produzierte Positronenemitter

Die konventionell fiir die PET genutzten Isotope sind Fluor-18 (**F), Sauerstoff-15 (*°0), Stickstoff-13
(**N) und Kohlenstoff-11 (*'C). Diese kdnnen einerseits in Wirkstoffe eingebaut werden, ohne deren Phar-
makokinetik zu verandern, andererseits konnen Prozesse mit langer biologischer Halbwertszeit aufgrund
der kurzen Halbwertszeiten (20,30 min (**C); 9,96 min (*>N); 2,03 min (*°0); 109,65 min (‘°F)) nicht
erforscht werden. Infolge der fortlaufenden Entwicklung neuer Targeting-Vektoren (z. B. Proteine, Pep-

tide, Antikorper oder Nanopartikel) mit denen ein breites Spektrum physiologischer Prozesse zuganglich
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wird, steigt die Notwendigkeit fiir neue Radionuklide, deren Halbwertszeiten fiir die Visualisierung dieser
Prozesse geeignet sind. Deshalb wurden Radiometalle mit geeigneten Zerfallseigenschaften in Hinblick
auf ihre Produktion und Radiochemie untersucht, um einen breiteren Bereich biologischer Halbwertszeiten
zuganglich zu machen [82].

Der GroBteil dieser Nuklide wird am Zyklotron produziert. Eine kostengiinstigere und komfortable Al-
ternative hierzu ist die Produktion mit Hilfe von Radionuklidgeneratoren. Diese nutzen den Zerfall eines
langlebigen Mutternuklids in ein kurzlebiges Tochternuklid. Nach Separation kann das entstandene Toch-
ternuklid zur Markierung eingesetzt werden. Das prominenteste und am weitesten verbreitete Beispiel fiir
ein solches Generatorsystem ist der 99Mo/gngc—Generator. Die fiir PET relevanten Generatorsysteme

sind in Tabelle 2 zusammengefasst.

Tab. 2: PET-relevante Generatorsysteme [83].

MTi/Msc 60,00 a 3,97h 94,27 0,632 Markierung
2Fe/**™Mn 8,28 h 21,10 min 95,0 1,170 Perfusion
27n/%Cu 9,26 h 9,67 min 97,43 1,314 Markierung; Perfusion
68Ge/68Ga 270,95d 67,71 min 89,14 0,830 Perfusion — Markierung
256/ As 8,40d 26,00 h 87,80 1,170 Markierung
82Sr/82Rb 25,55d 1,27 min 3,0 1,479 Markierung
H0gp, /Homy, 4,11h 69,1 min 73,5 1,040 Perfusion
128Ba /1?8 Cs 2,43d 3,62 min 68,90 1,270 Perfusion
¥ Ce/" La 3,16d 6,45 min 64,0 1,206 Perfusion
HONd /M OPr 3,37d 3,39 min 51,0 1,067 Perfusion

68Ge/ﬁBGa—Generator

°8Ga zerfillt mit einer Halbwertszeit von 67,71 min in das stabile °®Zn unter Aussendung eines Positrons
(89,14 %), dessen Energie maximal 1,9 MeV betrigt. Das fiir einen *®Ge/%®Ga-Generator verwendete
Mutternuklid ®®Ge wird in einer 69Ga(p, 2n)6SGe—Kernreaktion bei Protonenenergien um 23 MeV herge-
stellt. Das ®®Ge wird nach einer radiochemischen Abtrennung vom bestrahlten Target auf einer anorgani-
schen oder organischen Matrix fixiert, auf der sich das Mutternuklid kontinuierlich unter Elektroneneinfang

in das Tochternuklid °®Ga umwandelt.
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SGGe
£ ' 2.
270,95d
%Ga (89,14 %
+ Br1,9 =
68Ge —=— %8Ga B 687 67,71 m

Das auf der Matrix gebildete ®8Ga kann mehrfach am Tag je nach Generator mit 5-10mL 0,05-1,0N
HCI eluiert und fiir die Synthese von 68Ga—Radiopharmaka verwendet werden. Allerdings werden mit 8 Ga
auch ein gewisser Antell %8 Ge (Durchbruch) und %87n ebenso wie Tragermaterial eluiert. Weitere Ver-
unreinigungen mit Fremdionen, vor allem Fe(lll), werden durch die Verwendung von HCl in das Eluat
eingebracht. Dariiber hinaus sind das stark saure Milieu und das groke Volumen des Generatoreluats in
Hinblick auf die Markierung der Targeting-Vektoren mit moglichst hohen spezifischen Aktivitaten unge-

eignet.

Drei Methoden finden heute Anwendung, mit denen diese Probleme minimiert werden konnen (Abb. 11).

Generator
Generator
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(a) Fraktionierung (b) Anionenaustausch (c) Kationenaustausch

(Rotterdam) (Hannover/Heidelberg) (Mainz)

Abb. 11: Schematische Darstellung der drei Post-Prozessing Methoden fiir 68Ge/ﬁsGa—Generatoren [84].
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Bei der Fraktionierung (Abb. 11a) wird nur die Fraktion des Eluats mit der hochsten Volumenaktivitat
AV(6SGa) verwendet. Zwar wird dadurch das Volumen reduziert (auf ca. (1,5+0,5) mL) und die Kon-
tamination mit ®®Ge minimiert, andererseits aber auch die ®®Ga-Ausbeute reduziert. Weitere stérende
Fremdionen werden nicht entfernt [85].

Die zweite Methode (Abb. 11b) nutzt den Anionenaustausch. Dabei wird dem initialen Eluat konzentrierte
HCl zugesetzt. In diesem stark sauren Medium bildet Gallium einen Tetrachlorokomplex, welcher anschlie-
Bend auf einem starken Anionenaustauscher absorbiert wird, wahrend andere Fremdionen schlechter oder
gar nicht gebunden werden. Ga>* kann mit wenig Wasser vom Anionenaustauscher eluiert werden [86].

Bei der dritten Methode (Abb. 11c) wird der Kationenaustausch genutzt. Das %8 Ga wird auf einem starken
Kationenaustauscher online absorbiert und kann mit verschiedenen Losungen wieder eluiert werden [87,
88]. Die beiden Austauscher-basierten Methoden werden als Post-Prozessing bezeichnet und garantieren

die zuverlassige Herstellung von 68Ga—Radiopharmaka fiir die medizinische Anwendung.

44Ti/44$c-Generator

Der Positronenemitter **Sc hat eine Halbwertszeit von 3,97 h und einen Bt-Anteil von 94,27 % mit einer
mit °F vergleichbaren Energie (632 keV). Die Produktion von *Sc kann an einem Zyklotron durch die
Bestrahlung von angereichertem **Ca mit Protonen (44Ca(p, n)44Sc) erfolgen [89]. Eine alternative Route
ist die Produktion lber einen Radionuklidgenerator. In den 60er und 70er Jahren wurden verschiedene
Ansatze verfolgt um einen 44‘I’i/A'ﬂ'Sc—Generator zu konstruieren, allerdings ohne pharmazeutische Aspekte
zu berticksichtigen [90-92]. Ein Prototyp eines 5mCi (185 MBq) 44‘I’i/A'A'Sc—Generators, geeignet fiir
radiopharmazeutische Anwendung, wurde am Institut fiir Kernchemie, Johannes Gutenberg-Universitat
Mainz, entwickelt und in Hinsicht auf seine medizinische Anwendung evaluiert [93-95].

Das Mutternuklid **Ti zerfillt mit einer Halbwertszeit von 60 Jahren via Elektroneneinfang in 44S(:,
welches sich in das stabile Isotop **Ca umwandelt. Das **Ti wird iiber eine 45S<:(p,2n)44—l’i—Reaktion
hergestellt, aufgereinigt und auf einen Anionenaustauscher (AG 1-X8; 200—400 mesh, Br~-Form; BioRad)

aufgebracht. Die Elution des **Sc erfolgt mit 20 mL 0,07 M HCI/0,005 M H>C504 [93].
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Infolge der langen Halbwertszeit von *Ti kann der Generator iiber viele Jahre hinweg verwendet werden.
Daher muss gewahrleistet werden, dass theoretisch die Separationsparameter des Generators konstant
bleiben. Damit die Verteilung des *Ti auf dem Anionenaustauscher auch nach vielen Elutionen moglichst
unverindert bleibt, wird der Generator im Anschluss an die **Sc-Elution ein weiteres Mal eluiert. Diese
zweite Elution verlauft in die Gegenrichtung und ist fiir die Lebensdauer des Generators unabdingbar [93].
Analog zu dem Kationenaustausch-basierten Post-Prozessing fiir den 68Ge/6SGa—Generator wurde ei-
ne Aufreinigungsmethode fiir den 44—I’i/445c-Generator entwickelt [94]. Die Anwendung dieses Post-
Prozessings minimiert Verunreinigungen mit Fremdionen, optimiert den pH-Wert und reduziert das Vo-
lumen des **Sc-Eluats fiir eine folgende Markierung von Targeting-Vektoren und garantiert damit die

sichere Herstellung von **Sc-Radiopharmaka [95].

Scandiumisotope sind in der Medizin sowohl fiir die Therapie (47Sc) als auch fiir die Diagnostik (44Sc)

von Interesse. Durch Kopplung an Targeting-Vektoren kann *Sc zur Dosisabschatzung fiir die Therapie

90 177

mit Therapienukliden wie “°Y, *’Sc oder *""Lu verwendet werden [96]. Das Isotopenpaar **Sc/*"Sc ist
auch von Interesse fiir die Anwendung in der Theranostik, da *Sc fiir die Diagnose mit PET und *s¢

flir Therapie und Diagnose verwendet werden kann [97].

1.2.2 Radiometalle fiir die therapeutische Anwendung

Als Radionuklidtherapie oder auch Endoradiotherapie werden die nuklearmedizinischen Therapieverfahren
mit systemischer Applikation des relevanten Radiopharmakons bezeichnet. Hierbei werden die Radionukli-
de eingesetzt, um einen therapeutischen Effekt zu erzielen. In der Endoradiotherapie werden Radionuklide
verwendet, die sich unter Aussendung von Partikeln (87, a-Partikel oder Auger- bzw. Konversionselek-
tronen) umwandeln. Der therapeutische Effekt ergibt sich aus der Schadigung des Gewebes durch die

ionisierende Wirkung der emittierten Strahlung. Es ist unerlasslich, dass sich das Radiopharmakon im er-
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krankten Gewebe selektiv anreichert, um die Schadigung von normalem Gewebe und die Dosisleistung fiir
den Patienten moglichst gering zu halten. Die therapeutische Anwendung von Radionukliden wird z. B.
bei chronisch-entziindlichen Gelenkerkrankungen, Schilddriisenerkrankungen, neuroendokrinen Tumoren

und der palliativen Therapie von Knochenmetastasen eingesetzt.

Bei der Auswahl eines Radionuklids fiir die therapeutische Anwendung miissen diverse Faktoren beriick-

sichtigt werden [97]:

e Halbwertszeit des Radionuklids.

Spezifische Aktivitat.

Art und Energie der emittierten Partikel.

Kosten und Verfiigbarkeit des Radionuklids.

Art des biologischen Targets.

Die Halbwertszeit des Radionuklids ist aus zweierlei Griinden von Bedeutung. Zum einen muss sie pas-
send zur Pharmakokinetik des Radiopharmakons gewahlt werden, sodass die Dosis im normalen Gewebe
minimiert und im krankhaft veranderten Gewebe maximiert werden kann. Zum anderen spielt sie auch
eine Rolle bei der Verfligbarkeit. So miissen Radionuklide mit kurzer Halbwertszeit vor Ort produziert
werden konnen, was entweder sehr kostenintensiv ist oder ein Generatorsystem voraussetzt.

Die spezifische Aktivitat ist das Verhaltnis von Radioaktivitdt zur Masse des Radiopharmakons. Je nach
Art und Haufigkeit eines Targets ist die spezifische Aktivitat von Bedeutung fiir die Wirksamkeit eines
Radiopharmakons.

Die Art und Energie der Partikelemission sollte der Gréle und Morphologie des Tumors angepasst sein.
Als letztes zu beriicksichtigen sind die Kosten und die Verfiigbarkeit des Radionuklids. So werden Nuklide
mit guter Verfligbarkeit und geringen laufenden Kosten, wie Generator-produzierte, bevorzugt.

131| (

In der Nuklearmedizin verwendete therapeutische Radionuklide sind z. B. vor allem fiir die Radio-

jodtherapie von Schilddriisenerkrankungen), 90Y, 188Re und **Er (Radiosynoviorthese von chronisch-
entziindlichen Gelenkerkrankungen), ®°Sr (palliative Therapie von Knochenmetastasen) oder *"'Lu (Ra-

diopeptidtherapie neuroendokriner Tumore). Die Nuklide Py und **Re sind iiber Radionuklidgeneratoren

verfligbar.
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1.2.3 Markierungsstrategien fiir Radiometalle

Ein metall-basiertes Radiopharmakon ist aus vier Teilen aufgebaut: Radiometall, Chelator, Linker und
Targeting-Vektor (Abb. 12). Je nach Anwendung kann allerdings auch das reine Radiometallkation (z. B.
82Rp", 201'I'I+), ein Radiometallkomplex (z. B. 99MTc-Sestamibi, 67Ga—Citrat) oder ein einfaches Radio-

metall-Chelator-Konjugat (z. B. 68Ga—DO"I'A"I'OC, 111In—Capromab Pendetide) verwendet werden.

44Sc; B4lﬁ7cu; ﬁBGa; QOY; QQmTc; 111|n; 177Lu |

/@ |
Comerd— PTQ §>

H
HO Nm/\H
OHO OI’P
HO o °y-R ”Om/\m Nt .
VA o OEN/l/NgjL .
Lo d Ghl
b

Abb. 12: Aufbau eines metallbasierten Radiopharmakons: ein bifunktioneller Chelator komplexiert das Radiome-
tall und wird lber einen Linker an den Targeting-Vektor gebunden, der fiir die spezifische Anreicherung
im Zielgewebe sorgt.

Das Radiometall dient, je nach Kerneigenschaften, als diagnostische oder therapeutische Funktion.

Der bifunktionelle Chelator wird benotigt, um das Radiometall in das Radiopharmakon einzubinden. Er
wird kovalent, entweder direkt oder lber einen Linker an den Targeting-Vektor gebunden. Die Wahl des
Chelators ist dabei stark abhangig von der Koordinationschemie des Radiometalls, welche sich signifi-
kant von Metall zu Metall unterscheiden kann. Idealerweise komplexiert der Chelator das Radiometall mit
sowohl hoher thermodynamischer als auch kinetischer Stabilitdt, wobei die kinetische Stabilitat fiir in vi-
vo-Anwendungen von groRerer Bedeutung sein kann als die thermodynamische [98—100]. Im Allgemeinen
sind azyklische Chelatoren von geringerer kinetischer Stabilitat als makrozyklische Komplexe [101-105].
Andererseits erfolgt die Komplexbildung mit azyklischen Liganden schneller und teilweise unter milderen
Bedingungen als mit den Makrozyklen [106—109].

Der Radiometallkomplex kann die biologischen Eigenschaften des Radiopharmakons drastisch beeinflus-

sen. Durch Modifizierung der Koordinationssphare des Metalls mittels Variation des Chelators oder durch
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den Einsatz von Coliganden kann die Biodistribution des Radiopharmakons systematisch verdandert und
optimiert werden [110]. Die Forschung beschrankt sich derzeit nicht nur auf die Entwicklung neuer Che-
latoren mit verbesserter Selektivitat und Affinitdt zu den medizinisch relevanten Metallen. Vielmehr steht
auch die Entwicklung neuer Derivate etablierter Chelatoren wie DTPA (Diethylenpentaessigsaure) oder
DOTA (1,4,7,10-Tetraazacyclododecan-1,4,7,10-Tetraessigsaure, Abb. 13a)) im Fokus, mit dem Ziel,

eine schnelle und effektive Konjugation an Antikorper, Peptide [111] oder an Polymere zu ermoglichen

[112-114].
HO OH
77/\N N/\‘( /@ OH
0 [ j o)
O ¢} 0 z 0]
NN :H H
)X\/ \ / \/K HO NWN\)I\N N s
HO OH /T H :OH \
(a (ZZ/\N N ° s © O NH
HO [ j OH 5\ o HN

HO OH NH>

(b) (c)
Abb. 13: Strukturen von (a) DOTA, (b) DO3A und (c) DOTATOC.

Das Einfiihren eines Linkers zwischen Chelator und Targeting-Vektor ermoglicht die Einflussnahme auf die
Pharmakokinetik des Radiopharmakons. Reine Kohlenwasserstoffketten erhohen die Lipophilie, peptidische
Linker die Hydrophilie und PEG-Linker reduzieren die Aufnahme in die Leber. Ziel ist, mit Hilfe einer
geeigneten Linkerfunktion die Pharmakokinetik des Radiopharmakons derart zu manipulieren, dass die
Aufnahme in gesundes Gewebe minimiert, die Aufnahme in Tumorgewebe dagegen maximiert wird [108,
115-117]. Des weiteren sorgt der Linker fiir einen gewissen Abstand zwischen Chelator und Targeting-
Vektor. Dies kann notwendig sein, um zu verhindern, dass der Chelator die biologische Funktion des
Targeting-Vektors einschrankt.

Mit Hilfe des Targeting-Vektors wird das biologische Verhalten des Radiopharmakons beeinflusst. Je nach
Art des Targeting-Vektors ist er fiir eine spezifische Anreicherung im krankhaft veranderten Gewebe

zustandig. Als Targeting-Vektoren konnen z. B. Peptide oder Antikorper verwendet werden.
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1.3 Theranostik — Theranostics

Die Bezeichnung Theranostik (engl. Theranostics) ist ein Portmanteau-Wort und wird aus den Begriffen
» Therapie" und ,Diagnostik” zusammengesetzt [118]. In der Nuklearmedizin bezieht sich der Begriff Ther-
anostik auf den Gebrauch von Radiopharmaka, welche entweder mit diagnostischen oder therapeutischen
Radionukliden markiert sind, und sowohl fiir Diagnose als auch Therapie einer Erkrankung verwendet
werden konnen [119]. Infolge der Vereinigung von therapeutischer und diagnostischer Funktion in einem
Agens kann eine auf den einzelnen Patienten individuell abgestimmte Therapie erfolgen. Durch Verwen-
dung von theranostischen Radionukliden oder Radionuklidpaaren werden beide Applikationen zuganglich
bei minimaler Anderung der Pharmakokinetik. So kénnen auch kleine Molekiile im Sinne der Theranostik
verwendet werden. Ein Beispiel hierfiir ist die routinemalige Verwendung von ®8Ga-DOTATOC fiir die
Diagnostik und 7Lu-DOTATOC bzw. “°Y-DOTATOC fiir die Therapie von neuroendokrinen Tumoren
[96].

1.3.1 Radiometalle fiir die Theranostik

Fiir die Theranostik sind besonders solche Radionuklide oder Radionuklidpaare (Matched Pair) inter-
essant, deren Kerneigenschaften sowohl Diagnostik als auch Therapie ermdglichen [120]. Ihr Einsatz ist
ein weiterer Schritt in Richtung individualisierter Therapie, da die elektronische Struktur und damit ein-
hergehend die chemischen und biochemischen Eigenschaften des diagnostischen und des therapeutischen
Nuklids identisch sind. Dadurch werden Dosimetrieberechnungen und Vorhersagen tber die Biodistribution
des Radiopharmakons im Individuum praziser und unerwiinschte Nebenwirkungen der Therapie minimiert.
Den optimalen Fall stellt die Verwendung eines einzigen Radionuklids oder mehrerer Isotope eines Ele-
ments fiir beide Applikationen dar. Allerdings sind im Falle des Radionuklidpaares viele wichtige Informa-
tionen (z. B. Langzeitdistribution) infolge der unterschiedlichen Halbwertszeiten der beiden Radionuklide,
nicht verfiigbar. Dessen ungeachtet kann die Anwendung der Radionuklidpaare bereits eine erhebliche
Verbesserung in Bezug auf die Planung und Durchfilhrung von Therapien fiir den einzelnen Patienten
darstellen.

Die Strahlenbelastung in einem bestimmten Gewebe kann durch Gleichung 1 bestimmt werden.

5tes = Stesgs (1)
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D = mittlere absorbierte Dosis, s = Quellorgan; t = Zielorgan; S = mittlere absorbierte Dosis des Zielorgans,

wenn die Einheitsdosis im Quellorgan homogen verteilt ist; A= Zeitintegral der akkumulierten Aktivitat.

Fir das Zeitintegral der akkumulierten Aktivitat gilt:

A = /As(t)dt 2)

= /As exp[—(Xphys + Apior)t] dt (3)

As = Aktivitat; Aphys = physikalische Komponente; Ao = biologische Komponente.

Dieser Formalismus wurde urspriinglich von der Arbeitsgruppe Medical Internal Radiation Dose (MIRD)
der Society of Nucelar Medicine and Molecular Imaging (SNMMI) entwickelt und besagt, dass zur Bestim-
mung der absorbierten Dosis im Patienten sowohl die physikalische als auch die biologische Komponente
beriicksichtigt werden muss. Die physikalische Komponente ist abhangig vom verwendeten Radionuklid
bzw. dessen Umwandlungseigenschaften. Die biologische Komponente beinhaltet die Groke, Form und
Lagebeziehungen der Organe und die Pharmakokinetik des Radiopharmakons [121].

Im Falle eines PET /Therapie-Radiopharmakons kann dessen Pharmakokinetik mit Hilfe eines adaquaten

Positronenemitters vor Therapiebeginn individuell bestimmt werden [96].

Dies = Stes [ A expl-Oumys + Ani)t] dt (4)
~—— —~—
MIRD: PET:
— S-Faktoren Aufnahmekinetik
= Tip — (Bg/mL/min)

D = mittlere absorbierte Dosis; s = Quellorgan; t = Zielorgan; S = mittlere absorbierte Dosis des Zielorgans,
wenn die Einheitsdosis im Quellorgan homogen verteilt ist; Ks = Zeitintegral der akkumulierten Aktivitat

[96].

Kann weder ein einzelnes Radionuklid noch ein Radionuklidpaar fiir PET und Therapie verwendet werden,
gilt Gleichung 4 nicht mehr. Ursache dafiir ist die unterschiedliche elektronische Struktur des diagnosti-

schen und therapeutischen Nuklids, welche dessen chemische Eigenschaften und damit auch die Pharma-
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kokinetik des Radiopharmakons beeinflusst. In diesem Fall wird ein weiterer Faktor eingefiihrt, um diese
Abweichungen in den biologischen Eigenschaften der Radiopharmaka mit einzubeziehen, so wie es bereits
in der Routine fiir 2-"°Fluor-2-Desoxy-D-Glucose (*°F-FDG) angewendet wird [96].

Weiterhin kann das diagnostische Radiopharmakon zur Therapiekontrolle eingesetzt werden. In Tabelle 3

werden einige in der Theranostik fiir PET und Therapie angewendete Radiometalle aufgezahlt.

Tab. 3: Ausgewshlte Radiometalle fiir die theranostische Anwendung (PET/Therapie) [96].

Isotopenpaare
“Tsc 3,34d *sc 3,93h 94 *Ti/%sc
7 cy 2,58d 2y 9,74 min 97 Zyklotron, *2Zn/%?Cu
Dy 2,674 8oy 14,74 h 33 Zyklotron
Nicht-isotopische Substituenten
Py 2,67d ®Ga 67,71 min 89 %Ge/®Ga
35m 1,95d *sc 3,93 min 94 *“Ti/%sc
Ty 6,71d 1omy, 1,15h 62 HOgp 110,
23B; 45,6 min
2 Ac 10,0d

Eine Reihe dieser Radiometalle sind via Generatorsysteme gut verfiigbar. Die meisten dieser Genera-
torsysteme stehen jedoch nur einigen wenigen kernchemischen oder nuklearmedizinischen Einrichtungen
zur Verfiigung (z. B. 44Ti/47Sc—Generator), wahrend z. B. 68Ge/686a—Generatoren bereits kommerziell

erhaltlich sind.
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1.3.2 Anwendungen von Nanomaterialien in der Theranostik — Nanotheranostika

Nanomaterialien sind die ideale Basis fiir Theranostika. Aufgrund ihrer PartikelgroBe (<100 nm) sind sie
in der Lage in das fenestrierte tumordse Gewebe einzudringen, wo sie in Folge des EPR-Effekts akkumulie-
ren. Gleichzeitig sind die Partikel zu groR, um die Tight Junctions (meist 2—4 nm) von gesundem Gewebe,
aber auch die sogenannte Nierenschwelle (5—7 nm) zu iiberwinden. Dadurch werden die Zirkulationszeit
wie auch die Bioverfligbarkeit erhoht und die Schadigung von gesundem Gewebe minimiert.
Nanotheranostika vereinen mehrere Funktionalitaten (z. B. Targeting-Vektor, Wirkstoff und Chelator),
welche in der Regel jeweils nur fiir eine Anwendung (aktiver Wirkstofftransport, Therapie und Bildge-
bung) eingesetzt werden. Fiir Theranostika im Sinne der Nuklearmedizin ist ein angebundener Chelator
bereits ausreichend, sofern er in der Lage ist, das diagnostische und das therapeutische Radionuklid stabil
zu komplexieren. Durch Verwendung von theranostischen Radionukliden oder Radionuklidpaaren werden
beide Applikationen zuganglich bei minimaler Anderung der Pharmakokinetik.

Die Kombination der positiven Eigenschaften von Nanopartikeln und theranostischen Radionukliden oder
Radionuklidpaaren ermoglicht eine effektive, minimal-invasive Diagnostik und darauf aufbauend individua-
lisierte Therapieplanung.

Die Unterteilung der Nanotheranostika erfolgt nach ihrem Grundgeriist in Gold-basierte, magnetische,
polymere, Silica-basierte, Kohlenstoff- und Verbundnanotheranostika. Weiterhin kann man unterscheiden
zwischen , klassischen” Drug Carrier-Systemen (z. B. Polymere und Liposome) und Nanotheranostika mit
intrinsischer diagnostischer Funktion (z. B. magnetische Nanopartikel). Besonders die , klassischen” Drug
Carrier-Systeme eignen sich als Basis fiir Nanotheranostika, da sie in ihrer Beladungsmenge nicht limitiert
sind und sowohl mit diagnostischen als auch mit therapeutischen Funktionen ausreichend beladen werden
konnen [122].

Infolge ihrer hohen Biokompatibilitat, biologischen Abbaubarkeit und vor allem ihrer strukturellen Vielfalt
haben polymere Materialien in der Vergangenheit eine Schliisselrolle bei der Entwicklung von Medikamen-
ten und in jiingerer Zeit fiir die Applikation als Theranostika [123]. Einige Theranostika auf Polymerbasis

sind in Tabelle 4 aufgefiihrt.
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Tab. 4: Ausgewahlte polymere Nanotheranostika [123].

Polymer-Konjugate

PGA Mesochlorin e-6 Gd-DOTA MRT /Photodynamische Therapie

HPMA Doxorubicin lodine-123 v-Scintigrafie/Chemotherapy
Nanospharen

PLGA Doxorubicin Eisenoxid Nanopartikel MRT /Drug Delivery

PGA Doxorubicin Polyfluoren mit Oxodiazol Fluoreszenz/Drug Delivery

Polymere Mizellen
PGA-PEG Cisplatin Gd-DTPA MRT /Drug Delivery
PLA-PEG Doxorubicin Eisenoxid MRT /Drug Delivery
Dendrimere

PAMAM Fluoresceinisothiocyanat Paclitaxel Fluoreszenz/Drug Delivery

Allerdings existieren bislang nur sehr wenige systematischen Studien, um Nanotheranostika mit Radio-

metallen zu markieren, um wichtige Informationen tber deren Pharmakologie zu erlangen.

1.3.3 Funktionalisierung von Polymeren mit Chelatoren

Die Funktionalisierung des Polymers mit dem Chelator kann grundsatzlich nach zwei Methoden erfolgen:
i) im Verlauf der Polymerisation ii) in einer polymeranalogen Reaktion [75].

Bei der ersten Methode muss der Chelator durch Methacrylierung in ein Monomer Uberfiihrt werden,
welches dann mit weiteren Monomeren copolymerisieren kann. Beispiele hierfiir sind die Darstellung von
multivalenten Biirstenpolymeren fiir die diagnostische Anwendung nach Shokeen etal. [113] und die
Darstellung eines theranostischen Poly(HPMA)-DOTA bzw. Poly(HPMA)-c(RGDyK)-DOTA-Copolymer
(Abb. 14a) von Yuan etal. [114].

Die Funktionalisierung nach der zweiten Methode erfolgt durch eine Aktivierung des Polymer-Riickgrats
mit anschlieBender Konjugation in einer polymeranalogen Reaktion. In einer solchen Reaktion werden
Polymere nachtriglich chemisch modifiziert, d. h. ohne Anderung ihres Polymerisationsgrades. Die nach-
tragliche Modifizierung des Riickgrats bietet den Zugang zu diversen Polymer-Konjugaten, kann jedoch

fiir biokompatible Polymere wie Poly(HPMA) nicht problemlos angewandt werden. Durch Copolymeri-
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sierung von aktivierten mit nicht-funktionalisierten Monomeren kann dieses Problem umgangen werden.
Die resultierenden Polymere sind weiterhin biokompatibel, tragen aber zusatzlich fiir die polymeranaloge
Funktionalisierung geeigneten Gruppen. Dadurch ist diese Strategie in Hinsicht auf die Wahl der Ligan-
den, die Art der Aktivierung und die Beladungsdichte flexibler und wurde schon vielfach angewandt [76].
Beispiele fiir die Konjugation von Chelatoren in polymeranalogen Reaktionen sind die Poly(HPMA) bzw.
Poly(NIPAA)-Konjugate von Hruby et al. mit DTPA und DOTA, welche via Azokupplung eingefiihrt wer-
den (Abb. 14b) [112] oder die Sterncopolymer-DOTA-Konjugate von Fukukawa etal. [124].

JHZ CH le eHd  [u, ?HS»] 422 |
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(a) Poly(HPMA)-c(RGDyK)-DOTA-Copolymer [114] (b) Poly(HPMA)-DTPA-Konjugat [112]

Abb. 14: Struktur von (a) Poly(HPMA)-c(RGDyK)-DOTA-Copolymers und (b) Poly(HPMA)-DTPA-Konjugat
[114, 124].

Pharmakologische Untersuchungen von Nanotheranostika nutzen aktuell alle zur Verfiigung stehenden
Methoden: MRT, Computer-Tomographie (CT), Ultraschall (US), optische Bildgebungsverfahren (Bio-
lumineszenz, Fluoreszenz) und die nuklearmedizinischen Verfahren (PET, SPECT) [125, 126]. Diese
Verfahren nutzen entweder intrinsische Eigenschaften der Nanopartikel oder bildgebende Funktionen mit
denen diese beladen oder funktionalisiert sind. Fiir pharmakologische Studien mit Hilfe der nuklearmedizi-
nischen Verfahren werden in der Regel nichtmetallische Isotope (z. B. °F) verwendet [127-129], welche
kovalent eingefiihrt werden konnen. Neben den hier aufgefiihrten Beispielen existieren momentan jedoch
nur wenige systematische Studien, welche sich mit der Radiometallmarkierung von Nanotheranostika

beschaftigen.
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2 Problemstellung

Im Rahmen dieser Dissertation wurde mehrere individuelle Projekte bearbeitet, welche fiir die Markierung
von Polymer-basierten Drug Delivery-Systemen, aber auch etablierten Tracern mit Radiometallen von

Bedeutung sind.

Aspekt Nr. 1:

Maligne Tumore gehoren zu den haufigsten Todesursachen weltweit und stellen eine erhebliche Einschran-
kung der Lebensqualitat und der Lebensdauer fiir die Erkrankten dar. Fiir eine erfolgreiche Behandlung
dieser bosartigen Geschwulste ist eine friihzeitige Diagnose, aber auch eine effektive und effiziente The-
rapie essentiell.

In diesem Zusammenhang sind Nanomaterialien in den Fokus der Arzneimittelentwicklung geriickt, wel-
che, mit mehreren Funktionalitaten belegt, fiir Diagnostik und Therapie genutzt werden konnten. Diese
Nanotheranostika sind in der Lage, die fenestrierte Gewebestruktur von Tumoren auszunutzen und dort,
in Folge des EPR-Effekts, zu akkumulieren. Erganzend zum passiven Targeting konnen die Partikel mit
Targeting-Vektoren beladen werden, wodurch die Akkumulation im Zielgewebe weiter forciert wird. Eine
Schlisselrolle in der Entwicklung von Nanotheranostika iibernehmen polymere Materialien. Diese eignen
sich infolge ihrer hohen Biokompatibilitat, biologischen Abbaubarkeit und strukturellen Vielfalt besonders

fuir die Entwicklung von Theranostika.

Ein Ziel dieser Arbeit war die Darstellung von Polymer-Chelator-Konjugaten fiir die Anwendung als Thera-
nostika im Sinne der Nuklearmedizin. Als Chelator wurde DOTA gewabhlt, welcher in der Lage ist, mit einer
Vielzahl von Metallen stabile Komplexe zu bilden. Auf diese Weise wird durch den Einsatz verschiedener
Radionuklide ein breites Spektrum an Anwendungsmaoglichkeiten zuganglich. Als polymere Grundstruktur
wurde poly(HPMA) gewahlt. Wegen seiner Eigenschaften (wasserloslich, nichttoxisch, biokompatibel)
und der bereits etablierten Methodik zur Darstellung auch mehrfach funktionalisierter Polymere zahlt es
aktuell zu den aussichtsreichsten Polymersystemen fiir den Wirkstofftransport. Um die Einfiihrung des
Chelators in die Polymerstruktur zu erleichtern, wurden verschiedene Chelator-Linker-Systeme mit unter-

schiedlicher Linkerstruktur (Alkylketten bzw. Alkoxyketten) und -lange (1-12 C-Atome) synthetisiert und
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in einer polymeranalogen Reaktion an HPMA-Homopolymere gekoppelt. Im Anschluss an die Synthese
wurden die HPMA-DOTA-Konjugate mit 68Ga, *Sc und " Lu markiert und in vitro evaluiert. Abschlie-

Bend sollten die Konjugate mit der hochsten Stabilitat in vivo evaluiert werden.

Aspekt Nr. 2:

Fiir die Anwendung neuer Tracer in der klinischen Routine sind erfolgreiche in vitro und in vivo Evaluatio-
nen nicht ausreichend. Infolge der gesetzlichen Bestimmungen miissen Radiopharmaka weitere Kriterien
erfiillen. Radiopharmaka werden definiert als , Arzneimittel, die in verwendungsfertiger Form ein oder meh-
rere Radionuklide zu medizinischen Zwecken enthalten” [1], wobei es sich sowohl um Radiodiagnostika
als auch um Radiotherapeutika handeln kann. Damit unterliegen sie, ebenso wie Markierungsbestecke,
Generatoren oder radioaktive Vorstufen, dem Arzneimittelgesetz (AMG). Sie miissen die gleichen Qua-
litatskriterien wie herkommliche Arzneistoffe erfiillen, welche durch physikalische (Nuklidreinheit, spe-
zifische Aktivitat, optische Reinheit), chemische (chemische und radiochemische Reinheit, Losemittel-
freiheit, Stabilitat, pH-Wert) und biologische Tests (Sterilitat, Pyrogenfreiheit) kontrolliert werden. Fiir
Generator-basierte Nuklide, wie z. B. ®®Ga oder **Sc, bedeutet das, dass das Eluat bestimmte Spezifika-
tionen (Elutionsausbeute, Durchbruch des Mutternuklids, Gehalt an Fremdionen, pH-Wert etc. ) erfiillen
muss, um fiir die Darstellung von Radiopharmaka verwendet werden zu konnen. Das eluierte Radionuklid
muss im wesentlichen frei von metallischen Verunreinigungen sein, da diese sich negativ auf die radioche-
mische Ausbeute, aber auch auf die biomedizinischen Messinstrumente auswirken konnen.

Derzeit werden fiir °®Ga drei verschiedene Methoden angewendet, um den Gehalt an metallischen Verun-
reinigungen, den pH-Wert sowie das Volumen des Eluats zu minimieren. Eine davon ist das von Zherno-
sekov et al. beschriebene Aceton-basierte Post-Prozessing mittels Kationenaustauscher [2], welches eine
hohe Elutionsausbeute an °Ga bei gleichzeitiger Minimierung der metallischen Verunreinigungen des pH-
Wertes und des Volumens garantiert. Nach Aufreinigung des Eluats nach dieser Methode liegt ®8Ga als
®8Ga®* in 400 uL einer Losung aus 97,56 % Aceton und 0,05 M HCI vor, welche direkt fiir die Markierung
von funktionalisierten Target-Vektoren genutzt werden kann [2, 3]. Fiir die Routineanwendung ist der
Acetonanteil in der Markierungslosung jedoch von Nachteil. Zum einen ist eine zusatzliche Bestimmung
des Acetongehalts im Produkt notwendig, zum anderen ist Aceton nicht geeignet, um die Radiolyse des

Radiopharmakons zu verhindern.
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Ein weiteres Teilprojekt dieser Arbeit beschaftigte sich daher mit der Substitution des Acetons durch
ein geeigneteres Losungsmittel sowie der Optimierung und Evaluierung der Methode in Hinsicht auf ihre
Anwendbarkeit in der Routine. Als Losungsmittel wurde Ethanol gewahlt, welches bereits regular in der
Medizin eingesetzt wird, um z. B. die Loslichkeit von Medikamenten zu erhohen. Ebenso wird es in der
Radiopharmazie als Schutz vor Radiolyse durch lonisation, aber auch zur Steigerung der Ausbeute bei

Radiometallmarkierungen verwendet.

Aspekt Nr. 3:

Ist die Synthese eines Radiopharmakons abgeschlossen, muss im Rahmen der Qualitdtskontrolle die Radio-
nuklidreinheit, also das Verhaltnis der Aktivitat des gewiinschten Nuklids zur Gesamtaktivitat, bestimmt
werden. Fr 68Ga—Radiopharmaka bedeutet das in erster Linie, dass der Gehalt des langlebigen Mutter-
nuklids ®®Ge quantifiziert werden muss. Aufgrund seiner Zerfallseigenschaften kann °8Ge radiochemisch
ausschlieRlich indirekt tiber den Zerfall seines Tochternuklids ®®Ga detektiert werden. Infolgedessen ist
es nicht moglich, kleinste Mengen ®8Ge in einem Uberschuss ®®Ga v-spektroskopisch nachzuweisen. Die
Quantifizierung kann erst nach Abklingen der %8 Ga-Aktivitat (Dauer ca. 2 Tage) erfolgen. Im Hinblick
auf die klinische Anwendung der Radiopharmaka ist genau das allerdings ein Problem, schlielich wird ein

wichtiges Qualitatskriterium erst nach Freigabe bzw. Applikation des Medikaments gepriift.

Ein weiteres Teilprojekt befasste sich daher mit der Entwicklung und Evaluierung einer Methode, wel-
che die Quantifizierung des %8 Ge-Gehalts in 68Ga—Radiopharmaka ohne lange Abklingzeiten und folglich
noch vor Applikation ermdglicht. Die Methode basiert auf der quantitativen Separation von ®8Ge und
%8 Ga, welche durch Modifikation des von Zhernosekov et al. beschriebenen Kationenaustausch-basierten
Post-Prozessings erfolgt [2]. Nach der Trennung liegt ®8Ge frei von °®Ga in der Abfallfraktion vor und
kann direkt auf verschiedenen Wegen bestimmt werden. Fiir die klinische Anwendung bedeutet das, dass
bereits vor Freigabe/Applikation der maximal mogliche ®8 Ge-Gehalt des Radiopharmakons bestimmt wer-

den kann.

Aspekt Nr. 4:
°8Ga hat in den letzten Jahren zunehmend an Bedeutung in der Forschung, aber auch in der Kli-

nischen Routine gewonnen. Neben seinen Nuklideigenschaften (t1/2:67,71 min; BT-Anteil = 89,14 %;
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Eg+ max = 1,9 MeV) ist besonders seine Zyklotron-unabhangige Produktion tiber ein °®Ge /% Ga-Generator-
system fiir seine stetig zunehmende Verbreitung verantwortlich. Die kurze physikalische Halbwertszeit
von ®Ga ist jedoch nicht geeignet, um physiologische Prozesse mit langer biologischer Halbwertszeit zu
verfolgen, wie sie durch die Entwicklung neuer Targeting-Vektoren (Peptide, Proteine, Antikorper, Nano-
partikel) zuganglich werden. In diesem Zusammenhang ist das 44"I'i/M'Sc—Generatorsystem aufgrund der

Halbwertszeit (3,97 h) und hohen Positronenausbeute (94,27 %) des Tochternuklids *Sc von Interesse.

Bevor 44Scjedoch fiir die Markierung neuer Radiopharmaka verwendet werden kann, ist es wichtig, zuerst
das Potential des Nuklids fiir die PET an einer bereits etablierten Modellverbindung nachzuweisen. Der
erste Schritt hierzu ist die Markierung der Modellverbindung mit *Sc und deren Optimierung. Anschlie-
Bend muss evaluiert werden, ob das 44Sc—Radiopharmakon hinsichtlich seiner Stabilitat geeignet ist fiir in
vivo Langzeitstudien. Mit dieser Fragestellung beschaftigte sich ein weiteres Teilprojekt der vorliegenden
Arbeit. Als Modellverbindung wurde das Peptid DOTATOC verwendet. Dieses findet bereits Anwendung
fiir die Diagnose (68Ga—DOTATOC) und Therapie (90Y—/177Lu—DOTATOC) von Somatostatin-Rezeptor-

positiven Tumoren in der Klinik.

Die hier beschriebenen Aufgaben wurden als individuelle Projekte bearbeitet, welche in Form von Publi-

kationen abgeschlossen sind und im folgenden Kapitel behandelt werden.
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Abstract

Lack of selectivity, manifested as a narrow therapeutic index, is one of the major problems facing con-
ventional anticancer agents currently used for chemotherapy. In this context nanomaterials have moved
in the focus as anti-cancer agent carrier systems. The potential of nanomaterials arises from EPR effect,
which is the ability of certain particle sizes (<100 nm) to invade and be retained within tumor tissue. Of
further benefit, nanoparticles offer a means to combine diagnostic imaging agents and therapeutic agents
within a single formulation. In contrast, nanotheranostics can combine several functionalities (targeting
vector, therapeutic agent and diagnostic agent) in a single formulation. Theranostics in general has a
number of advantages; most notably it minimizes invasive diagnosis and permits tailor-made treatment
planning.

N-(2-hydroxypropyl)methacrylamide (HPMA) was first investigated in the early 1970's as a drug deliv-
ery system, and has been successfully used for the delivery of a variety of drugs, including doxorubicin.
The conjugation of several ligands to reactive ester functionalized HPMA leads to multifunctionlized

co-polymers which can be used for theranostic applications.

A novel series of HPMA-linker-DOTA conjugates have been synthesized and characterized which show
variation in the extent of DOTA incorporation and nature of the linker. Conjugates where labeled with

7y revealing a dependence of labeling

8Ga (using two different post-processing methods), *S¢ and
efficiency on DOTA incorporation and nature of the linker (length and structure). Stability of the 8Ga
labeled conjugates has been evaluated in the presence 0.9 % NaCl, human serum, metal cations and

chelators (DTPA, EDTA).

Keywords: HPMA-conjugates; theranostic; ®8Ga: EPR-effect; PET
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Introduction

Lack of selectivity, manifested as a narrow therapeutic index, is one of the major problems facing con-
ventional anticancer agents currently used for chemotherapy. The majority of these agents, such as
doxorubicin and cis-platin, are of low molecular weight (<800gmol=!). Cell proliferation (growth) is
inhibited by affecting DNA duplication and cell division, and as a result cellular discrimination is based
on the rate of cellular proliferation. As a result these agents are not selective for cancer cells, but rather
have a higher affinity for cells which display a higher rate of cellular proliferation. In order to improve the
therapeutic index of these agents increased accumulation at the target site is required.

In this context nanomaterials have moved in the focus as anti-cancer agent carrier systems. The potential
of nanomaterials to improve selectivity arises from EPR (enhanced permeability and retention) effect,
which is the ability of certain particle sizes (<100 nm) to invade and be retained within tumor tissue.
The selectivity over healthy tissue arises from the fact that the nanoparticles are too large to enter the
spaces between healthy tissue (typically 2—4 nm) and the renal threshold (5—7 nm). The overall effect is
to increase circulation time and bioavailability, whilst minimizing healthy tissue affection.

Of further benefit, nanoparticles offer a means to combine diagnostic imaging agents and therapeutic
agents within a single formulation. In nuclear medicine, a bifunctional chelator may be used in theranostic
applications provided that the chelator is able to stabilize both diagnostic (686a) and therapeutic (177Lu)
radionuclides. Preferably theranostic radionuclides, or radionuclide pairs, are used such that alteration of
pharmacokinetics in minimized. In contrast, nanotheranostics can combine several functionalities (target-
ing vector, therapeutic agent and diagnostic agent) in a single formulation. Theranostics in general has
a number of advantages; most notably it minimizes invasive diagnosis and permits tailor-made treatment
planning.

Various hydrophilic polymers have been investigated in anti-cancer application. They have been used to
modify proteins, liposomes, the surfaces of biomaterials and acts as carrier systems for anti-cancer agents
to improve the pharmacokinetics. N-(2-hydroxypropyl)methacrylamide (HPMA) was first investigated in
the early 1970's as a drug delivery system whose localization was mediated by the EPR effect. Numer-
ous detailed studies have shown the relatshonsip between structure and biocompatibility of hydrophilic
polymers [1-7]. HPMA-based copolymers are favoured due to their hydrophilic nature, biocompatibility

and non-immungenicity [8, 9].
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HPMA-copolymer-conjugates have been successfully used for the delivery of a variety of drugs, including
doxorubicin [10], paclitaxel [11] and camptothecin [12]. Modification of HPMA can be achieved through
the use of activated co-monomers leading to give biocompatible polymers possessing functionalities which
allow for further polymer construction. This strategy has been employed in numerous studies and is fa-
vored as it permits flexibility in the choice of ligands, type of activation and occupancy rate [13]. The
conjugation of several ligands to reactive ester functionalized polymers leads to multifunctionlized co-
polymers which can be used for theranostic applications.

8Gaisa positron emitter (89 %) with a half-life of 67.71 min and average positron energy of 1.899 MeV.
Its half-life is adequate to allow the preparation and purification of ®8 Ga-labeled radiopharmaceuticals
and subsequent imaging of biological processes with short half-life. The major advantage of 8Ga is its
availability via 68Ge/686a—generator system, which affords a cyclotron independent and cost-effective
source of the isotope. The ®8Ga is eluted with 5mL 0.1 N HC| providing 6SGaCI3 as labeling species.
Another metallic radionuclide suitable for PET imaging is e (94 %), which can be produced via a
cyclotron or a 44Ti/445c—generator system developed at JGU Mainz [14]. Due to its longer physical
half-life of 3.92h, *Sc is suitable for tracking processes with longer biological half-lives which cannot be
followed with °®Ga or even *®F. In this context **Sc could be used for therapeutic planning, dosimetric
calculations in endoradiotherapy and for direct matching of 3™ -emitting 7S¢ radiopharmaceuticals [15].
The 44Sc/47Sc matched pair could permit coordinated dosimetric PET imaging and therapy similar to
that described for the 62Cu/67Cu and 86Y/QOY matched pairs. In spite of these favorable characteristics
the wider acceptance and application of the generator systems (for both ®8Ga and 44Sc) suffers from
a number of limitations, including a high eluent volume, low pH, breakthrough of the long-living parent
radionuclides and other metal based impurities. To overcome these problems several purification and
preconcentration methods have been developed for the 68Ge/686a-generator [16—20] and one analog

to the cation-exchange based method for the 44—I’i/MSc-generator [21]. o

Lu emits both B~ (average
energy 133.1keV) and gamma radiation (113.0 and 208.4 keV), and can therefore be used for therapy
and SPECT imaging, but not PET imaging. It is receiving increasing attention for clinical applications for

receptor targeted radionuclide therapy using peptide (PRRT) functionalized chelators such as DOTATOC.

In the present study, we aimed to synthesize theranostic HPMA-conjugated DOTA copolymers with

alkyl- and alkoxy-linkers for cancer PET imaging and therapy following labeling with metallo-radionuclides.
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Functionalization the HPMA based polymer with DOTA allows for the introduction of several imaging
and therapeutic nuclides (Gd; *sc; ®*cu, ®Ga, My Y Ly; 90Y) and hence its utilization in several
applications (MRI, PET, SPECT and therapy). The primary objective was to assess the influence that
linker structure has on the labeling kinetics, and subsequent stability of the label. Of further interest
was whether other radionuclides could be used to radiolabel the HPMA-based co-polymer. Initially the
synthesized co-polymers were labeled with 68Ga, and the influence of labeling parameters (incubation
time, amount of educt, temperature, solvent composition) evaluated. The stability of the ®8 Ga-labeled
conjugates was evaluated in 0.9 % NaCl and human serum (HSA), and through challenge experiments

using various metal cations and chelators (EDTA and DTPA).

Experimental
Chemicals and equipement

All chemicals were analytical or pure reagent grade and used as received unless otherwise stated. (tBU)3-
DOTA was obtained from CheMatech (Dijon, Graz). All other organic and inorganic reagents were
purchased from Sigma-Aldrich and Acros Organics. Deionized Milli-Q water (18.2 MQ cm; Millipore) was
used for all no radiochemical procedures. Dioxane was distilled over a sodium/potassium composition.
Lauryl methacrylate was distilled to remove the stabilizer and stored at —18 °C prior to use. 2,2'-Azo-
bis-(isobutyronitrile) (AIBN) was recrystallized from diethyl ether and stored at —18 °C prior to use.
'H-NMR spectra were obtained using a Bruker AC 300 spectrometer at 300 MHz, Y NMR analyses were
carried out on a Bruker DRX-400 at 400 MHz. All measurements were performed at room temperature.
The synthesized polymers were dried in vacuo overnight at 40 °C, followed by Gel Permeation Chromato-
graphy (GPC). GPC was performed using tetrahydrofuran (THF) as solvent and the following equipment:
PU 1580 perestaltic pump, AS 1555 autosampler, UV 1575 UV detector and Jasco Rl 1530 RI detector
and a Wyatt miniDAWN Tristar light scattering detector. The following MZ Analysentechnik columns
(300 mm x 8.0 mm) were used for purification: MZ-Gel SDplus 106 A 5 pym, MZ-Gel SDplus 104 A 5pm
and MZ-Gel SDplus 102A 5pm. A flow rate of 1 mLmin~! and temperature of 25°C were used in
all cases. GPC data was evaluated using the PSS WinGPC Unity software package (Polymer Standard
Service Mainz, Germany).

Commercial 1.100 MBq generators, based on TiO» stationary-phase on which 68Ge(IV) absorbed, were
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obtained from Cyclotron Co. Ltd (Obninsk, Russia). Typically, batch activities of 80-300 MBq were used.
**Sc was obtained from a 44Ti/M'Sc—generator system developed and constructed at Institute of Nuclear

177\ |/ was obtained from ITG

Chemistry, JGU Mainz [14]. Batch activities of 165-180 MBq were used.
(Munich, Germany) and used without further purification. Batch activities of approximately 30 MBq
were used. Activity counting was determined using a borehole counter (Nuklear-Medizintechnik Dresden
GmbH, Germany).

Thin-layer chromatography (TLC) was performed using silica-gel (silica-gel 60 F254; MERCK, Darm-
stadt, Germany)) coated aluminium TLC-sheets and analyzed using a flatbed instant imager (Instant
Imager®, Packard Canberra, Schwadorf, Austria). The cation exchange resins AG 50W-X8 (—400 mesh),
AG50W—-X4 (200-400 mesh) and AG50W—-X8 (200-400 mesh) were obtained from BioRad (Munich,
Germany). Strata—X mini-C—18 cartridges were obtained from Phenomenex (Aschaffenburg, Germany).

HiTrap"Desalting Columns were purchased from GE-Healthcare Europe GmbH (Freiburg, Germany).

TraceSelect water (Sigma-Aldrich, Germany) was used for all aqueous radiolabeling solutions.

Synthesis of HPMA-DOTA-conjugates

Benzyl-phenyl-carbonate (6)

Phenylmethanol (0.64 mol, 69.21g) and pyridine (0.79 mol, 64 mL) were added to dichloromethane
(175mL) and stirred at room temperature for 1 h, after which phenylchloroformate (0.64 mol, 100.21 g)
was added dropwise. The reaction mixture was stirred for 3h at 25°C, and water (250 mL) added. The
organic layer was removed and subsequently washed with aqueous sulfuric acid (2M, 2x 250 mL) and
then solvent removed under reduced pressure. The excess phenylmethanol was removed and the product
dried in vacuo to afford a white solid.

yield =98 %. 'H-NMR (CDCls; 300 MHz): ¢ [ppm] 5.28 (s, 2H); 7.18=7.28 (m, 3H); 7.36-7.46 (m,
7H). MS (ESI) m/z (% rel. Int) = 229.30 [M-H]", 251.35 [M-Na]".

General method for mono-Cbz-protection of unprotected alkanediamines
Benzyl-phenyl-carbonate (5mmol, 1.141g) in ethanol (5mL) was added dropwise over a period of 1h
to a solution of the o,«w-diamine (5mmol) in ethanol (25mL) at 0°C. The reaction mixture was stirred

at room temperature for 2d, and the solvent removed under reduced pressure. The residue was re-
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dissolved in water (25 mL) and the pH adjusted to 3 with 4 N HCI. This aqueous phase was washed with
dichloromethane (3x 50 mL), and the pH adjusted to 11 using 2N NaOH. The alkaline aqueous phase
was extracted using dichloromethane (3x 80 mL). Organic phase were combined, dried over MgSQOy,
filtered and the solvent removed under reduced pressure. The residue was dried in vacuo to afford the

product as white solid.

Benzyl-2-aminoethylcarbamate (7)

yield =85 %. "H-NMR (CDCls; 300 MHz): § [ppm] 1.43 (s, 2H); 2.75-2.79 (t, 2H); 3.17-3.21 (m, 2H);
5.08 (s, 2H); 5.44 (bs, 1H); 7.28-7.34 (m, 5H). MS (ESI) m/z (% rel.Int) = 195.11 [M-H]*, 217.10
[M-Na] ™.

Benzyl-6-aminohexylcarbamate (8)

yield =67 %. "H-NMR (CDCls; 300 MHz): § [ppm] 1.25 (s, 2H); 1.32—1.50 (m, 8H); 2.65-2.69 (t, 2H);
3.15-3.20 (m, 2H); 5.0 (s, 2H); 5.44 (bs, 1H); 7.32=7.37 (m, 5H). MS (ESI) m/z (% rel. Int) = 251.17
[M-H]™, 274.20 [M-Na] ™.

Benzyl-12-aminododecylcarbamate (9)

yield=50%. 'H-NMR (CDCl3; 300 MHz): 4 [ppm] 1.25 (s, 16H); 1.40-1.50 (m, 4H); 2.67-2.72 (t,
2H); 3.15-3.22 (m, 2H); 5.09 (s, 2H); 5.44 (bs, 1H); 7.33-7.37 (m, 5H). MS (ESI) m/z (% rel. Int) =
335.26 [M-H]", 357.26 [M-Na]".

General method for mono-Cbz-protection of unprotected alkoxydiamines

o,w-Alkoxydiamine (20 mmol) and NaoCO3 (19 mmol, 2 g) were added to chloroform (50 mL), and cooled
to 0°C. To this solution Chz-Cl (10 mmol, 1.612 g) was added dropwise over 2 h. The mixture was stirred
for a further 2h at 0°C, and then 1d at room temperature. The solvent was removed under reduced
pressure, the residue re-dissolved in water (25 mL) and pH was adjusted to 3 using 4 N HCI. The mixture
was washed with dichloromethane (3x 50 mL). The pH of the aqueous phase adjusted to 11 using 2 N
NaOH, and extracted with dichloromethane (3x 80 mL). The organic fractions were combined, dried
over Mg>SQy, filtered and solvent removed under reduced pressure. The residue was dried in vacuo to

afford the product as a white solid.
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Benzyl-2-(2-(2-aminoethoxy)ethoxy)ethylcarbamate (10)

yield =47 %. "H-NMR (CDCl3; 300 MHz): 6 [ppm] 1.53 (s, 2H); 2.78-2.81 (t, 2H); 3.32-3.37 (m, 2H);
3.43-3.49 (m, 6H); 3.50-3.59 (m, 6H); 5.06 (s, 2H); 7.28-7.32 (m, 5H). MS (ESI) m/z (% rel. Int) =
283.12 [M-H]*, 305.14 [M-Na]".

Benzyl-3-(4-(3-aminopropoxy)butoxy)propylcarbamate (11)

yield =36 %. "H-NMR (CDCls; 300 MHz): & [ppm] 1.56-1.67 (m, 8H); 2.74-2.76 (m, 2H); 3.22-3.29
(m, 2H); 3.36-3.45 (m, 10H); 5.05 (s, 2H); 7.27-7.32 (m, 5H). MS (ESI) m/z (% rel. Int) = 339.20
[M-H]", 361.24 [M-Na]*.

General method for coupling of mono-Cbz-protected spacers to (tBu)3-DOTA

(*Bu)s-DOTA (0.035mmol, 20 mg), mono-Cbz-protected amine (0.052mmol) and TMP (0.08 mmol,
9mg) were dissolved in NMP (5mL) and cooled to 0°C. COMU (0.055 mmol; 23.5mg) dissolved in
NMP (2mL), was added dropwise to the mixture and stirred 15min at 0°C, followed by 2h at room
temperature. The mixture was diluted with ethyl acetate (20 mL) and washed with hydrochloric acid
(0.1N, 20mL), NaHCO3 (conc, 20 mL) and brine (20 mL). The organic phase was dried over Mg,SQq,
filtered and solvent removed under reduced pressure. The residue was dried in vacuo to afford the product

as colorless oil.

‘Butyl-2,2",2 " "-(10-(2-(2- (benzoyloxycarbonylamino)ethylamino)-2-oxoethyl)-1,4,7,10-tetraaza-
cyclododecane-1,4,7-triyl)triacetate (12)

yield=75%. "H-NMR (CDCls; 300 MHz): & [ppm] 1.45 (s, 27H); 1.63 (s, 8H); 2.50-3.50 (bm, 20H);
5.06 (s, 2H); 7.31-7.35 (m, 5H). MS (ESI) m/z (% rel. Int) = 749.48 [M-H]", 771.36 [M-Na]".

‘Butyl-2,2",2 " "-(10-(2-(6-(benzoyloxycarbonylamino)hexylamino)-2-oxoethyl)-1,4,7,10-tetraaza-
cyclododecane-1,4,7-triyl)triacetate (13)

yield=72%. H-NMR (CDCls; 300 MHz): & [ppm] 1.15-1.30 (m, 10H); 1.33-1.53 (s, 27H); 1.98
(s, 2H); 2.32-3.24 (bm, 24H); 5.07 (s, 2H); 7.26-7.35 (m, 5H). MS (ESI) m/z (% rel. Int) = 805.58
[M-H]", 827.44 [M-Na]".
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‘Butyl-2,2",2 " "-(10-(2-(12- (benzoyloxycarbonylamino)dodecylamino)-2-oxoethyl)-1,4,7,10-tetra-
azacyclododecane-1,4,7-triyl)triacetate (14)

yield =66 %. '"H-NMR (CDCls; 300 MHz): 4 [ppm] 1.24-1.35 (m, 37H), 2.00-2.99 (s, 16H), 3.15-3.73
(bm, 10H), 5.05 (s, 2H), 7.28-7.39 (m, 5H). MS (ESI) m/z (% rel. Int) = 889.64 [M-H]", 911.59 [M-
Na]".

tButyl—2,2 ",2”"-(10-(3,14-dioxo-1-phenyl-2,8,10-trioxa-4,13-diazapentadecan-15-yl)-1,4,7,10-
tetraazacyclododecane-1,4,7-triyl)triacetate (15)

yield=70%. *H-NMR (CDCls: 300 MHz): § [ppm] 1.24-1.35 (m, 37H), 2.00-2.99 (s, 16H), 3.15-3.73
(bm, 10H), 5.05 (s, 2H), 7.28-7.39 (m, 5H). MS (ESI) m/z (% rel.Int) = 837.58 [M-H]", 859.50 [M-
Na]".

‘Butyl-2,2",2" ’-(10-(3,18-dioxo-1-phenyl-2,8,13-trioxa-4,17-diazanondecan-19-yl)-1,4,7,10-tetra-
azacyclododecane-1,4,7-triyl)triacetate (16)

yield=79%. '"H-NMR (CDCl3; 300 MHz): 6 [ppm] 1.24-1.30 (m, 10H); 1.40-1.49 (s, 27H); 1.52-1.61
(m, 4H); 1.66-1.79 (m, 4H); 2.20-2.99 (s, 16H); 3.15-3.73 (bm, 20H); 5.05 (s, 2H); 7.28-7.39 (m,
5H). MS (ESI) m/z (% rel. Int) = 893.52 [M-H]*, 915.55 [M-Na]".

General method for hydrogenation
Pd/C (30 mg) and the precursor 12-16 (0.06 mmol) added to THF:MeOH (1:1, 5mL) and stirred for
4 h at room temperature under an Hx-atmosphere. The mixture was filtered through Celite®, the sol-

vent removed under reduced pressure and the residue dried in vacuo to afford the product as a colorless oil.

‘Butyl-2,2",2" "-(10-(2-(2-ethylamino)-2-oxoethyl)-1,4,7,10-tetraazacyclododecane-1,4,7-triyl)-
triacetate (17)

yield =96 %. 'H-NMR (CDCl3; 300 MHz): 6 [ppm] 1.45 (s, 27H); 1.63 (s, 8H); 2.50-3.50 (bm, 20H).

‘Butyl-2,2",2 " "-(10-(2-(6-aminohexylamino)-2-oxoethyl)-1,4,7,10-tetraazacyclododecane-1,4,7-
triyl)triacetate (18)

yield=97%. "H-NMR (CDCls; 300 MHz): 6 [ppm] 1.15-1.30 (m, 10H); 1.33-1.53 (s, 27H); 1.98 (s,
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2H); 2.32-3.24 (bm, 24H).

‘Butyl-2,2",2" "-(10-(2-(12-aminododecylamino)-2-oxoethyl)-1,4,7,10-tetraazacyclododecane-
1,4,7-triyl)triacetate (19)
yield=93%. *H-NMR (CDCls; 300 MHz): & [ppm] 1.24-1.35 (m, 37H); 2.00-2.99 (s, 16H); 3.15-3.73

(bm, 10H).

‘Butyl-2,2",2 " "-(10-(2-(2-(2-(2-aminoethoxy)ethoxy)ethylamino)-2-oxoethyl)-1,4,7,10-tetraaza-
cyclododecane-1,4,7-triyl)triacetate (20)

yield =96 %. "H-NMR (CDClz; 300 MHz): & [ppm] 1.24-1.35 (m, 37H); 2.00-2.99 (s, 16H); 3.15-3.73
(bm, 10H).

‘Butyl-2,2",2 " "-(10-(2-(3-(4-(3-aminopropoxy)butoxy)propylamino)-2-oxoethyl)1,4,7,10-tetra-
azacyclododecane-1,4,7-triyl)triacetate (21)
yield =94 %. *H-NMR (CDCls; 300 MHz): & [ppm] 1.24-1.30 (m, 10H); 1.40-1.49 (s, 27H); 1.52-1.61

(m, 4H); 1.66-1.79 (m, 4H): 2.20-2.99 (s, 16H); 3.15-3.73 (bm, 20H).

4-Cyano-4-((thiobenzoyl)sulfanyl)pentanoic acid (CTP) (22)

CTP was used as chain transfer agent (CTA) and synthesized according to a literature procedure [22].

Pentafluorophenyl methacrylate (PFPMA) (23)

PFPMA was prepared according to a literature procedure [23].

Synthesis of reactive ester homopolymers (macro-CTA) (24)

RAFT polymerization of pentafluorophenyl methacrylate with 4-cyano-4-((thiobenzoyl)sulfanyl)pentanoic
acid was carried out using Schlenk tube techniques [24, 25]. PFPMA (16 mmol, 4g) was dissolved in
absolute dioxane (5mL), to which CTP and AIBN were added in molar ratio of 1:8. After three freeze—
vacuum-thaw cycles, the mixture was heated to 65 °C using oil bath and stirred overnight. The polymeric
solution was precipitated in hexane (3x), centrifuged and the combined solid dried in vacuo at 40°C

overnight to afford a light pink powder.
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yield =52 %. '"H-NMR (CDCls; 300 MHz): § [ppm] 1.20-1.75 (br); 2.00-2.75 (br s). "°F-NMR (CDCls;
400 MHz): 8 [ppm] —162.03 (br); —156.92 (br); —152—-150 (br).

Clevage of dithioester terminal groups (25)

The dithiobenzoate endgroup was removed according to a literature procedure [26]. Briefly, a 25—fold
molar excess of AIBN was added to the polymer dissolved in dioxane. The reaction progress was moni-
tored for cleavage of the dithioester terminal groups using UV-Vis spectroscopy. After ~4h of heating
at 70°C, the polymer was precipitated in hexane (2x) and the solid collected after centrifugation. The
polymer was dried in vacuo overnight to afford a colorless powder.

yield=75%.

Polymeranalogous reaction of homopolymers

Poly(PFPMA) (180 mg) homopolymer was dissolved in absolute dioxane (2mL). The relevant DOTA-
spacer 12-16 (0.11 mmol) and triethylamine (0.11 mmol, 11 mg) were dissolved in absolute DMSO and
added to the vessel. The solution was stirred 36 h at 45°C, before 2-hydroxypropylamine (0.6 mmol,
45mg) and Et3N (0.6 mmol, 61 mg) were added, and the solution stirred for further 48h. An additional
batch of 2-hydroxypropylamine (0.6 mmol, 45 mg) was then added. The solution was finally prepared in
a DMSO/water mixture for dialysis. After lyophilization a white, crystalline powder could be obtained.
yield=51%. "H-NMR (DMSO-dg; 400 MHz): 6 [ppm] 0.60-1.40 (br); 1.35-1.45 (s); 1.45-2.20 (br);
2.75-3.10 (br); 3.50-3.80 (br); 4.60—4.80 (br).

General method for deprotection of homopolymers

The polymer was dissolved in acetonitrile and TFA added (1:1). This solution was stirred 4 h at room
temperature. For purification dialysis over 2d was used. Lyophilization afforded the product as white
powder.

yield=89%. "H-NMR (DMSO-dg; 400 MHz): § [ppm] 0.60-1.40 (br); 1.45-2.20 (br); 2.75-3.10 (br);
3.50-3.80 (br); 4.60—4.80 (br). In the case of 32, it was not possible to recover the product from the

dialysis tube.
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Radiochemistry

68Ge/ﬁsGa-generator elution and post-processing
The 68C—]e/68Ga—generator was eluted using 0.1 N HCI (5mL) and the eluate passed through a microcol-
umn containing a cation exchange resin. The ®8Ga was post-processed following a literature procedure

[18, 20], and the resulting solutions used for further labeling studies.

44Ti/44$c—generator elution and post-processing
43¢ was eluted with a 0.005 M H>C504/0.07 M HCI solution (20mL). The eluate was directly post-

processed following a literature procedure [21], and the resulting solution used for further labeling studies.

Labeling with ®®Ga

Labeling of DOTA-conjugated HPMA-homopolymers was performed by mixing aliquots of polymer stock-
solution (1 mg/mL in water) with post-processed %8 Ga eluate. The reaction time and amount of conjugate
31 added was varied to establish the optimal conditions, which were applied for the labeling reactions
of other conjugates. Acetone post-processed eluate (400 pL) was added to water (4.6 mL) containing
polymer conjugate, and the reaction mixture agitated in a heating block at 95°C. To evaluate unspecific
labeling of the conjugates HPMA homopolymer without DOTA-functionalization was performed under
the same conditions. Labeling was also evaluated using ethanol-method post-processed eluate for conju-
gates 33-35. Ethanol-method post-processed ®°Ga (1 mL) was added to 1 M NaHEPES buffer (3 mL)

containing polymer, and the reaction mixture was agitated in a heating block at 95°C.

Labeling with *sc
DOTA-conjugated HPMA-homopolymers (20 nmol) were labeled with post-processed MSc eluate (3mL)

following agitation in a heating block at 95 °C for 30 min.

Labeling with *""Lu

Y7Ly (100 L) was added to the relevant DOTA-conjugated HPMA-homopolymer (20 nmol) in 0.1 M

sodium acetate buffer (250 uL, pH 8), and the reaction mixture agitated on a heating block at 95 °C for

177

30 min. The ratio polymer to =" " Lu was 10:1.
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Purification of the labeled conjugates
The radiolabeled polymeric systems were separated from un-complexed radiometal by Sephadex G—25
size exclusion chromatography (HiTrap™Desalting Column, Sephadex G-25 Superfine; 0.9 % NaCl; flow

rate: 0.5mL/min) leading to a pure, labeled polymer solution ready for subsequent experiments.

Quality control
Quality control of complex formation was performed by radio-thin-layer chromatography (radio-TLC).
The silica TLC plates were developed with 0.1 M citric buffer (pH 4). Quantitative distribution of ra-

dioactivity on TLC plates was measured using a flatbed instant imager.

Stability studies

Stability studies were performed with %8 Ga-labeled polymers of radiochemical purity >98 %. Stability
studies were performed by addition of the purified labeled polymer (50 pL) to pre-warmed NaCl (500 pL,
0.9 %) or human serum (500 pL). Solutions were incubated for 2 h at 37 °C.

Stability of %8 Ga-labeled polymers was also evaluated in the presence of different metal cations (Fe3+,
Ca2+, Mgz+) at concentration levels of 1072 M each. Purified labeled polymers (50 uL) were added to
an aqueous solution containing one of the metal cations (500 uL). Solutions were incubated for 2h at
37°C.

Studies in presence of ETDA or DTPA solutions were also performed to evaluate the stability of labeled
polymers in presence of competing chelating ligands. Aliquota of purified product were added to DTPA
or EDTA (both in a 100 fold excess with respect to the labeled polymer) solutions in 0.9 % NaCl, to give
a final volume 550 pL. Solutions were incubated for 2 h at 37 °C.

For analysis aliquots of the above solutions were taken at 1, 10, 25, 40, 60, 80 and 120 min and analyzed
by TLC.
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Results and Discussion
Organic Synthesis

Synthesis of DOTA-linker-systems

For the initial investigations the generator radionuclides ®8Ga and **Sc were selected. With respective
half-lives of 67.71 min and 3.92 h, they are suitable to investigate processes with longer biological half-
lives such as EPR mediated accumulation of nanoparticles in tumor tissue. Investigation of processes
with long biological half-lives could also be achieved with other long-lived radionuclides (e. g. 64Cu), or
through the use of other imaging modalaties (e.g. Gd(IIl) assisted MRI or 111In—SPECT). To ensure
the stable and controlled incorporation of a metallic radionuclide, highly efficient chelators are required.
DOTA was selected because it provides effective and stable complexation of a wide range if imaging and
therapeutic radionuclides, which would consequently allow for a wide range of imaging techniques (MRI,
SPECT, PET) to be applied. Conjugation of the DOTA chelator to the polymer backbone was achieved

by orthogonal amidation chemistry.

X
Bn. _Ph
NH ©6° Cb NH
2 (6) AN 2
HN M H/\Mn COOBL
Base N/\\N/\[rH XAN’CbZ
Hn=1 (Nn=1 DOTA(Bu)s 0 H
(@)n=5 8 n=5 ‘BuOOC\,N\\/N
B)n=11 Q) n=11 COMU
'BuOOC
Chz-Cl
H N/\X,NHZ - CbZ\N/\X,NHz (12) X = CH,
2 Base H (13) X =(CHp)s
(14) X = (CH2)11
(4) n = CH,(OC2Hy), (10) n = CH,(OC2Hy)2 (15) X' = CHp(OC2Hy),
(5) n = C,H,0C4HgOC3Hg (11) n = C,H,0C4HgOC3Hg (16) X= CzH4OC4H80C3H5
<COO‘Bu
/\\ H N
[ N NN X NH,
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(17) X = CH,

(18) X = (CHy)s

(19) X = (CH2)11

(20) X= CH2(0C2H4)2

(21) X= C2H4OC4H80C3H6

Scheme 1: Synthesis of the amine functionalized (‘Bu)s-DOTA ligands 17-21.
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The synthesis of amine functinlaized DOTA 17-21 from commercially available (tBU)g—DOTA is shown
in scheme 1. Commercially available o,w-diamines 1-5 were mono-Chz-protected using either benzyl-
phenyl-carbonate 6 for 1-3 or benzyl-chloroformate for 4-5. As reported by Christensen and co-workers
the reactivity of the mono-Chz-protection using 6 decreases with the length of the alkyl chain, but
achieves good vyields for 1-3 [27]. Mono-Cbz-protection with 6 was ineffective for the alkoxy diamines
4-5, so instead benzyl-chloroformate was used and obtained good yields of the desired product. Amide
bond formation between (‘Bu)3-DOTA and 7-11 afforded the Chz-protected (*Bu)s-DOTA ligands 12—
16 in good yields (6679 %). Subsequent cleavage of the Cbz-protecting group was achieved in almost

quantitative yields (93-97 %) to afford the amine functionalized (‘Bu)s-DOTA ligands 17-21.

Synthesis of the HPMA-DOTA-conjugates

The synthetic route to the HPMA-DOTA conjugates is depicted in scheme 2.

HOOC Ho |, _s__ph
S CN ~5L et
I g OH S /i T
Ph™"S CN Elimination of
o o 0 0" Yo
22) Endgroups
F F F F Excess AIBN
AIBN
F F Dioxan F F HzNJ\OH
E F
(23) (24) (17-21)
HOOC Hy | Hy | CN HOOC Ho | H | eN
~">tc ctHc-c V}-}c ct—c'-c
Nl I S NCTT L A
HN S0 HNk o) HN" S0  HN™ SO
OH OH
X X
TFA
NH > NH
o (6]
! OH
Buwooc ¢ N O\VL(\ N
-, Lo
COO'Bu
‘BUOOC Hoj\)
(26) X = CH, (31) X = CH, o)

Scheme 2: Synthesis of the HPMA-DOTA conjugates 31-35.

(27) X =(CHp)s

(28) X = (CH2)11

(29) X = CH2(OC2Ha)2

(30) X= C2H4OC4H30C3H6

(32) X = (CHy)s

(33) X = (CHa)11

(34&) X= CH2(0C2H4)2
(34b) X = CH,(OC,H,)»
(35) X= C2H4OC4H8003H6
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Starting with the pentafluorophenyl methacrylate monomer 23, the precursor homopolymer 24 was syn-
thesized according to a literature procedure [23—-25]. The dithioester endgroup was removed using an
excess of 2,2 "-azo-bis-(isobutyronitrile) as described in literature, [26] taking the advantage of circum-
venting side reactions during the next reaction steps. Functionalization of the polymeric precursor was
achieved by aminolysis of the amine functionalized (tBU)g—DOTA ligands 17-21. DOTA incorporation
was calculated to be between 0.6—11 % DOTA per conjugate. Subsequent addition of 2-hydroxylamine
lead to the polymeric structures 26-30. YE.NMR spectroscopy was used to confirm the absence of
19F—signals on the polymeric backbone, indicating complete cleavage of the reactive ester functionalities.
In the final step the tert-butyl esters were hydrolyzed using TFA to afford the final HPMA-DOTA conju-
gates, ready for labeling. With the exception of 32, which could not be recovered after dialysis, HPMA
conjugates were obtained in good yields (~89 %).

As intended, the polymer conjugates possess relatively low polydispersity indices (PDI) indicating that
a narrow molecular weight distribution have been achieved by RAFT polymerization, and the polymers
successfully functionalized in polymeranalogous reaction as delineated in table 1.

Tab. 1: Analytical data of the final HPMA-DOTA conjugates 31-35.2Determination by GPC in THF as solvent.
bDetermined by 'H-NMR after polymeranalogous reaction with 2-Hydroxypropylamine.

(31) 15000 20000 133 11 (1) 2
(33) 12000 15000 1.24 1.6 (3) 12
(34a) 12000 15000 1.24 0.6 (4) 8
(34b) 12000 15000 1.24 1.2 (4) 8
(35) 13000 16 000 1.24 35 (5) 12
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Radiochemistry

Radiolabeling with ®®Ga

Macrocyclic chelators are preferred for the complexation of metallic radionuclides in radiopharmacy due
to the typically very stable complexes they afford. However, DOTA derivatives require high temperatures
(95°C), compared to acyclic counterparts, in order for complexation of metallo-radionuclides (e. g. 686a,

44Sc, 177Lu) to occur. Based on this, the labeling experiments of the HPMA-conjugates were only

evaluated at 95°C.

100

75 -
-=-12 nmol (31)

—-20 nmol (31)
-=-28 nmol (31)

-0-36 nmol (31)

Radiochemical yield [%]
[é)]
o

25 1 ~=20 nmol

Homopolymer

0 5 10 15 20 25 30
Time [min]

Fig. 1: Comparison of the time course of 8Ga complex formation with varying amount of HPMA-DOTA conju-
gate 31 and 20 nmol HPMA-homopolymer using acetone post-processed 8Ga (T=95°C, n=3).

Figure 1 shows the complexation kinetics of generator derived and acetone post-processed °8Ga in water
using varying amounts of the HPMA-conjugate 31. The complex formation is fast and efficient, reaching
a maximum yield of ~90% within 15min. The rate and extent of radiolabeling is not significantly
effected with the concentration ranges evaluated, and therefore 20 nmol was used as the standard HPMA-
conjugate concentration for further experiments. The extent of non-specific HPMA-conjugate labeling
was assessed by attempting to label the homopolymeric structure (HPMA homopolymer), which does
not carry DOTA-functionalization, using the optimized labeling protocol. The complexation kinetic curve
is shown in figure 1. After 25min of labeling less than 5% of the activity was associated with the

HPMA-homopolymer, indicating that there is no significant non-specific binding of ®8Ga in the absence
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of DOTA-functionalization.

100
—=a
— 75 -
s
©
© -=-20 nmol (31)
=
8 g5 ~-20 nmol (33)
S
% -e-20 nmol (34a)
o
3 --20 nmol (34b)
@ 25
—~20 nmol (35)
0 ‘ . —*
0 5 10 15 20
Time [min]

Fig. 2: Labeling yield of all conjugates utilizing acetone post-processed 8Ga (20 nmol, 15min, 95°C, n=3).

Figure 2 shows the labeling kinetics of each HPMA-conjugate under the same conditions. In nearly
all cases, moderate to good yields were obtained within 15min. The trends suggest that the rate of
labeling depends on the length of linker used and extent of DOTA functionalization on the homopolymer
backbone. A comparison of conjugates 31 and 33 demonstrates this. Conjugate 31 has the shorter
ethyl linker compared to that of the dodecyl linker of 33, thus it would be expected that a greater
radiolabeling yield would be expected for 33. However, it is apparent that the effects of the shorter
spacer are compensated for by the higher DOTA occupancy of 31 (11 %) compared to 33 (1.6 %). The
influence of the extent of DOTA incorporation is more explicit if the radiolabeling kinetics of conjugates
with the same spacer, 34a and 34b (both n=8), are compared. Conjugate 34a has half the DOTA
functionalization compared 34b, and accordingly shows 6-fold smaller radiolabeling yield after 15 min. It
is evident that the labeling yield is influenced by the exact structure of the spacer. Conjugates 33 and 35
have the same spacer, expect that 33 is substituted with oxygen atoms at positions 4 and 9 in the chain.
The structural change results in a decrease in the yield of 75 % for 33 to 45 % for 35, even though 33

has a lower level of DOTA incorporation.
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Recently, the use of organic solvents to facilitate more efficient radiolabeling has been reported [28] for
use with ethanol-based post-processing [20]. It has been shown that the ethanol-based post-processing
protocol significantly increases the radiochemical yield (even at lower temperature) compared to the
standard procedure for DOTATOC [20]. To take advantage of this effect, the HPMA-conjugates 33-35

were labeled using the same protocol.

100
T
)i
75 4
T )
-=-20 nmol (33) EtOH PP
—-20 nmol (33) Acetone PP
50

--20 nmol (34a) EtOH PP

-0-20 nmol (34a) Acetone PP

Radiochemical yield [%]

0 5 10 15 20 25 30
Time [min]

Fig. 3: Comparison of labeling yields of 33 and 34a using ethanol and acetone post-processed %8Ga (20 nmol,
25min, 95°C, n=3).

Figure 3 compares the labeling kinetics of conjugates 33 and 34a using the two post-processing methods.
Labeling with the ethanol post-processed °8Ga in 1M NaHEPES buffer leads to significantly increased
yields of complex formation, with a ~20 % increase in labeling yield. A further advatange of this protocol is
that the final volume (2.25 mL) is significantly smaller than that of the acetone-based method (5.25mL),

which produces greater specific activities. Table 2 summarizes the labeling results utilizing both post-

processing methods.
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Tab. 2: Labeling of HPMA-DOTA conjugates 31-35 using acetone and ethanol post-processed %8 Ga-eluate
(20 nmol, 20 min, 95°C).

(31) (1) 11 91+1

(33) (3) 1.6 75+ 2 97 +1
(34a) (4) 0.6 241 25+ 8
(34b) (4) 1.2 55 + 3 40 +8
(35) (5) 3.5 45 4 22 67 +6

Purification of ®Ga-labeled HPMA-DOTA-conjugates and quality control

The labeled polymeric systems could be purified quickly and easily using Sephadex G—25 size exclusion
chromatography. Greater than 90 % of the radiolabeled product was retrieved in two fractions with a
radiochemical purity of >98%. The product was eluted from the column using 0.9% NaCl, and as a
result is suitable for in vivo studies without further modification.

Complex formation could be assessed rapidly using radio-thin-layer chromatography (radioTLC) with
0.1 M citric buffer as the mobile phase. The R¢ values for un-complexed ®8Ga and labeled conjugates
were as follows: Rf(68Ga) =0.9 and Rf(6SGa—conjugate) =0. The R values for un-complexed **Sc and

Y7Ly are the same as that of *®Ga (Rf=0.9) using the same TLC conditions.

Radiolabeling with **Sc

As a transition metal the complexation of scandium is heavily pH dependent, as has been previously
shown for the formation of DOTATOC [29]. The highest complexation yields of *“Sc-DOTATOC were
obtained when the labeling pH was between 3 and 4 [29]. Following the post-processing a final solution
of **Sc in ammonium acetate buffer (pH 4) is obtained, which is ideally suited for radiolabeling [21].
Interestingly, *sc labeling was found to be less efficient than that of ®8Ga-HPMA-DOTA conjugates.
Labeling of 31 with post-processed 44Sc, in ammonium acetate buffer (pH 4) affords yields of up to
75% in 30 min which is significantly lower and slower than that achieved for ®®Ga (90% using the

acetone-based post-processing) with the same conjugate.
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Radiolabeling with *""Lu
The radiolabeling kinetics of conjugate 31 with 8Ga, *Sc and *""Lu are shown in figure 4. Radiolabeling

of conjugate 31 with Y7 u was fast and efficient, with yields of up 97 % regularly obtained within 3 min

at 95°C.
100 " N . . .
/ o
= 75
°
Q
=
©
L 50 -
g -=-Sc-44
c
8
E —Lu-177
@ 25 -
--Ga-68
0 T T T T T T
0 5 10 15 20 25 30 35

Time [min]

Fig. 4: Labeling yields for 31 with *sc, %8Ga (acetone post-processed) and YTy (20 nmol, 30 min, 95°C,
n=3).

In vitro stability studies

Stability of the formed complex is a crucial factor in the development of new radiopharmaceuticals. It is
necessary to guarantee the stability of the complex for no less than two half-lives of the biological process
on interest. Several experiments were carried out to assess the in vivo stability of the labeled conjugates,
including in NaCl (used as final solvent), human serum, against transmetallation (Fe>*, Ca®*, Mg®*) and

transchelation (EDTA, DTPA).

Stability was determined for the HPMA-DOTA conjugates intially in 0.9 % NaCl. The kinetic stability of
all labeled conjugates is shown in figure 5 over the course of 120 min. The results indicate a high degree
of stability even after 2 h incubation at 37 °C for nearly all labeled conjugates. Only labeled 34a shows a

gradual decomplexation, with 70 % of intact 68Ga—conjugate remaining after 120 min.
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100 %

75

% of intact #8Ga-conjugate

50 - -=(31)
—-(33)
25 | -e-(34a)
--(34b)
-=(35)
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0 25 50 75 100 125
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Fig. 5: Stability of ®®Ga-labeled conjugates in 0.9% NaCl over 120 min at 37°C (n=3).

The kinetic stability of all labeled conjugates in the presence of human serum (HA) is shown in figure 6
over the course of 120 min. A high degree of stability (>95 % after 120 min) was observed for conjugates
featuring the alkyl spacers (i.e. 31 and 33). In contrast conjugates featuring the alkoxy spacers (34a,
34b and 35) showed a higher decomposition rate, with between 30 and 75 % of the labeled conjugates
remaining intact after 120 min incubation. The stability of labeled alkoxy spacer conjugates was also
dependent on the length of the spacer incorporated. Labeled conjugate 35 (n=12 spacer) showed
a stability profile of 75% after 120 min, whilst for 34 (n=8) only 30-50 % of the labeled conjugate
remained intact for the same time period. Interestingly the results also suggest that there is some
variation in stability with variation in the extent of DOTA functionalization. Conjugate 34b has double
the DOTA incorporation compared to its structural analogue 34a, and shows 20 % greater stability over
the course of 120 min incubation. Presumably this effect is statistical based on the fact that there are a

greater number of labeled DOTA in 34b compared to 34a.
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Fig. 6: Stability of %8 Ga-labeled conjugates in human serum over 120 min at 37°C (n=3).

The presence metal cations (e.g. Fe3+) in the final solution, or in blood, can cause transmetallation

of radiolabeled conjugate resulting in release of radionuclide into solution. Therefore it is necessary to

determine, prior to in vivo studies, the stability of the labeled cojugates in presence of other chemically

relevant metal cations.

Tab. 3: Stability of %Ga conjugates at 37°C in presence of different metal cations at 1072 M concentrations

(n=3).
(31) (1) 11 94+3 92+1 82+5
(33) (3) 1.6 94+9 69 + 2 99 +2
(34a) (4) 0.6 88+ 2 80+ 3 7041
(34b) (4) 1.2 84 + 2 86 + 2 90 +1
(35) (5) 3.5 74+ 65+ 1 83+8

Table 3 shows the percentage of intact labeled conjugate after 120 min exposure to Fe(lll), Mg(ll) and

Ca(ll) separately (all 1072 M). These metal ions are prevalent in vivo and thus the labeled conjugates

should be stable in their presence. The labeled conjugate 31 shows the highest overall stability, with some

susceptibility to the presence Ca(ll). Labeled conjugates 34 and 35 showed the greatest susceptibly to
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HS, and according also show the lowest stability in the transmetallation evaluations (~30 % decomplex-
ation after 120 min). Whereas conjugate 31 was most susceptible to transmetallation by Ca(ll) (82 %),
conjugate 35 was most susceptible to the presence of Mg(ll) (65 %) and least susceptible to Ca(ll)
(83%).

Similarly, transchelation of the radionuclide is also a common problem in vivo and was evaluated in the

presence of EDTA and DTPA. The results are shown in table 4 after 120 min incubation at 37 °C.

Tab. 4: Stability of 8Ga conjugates at 37°C in presence of EDTA or DTPA at molar ratio 100:1 of competing
ligand to conjugate (n=3).

(31) (1) 11 9245 83+ 1
(33) (3) 1.6 90 + 2 87+1
(34a) (4) 0.6 7742 49 + 1
(34b) (4) 1.2 44 + 3 31+1
(35) (5) 3.5 78+5 93+1

The results obtained for the transchelation experiments are similar to those observed for the HS and
transmetallation stability evaluations. The highest stability was observed for labeled conjugates 31 and
33, while the alkoxy derivatives (34a and 34b) show significant signs of decomplexation. This is true
with the exception of labeled 35, which showed high stability in the presence of DTPA (93%), and to a
lesser extent EDTA (78 %). With the exception of 35, DTPA proved to be a more effective transchelator

of ®®Ga from the HPMA-conjugates than EDTA.

Conclusions

Polymers such as HPMA are of increasing interest as drug delivery systems due to their ability to lo-
calise in within tumors facilitated by the EPR effect. We have developed and optimized the synthesis of
a novel series of polymer conjugates, featuring a HPMA backbone functionalized with DOTA chelator
via linkers of varying structure and length. The DOTA chelators facilitate labeling with and stabiliza-

tion of the metallic radionuclides which allow for diagnostic imaging and/or therapeutic action. Several
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poly(HPMA)-linker-DOTA conjugates were synthesized with variations in the extent of DOTA incorpo-

ration and length of the linkers, which were either alkyl or alkoxy linear chains.

Evaluations of the radiolabeling efficiency, with generator derived 686a, revealed an important depen-
dence on the extent of DOTA incorporation onto the HPMA backbone, but the structure and length of
the linkers also play a role. The results highlight the balance which exists between the extent of DOTA
incorporation and linker length for efficient and effective radiolabeling. A minimum of 1.2% DOTA in-
corporation is required in order to obtain >50% radiolabeling (chain length: n=8), with even higher
percentages required for shorter linkers (n=2) to maintain high radiolabeling yields. Furthermore, conju-
gates featuring the alkoxy linkers generally displayed lower labeling yields than their alkyl analogues. Of
particular interest, it was found that significantly better radiolabeling yields (20 % higher) were obtained
when the eluted ®®Ga was post-processed by the ethanol-based protocol [20].

The stability of the % Ga labeled conjugates was assessed in the presence of 0.9 % NaCl, human serum
(HS) ,metal cations (Fe(lll), Mg(ll), Ca(ll)) and competing ligands (EDTA, DTPA). Only conjugates
containing alkyl based linker groups (31 and 33) showed sufficient stability in all evaluations to warrant in-
clusion in future in vivo investigations. The other conjugates showed high susceptibility to transchelation
in the presence of competing chelators and HS, with some instability to transmetallation in the presence
of EDTA and DTPA.

Radiolabeling of the HPMA-conjugates with 7y (therapeutic nuclide) was highly efficient (97 %,
<10min). To a lesser extent this is also true for *sc (75 %, 30 min), which despite a lower yield is
still of interest provided that an effective means for separation of the uncomplexed and complexed *se
is developed. Further work is required to establish whether these labeled conjugates are of sufficient

stability for use in vivo.

This study confirms in principle the use of HPMA-conjugates for radiolabeling with different metallo
radionuclides provided that a suitable chelator is used. Future work will focus on the use of HPMA-
conjugates containing alkyl linkers which facilitate efficient radiolabeling and ensure high stability of the
radiolabel. Suitable labeled conjugates will be evaluated using in vivo tumor models to assess pharma-

cokinetics of the conjugates.
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3.2 Ethanol-based post-processing of generator derived %Ga
towards kit-type preparation of

68 : :
Ga-radiopharmaceuticals

- 79 -



3 Manuskripte

Ethanol-based post-processing of generator derived %Ga
towards kit-type preparation of %8 Ga-radio-

pharmaceuticals

Elisabeth Eppard, Michael Wuttke, Philipp L. Nicodemus, Frank Rosch

Institute of Nuclear Chemistry, Johannes Gutenberg-University of Mainz,

Fritz-Strassmann-Weg 2, D-55 128 Mainz, Germany

- 80 -



3 Manuskripte

Abstract

Post-processing using a cation-exchanger represents an efficient strategy for purification and concentra-
tion of generator derived ®Ga eluates. It ensures the removal of ®Ge prior to of 68Ga—radiopharmaceutical
preparation, and high labeling yields of injectable %8 Ga-labeled radiopharmaceuticals for routine medical
application.

In an effort to overcome the use of a hydrochloric acid/acetone solution we have investigated the feasibil-
ity of replacing acetone with ethanol in the generator post-processing protocol. The purification of 8Ga
from co-eluted metallic impurities (6SGe(IV), Fe(lll), Zn(Il), and Ti(IV)) on various cation-exchange
columns has been investigated with different mobile phase compositions. As a proof-of-principle the
purified ®8Ga fraction was used to radiolabel DOTA-octreotate starting from a ®8 Ga-solution of type
ethanol/HCI in pure aqueous solution and various buffer systems.

An effective protocol for the processing of generator-produced ®8Ga on the basis of cation-exchange
chromatography using hydrochloric acid/ethanol media is described. Up to 90 % of the initially eluted
%8 Ga activity can be collected in a 1 mL fraction of ethanol/0.9 N HCI (9:1), accompanied by quantitative
removal of 68Ge—breakthrough. Following application of the novel post-processing method, near quan-
titative yields (~99 %) were achieved for labeling DOTA-octreotide derivatives utilizing buffer solutions
already at 80°C.

The post-processing and labeling protocols guarantee almost quantitative preparation of injectable %8 Ga-
DOTATOC (or other ®8 Ga-labeled radiopharmaceuticals) for routine applications, and can be incorpo-
rated into existing automated modules. Simultaneously, it improves radiolabeling efficacy and efficiency.
It avoids subsequent quality control for organic solvents, and with radiochemical yields of e.g. %8 Ga-

DOTATOC of >99 % it may make product purification unnecessary.

Keywords: 68Ga; post-processing; ethanol; DOTATOC; %8 Ge
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Introduction

An enticing characteristic of the positron-emitting radionuclide 8Ga is its cyclotron-independent avail-
ability via 68Ge/(ssGa radionuclide generator systems. Generator production of 8Ga is made possible by
the secular equilibrium of the long-lived %8 Ge radionuclide (half-life t;», =270.95d), that produces the
comparatively short-lived Ga (ti/2 =67.71 min) with subsequent decay to the stable %8Zn nuclide. Also
attractive is the high positron yield (89 % positron branching) and accompanying low photon emission
(1.077 keV, 3.22%) of %8Ga. As a result, ®®Ga is considered to be one of the promising nuclides to carry
PET into wider clinical application, with 68Ge/68(3a radionuclide generators already being used extensively

in research and to a lesser extent for clinical applications.

Wider acceptance of the 68Ge/686a radionuclide generator requires development of the protocols used
to make °®Ga available for radiolabeling, because the eluate obtained directly from these 68Ge/686a
radionuclide generators is not necessarily suitable for direct medical use. Firstly, the ®8Ga eluate contains
measurable activities of the long-living parent 686e, which is a critical parameter in the context of the
routine clinical application of 68Ga—radiopharmaceuticals [1, 2]. Secondly, the rather large volume and
relatively high concentration of hydrochloric acid of the eluate inhibit efficient radiolabeling and applica-
tion in vivo. Furthermore, the presence of metal ion contaminants for many of the chelators used reduces
labeling yields and specific activities. Several methods have been developed to decrease the content of
metallic impurities and reduce the volume of the eluate, of which the cation-exchange (CEX) resin based
post-processing has been particularly successful [3].

This method described by Zhernosekov et al. provides high recovery of 68Ga, complete removal of 686e,
reduces contamination by other metallic impurities, and significantly lowers both the acidity and volume
of the generator eluate [3]. After post-processing the ®8Ga is available as the ®®Ga3+ species in 400 pL of
a 97.56 % acetone/0.05 N HCl solution, which is suitable for direct radiolabeling of DOTA-functionalized
vectors [3, 4].

Of the cation-exchange resins tested BioRad AG 50W—-X8 (<400 mesh) was found to provide best results
in terms of separation of 8Ga from metallic impurities in the eluate for the acetone-based post-processing
method [3]. Cation-exchange resins BioRad AG50W-X4 (200—-400 mesh) and Phenomenex STRATA-

X-C tubes were also tested and found to be only marginally less effective [3]. Briefly, the protocol
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involves the online adsorption of %8 Ga (>97 %) onto the CEX, followed by a wash using 1 mL of an
acetone/hydrochloric acid solution (N1: 80 % acetone/0.15N HCI) to remove metal ion impurities. In
the next step, ®8Ga is eluted from the CEX using 400 pL of a second acetone/hydrochloric acid solution
(N2: 97.56 % acetone/0.05N HCI). The procedure permits efficient production of %8 Ga-labeled radio-
pharmaceuticals suitable for routine medical application, and is very successful having been incorporated
into various commercial module systems which include generator elution, post-processing and synthesis.
In some cases modifications are made to the original protocol, such as utilizing STRATA-X tubes and
skipping the washing step using solution N1 (EZAG Berlin, Germany).

Following this protocol the acetone content of the final injectable 68Ga—radiopharmaceutical is estimated
to be <0.5pg (<8.61nmol) [3]. For a 3009 rat the median lethal dose (LD50) is >1.5g (0.026 mol),
which is significantly greater than the amount co-injected with a 68Ga—radiopharmaceutical. Acetone is a
naturally occurring ketone in the body, and a product of normal metabolism undergoing several different
pathways of metabolism and excretion [5]. Under specific requirements (diabetes mellitus, special diets,
fasting) higher levels of acetone are present. The average blood concentration is 3.1 mgmL~! and the
accepted range <10mgmL™1. It is a class 3 solvent (class 3: solvents with low toxic potential, 50 mg per
day or less are acceptable without justification) and as such, of low toxicity and associated with low risk
to human health [6]. In the personal experience of the authors with colleagues in the field, it is evident

that there are certain sectors which feel that an injected radiopharmaceutical should not content acetone.

The aim of this work was to investigate the use of other, more accepted solvents, for the post-processing
of the generator eluate such that acetone would no longer be required.

Ethanol is commonly used as additive and solvent in medical applications. For example, it is used to
increase the solubility of pharmaceuticals and to act as a preservative. In radiopharmaceutical chemistry,
ethanol is known to inhibit radiolysis induced by ionization. Ethanol, also a class 3 solvent, is not produced
naturally by the human body. It's LD50 (i.v. rat of 300g) is 0.22 g (0.005mol) [7]. Despite the fact that
the LD50 is lower, it presence is preferred over that of acetone.

Specifically, this work focuses on replacing acetone with the ethanol within the very successful and
efficient cation exchanger post-processing method [3, 4] and its follow-up procedures such as e.g. com-
bined cation/anion-exchange protocoll [8] to provide a more widely accepted constitution of the final

injectable solution. Interestingly, it has recently been reported that the presence of ethanol carries an
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additional benefit that is to enhance the rate of radiolabeling with metallic radionuclides [9]. Indeed,
the use of ethanol-based cation-exchanger post-processing may represent an important step towards
wider clinical application of the 68Ge/686a radionuclide generators and even kit-type formulations of

68 . .
Ga-radiopharmaceuticals.

Materials and Methods

68Ge/ﬁsGa radionuclide generator
A commercial 1.100 MBq generator with 68Ge(IV) adsorbed on a TiO> support were obtained from Cy-

clotron Co. Ltd. (Obninsk, Russian Federation).

Metals used for ion-exchange distribution measurements

85 MBq of ®8Ga in 5mL of 0.1 N HCl was obtained from an 18 month old 1.100 MBq generator, which
had been eluted more than 200 times previously. The activity of 68Ge—breakthrough in the eluted °®Ga
fraction was ~7 kBq.

59Fe was produced by a neutron-capture nuclear reaction on naturally occurring metallic iron. Iron
(200 mg) was irradiated for 21 d at the Hahn-Meitner-Institute (HMI) Berlin neutron source at

1.6 x 107 ncm™2s7! yielding 456 MBq %?Fe. The iron was dissolved in conc. HCI solution, and then
diluted to give a solution of 0.1 N HCI.

TiCls was obtained from Sigma-Aldrich as 0.09 M Ti solution in 20% HCI. It was diluted to give a

solution of 0.1 N HCL prior to use.

Chemicals and equipment

Analytical reagent grade chemicals and Milli-Q water (18.2 MQ cm, Millipore) were used unless otherwise
stated. All chemicals were purchased from Sigma-Aldrich. BioRad AG50W—-X8 (—400 mesh), BioRad
AG50W—-X4 (200-400 mesh), Phenomenex STRATA-X-C, Varian Bond Elut SCX and MERCK KGG
LiChrolut SCX CEX resins were used to prepare micro-chromatography columns (50 mg resin, 2 mm inner
diameter, 5mm length). Labeling reactions were carried out in 11 mL glass vials (Mallinckrodt) using a
blockthermostat (TK13, Ditabis) for temperature control and agitation. Purification of the %8 Ga-labeled

DOTATOC was performed with 30 mg C-18 cartridges (Phenomenex Strata—X Tubes), with subse-
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quent sterile filtration performed using a 0.22 ug membrane filter (Millex GV). Activity measurements
of 68Ga(III) and %°Fe(lll) were performed using a Curie-Meter (ISOMED 2010, Nuklear-Medizintechnik
Dresden GmbH). %8 Ge activity was determined with a y-spectrometer with a %8 Ge-detection limit of
12Bq. The Ti(lV) content in the different fractions was determined using ICP-MS (Agilent, 7500ce).
TLC analysis was performed using a flat-bed scanner (Instant Imager®, Packard Canberra, Schwadorf,

Austria).

Separation of ®®Ga from ®®Ge(IV), 5°Fe(lll) and Ti(IV)

The micro-chromatography columns were prepared using 50 mg of each CEX resin. In all experi-
ments ®®Ga was eluted from the generator with 0.1 N HCl (5mL) and transferred online to the micro-
chromatography CEX column. The column was then washed with 1 mL of a washing solution comprising
ethanol (70-90 %) and HCI (concentrations of 0.1, 0.15 or 0.2mol/L), and the washing fraction col-
lected. Remaining traces of the eluent mixture were removed by passing air through the CEX resin using a
syringe. This washing step is designed to eliminate the unwanted chemical and radiochemical impurities,
without eluting the °®Ga from the CEX. In the final step, the column is filled (dead volume ~200pL)
with a second solution of varying ethanol/HCI composition and allowed to stand for 2 min. Subsequently
the column was eluted with varying amounts (250—-850 pulL) of the same solution, and collected in an
Eppendorf®uvial (2mL). The protocol is designed such that this eluent fraction should contain the pu-
rified and concentrated “®Ga(l1). The column was reconditioned with 4N HCI (1 mL) followed by H,O
(1mL). In each experimental set-up (i.e. each combination of CEX, washing solution and eluting solu-
tion) 5 fractions were analyzed for their ®®Ga and °®Ge contents: (i) 0.1N HCI; (i) washing solution
(80 % ethanol/0.1-0.2 N HCI); (iii) elution mixture (ethanol/HCI); (iv) 4 N HCI; (v) H>O. The distribu-
tions of °®Ga(lll) and ®®Ge(IV) in the different fractions was investigated to determine which set-up was
the most suitable. To analyze the behavior of the relevant impurities, the distributions of 59Fe(lIl) and

Ti(lV), diluted in 0.1 N HCI solution, were determined using the described protocol.

%8 Ga-Radiolabeling
The °®Ga(lll) eluate obtained after elution with 1 mL 90 % ethanol /0.9 N HCI (9 x 10~* mol HCI) was
used for radiolabeling. Labeling was performed in water (4.5mL) or suitably prepared buffer solutions

(sodium acetate (NaOAc), ammonium acetate AmAc), HEPES) in open standard reagent vials contain-
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ing DOTATOC (21 nmol). The volume and concentrations of the buffers used was varied. Solutions
were preheated to the desired temperature (80-90 °C depending on the setup used). In all cases labeling
reactions were heated for either 10 and 15 min. For comparison, the labeling kinetics of DOTATOC was
determined using 8 Ga purified by the standard acetone post-processing method. In this case labeling

was carried out in water (4.6 mL) at 80 and 95°C for 15 minutes.

Quality control
Thin-layer chromatography (TLC) was used to analyze the reaction yields. The reaction solution (2 L)
was spotted on aluminum-backed silica gel 60 (Merck), and eluted with 0.1 M Nascitrate water solution

(pH=4). The activity was recorded using a flat-bed scanner (Instant Imager, Packard Canberra).

Purification of *®Ga-labeled peptide

%8 Ga-labeled DOTATOC was separated from unreacted 8Ga species by reverse-phase chromatography.
The reaction mixture was cooled to ~50 °C and passed through a C—18 cartridge (Phenomenex Strata—X
tubes, 30 mg). The peptide was quantitatively retained on the reverse phase. After washing the cartridge

with H,O (1 mL), the %8 Ga-labeled peptide was eluted using ethanol (0.4mL).

Results

Distribution of **Ga

The initial 68Ga—adsorption from the generator eluate on the examined CEX resins was nearly quantitative.
With the 80 % ethanol/0.15 N HCl solution as the washing solution, <1 % of %8 Ga was removed from the
each CEX and lost to the washing fraction. In fact, with the exception of AG50W—-X4, this percentage
remains constant for varying constitution (70-90 % ethanol and 0.2-0.1 N HCI) of the washing solution.
The 68Ga(III) was eluted from the CEX with a 90 % ethanol/0.9 N HCI solution with desorption yields
which varied depending on the CEX used. For the BioRad (AG50W-X8, AG50W-X4), Strata—X-C
tubes and columns (Bond Elut and LiChrolut) desorption efficiencies of >77(2) (mean), ~23 (maximum)
and <1% (maximum) were observed, respectively. The distribution of 68Ga(III) between the different
fractions is shown in Table 1 for each CEX investigated, 80 % ethanol/0.15 N HCl as the washing solution

and 90 % ethanol/0.9N HCI as the CEX eluting solution.
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Tab. 1: Relative distribution (%) of “®Ga(lll) using 0.4mL 90% ethanol/0.9N hydrochloric acid media
on all investigated CEX microchromatographic columns (SCX1=AG50W-X8, SCX2=AG50W-X4,
SCX3=STRATA-X-C, SCX 4 =Varian SCX, SCX5 = MerckKGG SCX).

5mL [ 0.1N HCI 0.37 2.32 5.44 0.02 0.04
1mL i 80 % EtOH/0.15N HCl 0.55 2.38 0.05 0.00 0.01
0.4mL iii 90 % EtOH/0.9N HCI 75.72 78.16 23.90 0.00 0.01
1mL iv 4N HCI 17.21 5.48 8.34 98.32 95.94
1mL v H,O 1.65 3.17 5.53 4.48 5.28

It was found that the desorption yield was affected by the overall concentration of HCl, ethanol content
and volume of the elution mixture. This was extensively investigated for the BioRad resins (AG 50W—-X8,
AG50W-X4), as they had proved most suitable. For a given ethanol content and volume of the elution

mixture, the desorption yield increases with increasing acidity (Fig. 1).
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Fig. 1: Dependence of 68Ga-desorp‘cion yield on HCI concentration for the AG 50W—-X8 resin eluted with 0.4 mL
of 90 % ethanol/0.05-0.95 N HCI solutions.

Furthermore, increasing desorption was observed with increasing ethanol content (Fig. 2) and larger
volumes of the solution (Fig. 3). Only the BioRad CEX resins are suitable for the adsorption and

subsequent elution of 68Ga(III). Taking into the consideration the critical importance of a high ®8Ga
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recovery, the BioRad CEX resins were appropriate for further consideration in terms of the distribution

of ®®Ge, 9Fe and Ti.
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Fig. 2: Dependence of 68Ga—desorption yield on ethanol content for the AG 50W—-X8 resin eluted with 0.4 mL of
an 80-90 % ethanol /0.9 N HCI solution.
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Fig. 3: Dependence of the 68Ga-desorption yield on the total volume of the elution mixture for the AG 50W—-X8
resin eluted with 90 % ethanol/0.9 N HCI.
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Distribution of °8Ga for 1 mL mixtures of 90 % ethanol/0.9 N HCI

To investigate the influence of increasing the amount of CEX eluting solution has on the 686a—desorption,
the BioRad CEX columns were eluted with 1 mL of 90 % EtOH/0.9 N HCI. This represents a 2.5-fold
increase in the amount of desorption used in table 1. The desportions for AG 50W—-X8 and AG 50W—-X4
increased by ~4 and ~9% to values of ~81 and ~88 % respectively under this setup. The relative
distributions of ®®Ga(l11), ®®Ge(1V), Fe(ll) and Ti(IV) on the CEX columns AG 50W-X8, —400 mesh and
AG 50W—-X4, 200—400 mesh (50 mg, BioRad) when using 1 mL of the 90 % EtOH/0.9 N HCI mixture are
summarized in table 2. In a setup which does not include the washing step, such as those used within
automated modular systems, the elution with the 90 % ethanol/0.9 N HCI solution would produce %8Ga

desorption yields of ~90 %.

Distribution of %8Ge

For both CEX resins 97 % of 68Ge(IV) passes the column with the initial 0.1 N HC| generator eluate
solution. The remaining traces are further reduced by the washing step with 80 % ethanol/0.15N HCI
solution. After the final elution (i.e. the water fraction) the CEX contains <0.25% of 8 Ge initially
eluted. There was no detectable °®Ge in the purified 68Ga, 4N HCI and water fractions within 8h of
measurment. Since the ®®Ge detection limit for the v-spectrometer was 12 Bqg, a decontamination factor

of >10~* % for ®®Ge was achieved.

Distribution of >°Fe

The relative distribution of Fe(lll) differs depending on the BioRad CEX column used. The amount
of Fe(lll) in the final %8 Ga fraction could be reduced to ~14 % and ~33 %, of the initial content, with
AG 50W-X8 and AG 50W—-X4 respectively. Purification factors for the respective CEX columns are there-

fore ~7 and ~3.

Distribution of Ti
Ti(1V) is almost entirely adsorbed on the CEX columns directly from the initial 0.1 N HCl solution. Up to
10 % of the initial Ti(1V) content is removed with the ®®Ga(l11) in the eluting fraction (90 % ethanol /0.9 N

HCI), with the AG 50W-X8 CEX performing slightly better in this regard (~7 % in purified °®Ga fraction).
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The largest content is observed for the regeneration steps (4 N HCI followed by water), indicating that

the column regeneration procedure is effective.

Tab. 2: Relative distribution (%) of ®*Ga(lll), *®Ge(IV), **Fe(lll) and Ti(IV) using 1.0mL 90% ethanol/0.9 N
HCI media on two of the microchromatographic columns (50 mg AG 50W-X8, —400 mesh; AG 50W—X4,
200-400 mesh).

AG 50W-X8
i 5mL 0.1 N HC 0.13 97.17 11.12 2.85
ii 1mL 80 % 0.57 2.83 1.99 0.76
EtOH/0.15N HCl
iii 1mL 90 % 80.47 <0.25 14.09 6.83
EtOH/0.9N HCl
iv 1mL 4N HCI 15.71 <0.25 42.28 58.73
Y 1mL H,O 0.84 <0.25 16.96 30.83
AG 50W-X4
i 5mL 0.1 N HCI 1.79 97.11 39.83 5.23
i 1mL 80 % 2.65 2.89 23.08 6.35
EtOH/0.15N HCl
iii 1mL 90 % 87.38 <0.25 32.56 10.86
EtOH/0.9N HCI
iv 1mL 4N HCI 2.63 <0.25 3.17 63.88
% 1mL H,O 1.29 <0.25 0.28 13.68
Labeling

Prior to labeling the generator eluate was post-processed using the protocol outlined by table 2. The
purified ®8Ga eluate was therefore available in 1 mL of 90 % ethanol /0.9 N HCI.

The acidic content of the solution (HCI=9 x 10~ mol/L HT) produced a pH of 1.60 4 0.05 when
diluted to 5mL using H,O. Under these conditions <10 % DOTATOC labeling is observed in 10 min at
95°C. Poor radiolabeling under these conditions is not surprising. In acidic environments some of the
ligand donor atoms become protonated, which hinders approach of the metal ion and creates an energy
barrier to complexation of the metal ion. Labeling was repeated with different buffer solutions of varying
molarity, pH and volume. Table 3 summarizes the results of labeling reactions at 95°C. Ammonium
acetate and HEPES buffer were evaluated at pH 5. In these buffers radiolabeling yields were up to 99 %

within 10 min. For ammonium acetate, yields of (98 + 1) % are obtained for all buffer concentrations
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evaluated. In the case of HEPES buffer, concentrations of 1, 0.5 and 0.25M produced radiolabeling

yields of ~99 %, whilst a further decrease to 0.1 M resulted in decreasing yields.

Tab. 3: ®Ga-DOTATOC radiolabeling yield for various buffer solutions (at pH 4 and 5), with 1 and 4 mL of 90 %
ethanol/0.9 N HCI fractions, at 95°C for 10 min.

pH 4
1 50+ 2 84+1 38+2
) 0.5 46+ 3 71+3 19+1
0.25 43+2 96 £ 6 10£2
0.1 412 712 8+1
1 74+2 89+2 99+1
A 0.5 902 85+3 96 +£2
0.25 65+ 8 99 £2 99+1
0.1 9142 99+1 60+ 6
pH 5
1 91+2 97 +1 99+1
) 0.5 93+1 99+1 99+1
0.25 84+3 98+1 99+1
0.1 61+8 99+1 89+3
1 84 +2 91+1 90+1
A 0.5 92+2 97 +1 93+2
0.25 8l1+4 98 £2 95+1
0.1 872 92+2 84+5

Labeling was repeated with the 0.5 M acetate buffer solutions (pH 5) at 80 °C for 10 min instead of 95 °C.
Also under these conditions, labeling yields of up to 99 % were obtained. For comparison, the kinetics at
80 and 95 °C are shown graphically in figure 4 for 0.5 M buffer (pH 5) solutions. When 1 mL of buffer is
used (total volume =2 mL) the differences between labeling at 80 and 95 °C is marginal. However, when
the volume of the buffer is increased to 4 mL there is an up to 20 % improvement in labeling at 95 °C.

Labeling with 1.0 M HEPES buffer solution was repeated at 80 °C for comparison with the kinetics of
the standard procedure (acetone post-processed ®8Ga eluate N2, 4.6 mL water, 80 and 95°C, 15min).

For the ethanol protocol with labeling at 80 °C vyields of up to 97.00 4+ 0.25 and 98.00 4+ 0.20 % were
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achieved within 5 and 15 min, respectively.
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Fig. 4: Comparison of %8Ga-DOTATOC radiolabeling yield obtained at 80 and 95 °C for three different buffer so-
lutions (NaOAc, AmAc and HEPES all at 0.5mol L) at pH 5, using 1 and 4 mL of the buffer solution.

Compared to those of the labeling reaction at 80 and 95 °C following the standard post-processing proce-
dure, it is evident that there is a significant increase in the rate of labeling with the ethanol-based method
(Fig. 5). The difference between both procedures at 80 °C is 34 and 12% at 5 and 15 min, respectively,
in favor of the ethanol-based method. The difference between the 1.0 M HEPES buffered reaction at
80 °C and the standard procedure at 95°C is 4 and 1% at 5 and 15 min respectively, also in favor of the

ethanol method.

Purification of ®*Ga-DOTATOC and quality control
After labeling, the product (°®*Ga-DOTATOC) was purified using an RP18 cartridge. Though in the case
of initial labeling yields over 99 %, this step contributes not to significantly improved radiochemical purity.

Quality control is performed by TLC or HPLC.
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Fig. 5: Radiolabeling kinetics (0-15min) of ®®*Ga-DOTATOC obtained in: 1M HEPES buffer (80°C, 2mL)
after ethanol-based post-processing, and in pure water (5mL, 80 and 95°C) after acetone-based post-
processing (80 and 95°C).

Discussion

Commercially available 68Ge/686a radionuclide generators provide high and stable elution yields of 686a,
but the eluates are not optimally designed for direct medical use. The content of ®8Ge in the eluate,

other impurities, acidity and high volume inhibit the direct use of the initial ®8Ga fraction for medical

applications.

As described by Zhernosekov et al. it is possible to reduce the volume and acidity of the eluate, as well
as the content of chemical impurities, by using cation-exchangers and acetone/hydrochloric acid mix-
tures [3]. Although the overall content of acetone in the final injectable solution was determined to be
<8.61nmol (i.e. below the LD50) and no cases of adverse effects resulting from the use acetone (in
the acetone-based post-processing) have been reported, it appears that the substitution of acetone for
ethanol is desirable. Post-processing of the generator eluate by the ethanol-based method outlined here
provides an efficient means for volume reduction and purification.

Purification of the generator eluate can be performed on cation-exchangers by using ethanol/hydrochloric

acid media. The optimal protocol retains >90 % of the initial eluted ®8Gain 1mL 90% ethanol/0.9 N
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HCI. The best combination of CEX resin and washing solution were identified as BioRad AG50W—-X4
and 1 mL of 80 % EtOH/0.15 N HCI. Subsequent desorption is achieved using 1 mL of 90 % EtOH/0.9 N
HCI. The steps involved are very similar to those used in the standard acetone-based protocol, which has
been previously incorporated into the very successful EZAG modules. Therefore, it is feasible that this
new ethanol-based protocol could be easily implemented with the same module and others. The Gais
desorbed from the resin with significantly reduced 68Ge(IV), Ti(IV) and Fe(lll) content. Compared to the
acetone-based method a 3-fold greater reduction of Fe(lll) and %8Ge content in the purified %8 Ga-fraction
was achieved. Fe(lll) has very similar coordination chemistry to that of Ga(lll), and is known to form
stable complexes with DOTA derivatives. A reduction in the Fe(lll) content of the purified %8Ga fraction
is an important improvement with regard to labeling yield and specific activities of labeled compound.
The ®®Ge content of the purified % Ga-eluate is below the detection limit of v-spectroscopy and adds a
decontamination factor of >10000 compared to the generator breakthrough. Significantly, the reduc-
tion of the initial 68Ge—breakthrough on the cation-exchangers using the ethanol-based protocol fulfills
requirements related to legal considerations relevant to the routine use of the 68Ge/6SGa—generator in
nuclear medicine. It is also possible to envision further applications such as the possibility to use two or

68 68 . . . . .
more —~Ge/" " Ga-generators connected in one line eluting onto a single CEX resin.

The processed ®8Ga eluate allows high labeling yields of DOTATOC because of the increased chemical
and radiochemical purity. In contrast to the acetone-based protocol, the purified eluate resulting from the
ethanol method is more acidic and of little practical use for direct radiolabeling following simple dilution.
However, we have shown through the inclusion of a very simple buffer formulation it is possible to produce
nearly quantitative yields of ®8Ga-DOTATOC within 10 min. The use of ethanol would also preclude the
need for quality control of the acetone content.

It also benefits from the presence of ethanol in the labeling solution to act as a stabilizer for radiolytic
decomposition of the labeled product. Certain commercial synthesis modules routinely added 1vol%
ethanol to act as a radiolytic stabilizing agent. Using the ethanol-based procedure described the addition
of ethanol is already incorpotated, thus reducing the number of overall steps to the final injectable
solution. Depending on the volume of the labeling solution used, ethanol makes up for between 18 and

45vol% of the total (based on 1 and 4 mL of the eluting solution respectively).
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Further advantages associated with the use of ethanol are the possibilities of facilitate increased rates of
radiolabeling [9]. Recently, significant increases in radiochemical yields of trivalent radiometal-ligand com-
plex formation were reported in the presence of ethanol (and other non-aqueous solvents) in the aqueous
labeling solutions [9]. In the case of 20-40vol% ethanol/water mixture, %8Ga labeling is facilitated at

lower temperature, lower precursor concentration and in shorter reaction times.

Conclusion

An appropriate and efficient protocol for the post-processing of generator-produced 6SGa, based on cation-
exchange chromatography with ethanol/hydrochloric acid media, has been developed. Like that of the
acetone-based protocol, this protocol allows for concentration of 68Ga—generator eluate with only small
loses of eluted *®Ga (~90 % recovery). Quantitative removal of 68Ge—breakthrough is routinely possible,
which ensures that the final injectable radiopharmaceutical fulfills legal requirements relating to the %8 Ge
content of the injectable solution relevant to routine medical application of the 68Ge/e’SGa—generator.
A significant reduction in the Ti(IV) and Fe(lll) content was also demonstrated, which promotes the
synthesis of radiopharmaceuticals with higher specific activities. Of additional benefit, the use of ethanol
facilitates more efficient radiolabeling and enhances the radiolytic stability of the radiolabeled compound.
The entire post-processing protocol, including generator elution, can be completed within 5 min and may
be easily incorporated into commercially available automated modules. It has been shown that it is
possible to prepare 68Ga—DOTA"I'OC, suitable for medical application, with a >99 % radiochemical yield
at a lower temperature (80 °C) than that of the standard procedure (95°C). Because the formulation is
free of ®®Ge and final product purification is not necessary, the ethanol-based post-processing is a step

towards the kit-type synthesis of 68Ga—radiopharmaceuticals.
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Abstract

The breakthrough of ®8Ge from a 68Ge/686a—generator is one of the most sensitive parameters in the
context of the clinical application of 68Ga—radiopharmaceuticals. The difficulty in its determination lies
in the “spectroscopic invisibility” of ®8Ge within an excess of ®®Ga.

The introduced method for determining the %8 Ge content of the 68Ge/686a—generator eluate involves the
quantitative separation of °8Ga from 686e, using a cation-exchanger.

The eluate contains °®Ga free of 68Ge, which can be determined immediately, i. e. prior to the application

of the 68Ga—radiopharmaceuticaI.

Keywords: 68Ga; 68Ge; generator; breakthrough; separation
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Introduction

Representative commercially available 68Ge/(igGa—generators provide initial activities of 20 mCi (0.74 GBq),
30mCi (1.11 GBq), 50 mCi (1.85 GBq) or more of %8 Ge and “®Ga. In the first weeks of use, elution pro-
duces 68Ga—yields of 60-90%, accompanied by 68Ge—breakthrough between 1072 and 10™* % of the
respective initial activities [1, 2]. This breakthrough of ®8Ge from a 68Ge/686e—generator is a critical
parameter in the context of the routine clinical application of 68Ga—radiopharmaceuticals [3, 4]. Break-
through refers to the actual ®8Ge load of the generator, and is reported as the activity of ®8Ge in the
eluate relative to that on the generator column. This is the preferred definition, but can also be expressed
as the activity of ®8Ge co-eluted relative to the ®®Ga present in the eluate fraction [4].

®8Ge decays exclusively by electron capture and therefore can only be radiochemically detected indirectly
through the photon emission of its daughter nuclide, ®8Ga. Therefore it is not possible to detect %8 Ge
within an excess of ®®Ga using y-spectroscopy. For a “fresh” 30 mCi generator, ®8Ge activities in the
eluate are 3pCi—30nCi (for breakthrough levels of 102 and 107* %), within 18-27 mCi of °®Ga corre-
sponding to 60-90 % initial ®8Ga elution yield. The decay of the eluted 686a, according to its half-life

(t=67.71 min) follows equation 2:

Abs = A%, expl A (1)

In2
In(AL,) = In(A2,) — 1:/2t ~ In(A2,) — 0.01t (2)

A2, = %8Ga activity immediately after elution; AL, = 8Ga activity at time points t after elution.

The total activity of ®8Ga in the generator eluate, originates from both by the decay of eluted ®8Ga and

8Ga generated from the ®8Ge co-eluted. Thus, equation 3 applies:

>\Ga

_ 7Ga ge(exp(ﬂce t) _ exp(7>\Ga t)) (3)
>\Ga - >\Ge

AL = A2, exp(Theat) 1

2. = 98Ge activity co-eluted (=breakthrough); AL, = ©8Ga activity at time points t after elution;

Figure 1 shows the decay of eluted %8 Ga with time (shown in hours, and as the number of Ga half-lives)
in linear and logarithmic forms. The 8 Ga activity eluted is reduced to 1072 and 1072 % of the initial

activity present in the eluate at 7.5 and 12.0 h post elution, respectively. At these two time points, the
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°8Ga activity in the generator eluate equals the 8Ga activity generated by decay of 68Ge—breakthrough
levels of 1072 and 1073 %, respectively. That is, the measured activity is constant because the rate of

8 Ga decay is equal to rate 8Ga generation (from %8 Ge decay).
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Fig. 1: Decay of initially eluted 27 mCi of ®5Ga in terms of real time after elution (lower x-axis) and multiples of
half-life of °®Ga (upper x-axis), with logarithmic (a) or linear scale (b) of activity.
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Current methods for the y-spectroscopic determination of ®8Ge involve storing the generator eluate solu-
tions for long periods, to allow for the complete decay of the excess eluted ®8Ga down to the *®Ge levels.
However, legal regulations governing radiopharmaceutical production require that quality control be com-
pleted prior to the clinical application of the radiopharmaceutical. Given the significantly shorter half-life
of ®®Ga compared to the time taken for the %8 Ge determination by this method, such a determination
is not feasible in clinical application. Obviously then, this method of determination does not fit with the

standard protocols for the preparation, application and quality control of 68Ga—radiopharmaceuticals.

If the level of ®®Ga co-eluted with the 68Ge—breakthmugh was zero, then increasing activities of 8Ga
would be measured. This would occur according to the secular radionuclide generator equilibrium, [5],

equation 4 and simplifies to equation 5 when AZ, = 0.

( In2 1.')

As = AZo(1 —exp 02 7) (4)
Saturation or equilibrium is obtained when
A — A 5)

Equation 5 is illustrated graphically in Figure 2 over a period of 10 half-lives, where %8 Ge generates 8Ga
from a generator eluate with no initial 8Ga present. The activity of ®8Ga in an initially pure ®8Ge sam-
ple registered at 28.10 and 67.71 min will represent % and % of the total ®®Ge activity initially present.
Therefore, under these conditions, it is possible to determine the amount of %8 Ge present by multiplying

the ®®Ga activity measured at 28.10 and 67.71 min by a factor of 4 and 2 respectively.

Currently used methods do not permit determination of the ®8Ge level in ®®Ga eluates, prior to the
application of 68Ga—radiopharmaceuticals.

The procedure described in this paper involves the removal of °8Ga online from the initial generator eluate
to obtain a solution completely free of 8Ga, (A%, = 0), but containing all of the 68Ge—breakthrough.
This allows the °®Ge content to be determined free of any activity of eluted ®8Ga immediately after the

elution by measuring the growing 8 Ga activity as generated from ®8Ge in situ.
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Fig. 2: Kinetics of the secular equilibrium of the 68Ge/68(3a radionuclide generator. 25 and 50 % of the satura-
tion (equilibrium) activity of 3Ga are being generated after 28.10 and 67.71 min.

Thus, the experimental concept relies on the quantitative separation of ®8Ga from °©Ge and vice versa.
Complete separation is achieved by the quantitative online adsorption of %8G, using strong cation-
exchangers (CEXs). The use of CEX adsorbers is derived from the well-established concept used for the
post-processing commercial “ionic” °®Ge/°®Ga radionuclide generators to separate *®Ga(ll1) and *®Ge(1V).
Zhernosekov et al. described ~96 % online adsorption of available ®8Ga from 0.1 N HCl eluate solutions
onto 53 mg of AG 50W-X8 (—400 mesh, BioRad), whereas ®®Ge was not retained [6] . This is also true
for 0.05N HCI eluting solution as used with organic resin based 68Ge/686a—generators, as well as 0.6 N
HCI eluting solution as used with SnO,-based inorganic resin generators [1, 2]. The aim of this work was
to increase the adsorption potential of the cation-exchange resin from ~96 % to 100 % by increasing the

amount of resin and/or altering its constitution.

Methods

68Ge/ﬁgGa radionuclide generator
A two years old ®®Ge/*®Ga-generator (EZAG, Obninsk) with a yield of ~100 MBq *®Ga and a ®®Ge-

breakthrough of ~85kBq was used. The generator was eluted with 5mL of 0.1 N HCl in all cases.
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68Ge/ﬁgGa separation

Two strong acidic CEXs AG 50W-X8 (—400 mesh, BioRad) and SCX (Phenomenex), (cf. Table 1) were
investigated for the online separation for ®8Ga and ®®*Ge. The CEXs were used separately in different
amounts, and in various combinations. In the case of combined resin columns, the generator was eluted
first through the AG50W—-X8 and subsequently the SCX column. Table 1 shows a list of the different
CEX systems investigated. In order to determine the time required to reach equilibrium of Ag, 0 = Age,
the elution was performed without a CEX.

®8Ga was adsorbed online by the CEX, whilst ®8Ge was not retained and passed through the CEX into a
measuring vial. The radioactivity of the CEX eluate was determined in a Curie-Meter (ISOMED 2010,
Nuklear-Medizintechnik Dresden GmbH) every 5 min (automated mode) over the course of at least 20 h.

Used CEX were regenerated with 1 mL 4 N HCI followed by 1 mL water.

Tab. 1: Amount and combination of the used resins for complete partition of 8Ge and *®Ga.

ili 50 mg -
iv 50 mg 30 mg
% 50 mg 120 mg
) 220 mg -
vi
220 mg 120 mg

Results and Discussion

Figure 3 shows the variation of the 8Ga activity measured using a Curie-Meter over a period of 20h
post generator elution without and with (ii-v) and without (i) online separation via CEXs.

Plot (i) represents the decay of the complete, non-processed, generator eluate. The downward curve
represents the overall decreasing fraction of ®8Ga in the waste vial. Line (i) indicates the level of 8Ga at
686e/68Ga—equiIibrium, i.e. generated by the 68Ge—breakthrough. A constant level of activity (or count
rate) is indicative of a 68Ge/686a—equilibrium. The equilibrium activity depends on concentration of %8 Ge
eluted (equation 4) are reached after approximately 18 h.

Plots (iii)—(vi) illustrate the effect increasing adsorption of ®8Ga online has on the activity profile for the

various CEX resins and their mass and/or combination used. Plot (iii) reflects the activity profile of the

- 104 -



3 Manuskripte

CEX eluate after using 50 mg of AG 50W—X8 resin to adsorb %8 Ga. Separation efficacy of almost 2 orders
of magnitude for %8 Ga was achieved, which is in excellent agreement with the findings of Zhernosekov
etal., indicating ~96 % of online 8 Ga adsorption.

The use of 30 (iv) and 120mg (v) SCX cartridges in combination with 50 mg of AG50W-X8 further
increased the amount of °®Ga removed from the eluate — note the logarithmic scale used for the activity-
axis of Figure 3. Constant absolute activities of %5 Ga are obtained ~4 h after elution for CEX systems (iv)
and (v), which is a considerable improvement on ~8h required for system (iii). Nevertheless, the initial
decrease in activity indicates that there is still an excess of 8Ga present compared to that generated by

68
Ge.
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Fig. 3: Results of separation 8Ga from 68Ge—breakthrough for selected cation exchange resins. ®Ga activities
measured in kBq. Plot (i) initial, non-processed 68Ge/6SGa radionuclide generator eluate over time, with
region (ii) equilibrium reflecting the level of 8Ge activity achieved after about 18 h without purification.
Plots (iii), (iv), (v) and (vi) for ®®Ge solutions after application of 50 mg AG 50W-X8, 50 mg AG 50W—
X8+30mg SCX, 50 mg AG50W—-X8+ 120 mg SCX and 220 mg AG 50W—-X8 + 120 mg SCX, respectively.
Line (vii) indicates half of the 8Ga equilibrium activity measured after 67.7 min post elution representing
50 % of the ®®Ge activity present in the case of complete adsorption of 8Ga.

When 220 mg of AG 50W-X8 (vi) CEX was used, an increasing activity was observed for the purified gen-
erator eluate. This increasing activity is indicative of 8 Ga generation by the decay of 68Ge—breakthrough.
Under these conditions the number of °®Ga atoms present in the processed eluate is lowered by more

than one order of magnitude compared to the number of 8Ge atoms reflecting the breakthrough level.
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Therefore, the activity measured, directly represents the activity of 8 Ga generated by %8 Ge in the eluate.
It was found that the addition of a 120 mg SCX cartridge to the 220 mg AG50W—-X8 CEX does not
further enhance the °®Ga absorption. Therefore, the using 220 mg AG 50W—X8 alone (or in combination
with 120 mg SCX) produces almost quantitative adsorption.

The activity (or count rate) increases for plot (v) according to the secular characteristics of the 6866/686a
radionuclide generator equilibrium (equation 4). A plateau is reached at about 4 half-lives (~5h post
elution), which is ~95 % of equilibrium. However, %8 Ge activities are quantifiable within 1 h of generator
elution. For example, the activity (or count rate) measured at 67.7 min post elution of the generator
(after Curie-Meter background subtraction) can be doubled to give the real %8 Ge activity, as at this time

point Ga is generated to a 50 % level of equilibrium. This is indicated by line (vii) in Figure 3.

Conclusions

A simple method for the determination of ®8Ge content in 68Ge/tagGa—generator eluates immediately
following generator elution has been described. Importantly, the protocol is suitable for use as a quality
control procedure because it can be carried out in a time-frame which allows for subsequent application

of the 68Ga—radiopharmaceutical.

The approach involves quantitative separation ®8Ga from co-eluted 6866, and vice versa. *®Gais quanti-
tatively separated from %8 Ge using AG 50W—-X8 CEX resin on its own, or in combination with SCX CEX
resin. The ®®Ge content in the generator eluate can be quantified directly after the generator elution, by
allowing the ®®Ga to “grow” for one (or 3) of its half-lives in the CEX purified %8 Ge fraction.

The protocol described provides instantaneous information on the level of 8 Ge present in 68Ge/686a—
generator eluates without the use of y-spectroscopy. In addition to the quality control of radiophar-
maceuticals, this protocol may also be used to monitor the 68Ge—breakthrough levels of generator on
a daily/weekly/monthly basis. For example, a Curie-Meter might be calibrated to a certain activity of

68 . w1 68
Ga defining a “critical

Ge-breakthrough. Provided that the activity measured is below the critical
level for that time point (e.g. 67.71 min), the processed eluate is within the maximum allowed %8 Ge-
content. The European Pharmacopoeia defines a maximum %8 Ge-content of 1073% [7]. For a new

30 mCi generator, this corresponds to 50 kBq (or less) at 67.71 min (one half-life of ®®Ga) post elution.
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In practice, quality control of 68Ge—breakthrough would simply involve validating, that the °8Ga activ-

ity in a processed generator eluate (free of eluted 68Ga) at 67.71 min post elution remains below that level.

This “preparative” protocol could be, for example, established on a weekly basis to monitor the %8 Ge
content of a given 68Ge/686a—generator. It could also be useful to follow the long-term performance of
a routinely and/or clinically used generator, as it would indicate when the 68Ge—breakthrough level is no
longer acceptable.

The protocol described can be easily implemented with existing methods and modules used for 68Ge/686a—
generator post-processing. Furthermore, the technology is applicable to all the commercial 68Ge/686a—
generators, because the CEX resins used are equally effective with a wide range of HCl concentration

(0.05-0.6 N).
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Abstract

The breakthrough of °8Ge from a 68Ge/686a—generator presently appears to be one of the most critical
parameters in the context of the routine clinical application of 68Ga—radiopharmaceuticals. The devel-
oped protocol analytically discriminates ®8Ga and ®®Ge using a suitable thin-layer chromatography (TLC)
system. It is applied to the determination of the 68Ge—breakthrough within ca. 1 h post elution. Through
suitable modifications to the TLC system this protocol can also be used to quantify the content of %8 Ge

in 68Ga—radiopharmaceuticaI preparation prior to their application.

Keywords: 68Ga; 68Ge; generator; breakthrough; separation; TLC; 68Ga—radiopharmaceutical; %8 Ga-

DOTATOC
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Introduction

Commercially available °®Ge/®® Ga-generators offer initial activities of 20 (0.74 GBq), 30 (1.11 GBq),
50 (1.85GBq) or more mCi of ®®Ge. In the first weeks of use, elution yields of ®®*Ga reach levels of
60-90 %, including %8 Ge breakthrough levels between 1072 and 107* % [1, 2]. Breakthrough refers to
the actual ®®Ge content in the eluate and is reported as the activity of ®8Ge in the eluate relative to that
on the generator column. (Other values express the activity of ®8Ge co-eluted relative to the °®Ga in
the eluate fraction [3].) The issue of 68Ge—breakthrough is considered by many to be one of the more
significant challenges to wider clinical acceptance and application of the promising 68Ge/686a—generator.
This breakthrough of ®8Ge from a 68Ge/686a—generator is a sensitive parameter in the context of the
routine clinical application of 68Ga—radiopharmaceuticals, taking into consideration the quality control
requirements of radiopharmaceuticals [3, 4]. A recent report by Velikyan etal. has proposed that the
®8Ge content (resulting from generator breakthrough) in a prepared 68Ga—radiopharmaceutical is below
the toxic level for humans [5]. The current European Pharmacopeia Standards stipulate that the ®8Ge
content in generator eluates should not exceed 0.001 % and quality control be conducted on each radio-
pharmaceutical prior to administration [6].

%8 Ge decays exclusively by electron capture, and is therefore only detectable (by radiochemical means)
through the positron emission of its daughter nuclide ®8Ga. 6SGe, even present in small amounts, cannot
be detected within an excess of *®Ga. Recently, we reported a protocol utilized strong cation-exchanger
resins to isolate the ®®Ge online, which was then quantified via the decay of its daughter radionuclide
%8 Ga, [7]. The %8Ge content in the generator eluate can be quantified within one (or %) half-life of ®®Ga

after the initial elution, by allowing ®8Ga formed in the purified %8 Ge fraction to decay.

For a “fresh” 30 mCi generator, ®8Ge activities in the eluate are 3 uCi—=30 nCi (for breakthrough levels of
1072 and 107* %), within 18-27 mCi of 8Ga corresponding to 60—90 % initial %8 Ga elution. The decay

of the eluted *®Ga, according to its half-life t; ,, of %8 Ga=67.71 min follows equation 2:

Aé‘a = A%a eXp(ixﬂ (1)
In2

In(AS.) = In(A3,) — £t ~ In(A3,) — 001t 2)
1/2
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2, = %8Ga activity immediately after elution; AL, = °8Ga activity at time points t after elution.

The total activity of °8Ga in the generator eluate, is represented both by the decay of ®8Ga eluted and

the generation of ®8Ga from the °®Ge co-eluted. Thus, equation 3 applies:

>\(§a

- - o ex (7>‘Ge t) — ex (7>\Ga t) 3
AGa - AGe Ge P P ( )

AtGa = Aga exp(7>\Ga t) +

A2, = %8Ge activity co-eluted (=breakthrough); AL, = ©8Ga activity at time points t after elution;

tip’

This equation simplifies, supposed the level of 686a, co-eluted with the 68Ge—breakthrough, would be zero.
In this case increasing activities of ®8Ga will be measured due to the 68Ge—breakthrough according to the

secular radionuclide generator equilibrium [8], equation 3 and simplifies to equation 4 with A2, = 0.

__In2
AtGa = AOGe(l - eXp t1/2 )

) (4)
Saturation or equilibrium is obtained when
Al — A ©)

The activity of ®8Gain a pure 8 Ge sample registered at 28.10 and 67.71 min will represent % and % of
the total ®®Ge activity present respectively. Therefore, it becomes possible to determine the amount of
%8 Ge present by multiplying the °Ga activity measured at 28.10 and 67.71 min by a factor of 4 and 2,

respectively.

Within framework of quality control of 68Ga—radiopharmaceuticals, TLC is commonly used to analyze
the labeling yield and product purity of °®Ga species using the different R¢ values of the individual ®®Ga
species. Similarly, Ge(IV) and Ga(lll) species may behave differently depending on the nature of the
chosen stationary and mobile phases [9]. In principle, when the resolution between the different species
is sufficient it becomes possible to determine the ®8Ge content easily and quickly. Of course, the %8 Ge

species would not be visible directly after TLC development. It requires time to decay to its daughter
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radionuclide by electron capture, which is followed by the detectable positron emission of ®%Ga. Thus
the ®®Ge TLC “spot” is allowed to decay for a known amount of time (% or % of one half-life of 68Ga) to
generate ®8Ga before the TLC plate is analyzed. "Spots” pertaining to the different metallo-radionuclides
are easily identified since those of the 8Ga species shows decreasing radioactivity, in contrast to an
increase for the TLC spot of 8 Ge (assuming perfect separation of the different species).

Figure 1 shows a hypothetical profile of a 68Ge/68Ga sample analyzed by TLC, which has equal activities
of ®®Ga and ®®Ge. The *®Ge and *®Ga species have been assigned arbitrary Ry values of 0.2 and 0.8
respectively. The theoretical activities of each spot are shown at t=0, 33.86 (% of one half-life of 68Ga)
and 67.71 min (one half-life of 68Ga) post generator elution. There is a relationship between rate at

which ®®Ge decay is observed for the %8 Ge spot, and the amount of %8 Ge initially present.
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Fig. 1: Hypothetical profile of a 68Ge/GSGa sample at equilibrium when analyzed by TLC. The ®8Ge and the
8Ga species have been assigned arbitrary R¢ values 0.2 and 0.8, respectively. At t =0 there will be zero
activity for the ®®Ge spot and maximum activity for the ®®Ga spot (= 100%). [Note: this neglects the
nuclear transformations which occur during the time required for TLC development and scan to be per-
formed (~10 min)]. Approximately 33.9 min later, a second scan would detect 8Ga activity at the spot
of the ®Ge species equal to 29 % of saturation (equation 3), whilst the activity originating from the spot
of the initial ®®Ga activity (Rf = 0.8) decreased to 71 %of the initial value. A final scan at t=67.71 min
of that TLC plate would represent equal activities, i. e. the 8Ga activity detected at the position of the
8Ge spot equals % of the ®®Ge initially present.
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This approach can be applied also to investigate the presence of ®8Ge in a “®Ga-labeled product such
as ®®Ga-labeled peptides, for detecting traces of %8 Ge remaining in final injectable solution. It requires
an appropriate TLC system, able to discriminate between the ®8Ge and two ®®Ga species, the %8 Ga-
radiopharmaceutical and un-complexed ®8Ga. To make this feasible, different radiopharmaceuticals may
require tailor-made TLC systems. In this report ®8Ga-DOTATOC, which is used in the imaging of
neuroendocrine tumors through its binding to overexpressed somatostatin receptors, was selected as for

a proof-of-principle study.

Methods

68Ge/ﬁsGa radionuclide generator

A two vear old 68Ge/GSGa—generator (EZAG, Obninsk) with a yield of ~100MBq %8Ga and a %Ge-
breakthrough of about 85kBq was used. The generator was eluted with 5mL of 0.1 N in all cases.
Another generator was used to extract its %8 Ge activity in order to obtain a stock solution of 6SGe/(SSGa

in equilibrium (1.35 MBq °®Ge/®®Ga in 5mL of 0.1 N).

**Ga-DOTATOC
DOTATOC (21 nmol) was labeled using 0.4 mL of the 68Ge/686a—generator eluate (not post-processed)
and 0.6 mL 0.2 M CH3COONa buffer (pH=4) in 10 min at 95°C. The R¢ value of %8 Ga-labeled DOTA-

TOC was determined for solvents a)—e).

Thin-layer chromatography

Table 1 shows five mobile phases investigated for the separation of ®8Ge and °®Ga via TLC (65 mm,
Silica Gel 60 TLC strips, MERCK). Four mobile phases according to Mirzadeh and Lambrecht [9], and
the widely used 0.1 M citrate buffer (pH=4) were studied. In all cases only freshly prepared solutions
were used, which is especially important for mobile phases c) and €). In both cases, self-condensation of
the organic solvent takes place and the R¢ values of the species in the mobile phase changes.

For TLC analytics, 2 pL aliquot samples from either the generator eluate or the solution containing %8 Ga-
labeled product were spotted on the TLC plates. Following TLC development, the distribution of 8 Ge

and ®®Ga was detected using an instant-imager (Instant Imager®, Packard Canberra) at 0, 1, 2, 3, 4, 5,
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10, 15, 20, 25 and 30 h after TLC development.

Tab. 1: TLC mobile phases and the R¢-values for 68Ga, 8Ge and ®Ga-DOTATOC

a 0.1 M citric buffer (pH=4) 1 1 0.1-0.2
b 5% NaCl:MeOH:25% NHs3 (3:1:1) 0 0.4-0.6 0.1-0.2
c 2M HCl:acetone (1:1) 1 0.1 0.4
d  0.01M NaCsHsOg:MeOH (3:1) 0 0.4 0.1-0.2
e cyclohexanone:2 M HCI (20:1) 0.4-0.5 0.1-0.2 0

Measurement of radioactivity

Quantitative analysis of low activities of ®8Ge sensitive detection systems in short acquisition times is
mandatory. In this context, the detection limits for two different instant imagers (Instant Imager®,
Packard Canberra and Rita Star®, Raytest-lsotopenmessgerate GmbH) were investigated. The stock
solution contained 0.118 MBq ®8Ge in 5mL from which ten dilutions were made (cf. Table 2). Aliquots
(4 uL) were removed from each and spotted on a single cellulose strip (150 mm x 10 mm). The assessment
was carried out by spotting known amounts of activities onto a cellulose strip and recording the activity

present, in both imagers, after 10 and 30 min measurement of ®8Ge. The cellulose strip was not developed.

Tab. 2: Dilutions made from °®Ge stock solution. An aliquot represents 4 pL of the overall 400 pL 8Ga (=1%).

1 47.200 2.647 x 1071°
2 23.600 1.324 x 1071°
3 11.800 6.617 x 10716
4 5.900 3.309 x 1071°
5 2.950 1.655 x 10716
6 1.475 8.272 x 1077
7 0.738 4.136 x 10717
8 0.369 2.068 x 10717
9 0.184 1.034 x 1077
10 0.092 5.170 x 10718
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Results and Discussion

A TLC system is required which can be used to differentiate between 8Ga (30-50 kBq for this set up) and
the relative small amount of ®®Ge (~34 Bq Bq for this set up) present in the generator eluate. With the
exception of the 0.1 M citrate buffer, all of the investigated mobile phases proved useful for discriminating
®8Ge from °®Ga under these conditions. Only in the case of the 0.1 M citrate buffer mobile phase, the
separation of the species on the TLC was insufficient. The observed Ry values of the different species
for each mobile phase are summarized in Table 1. Figure 2 shows a TLC plate with ®8Ge and 686a,
developed using mobile phase b). As expected, the measurement taken directly after the development
of the TLC plate almost exclusively represents the initial %8 Ga activity (not shown). In order to detect
68Ge, follow-up scans are required at later time points. The follow-up scans were recorded at 1 (L1), 10

(L2) and 24 (L3) h post TLC development.

Time [h] 1 10 24

%Ge > §

65Ga > @ &

L1 L2 L3

Fig. 2: Same TLC plate of ®8Ge and *®Ga developed with mobile phase ¢) measured at 1, 10 and 24 h after
TLC development.

While the activity of the 8Ga spot decreases, the 8 Ge spot shows an increasing count rate consistent
with the generation of its daughter radionuclide. The determination of the count rate at 67.71 min
after the development of the TLC plates represents half of the total activity of %8 Ge present. Using
the calibration between the observed count rate and absolute activity, the breakthrough of ®8Ge can be
quantified quickly, i.e. approximately one hour after generator elution or labeling.

When this approach is used to determine the %8Ge content of a radiopharmaceutical, the mobile phases
should be suitable for discriminating 8 Ge species, un-complexed %8Ga and labeled ®®Ga-DOTATOC in ac-
tivity ratios of 1:100 and 10 000 respectively (assuming a 99 % radiochemical yield for 68Ga—DO"I'A"I'OC).

As depicted in Figure 3, the solvent mixtures b), c) and d) are most suitable for the separation of free
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%Ga (L1), ®®*Ga-DOTATOC (L2) and **Ge (L3).

8 4 ®

¥ . ®
. ' 3 ¢
® a % ) @ § i 2
L1 L2 L3 L1 L2 L3 L1 L2 L3 L1 L2 L3 L1 L2 L3
(a) (b) (c) (d) (e)

Fig. 3: TLC plates developed with mobile phases (a)—(e) (Tab. 2). Lanes: L1="%Ga; L2 ="Ga-DOTATOC and
unlabeled free ®*Ga; L3 =%Ge.

A population distribution map of a TLC plate spotted with a sample of °8Ga-DOTATOC containing
0.5mL ®®Ge from °®Ge stock solution and developed with mobile phase c) is shown in Figure 4 at 0,
2, 4 and 6 h after TLC development. The activity of the ®8Ga-DOTATOC spot (Rf=0.4) decreases
corresponding to the half-life of 8Ga. In parallel, the 8 Ge spot (Rf=0.1) shows an increasing count
rate, also corresponding to the half-life of °Ga being generated in situ. Utilizing a calibration between
count rate and absolute activity, the content of 8 Ge in a ®®*Ga-DOTATOC sample can be quantified one

hour after labeling.

68Ge(V) 68Ga-DOTATOC background
start stop

ww/k// \Ww
L/ ok
L

Fig. 4: TLC analysis of a 8 Ga-DOTATOC preparation developed in TLC solvent mixture c), 2M HCl/acetone
(1:1) and measured at 0, 2, 4 and 6 h after TLC development. The y-axis represents maximum relative
count-rates.

[yl swin
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Using the Instant Imager® (Packard Canberra) %8 Ge could be detected as low as 5.90-2.95 Bq (107%° mol)
levels at 10 and 30 min respectively. Rita Star®(Raytest—lsotopenmessgeréte GmbH) was considerably
more sensitive, detecting activities of 0.74—-0.18 Bq (107" mol) at 10 and 30 min respectively. Using a
calibration for both systems enables fast quantification of ®8Ge content in aliquots of a sample solution.
Linear regression of the obtained results, leads to a linear equation which is depending on the used

detector system.

150

125 -

-

o

o
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=10 min
-=30 min

Counts per minute
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(a)
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100 |
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Counts per minute
~
(&)]
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O T T T T
0 10 20 30 40 50
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Fig. 5: Calibration for ®®Ge-breakthrough quantification for (a) Instant Imager®(Packard Canberra) and (b) Rita
Star®(Raytest-Isotopenmessgerite GmbH) for 10 and 30 min of measurement.
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The linear regression for the calibration of the Instant Imager® (Packard Canberra), 10 min measurement,

leads to equation 6:

y = 2.6344x + 0.4167 (6)
(v — 0.4167)
26344 )

y =counts per minute measured within 10 min; x = activity in Bq spotted on TLC.

From initial ®®Ga eluate, 4 pL were spotted on a TLC and developed with mobile phase b). Figure 6a
shows the TLC measured directly after development without cutting. ®8Ga remains at the starting point
with Ry =0. After that, the TLC is cut at Ry =0.3 and measured for 10 min (Fig. 6b). Now the *®Ge
spot can be analyzed. The measured value for counts per minute is inserted in equation 7, which leads to
an amount of 12.75 Bq ®8Ge in the 4L aliquot and correspondingly 15.93 kBq in initial ®8Ge eluate. To
determine the absolute *®Ge activity in the initial eluate the value of 15.93 kBq is inserted in equation 4,

which leads to an absolute 68Ge—breakthrough of 147.83 kBq.

68Ge > L

3¢
%Ga~> | @
(a) (b)

Fig. 6: TLC analysis of initial eluate developed in mobile phase b), 5% NaCl:MeOH:25 % NHj3 (3:1:1), mea-
sured (a) directly after TLC development and (b) directly after cutting the TLC at Rf=0.3

To a solution of 1 mL °®Ga-DOTATOC were 0.4 mL out of the *®Ge stock solution (35.84kBq 68Ge)
were added, and a 4 pL aliquot spotted on a TLC and developed with mobile phase d). Due to regular
fluctuations in 68Ge—breakthrough and dilution effects it was decided to add a known amount of *®Ge to
the ®®*Ga-DOTATOC solution. Figure 7a shows the TLC plate measured directly after TLC development
without cutting. ®8Ga-DOTATOC remains near the starting point at R =0.1. After that, the TLC is cut
at R¢ =0.3-0.35 and measured for 10 min (Fig. 7b). Now the 8 Ge spot can be analyzed. The measured

value for counts per minute is inserted in equation 7 which leads to an amount of 106.42 Bq ®8Ge in the
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4 uL aliquot and correspondingly 37.25 kBq in the ®8Ga-DOTATOC solution. Minus the added amount of
%8 Ge (35.84kBq) 1.41kBq %8Ge are present in the ®8Ga-DOTATOC solution. To determine the absolute
%8 Ge activity in the solution the value of 1.41 kBq is inserted in equation 4, which leads to an absolute

%8 Ge content of 13.01 kBq.

%Ga> | (@
(a) (b)

Fig. 7: TLC analysis of %8 Ga-DOTATOC preparation developed in mobile phase d), 0.01 M NaC4H50¢:MeOH
(3:1), measured (a) directly after TLC development and (b) directly after cutting the TLC at Rf=0.3—
0.35.

It is demonstrated that 68Ge—breakthrough can be determined in initial generator eluate and %8 Ga-
DOTATOC solutions under usual conditions. The overall process of development and measurement
of the TLC takes less than 30 min. Therefore it is possible to quantify the amount of 8 Ge in generator

eluate and finished radiopharmaceuticals prior to its application.

Conclusions

A TLC system was identified which allows for the discrimination of ®8Ge and °®Ga eluted from the gener-
ator. The TLC plates as analyzed (either by scans or instant imagers) one hour post TLC-development
allows the relative and initial levels of *®Ge present in the initial generator eluate to be determined. The
novel protocol allows for quick and reliable determination of 8 Ge activity levels in 68Ge/686a—generatc>r
eluate, without the use of y-spectroscopy.

An extension of this analytical method may be applied to the quality control of individual batches of
a ®®Ga-labeled radiopharmaceutical. As demonstrated for ®8Ga-DOTATOC, it permits quality control
prior to injection of 68Ga—radiopharmaceuticals. Therefore, a novel technology has been described which
provides analytical determination on the level of %8 Ge present in 68Ge/686a—generator eluates and %% Ga-

radiopharmaceuticals in a time frame useful for their further application.
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3.5 Radiolabeling of DOTATOC with the long-lived positron

emitter 44Sc
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Abstract

The positron-emitting radionuclide *Sc with a half-life of 3.97h and a Bt branching of 94.3% is of
potential interest for clinical PET. As so far it is available from a 44'I'i/44Sc—generator in Mainz, where
long-lived i decays to no-carrier-added (nca) *Sc. The *Scis a trivalent metal cation and should
be suitable for complexation with many well established bifunctional chelators conjugated to peptides or
other molecular targeting vectors. Thus, the aim of this work was to investigate the potential of *sc
for labeling of DOTA-conjugated peptides. DOTA—D—Phel—Tyr3—octreotide (DOTATOC) was used as
a model molecule to study and optimize labeling procedure. Reaction parameters such as buffer con-
ditions, concentration of peptide, pH range, reaction temperature and time were optimized. Addition
of 21 nmol of DOTATOC to **Sc in ammonium acetate buffer pH 4.0 provided labeling yields >98 %
within 25 min of heating in an oil-bath at 95°C. This time can be reduced to 3 min only by applying
microwave supported heating. *Sc-DOTATOC was found to be stable in 0.9% NaCl, PBS (pH7.4),
fetal calf and human serums, and also in the presence of competing metal cations (Fe3+, Ca2+, Cu2+,
M92+), as well as other ligand competitors, like EDTA and DTPA, even after almost 25 h incubation at
37°C. Present study shows that nca *Sc forms stable complexes with the macrocyclic ligand DOTA
and that **Sc-DOTATOC and analog targeting vectors may be synthesized for further preclinical and

clinical investigations.

Keywords: 44Sc; 44Ti/445c—radionuc:lide generator; positron emitter; DOTATOC; molecular imaging;

PET/CT

- 125 -



3 Manuskripte

Introduction

Positron emission tomography has become a powerful and widely used imaging technology in the last
decade. While the basic principles of PET are similar to those of SPECT, PET systems are generally
more sensitive than SPECT, have better spatial resolution and provide the possibility of more accurate
attenuation correction [1, 2]. In fact, recent PET imaging is dominated by the use of short-lived ra-

18F, HC, 1N and 0 produced in on-site accelerators and mostly applied in the

dionuclides such as
same medical centers. However, PET could expand beyond the large medical centers and become a truly
routine clinical tool in the case additional sources of long-lived positron-emitting radionuclides are avail-
able. One possibility is to supply hospitals with “non-standard/unconventional” PET radionuclides directly

124

produced at cyclotrons, e.g. "°Br (16.1h), =771 (4.2d), 87 (78.4h), %y (12.7h) or 8oy (14.7h) [3-5].

Another source of positron-emitting radionuclides is a radionuclide generator system, similar to the
99I\/Io/ggmTc—generator commonly used in SPECT. For PET, such a generator should consist of a long-
lived parent radionuclide absorbed on a column from which a shorter-lived, positron-emitting decay prod-
uct is eluted by passing a suitable solvent through the column. The interest on application of metallic
radionuclides, especially generator-based, for PET diagnosis is increasing during the recent years. An
excellent example of this trend is a 68Ge/(SBGa—generator which provides high (85 %) 3" branching e
(t1/2=67.7min) from long-lived %8 Ge (t12=270.8d) [6]. This generator is turning into an important
source of new °®Ga-labeled radiopharmaceuticals for routine use in clinical PET/CT. However, PET
imaging with 8Ga may be restricted by its rather short physical half-life, especially when proteins with
long biological half-lives, like monoclonal antibodies or their fragments, are used. Therefore, intense
studies focused on development of generators providing radionuclides with longer physical half-life, such
as "°As (ti/2=26h) from the 72Se/72As—generator, or *'Sc (t1/2=3.97h) from the *Ti/*Sc-generator
[7]. Especially, the latter radionuclide with its convenient physicochemical properties can find an appli-
cation in PET. **Sc has almost 4-times longer half-life and higher T branching than commonly used
Ga. Its decay product nuclide, **Ca, is stable and non-toxic. **Sc can be obtained from a 44Ti/445c—
generator. *Ti is obtained in reaction 455c(p, 2n)44Ti and decays by electron capture into *Sc. The
44Ti, with its long half-life of 59.27 4+ 0.60 years, could provide a cyclotron-independent source of *sc

for several decades [8—10]. Several approaches have been investigated in the past to develop the chem-
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istry of 44"I'i/445c—generators [11-14]. Recently, Filosofov etal. (2010) described a 185MBq (5mCi)
generator system with the relevant radiochemical parameters, such as >97 % elution efficacy for *se
and very low breakthrough of <5 x 107° % of *“Ti. This generator was further studied in the terms of
post-processing of the eluate in order to provide high radiochemical purity and radionuclide concentration
batches of **Sc in an aqueous system applicable to subsequent labeling reactions [15].

Direct production of *Sc consists in bombarding enriched with *Ca target with proton beam [3, 16].
The production of this radionuclide by ARRONAX group is considered as a “great interest at short term”
together with other PET radionuclides like 64Cu, 68Ga, %Rb or 124I, and even before other positron

emitters such as %Y, ®Zr or **Fe (8.3h) [3].

The **Sc with its physicochemical properties of a trivalent rare earth metal appears to be appropriate
candidate in PET/CT diagnosis. It may be used to synthesize radiopharmaceuticals based on bifunctional

chelators (DOTA, DTPA, NOTA, etc. ) established to coordinate currently used trivalent radionuclides

111 177

in diagnosis and therapy, such as %8Ga and ™in or %Y and "’Lu, as well as non-radioactive Gd(Il). As
a relatively longer-lived 1 emitter, it could be used for more accurate planning and dosimetric calcula-
tions in endoradiotherapy based on the radionuclides mentioned above, but also for direct matching B~
emitting *’Sc radiopharmaceuticals [17]. Thus, 44Sc/47S<: can join the other matched pairs of Bt /B~
radionuclides, which would permit coordinated dosimetric PET imaging and therapy.

Macrocyclic chelators are well known to form stable complexes with metal cations and are of great in-
terest for radiopharmaceutical design. DOTA-conjugated peptides, such as octreotide and octreotate
derivatives or substance P, as well as some small proteins, e. g. affibodies or nanobodies, are readily la-

beled with metal radionuclides e. g. 686a, 90Y, Y7y or 23

Bi [18—21].

The aim of this work was to determine optimal conditions for radiolabeling DOTA-conjugated octreotides
using DOTATOC as a model molecule. Parameters that influence reaction kinetics, like incubation time
and temperature, amount of chelate-peptide and pH of the reaction were investigated. Influence of
microwave supported heating on time and completeness of complexation reaction was compared with the
conventional heating method in an oil-bath. Stability of the formed conjugate was checked in 0.9 % NaCl,
phosphate buffered-saline (PBS, pH7.4), fetal calf and human serums, and in the presence of different

metal cations as well as other competing chelators, like EDTA and DTPA.
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Materials and Methods

Chemicals and reagents

DOTA-D-Phe'-Tyr*-octreotide (DOTATOC) was obtained as GMP-grade from piChem R&D (Graz,
Austria) and an aqueous stock solution of 1 mg/mL was prepared. All chemicals were analytical or pure
reagent grade and used as received unless otherwise specified. Deionized Milli-Q water (18.2 MQcm;
Millipore) was used in all reactions. Fetal Calf Serum (FCS) and Human Serum Albumin (HSA) were

purchased from Sigma-Aldrich (USA).

**Sc and the 44Ti/M'Sc radionuclide generator

**Sc was available from 44Ti/M'Sc—generator system developed in Mainz with *Ti adsorbed onto column
filled with anion-exchange resin BioRad AG 1-X8 (200—400 mesh, CI'-form). **Sc was eluted with 20 mL
of 0.005M H,C,04/0.07 M HCI mixture [10]. The eluate was directly post-processed on miniaturized
column filled with cation-exchange resin AG 50W-X8 (200-400 mesh, H*-form, 53 mg) where *S¢ was
quantitatively adsorbed online and successively eluted using 2-3 mL of 0.25 M ammonium acetate buffer
(pH4.0) [15]. This *S¢ solution of small volume and free of competing oxalates was used for further
labeling studies.

Measurement of **Sc radioactivity was accomplished using a dose calibrator Aktivitatsmessgerat M 2316
(Messelektronik, Dresden GmbH). The absolute radioactivity and purity of *Sc was measured by v-
ray spectrometry with a high-purity germanium (HPGe) well counter detector using both 1157.2 and

1499.4 keV v-lines.

Labeling of DOTATOC with **Sc

Labeling of DOTATOC with **Sc was performed by mixing different volumes of DOTATOC stock-
solution (1 mg/mL) with post-processed **Sc eluate in 0.25M ammonium acetate buffer pH4.0 and
heating mixtures in an oil-bath. Optimization of labeling reaction was performed varying incubation time
and temperature, changing concentration of DOTATOC and pH of reaction mixtures. Optimization of
each parameter was repeated 3—4 times in separate experiments. Effect of DOTATOC concentration
on labeling yields was evaluated with quantity of peptide being varied from 7 to 28 nmol. Solutions were

heated for 30 min at 95°C. Influence of temperature and incubation time on reaction yield was inves-
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tigated by heating solutions containing *Sc and 21 nmol of DOTATOC at 40, 80, 95 and 115°C for
up to 30 min. Effect of pH on *Sc.DOTATOC formation was determined by addition of 100—250 mL
of concentrated HCl or NaOH to the mixture of 21 nmol DOTATOC with **Sc in ammonium acetate
buffer (pH 4.0) up to desired pH. Solutions were heated again for 30 min at 95°C. The pH of reaction

mixture was measured before and after heating.

Quality control

Radiochemical analysis of *Sc-DOTATOC formation was performed mostly using thin-layer chromatog-
raphy (TLC). The TLC plates (Silica-gel 60, Merck) were developed by three different solutions: (a)
0.1 M sodium citrate pH4.0; (b) mixture of 5% NaCl with MeOH (3:1); and (c) mixture of 5% NaCl
with MeOH and 25 % NHs (3:1:1). Quantitative distribution of radioactivity on TLC plates was mea-
sured using an electronic autoradiography system and associated software (Instant Imager(®), Packard
Canberra). The R¢ values for free *3c and **'Sc-DOTATOC conjugate were determined. If TLC plates
were developed with 0.1 M sodium citrate pH 4.0, free uncomplexed *Sc moved almost with front of the
developing solution with R =0.8, whereas *Sc-DOTATOC remained at the origin with Rg=0. Using
5% NaCl with MeOH (3:1) as solvent resulted in the following R¢ values: 0 and 0.3 for free *sc and
*Sc.DOTATOC, respectively. Addition of 25% NH3 aq. to 5% NaCl with MeOH (3:1:1) caused hy-
drolysis of unchelated free *sc (Rf=0), whereas *Sc-DOTATOC moved with front of the developing
solution (Rf=0.9). All three TLC developing solutions were used for analysis of each sample giving very
good results of distinction between free *Sc and **Sc-DOTATOC.

RP-HPLC with LiChrosphere 100-RP18EC column (5mm,250 mm x 4 mm) was used to quantify the
amount of **Sc-DOTATOC formation. HPLC was performed using Hitachi L—=7100 pump system cou-
pled with UV (Hitachi L-7400) and radiometric (Gamma Raytest) detectors. Solvents for HPLC were
obtained as HPLC grade and degassed by ultrasonication for 15—20 min just before use. The gradient
elution system utilized mobile phase A (deionized H,O) and mobile phase B (100 % acetonitrile) and flow
rate of 0.8 mL/min, starting with 82% A/18 % B for 2 min, then the gradient was increased to 30 % B
over the next 25 min and then held at 30 % B for 6 min, after which gradient parameters returned to the
initial conditions during next 2 min. Mobile phase A contained 0.01 % TFA. The retention time of free

*Sc was Ry =3.2min, whereas for **Sc-DOTATOC it was 21.5min (Fig. 1).

- 129 -



3 Manuskripte

3.0E+05
—Sc-DOTATOC
....... SC
2.0E+05
@
c
>
[e]
(@]
1.0E+05
0.0E+00 —— ‘ ‘ ‘ ‘
0 5 10 15 20 25 30

Time [min]

Fig. 1: Representative RP—HPLC radiochromatogram of free uncomlexed *Sc and **Sc-DOTATOC.

Microwave supported labeling of DOTATOC with *sc

Influence of microwave heating on radiolabeling of DOTATOC with *Sc was determined under the
optimal conditions found during optimization studies. Therefore, samples were prepared by mixing 21 nmol
of DOTATOC with post-processed *Sc eluate and after exposed to microwave radiation. Commercially
available LabMate microwave unit (CEM, Matthews, NC, USA) was used for these studies. This fully-
automated device enables exposition of sample to microwave radiation and also provides process control
according to time, radiation power, temperature and pressure in a hermetically sealed autoclave. Samples
prepared in special pressurized glass vessels (delivered with LabMate) were sealed by Teflon coated cork
and put into the apparatus single-mode cavity which were exposed to microwave radiation. Device was
set to the PowerMax mode, with temperature of sample kept at fixed value of ~95 °C during the whole
period of microwave heating. Stable temperature was achieved by continuous automatic temperature
measurements and automatically-controlled changes in microwave power mode and simultaneous cooling
of sample by compressed-air during heating. The yield of *Sc-DOTATOC formation was determined by

TLC analysis at conditions mentioned above.
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Solid phase extraction (SPE)

*Sc labeled DOTATOC was purified from unreacted s species by reversed-phase chromatography.
Mini C-18 cartridges (Phenomenex Strata—X Tube, 30 mg) were first equilibrated with 2 mL ethanol and
later rinsed with 10 mL water. Then, reaction mixture with **Sc-DOTATOC was passed through car-
tridge providing quantitative retention of both the chelated and non-chelated radionuclide. After washing

cartridge with 5 mL water, *“Sc.DOTATOC was recovered from column with 400 pL of pure ethanol.

Stability studies

*Sc-DOTATOC of radiochemical purity >98 % was used for stability studies. Every experiment was
repeated 3—4 times. Stability studies of *Sc-DOTATOC in 0.9 % NaCl and PBS (pH 7.4) were performed
by addition 20 mL of purified *Sc.DOTATOC conjugate to 500 pL of pre-warmed 0.9 % NaCl or PBS.
Solutions were incubated for 22 h at 37 °C. Stability in fetal calf serum and human serum albumin were
performed in similar way and incubated for 24 h at 37 °C.

Stability of *Sc-DOTATOC was also monitored in solutions containing different metal cations, e.g.
Fe3+, Ca2+, l\/Ig2+ and Cu®" at concentration levels of 1072 M each. The 20 pL purified fraction of s
DOTATOC was added to 500 mL of an aqueous solution containing one of the metal cations. Solutions
were incubated for 25h at 37°C. Studies with DTPA and EDTA were also performed to check the
stability of synthesized *Sc.DOTATOC in the presence of competing chelating ligands. The appropriate
aliquots of purified *Sc.DOTATOC were added to DTPA or EDTA solutions in 0.9% NaCl in such a
way that the final molar ratio of DTPA or EDTA to conjugate was equal to 100:1. The final volume of all
solutions was 500 pL. Solutions were incubated at 37 °C up to 25 h. From all studied solutions adequate
aliquots were taken at every time point and analyzed by TLC according to procedures described above.

Also RP—HPLC quality control studies were done.

Results and Discussion

Macrocyclic chelators are widely used in radiopharmacy for metallic radionuclides complexation, because
they offer higher stability compare to acyclic ones, e. g. thermodynamic stability constant (logK) of Sc(l1)
with DOTA is 27.0, whereas for Sc(I11)-DTPA it is 20.99 [22, 23]. However, the complex formation with

macrocyclic DOTA derivatives generally requires heating at elevated temperatures in contrast to open-
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chain analogues. Therefore, influence of temperature on *Sc-DOTATOC formation was evaluated and

results are presented on (Fig. 2).
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Fig. 2: Formation of *Sc-DOTATOC at pH 4.0 as a function of heating at different temperatures (21 nmol
DOTATOC, n=4).

Incubation at 40 °C revealed around 5 % yield of *Sc.DOTATOC complex even after 30 min of heating.
Increasing temperature resulted in higher yields, e.g. yield approached 100 % after 5min at close to
100°C (oil-bath temperature 115°C). Because of an intensive bubbling of the aqueous solution and its
high vaporing at this temperature, a temperature of 95 °C was selected for further studies. The overall
radiolabeling yield for *Sc.DOTATOC was >98 %, when 21 nmol of peptide was added to post-processed
*S¢ eluate (pH4.0) and heated in an oil-bath for 25 minutes at 95°C (Fig. 3). Increasing amount of

peptide up to 28 nmol did not influence the reaction yield.
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Fig. 3: Time course of *sc complexation rection forming *Sc-DOTATOC with different amounts of DOTA-
TOC at pH4.0 (T=95°C, n=4).

Scandium belongs to the transition metals group and its complex formation should strongly depend on
pH of aqueous solution. Therefore, pH was considered to be an important parameter during optimization
studies. The highest reaction yield was obtained, when pH was kept between 3 and 4 (Fig. 4). Increasing
pH up to 5 caused slow decrease in labeling yield due to the hydrolysis of 44Sc(III). Acidifying the solution
to pH <2 resulted in an extreme drop of labeling yields, probably due to the protonation of DOTA
chelator. This study confirmed that previously developed method of post-elution processing of 4sc
generator eluate and its final elution with acetate buffer (pH 4.0) gives not only high 4sc recovery, but

also enables direct labeling of DOTA-conjugated tracers [15].
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Fig. 4: Formation of *“Sc-DOTATOC as a function of pH (21 nmol DOTATOC, T=95°C, n=4).

Reaction time is a crucial factor when short-lived radionuclides are used for labeling. Microwave-assisted
synthesis is commonly used in organic chemistry, because it enhances chemical yields by reducing reaction
time without causing major degradation or introducing undesired by-products and it also improves repro-
ducibility [24]. This technique has been used for labeling organic molecules with *°F [25, 26], but also in

synthesis and complex formation with other radiohalogens such as 123I, 131

| [27, 28]. Microwave heating
has already shown its potential in increasing yield and shortening time of %Ga complexation with DOTA-
and NOTA-conjugated oligonucleotides and peptides [29, 30]. The influence of microwave supported
heating on *Sc.DOTATOC formation is demonstrated in Table 1. After 1 min of microwave heating,
the reaction yield was >95 % and increased up to 98 % during next 2 min. Thus, it was confirmed that
exposition of reaction mixture to microwave heating considerably shortened the reaction time.

In both cases of **Sc-DOTATOC formation, i.e. conventional and microwave supported heating, the
radiochemical purity was mostly >98% and additional purification of the product was not necessary.
However, to remove acetate ions, the purification was easily performed on RP C—18 mini-cartridge
Strata—X and conjugate was recovered in 400 pL fraction of pure ethanol with ~94 % efficacy and con-

taining <0.9 % free *4Sc. Ethanol could be removed in the stream of nitrogen at room temperature and

dried residue reconstituted in PBS.
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Tab. 1: Influence of microwave heating on the yield of *Sc.DOTATOC (pH 4.0, 95°C, 21 nmol peptide, n=4).

1 95.7 +2.0
3 97.1 +1.4
5 97.9 +0.9
10 97.6 +1.3
15 98.2 +0.8

Stability of *Sc-DOTATOC was analyzed first in 0.9 % NaCl and PBS (pH 7.4). The results presented
in Figure 5 indicate high stability of the formed conjugate even after 22 h incubation at 37°C. Also
studies in calf (FCS) and human (HSA) serums confirmed high stability of **Sc-DOTATOC (Fig. 6).
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Fig. 5: Stability of **Sc-DOTATOC in 0.9 % NaCl and PBS (pH 4.0) at 37°C (n=3).

Presence of different metal cations in final solution can cause transmetallation of radionuclide-conjugate

and finally induce a release of the free radionuclide into solution. Therefore, it was interesting to determine

whether **Sc-DOTATOC is stable in the presence of relevant metal cations. The addition of Fe3+, cu?t

Ca”* and Mngr did not induce transmetallation reaction (Tab. 2). *Sc-DOTATOC was stable even after

25 h incubation at 37 °C with metal cations at rather high concentration levels of 1072 M.
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Fig. 6: Stability of **Sc-DOTATOC in calf (FCS) and human (HSA) serum at 37°C (n=3).

Tab. 2: Stability of *“Sc-DOTATOC at 37°C in the presence of different metal cations at 1072 M concentration

(n=3).
0 99.0+0.3 99.54+0.1 99.14+0.3 99.6 +0.2
2 08.8+0.1 99.3+0.7 98.8+0.2 99.34+0.6
4 99.2+0.1 99.6 £ 0.3 99.2+0.2 99.6 £0.1
6 99.2+0.3 995+0.1 99.54+0.2 99.74+0.1
25 98.5+0.7 99.24+0.6 99.6 +0.1 99.6 +0.3

Similarly, stability of *Sc.DOTATOC in the presence of other complexing agents, like EDTA and DTPA

was investigated to check if *S¢ can follow transmetallation from DOTA-conjugate to competing ligand.

This was not the case; experimental studies confirmed high stability of *“Sc.DOTATOC even after 25h

incubation at 37 °C with EDTA or DTPA ligands at molar ratios of competing ligand to DOTA-peptide

equal to 100:1 (Tab. 3).
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Tab. 3: Stability of *“Sc-DOTATOC at 37°C in the presence of EDTA or DTPA at molar ratio 100:1 of competing
ligand to DOTA-peptide (n=3)

0 98.6 0.1 98.6 £0.2
0.5 98.7+£0.4 99.1+0.1
1 98.6 £ 0.6 99.1+0.2
2 98.8 1.0 98.7+0.4
3 99.0+0.1 98.9+0.2
4 98.9+0.2 99.0+0.1
5 98.8 0.6 99.0+0.2
6 98.4+£0.6 99.1+0.3
7 98.5+0.1 99.1+0.1
8 98.7+0.1 99.0+0.2
25 97.9+1.6 97.6 1.6

Conclusions

Synthesis of DOTATOC with the new generator derived PET radionuclide “Sc was investigated in de-
tails. Incorporation of *Sc into DOTATOC was almost quantitative (>98%) at pH4.0 after 25 min
heating in an oil-bath at 95°C. This time can be significantly reduced to 3 min only when microwave
heating is adopted for synthesis. We also performed optimization studies with DOTA—D—Phel—Tyr3—
octreotate (DOTATATE, abx, Germany) and obtained the same results. Therefore, only experimental
data for **Sc-DOTATOC are exemplified in this manuscript. Special efforts were focused on stability
studies of **Sc-DOTATOC conjugate, which was found to be stable in 0.9% NaCl, PBS (pH7.4), calf
(FCS) and human (HSA) serum as well as in the presence of metal cations (Fe3+, Cu®*, Ca®* and I\/Ig2+)

and competing ligands, like EDTA and DTPA.

This study confirms the compatibility of **S¢ radionuclide with established radiolabeling chemistry and
may allow follow-up research on PET/CT imaging with this new trivalent metallic positron emitter. It can
stimulate development of new metalloradiopharmaceuticals based on this longer-lived positron emitter

*Sc in order to cover imaging periods of more than one day. A specific field might be application of
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177

diagnostic *S¢ tracers for matching therapeutic analog compounds labeled with e. g. 9OY, Lu or with

the 3~ emitter *Sc. In addition, molecular imaging of *Sc-labeled tracers by means of a new PET /3G

camera based on the 3%/~ emission of this radionuclide is discussed [3].
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4 Zusammenfassung

4.1 Radiometallmarkierung von HPMA-basierten Polymeren

fiir die Theranostik

Eine der haufigsten Todesursachen weltweit sind maligne Tumore. Diese stellen eine erhebliche Einschran-
kung von Lebensqualitat und Lebensdauer fiir die Erkrankten dar. Fiir eine erfolgreiche Bekampfung dieser
bosartigen Geschwulste ist eine frilhzeitige Diagnose und besonders eine effektive und moglichst effiziente
Therapie essentiell.

Der Grolteil der derzeit zugelassenen Zytostatika sind jedoch niedermolekulare Verbindungen, welche
nur einen geringen therapeutischen Effekt, bei teils erheblichen Nebenwirkungen, erzielen. In diesem
Zusammenhang sind Nanomaterialien in den Fokus der Arzneimittelforschung geriickt, welche mehrere
Funktionalitaten vereinen und so fiir Diagnostik und Therapie verwendet werden konnten. Diese Nano-
theranostika sind aufgrund des EPR-Effekts in der Lage im tumordsem Gewebe zu akkumulieren. Durch
Funktionalisierung mit Targeting-Vektoren kann eine Akkumulation im Zielgewebe weiter forciert und der
therapeutische Effekt gesteigert werden. In der Entwicklung von Nanotheranostika tibernehmen polymere
Materialien infolge ihrer hohen Biokompatibilitat, biologischen Abbaubarkeit und strukturellen Vielfalt eine
Schliisselrolle. Systematische Untersuchungen der Radiometallmarkierung von Nanopartikeln in Hinblick

auf Markierung, in vitro und spater in vivo wurden allerdings bisher nicht gemacht.

In der vorliegenden Arbeit wurde die Markierung von HPMA-DOTA-Konjugaten mit verschiedenen Ra-
diometallen (°®Ga, **Sc, ""Lu) untersucht. Als Chelator wurde DOTA gewahlt, welcher in der Lage ist,
mit vielen Metallen stabile Komplexe zu bilden, und dariiber hinaus die Moglichkeit bietet, durch Variation
des Metalls verschiedene Bildgebungsverfahren (MRT, PET, SPECT) auszunutzen. Fiir die Einfiihrung
des Chelators an das Polymerriickgrat wurden verschiedene mono-Cbz-geschiitzte Linkerstrukturen an

DOTA liber eine Amidbindung gekoppelt und anschlieBend entschiitzt (Abb. 15).
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(19) X = (CH3)11

(20) X = CH2(OC3Hy),

(21) X= C2H4OC4H8003H5

Abb. 15: Synthese der (‘Bu)3-DOTA-Liganden.

Die Kopplung der synthetisierten Liganden erfolgte im Arbeitskreis von Prof. Dr. R. Zentel (Johan-
nes Gutenberg-Universitat, Mainz) in einer polymeranalogen Reaktion an zuvor dargestelltes HPMA-
Riickgrat. Nach Entschiitzung des Chelators und Aufreinigung konnten fiinf HPMA-DOTA-Konjugate
mit unterschiedlichen Linkerstrukturen und Belegungsgraden (% DOTA) isoliert werden, welche sich

durch einen relativ geringen Polydispersitatsindex auszeichnen (Tab. 5).

Tab. 5: Analytische Daten der dargestellten HPMA-DOTA-Konjugate 31-35. ?Mittels GPC mit THF als Losungs-
mittel bestimmt. PMit "H-NMR nach der polymeranalogen Reaktion mit 2-Hydroxypropylamin bestimmt.

31 15000 20000 1,33 11 1
33 12000 15000 1,24 1,6 3
34a 12000 15000 1,24 0.6 4
34b 12000 15000 1,24 1,2 4
35 13000 16 000 1,24 3,5 5
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Im nachsten Schritt wurde die Markierung mit °8Ga fiir 31 evaluiert. Hierzu wurde nach Zhernosekov
etal. [1] aufgereinigtes %8 Ga direkt fiir die Markierung eingesetzt und die Reaktionsdauer und eingesetztes
Polymer in Bezug auf die radiochemische Ausbeute bei 95 °C optimiert. Es konnte gezeigt werden, dass
die Komplexierung innerhalb von 15 min abgeschlossen ist und das 20 nmol des eingesetzten Konjugates
zu radiochemischen Ausbeuten iiber 90 % fiihren. Zum Vergleich wurde auch die unspezifische Bindung
von ®Ga an HPMA unter den gleichen Bedingungen mit weniger als 5 % bestimmt. Die fiir 31 optimierten
Markierungsbedingungen wurden fiir die anderen Konjugate libernommen, um den Einfluss von Linker-
struktur (Alkoxy- bzw. Alkylketten; Lange) und des Belegungsgrads auf die Markierung zu untersuchen

(Abb. 16).
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Abb. 16: Markierung der HPMA-DOTA-Konjugate mit ®®Ga (20 nmol, 15min, 95°C, n=3).

Wie an 34a und 34b gezeigt werden konnte, hat der Belegungsgrad einen groBen Einfluss auf die Komple-
xierung. So konnten fiir 34b (1,2% DOTA) Ausbeuten von 50 % erreicht werden, wahrend 34a (0,6 %
DOTA) kaum Komplexierung zeigt. Der Einfluss der Linkerstruktur konnte nur indirekt nachgewiesen
werden, da sich die Konjugate nicht nur in der Linkerstruktur, sondern auch in ihrem Belegungsgrad
deutlich unterscheiden. Fir die Linkerstruktur kann allgemein gesagt werden, dass reine Alkylketten als
Linker fiir die Markierung besser geeignet sind als die Alkoxystrukturen. So zeigt 35 mit einer Kettenlange

von n =12 schlechtere radiochemische Ausbeuten (<50 %) als Konjugat 33 gleicher Kettenldange, obwohl
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es einen doppelt so hohen Anteil an DOTA aufweist. Fiir die Linkerlange ergibt sich, dass kurze Linker
zu, erwartungsgemal, geringeren Ausbeuten bei der Markierung fiihren, da der Chelator fiir das Metall
schlechter erreichbar ist als mit langen Linkern. Bei 31 wird dieser Effekt durch den deutlich hoheren
Belegungsgrad gegeniiber 33 kompensiert (31=11%; 33=1,6%), wodurch trotz des sehr kurzen Lin-
kers noch Ausbeuten >90 % erreicht werden kénnen. In Abbildung 17 sind diese Ergebnisse nochmals

graphisch dargestellt.
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Abb. 17: Abhangigkeit der radiochemischen Ausbeute der Markierung der Konjugate mit ®8Ga von der Linker-
struktur und dem Belegungsgrad (20 nmol, 15 min, 95°C, n=3).

Weiterhin konnte der positive Effekt von Ethanol auf die Radiometallmarkierung allgemein gezeigt werden.
Waurde ®®Ga mit dem Ethanol-basierten Post-Prozessing aufgereinigt und in einer 1:1-Mischung mit
HEPES-Puffer verwendet, konnte die Markierungsausbeute fiir die Konjugate 33—-35 um ~20 % gesteigert
werden (Tab. 6). Zusatzlich kann durch Verwendung dieser Methode zur Markierung die spezifische
Aktivitat gesteigert werden, da das Gesamtvolumen der Markierungslosung von 5,25 mL (Aceton Post-

Prozessing) auf 2,25 mL (Ethanol Post-Prozessing) reduziert wird.
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Tab. 6: Markierung der HPMA-DOTA-Konjugate 31-35 mit Hilfe des Aceton- bzw. Ethanol-basierten %8 Ga-Post-
Prozessings (20 nmol, 20 min, 95°C).

(31) (1) 11 9141

(33) (3) 16 75+ 2 97 +1
(34a) (4) 0.6 241 2548
(34b) (4) 12 5543 40 +8
(35) (5) 3,5 45 422 67 +6

7y umgesetzt. Dazu wurde. das

Zusatzlich zur Markierung mit %8 Ga wurden die Konjugate mit *Scund
aufgereinigte Eluat des 44"I'i/445c—Genera‘cors [2] bzw. kommerziell erhéltliches YT fiir die Markierung
verwendet. Fiir die Markierung der Konjugate mit °8Ga und '""Lu konnten Ausbeuten >90% erzielt
werden, wahrend die Komplexierung mit *Sc innerhalb von 25min nur zu Ausbeuten von 75 % fiihrt

(Abb. 18). Mit Hilfe von GroRenausschluss-Chromatographie konnten die markierten Konjugate schnell

und einfach gereinigt und radiochemische Reinheiten von >98 % erreicht werden.
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Abb. 18: Markierung von 31 mit ®*Ga, **Sc und *""Lu (20 nmol, 30 min, 95°C, n=3).

Alle 68Ga—Konjugate wurden in in vitro-Studien auf ihre Stabilitat hin getestet. Die Konjugate zeigten in

isotonischer Natriumchloridlosung gute bis sehr gute Stabilitat. Es konnte jedoch gezeigt werden, dass
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die beiden Konjugate mit den besten Markierungseigenschaften (31, 33) auch am stabilsten gegen Trans-
metallierung und Transchelatierung sind. Dieses Ergebnis konnte auch anhand der Stabilitdt in humanem
Serum gezeigt werden. Allgemein zeigten die Konjugate mit Alkyllinkern wesentlich bessere Stabilitat

gegeniiber anderen Metallkationen und konkurrierenden Liganden als die mit Alkoxylinkern (Tab. 7).

Tab. 7: Stabilitdten der 68Ga—HPl\/IA—DOTA—Konjugate 31-35 in Gegenwart von verschiedenen Metallkationen
(1072 M) und Chelatoren (Molverhltnis 100:1 Ligand:Konjugat) bei 37 °C iiber 2 h.

31 1 11 94 +£3 92+1 82+£5 92+£5 831
33 3 1,6 94+9 69 £2 99 £2 90+£2 87 +1
34a 4 0,6 88 +£2 80+£3 70x1 == 49+1
34b 4 1,2 84 £2 86 £2 90 =£1 44 + 3 31£1
35 5 3,5 74+£2 65 £1 83+38 78+5 93+£1

Insgesamt war es maoglich, erste Aussagen zum Einfluss von Linkerstruktur und Belegungsgrad von HPMA-
DOTA-Konjugaten auf die Radiometallmarkierung und die in vitro-Stabilitat zu treffen. In weiteren Stu-
dien mit den aussichtsreichsten Konjugaten konnten deren pharmakologische Eigenschaften, je nach ver-
wendetem |sotop, auch lber langere Zeitraume untersucht werden. Erste Versuche an tumortragenden
Ratten mit dem °®Ga-markierten HPMA-DOTA-Konjugat 31 wurden bereits durchgefiihrt und konnten

eine Anreicherung des Konjugats im Tumorn zeigen (Abb. 19).

Abb. 19: Erstes uPET-Bild 120 min p.i. mit dem %8 Ga-markierten HPMA-DOTA-Konjugat 31 einer tumortra-
genden Ratte (Walker Mamma Karzinom).
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4.2 Entwicklung eines Ethanol-basierten Post-Prozessings
fiir Generator-produziertes %Ga auf Grundlage der

etablierten Kationenaustauscher-Methodik

Der grole Vorteil des Positronenemitters °Ga gegenuber den konventionell verwendeten PET-Nukliden
ist seine Zyklotron-unabhangige Verfligbarkeit tiber den 68Ge/(SSGa-Generator. Dies wird moglich durch
das sakulare Gleichgewicht, welches zwischen dem langlebigen Mutternuklid %8 Ge (t1/2=270,95d) und
dem relativ kurzlebigen Tochternuklid ®8Ga (t1/2=67,71 min) vorliegt. Weiterhin zeichnet sich ®8Ga durch
seine hohe Positronenausbeute von 89 %, begleitet von geringer Photonenemission (1,077 keV, 3,22 %),
aus. Dementsprechend zahlt °8Ga zu den vielversprechenden PET-Nukliden, welches bereits intensiv in
der Forschung und in geringerem Malie in der Medizin angewendet wird.

Die Produktion von ®®Ga mithilfe eines 68Ge/686a—Generators erfordert jedoch, dass das Eluat bestimm-
te Spezifikationen (Elutionsausbeute, Durchbruch des Mutternuklids, Gehalt an Fremdionen, pH-Wert
etc. ) erfiillen muss, bevor es fiir die Formulierung von Radiopharmaka verwendet werden darf. Um
dies zu gewahrleisten, wurden in den letzten Jahren mehrere Methoden entwickelt, welche metallische
Verunreinigungen, den pH-Wert und das Volumen der 68Ga—haltigen Losung minimieren. In dieser Hin-
sicht besonders vielversprechend ist das von Zhernosekov et al. beschriebene Kationenaustauscher-basierte
Post-Prozessing [1]. Dieses nutzt Aceton-haltige Losungen zum Aufreinigen und Eluieren von °8Ga, was

fiir die Routineanwendung in der Medizin jedoch ein Nachteil ist.

In der vorliegenden Arbeit konnte gezeigt werden, dass der Ersatz von Aceton im etablierten Protokoll
durch ein geeigneteres Losungsmittel wie z. B. Ethanol maoglich ist. Als Losungsmittel wurde Ethanol
gewahlt, welches als Additiv und Losungsmittel bereits breite Anwendung in der medizinischen Praxis
findet. So wird es in der Medizin als Konservierungsmittel oder zur Verbesserung der Loslichkeit von
Arzneistoffen und in der Radiopharmazie als Radiolyseinhibitor eingesetzt. Ein weiterer Vorteil von Ethanol
als Losungsmittel ist die Steigerung der Effizienz von Radiometallmarkierungen durch dessen Zusatz [3].
Das entwickelte Ethanol-basierte Protokoll erlaubt die effiziente Konzentration des °®Ga-Generatoreluats
mit hohen Elutionsausbeuten (~90%, 1 mL) innerhalb von 5 Minuten, einschlieBlich Generatorelution.

Als Kationenaustauscher kénnen die Austauscher AG50W—-X8 (—400 mesh) und AG50W-X4 (200—
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400 mesh) von BioRad verwendet werden. Fiir diese Austauscher konnte das Aceton problemlos durch
Ethanol ersetzt werden. Im Gegensatz dazu konnten mit den entsprechenden Austauschern von Varian
(BondElut), MerckKGG (LiChrolut) und Phenomenex (STRATA-X-C) keine oder nur sehr geringe %8 Ga-

Elutionsausbeuten erhalten werden (Tab. 8).

Tab. 8: Relative Verteilung (%) von 68Ga(III) auf den untersuchten Kationenaustauschersaulen (SCX 1 = AG 50W-
X8, SCX2=AG50W-X4, SCX3=STRATA-X-C, SCX 4 =Varian SCX, SCX 5 = MerckKGG SCX) bei Ver-
wendung der optimierten Ethanollosungen.

5mL [ 0,1N HCI 0,37 2,32 5,44 0,02 0,04
1mL i 80 % EtOH/0,15N HCI 0,55 2,38 0,05 0,00 0,01
0,4mL ii 90 % EtOH/0,9N HCI 75,72 78,16 23,90 0,00 0,01
1mL v 4N HC 17,21 5,48 8,34 98,32 95,94
1mL v H.O 1,65 3,17 5,53 4,48 5,28

Generell ist die Elutionsausbeute fiir ®®Ga abhangig von der HCI-Konzentration in der verwendeten Lo-
sung. Bei Konzentrationen <0,6 N liegt die Elutionsausbeute unter 50 % in 0,4 mL Elutionsvolumen. Fiir
die Waschlosung wurde daher eine HCl-Konzentration von 0,15 N verwendet, da in diesem Schritt das
®8Ga nach Moglichkeit nicht oder nur in sehr geringem Male vom Adsorbermaterial gelost werden soll.
Fir die Elutionslosung selbst konnte die optimale HCI-Konzentration mit 0,9 N bestimmt werden. Des
weiteren wurde der Einfluss von Volumen und Ethanolgehalt auf die Elutionsausbeute untersucht. Es
konnte gezeigt werden, dass die Ausbeute mit zunehmendem Ethanolanteil steigt. Dabei ist jedoch zu
beachten, das fiir eine HCI-Konzentration von 0,9 N der maximal mogliche Ethanolgehalt bei 90 % liegt.
Das bendtigte Elutionsvolumen ist im Vergleich zur herkommlichen Aceton-Methode groRer. Mit 0,4 mL
kénnen nur ~80 % °®Ga vom Kationenaustauscher eluiert werden. Mit 0,8 mL, besser noch 1,0 mL der

Elutionslosung, kann die Elutionsausbeute jedoch auf >90 % gesteigert werden.

Neben der hohen Elutionsausbeute ist die Methode fiir die quantitative Abtrennung von 68Ge(IV) und die
effektive Reduktion von Fremdionen wie Fe(lll) und Ti(IV) geeignet (Tab. 9). Diese chemische Aufreini-
gung ist aus zwei Griinden notwendig. Erstens garantiert die quantitative Abtrennung von 68Ge(IV) die
Einhaltung rechtlicher Bestimmungen zum ®8 Ge-Gehalt von radiopharmazeutischen Formulierungen. In

der 90 % EtOH/0,9 N HCI-Losung war es, auch bei sehr langen Messzeiten, nicht mehr moglich 68Ge(IV)
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nachzuweisen. Zweitens ermoglicht die Reduktion von Fremdionen die Radiomarkierung mit héheren spe-
zifischen Aktivitaten. Der Anteil an Fe(lll) kann, abhangig vom verwendeten Kationenaustauscher, auf
bis zu 15% (AG50W-X8) bzw. 33 % (AG50W-X4) im Eluat reduziert werden. In der entsprechenden

Losung der Aceton-Methode befinden sich im Vergleich dazu noch 50 % Fe(lll).

Tab. 9: Vergleich der relativen Verteilung (%) von ®Ga(ll1), ®®Ge(IV), *°Fe(Il) und Ti(IV) auf 50 mg AG 50W-X8
—400 mesh zwischen Ethanol- und Aceton-basierten Post-Prozessing.

Ethanol-Post-Prozessing

i 5mL 0,1N HCl 0,13 97,17 11,12 2,85
i 1mL 80 % EtOH/0,15N HCI 0,57 2,83 1,99 0,76
iii 1mL 90 % EtOH/0,9N HCI 80,47 <0,25 14,09 6,83
iv 1mL 4N HCI 15,71 <0,25 42,28 58,73
Y 1mL H,O 0,84 <0,25 16,96 30,83
Aceton-Post-Prozessing
i 7mL 0,1N HCl 0,16 97,08 0,13 7,30
i 0,6 mL 80 % Acetone/0,15N HCl 1,43 2,92 37,86 0,68
il 0,4mL 97,6 % Acetone/0,05N HCI 97,82 <2-1072 49,78 7-1072
v ImL 4N HCI 041 <5-107% 11,61 72,15
Y 1mL H,O 0,18 <3-.1073 0,62 19,80

Infolge der hohen HCIl-Konzentration im Eluat (HCI=9-10~*mol/L H") und dem daraus resultierenden
sehr niedrigen pH-Wert ist der direkte Einsatz der 90 % EtOH/0,9 N HCI-Losung fiir die Markierung nicht
geeignet. Daher wurde die Markierung mit verschiedenen Puffersystemen (NaOAc, NH;,OAc, NaHEPES),
mit unterschiedlichen Konzentrationen, pH-Werten und Volumina, untersucht. Es konnte gezeigt werden,
dass es moglich ist, fiir die medizinische Anwendung taugliches ®8Ga-DOTATOC mit radiochemischen
Ausbeuten >99 % darzustellen. Aufgrund der sehr guten Markierungsausbeuten kann auf eine abschlie-
Bende Aufreinigung von nichtkomplexiertem ®8Ga verzichtet werden. Dadurch werden Ausbeuteverluste
durch folgende Aufreinigungschritte vermieden.

Durch Zusatz von Ethanol zu Losungen fiir die Radiometallmarkierung kann die Effizienz der Markierung
drastisch gesteigert werden [3]. Dieser Effekt konnte fiir die Markierung von DOTATOC mit der etha-

nolischen 68Ga—LO’sung bestatigt werden. Bei einem 1:1-Verhaltnis von Puffer zu Elutionslosung liegt der
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Gesamtethanolgehalt bei 45 %. Dieser hohe Anteil fiihrt zu einer deutlichen Verbesserung der Markie-
rungseffizienz [3]. Der direkte Vergleich von Aceton- und Ethanol-Methode zeigt diese Verbesserung an
der Modellverbindung DOTATOC. So erhalt man mit den Ethanol-haltigen Lésungen, auch bei verrin-

gerter Temperatur (80°C) und Reaktionszeit (5min), Markierungsausbeuten von >98 % (Abb. 20).
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Abb. 20: Vergleich der Markierungskinetiken von ®*Ga-DOTATOC mit *®Ga nach Ethanol- (1 M HEPES buffer,
2mL, 80°C) und nach Aceton-Post-Prozessing (Wasser, 5mL, 80 und 95°C).

Insgesamt kombiniert das entwickelte Post-Prozessing die Vorteile von Kationenaustauschern mit denen
von Ethanol und ist auch auf automatisierte Module problemlos iibertragbar. Fiir die Markierung von Ra-
diopharmaka mit dem Generator-produzierten 8Ga reprasentiert die entwickelte Methode einen wichtigen
Schritt fiir die Entwicklung von Kit-Formulierungen aber auch fiir die Etablierung und damit zunehmende

Anwendung in der klinischen Routine.
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4.3 Entwicklung von Methoden zur Bestimmung des

°8Ge-Gehalts in 68Ga—Liisungen zur Qualitatssicherung

Kommerziell erhaltliche 68Ge/thGa—Generatoren liefern Anfangsaktivitaten von 20 mCi (0,74 GBq), 30 mCi
(1,11 GBq), 50 mCi (1,85 GBq) oder mehr an %8 Ge bzw. °®Ga. Innerhalb der ersten Wochen kénnen 60—
90 % der vorhandenen ®®Ga-Aktivitit eluiert werden. AuRer dem gewiinschten Radionuklid ®8Ga werden
jedoch auch messbare Mengen des langlebigen Mutternuklids %8 Ge eluiert (1072-10"* % bzgl. der Aus-
gangsaktivitat) [4, 5]. Hinsichtlich der Anwendung von 68Ga-Radiopharmaka ist dieser ®®Ge-Durchbruch
allerdings ein kritischer Faktor und darf laut der Europaischen Pharmakopde nicht mehr als 0,001 % der
Gesamtaktivitat der 68GaClg-Lbsung und des fertigen 68Ga—Radiopharmakons betragen. Dementspre-
chend muss im Rahmen der Qualitatskontrolle die Radionuklidreinheit bestimmt und damit der Gehalt an
%8 Ge quantifiziert werden. Radiochemisch kann %8Ge aufgrund seiner Zerfallseigenschaften ausschlieRlich
indirekt iiber den Zerfall seines Tochternuklids 8Ga detektiert werden. Kleinste Mengen des Nuklids in
einem Uberschuss an ®®Ga v-spektroskopisch nachzuweisen, ist deshalb nicht moglich. Bisher miissen
68Ga—Radiopharmaka bis zu 2 Tage aufbewahrt werden, bevor eine Quantifizierung des %8 Ge-Durchbruchs

erfolgen kann, also erst nach Applikation des Medikaments.

Es wurden zwei unterschiedliche Methoden entwickelt, mit deren Hilfe der ®®Ge-Gehalt in 68Ga—L'c'>sungen

radiochemisch ohne y-Spektroskopie noch vor Applikation quantifiziert werden kann.

Die erste Methode basiert auf der quantitativen Separation von 8Ge und ®®Ga auf Grundlage des Ka-
tionenaustauscher Post-Prozessings [1]. Nach der vollstandigen Abtrennung der beiden Nuklide kann die
Aktivitit von ®Ge aufgrund des sich einstellenden sakularen Gleichgewichts mit Hilfe eines Aktivimeters
innerhalb einer Stunde bestimmt werden. Die Gesamtaktivitat einer Probe des Eluats setzt sich zusammen

aus den darin enthaltenen Nukliden ®®Ge und ®®Ga und kann durch Gleichung 5 beschrieben werden.

>\Ga

Ga = N\Ge

Aby = A%, explTret) 2e(exp(Traet) — exp(—Paat)) (5)

2. = %8Ge-Aktivitat (= Durchbruch); AL, = 58Ga-Aktivitit zur Zeit ¢ nach der Elution; A = {12,
1/2
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Werden die beiden Nuklide quantitativ voneinander getrennt vereinfacht sich Gleichung 5 mit A%, = 0

zu Gleichung 6.
( In2 t)

Aby = AZe(l —exp 2 7) (6)
Im Gleichgewicht gilt dann:
Al — A ™

Gemals der Kinetik des radioaktiven Zerfalls entspricht die Aktivitdt einer zum Zeitpunkt t =0 min reinen

%8 Ge-Probe nach 28,10 min bzw. 67,71 min % bzw. % der absoluten ®®Ge-Aktivitit in der Probe.

Durch Variation der Masse des Austauscherharzes bzw. durch Kombination mehrerer Kationenaustau-
scher konnten die beiden Radionuklide bereits wahrend des Post-Prozessings effizient voneinander ge-
trennt werden, ohne die Elutionsausbeute und Synthesedauer zu beeinflussen. Als Kationenaustauscher
wurden AG 50W-X8 (—400 mesh) von BioRad und STRATA-X-C von Phenomenex in den in Tabelle 10

aufgefiihrten Kombinationen verwendet.

Tab. 10: Masse und Kombination der verwendeten Austauscherharze fiir die quantitative Separation von ®8Ge und

®%Ga.
ili 50 mg -
iv 50 mg 30 mg
% 50 mg 120 mg
A 220 mg -
vi
220 mg 120 mg

Es konnte gezeigt werden, das mit zunehmender Masse an Austauscherharz die Adsorption von 8Ga
gesteigert werden kann, wahrend ®8Ge auf dem Harz nicht zuriickgehalten und im Abfallgefall aufgefan-
gen wird. Wie in Abbildung 21 gezeigt wird das sadkulare Gleichgewicht ohne Abtrennung von Mutter
und Tochter erst nach 18 Stunden erreicht (Graph (i)). Zu diesem Zeitpunkt entspricht die gemessene
Aktivitat der Tochter der Aktivitat des Mutternuklids. Durch zunehmende Reduktion der Tochteraktivitat
stellt sich das Gleichgewicht friiher ein (Graph (iii)—(v)). Dementsprechend ist es moglich die Aktivitat

von %®Ge in der Probe friiher zu bestimmen. Durch die quantitative Separation mit 220 mg AG 50\W—-X8

- 152 -



4 Zusammenfassung

(Graph (vi)) befindet sich im Abfallgefals ausschlieBlich %Ge. Dessen Gesamtaktivitit nach Gleichung 6

durch Bestimmung der vorhandenen %8 Ga-Aktivitat im Aktivimeter innerhalb einer Stunde quantifiziert

werden kann.

Halbwertszeiten von 88Ga
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Abb. 21: Ergebnisse der Trennung von ®8Ga und °®Ge-Durchbruch fiir die untersuchten Kationenaustauscher.
®8Ga wurde in kBq gemessen. Graph (i) Aktivitat des urspriinglichen 68Ge/GSGa Generatoreluat ohne
Post-Prozessing lber die Zeit, Graph (ii) Aktivitatsniveau des Gleichgewichts nach 18 Stunden ohne
Aufreinigung, Graph (iii)—(vi) 8 Ge Losungen Nach Post-Prozessing mit 50 mg AG 50W—-X8, 50 mg
AG50W-X8 + 30 mg SCX, 50 mg AG 50W—X8 + 120 mg SCX und 220 mg AG 50W-X8 + 120 mg SCX.
(vii) zeigt die Halfte der %8 Ga-Aktivitst im Gleichgewicht nach 67,71 min an. Der gemessene Wert
entspricht 50 % des %8 Ge-Durchbruchs.

Mit der entwickelten Methode ist die friihzeitige Quantifizierung des %8 Ge-Gehalts im Generatoreluat
direkt nach der Elution moglich. Fiir die klinische Anwendung bedeutet das, dass ein wichtiger Teil der
Qualitatskontrolle statt wie bisher 2 Tage nach Freigabe/Applikation, bereits wahrend der Synthese des
Radiopharmakons maoglich ist. Ein weiterer Vorteil der Methode ist die Tatsache, dass keine zusatzlichen

teuren Gerate bendtigt werden, da die Messungen mit vorhandenen Aktivimetern ohne weiteres durchge-

fuhrt werden konnen.

Die zweite Methode basiert auf der Diinnschichtchromatographie (TLC), welche gewdhnlich fiir die Ana-
lyse von radiochemischer Ausbeute und Reinheit genutzt wird. Hierbei wird ausgenutzt das sich 68Ga(III)

und 6BGe(IV), abhangig von der gewahlten stationdren und mobilen Phase, unterschiedlich verhalten
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[6]. Wenn die Differenz der R¢-Werte fiir die unterschiedlichen Spezies groR genug ist, ist es moglich,
den °®Ge-Gehalt einer 68Ga—LO’sung schnell und einfach zu bestimmen. Zusatzlich kann durch Auswahl
geeigneter mobiler und stationarer Phasen der %8 Ge-Gehalt eines 68Ga—Radiopharmakons nach dessen
Synthese bestimmt werden. Durch Verwendung einer Kalibrierung fiir den verwendeten Detektor (z. B.
Instant Imager®, Packard Canberra) kann der %8 Ge-Gehalt auch quantifiziert werden.

Es konnte gezeigt werden, dass von den untersuchten mobilen Phasen die Phasen b)—e) fiir die Be-
stimmung des % Ge-Gehalts in Generatoreluat geeignet sind. Ebenfalls konnte am Beispiele von %8 Ga-
DOTATOC gezeigt werden, dass die Methode auch fiir die Bestimmung in 68Ga—Radiopharmaka verwen-

det werden kann (Tab. 11).

Tab. 11: Ergebnisse fiir die R¢-Werte von %% Ga, ®®Ga-DOTATOC und **Ge auf Silica Gel 60 TLC Platten (Merck)
mit den untersuchten mobilen Phasen.

a 0,1 M Zitronensaurepuffer (pH=4) 1 1 0,1-0,2
b 5% NaCl:MeOH:25% NH3 (3:1:1) 0 0,4-0,6 0,1-0,2
C 2M HCl:Aceton (1:1) 1 0,1 0,4
d 0,01 M NaC4qH506:MeOH (3:1) 0 0.4 0,1-0,2
e Cyclohexanon:2 M HCI (20:1) 0,4-0,5 0,1-0,2 0

Durch lineare Regression der fiir die Kalibrierung an einem Instant Imager®(Packard Canberra), nach

10 min Messzeit, wurde Gleichung 8 erhalten.

y = 2,6344x + 0,4167 (8)
(v — 0,4167)
©2,6344 )

y= Counts pro Minute, x = Aktivtat in Bq auf der TLC.

Fir die Bestimmung des ®8 Ge-Durchbruchs in urspriinglichem Eluat werden 4 pL der Probe auf die TLC
aufgetragen und die TLC in der mobilen Phase b) entwickelt. Die TLC wird direkt analysiert, wobei nur
%8 Ga-Aktivitit bei (Ry =0) gemessen wird (Abb. 6a). AnschlieBend wird die TLC bei Ry =0,3 durchge-

schnitten und wieder analysiert (Abb. 6). Jetzt kann die Aktivitat des ®8Ge gemessen werden (Abb. 6b).
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Durch Einsetzen des Messwerts fiir t =10 min wird in Gleichung 9 kann die Aktivitat des entnommenen
Aliquots und daraus direkt die Aktivitat im urspriinglichen Eluat zum Zeitpunkt t = 10 min bestimmt wer-
den. Fiir die Quantifizierung der absoluten Aktivitat im Eluat muss dieser Wert wiederum in Gleichung 6

eingesetzt und nach AZ, aufgelost werden.

68 <

QL
I

%Ga~> | @
(a) (b)

Abb. 22: Bestimmung des ®®Ge-Durchbruchs mittels TLC (mobile Phase b)) am Beispiel fiir Generatoreluat
nach t=10min.

Die Bestimmung des %8 Ge-Gehalts von 68Ga—DO"I'A"I'OC—FormuIierungen wird analog durchgefiihrt.

Die Quantifizierung des %8 Ge-Durchbruchs kann mit Hilfe von Diinnschichtchromatographie sowohl in
Generatoreluat als auch in ®*Ga-DOTATOC schnell und einfach durchgefiihrt werden. Wie fiir %8 Ga-
DOTATOC bereits gezeigt, erlaubt dieses Verfahren die Uberpriifung der Radionuklidreinheit vor Freiga-
be/Applikation des Radiopharmakons. Durch Auswahl geeigneter mobiler Phasen konnte diese Technik

auch auf andere Radiopharmaka angewendet werden.

- 155 -



4 Zusammenfassung

4.4 Etablierung von **Sc als PET-Nuklid

Obwohl ®®Ga in den letzten Jahren zunehmend an Bedeutung in der Forschung, aber auch in der klini-
schen Routine gewonnen hat, ist es aufgrund seiner kurzen physikalischen Halbwertszeit (t; » =67,71 min)
nicht geeignet, um physiologische Prozesse mit langen biologischen Halbwertszeiten zu verfolgen. In die-
sem Zusammenhang ist das 44Ti/A"‘Sc—Generatorsystem infolge der langeren Halbwertszeit (3,97 h) bei

gleichzeitig hoher Positronenausbeute (94,27 %) des Tochternuklids *Sc von Interesse.

Ein wichtiger Schritt in Richtung der Anwendung von *Sc fiir neue Radiopharmaka ist der Nachweis des
grolen Potentials dieses PET-Nuklids anhand einer Modellverbindung. Hierzu wurde die Markierung einer
Modellverbindung mit dem Generator-produzierten *4Sc hinsichtlich ihrer Parameter optimiert. Als Mo-
dellverbindung wurde das Somatostatin-Analogon DOTATOC gewahlt. Es konnte bestatigt werden, dass
die Komplexbildung mit *Sc stark pH-abhangig ist. Hierbei erwies sich die Verwendung von NH4OAC-
Puffer (pH =4) als optimal, da dieser auch fiir die Elution von *S¢ nach dem Post-Prozessing verwendet
wird und den fiir die Markierung erforderlichen pH-Wert (pH-Bereich von 3—4) besitzt [2]. Weitere Op-
timierung der Markierungsparameter ergab hochste radiochemische Ausbeuten (>98 %) bei Einsatz von
21 nmol Peptid in 3mL aufgereinigten *Sc-Eluat (0,25 M NH4OAC-Puffer, pH=4) bei 95°C innerhalb
von 35min (Abb. 23).

Weiterhin wurde der Einfluss einer Mikrowellen-gestiitzten Markierung auf die radiochemischen Ausbeuten
untersucht. Fiir die Komplexbildung von °%Ga mit DOTA- oder NOTA-Derivaten konnte bereits der
positive Einfluss der Mikrowellen-gestiitzen Markierung gezeigt werden [7, 8]. Fiir die Markierung mit
*Sc wurde eine deutliche Verkiirzung der Reaktionszeit von 25min auf 3min bei gleichen Ausbeuten
beobachtet werden.

Eine Aufreinigung kann mit kommerziell erhaltlichen STRATA-X-Kartuschen (RP C-18; Phenomenex)
durchgefiihrt werden. Das markierte Peptid wird in 0,4 mL reinem EtOH erhalten, mit einem Gehalt an
unkomplexiertem **Sc von <0,9%. Nach Abdampfen des Alkohols kann *Sc.DOTATOC im gewiinschten

Medium (z.B. 0,9 % NaCl) aufgenommen und weiter verwendet werden.
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Abb. 23: Komplexbildung von *“Sc.DOTATOC bei pH 4,0 als Funktion der Zeit bei verschiedenen Temperaturen
(21 nmol DOTATOCQ).

Im Anschluss an die Optimierung der Markierungsbedingungen wurde *Sc.DOTATOC hinsichtlich seiner
Stabilitat evaluiert.
Fiir das Konjugat konnten sehr gute Stabilitaten in 0,9 % NaCl, PBS-Puffer (pH 7,4), Kalberserum (FCS)

und humanem Serum (HSA) nachgewiesen werden (Abb 24).
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Abb. 24: Stabilitit von **Sc-DOTATOC in Kilber- (FCS) und humanem (HSA) Serum bei 37 °C.
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Weiterhin wurde die Stabilitit von **Sc-DOTATOC in Anwesenheit verschiedener Metallkationen (Fe3+,
cu’’, Ca™, I\/Igz+) und anderer Chelatoren (DTPA, EDTA) untersucht. *Sc-DOTATOC zeigt selbst
nach 25h bei 37°C in Anwesenheit hoher Konzentrationen an Metallkationen (1072 M) oder anderen

Komplexliganden (2,1 pmol) sehr hohe Stabilitat.

Durch die Studie konnte gezeigt werden, dass bereits etablierte radiochemische Markierungsmethoden
auch auf das Generator-produzierte #sc tibertragbar sind. Dadurch konnten weitere Studien iiber die
molekulare Bildgebung biologischer Prozesse iiber Zeitraume von mehr als 24 h mit diesem metallischen

Positronenemitter angeregt werden.
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5 Ausblick

Die vorliegende Dissertation hat sich mit vier verschiedenen Aspekten der Radiopharmakaentwicklung

beschaftigt.

Nanomaterialien sind in den Fokus der Arzneimittelentwicklung geriickt, da sie, mit mehreren Funktiona-
litaten belegt, fiir Diagnostik und Therapie genutzt werden konnten. Durch passives, aber auch aktives
Targeting konnen diese Nanotheranostika in tumorosem Gewebe akkumulieren. Eine Schliisselrolle in der
Entwicklung von Nanotheranostika iibernehmen polymere Materialien. Diese eignen sich infolge ihrer ho-
hen Biokompatibilitat, biologischen Abbaubarkeit und strukturellen Vielfalt besonders fiir die Entwicklung
von Theranostika. Durch die Einfiihrung von Chelatoren in die Nanopartikel werden zahlreiche nicht-
invasive Techniken zur Analyse der pharmakologischen Eigenschaften einfach zuganglich. Bisher fehlten
allerdings systematische Studien zum Einfluss der Linkerstrukturen und des Belegungsgrades auf die Ver-
fligbarkeit des Chelators fiir die Markierung. Anhand mehrerer HPMA-DOTA-Konjugate konnten erste
Aussagen zum Einfluss von Linkerstruktur und Belegungsgrad auf die Radiometallmarkierung und die in
vitro-Stabilitat getroffen werden.

Im weiteren stehen noch in vivo-Evaluierungen aus, in denen zusatzlich in Langzeitstudien die Pharma-
kokinetik der Polymere, unter Ausnutzung der drei bereits verwendeten Radiometalle 686a, *Sc und
177Lu, untersucht werden sollen. Analoge Versuchdurchfiihrung der in vivo-Studien zu bereits bekannten
Evaluierungen mit 18 und B [1] wiirde den direkten Vergleich der Ergebnisse ermoglichen.

Bevor jedoch Langzeit-in vivo-Studien durchgefiihrt werden konnen, sollte die Markierung mit dem
Positronen-Emitter **Sc weiter optimiert werden, mit dessen etablierter Markierungschemie nur modera-
te Ausbeuten erzielt werden konnten. Zusatzlich konnten weitere Konjugate mit neuen Linkerstrukturen

synthetisiert und systematisch untersucht werden.
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