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1. Einleitung und Zielstellung 
 

1.1. Einleitung 

 

„3D printing […] has the potential to revolutionize the way we make almost everything.”  

- Barack Obama, 2013 [1] - 

Kaum eine andere Fertigungstechnologie hat in den vergangenen 10 Jahren einen ähnlichen 

Bedeutungsgewinn erlebt wie der 3D-Druck. Von den Medien häufig als nächste industrielle 

Revolution angekündigt und mit anderen großen Erfindungen wie der Dampfmaschine, der 

Glühbirne oder dem Mikrochip auf eine Stufe gestellt, soll der 3D-Druck - analog zur 

Revolutionierung des Informationsflusses durch das Internet - die materielle Welt und den 

Warenverkehr maßgeblich verändern [2–4]. 

Dabei liegen die Ursprünge der additiven Fertigung und des 3D-Drucks bereits in den 1980er 

Jahren. Die erste Patentanmeldung erfolgte 1984 und umfasste das Prinzip der Stereolithographie, 

einem Flüssigmaterialverfahren, bei dem Photopolymere durch Laserbestrahlung schichtweise 

ausgehärtet werden und durch Absenkung des Drucktisches dreidimensionale Körper entstehen [5]. 

1989 folgten dann die Patente zum Pulverbettverfahren binder jetting (auch drop-on-powder 

deposition genannt) durch das Massachusetts Institute of Technology [6] und zum 

Schmelzschichtungsverfahren fused deposition modeling (FDM) durch S. Scott Crump und Stratasys, 

Inc. [7]. Ausgangspunkt der Pulverbettverfahren ist eine fein gemahlene Pulverschicht 

beispielsweise aus Polymeren, metallischen oder keramischen Materialien, die durch punktuelles 

Aufbringen einer Binder-Lösung (binder jetting) oder durch laservermitteltes An- oder 

Aufschmelzen (selective laser sintering - SLS oder selective laser melting - SLM) gezielt verbunden 

wird.  

Im Gegensatz dazu handelt es sich beim FDM um ein extrusionsbasiertes Freiraum-Verfahren, das 

sich die temperaturabhängige und reversible Verformbarkeit von Werkstoffen, insbesondere von 

thermoplastischen Polymeren zu Nutze macht. Dabei werden Polymerstränge - sogenannte 

Filamente - in eine beheizte Düse geführt, erhitzt und die formbare Schmelze durch 

Filamentvorschub schichtweise auf das Druckbett aufgebracht. Bei der Abkühlung, die teilweise 

durch Einsatz von Lüftern beschleunigt wird, härtet das gedruckte Material wieder aus und 

verbleibt in seiner Form. Die Formgebung des Druckobjekts erfolgt abhängig vom gewählten 

Drucker-Typ durch präzise Bewegungen des Düsenkopfes oder des Drucktisches in x- und 
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y-Richtung in Kombination mit einer Drucktischabsenkung oder Düsenanhebung in z-Richtung nach 

jeder fertiggestellten Druckschicht. 

Ausgangspunkt für alle Drucktechnologien ist üblicherweise ein 3D-Modell des zu druckenden 

Objektes. Dieses Modell kann mit computer-aided design (CAD)-Programmen entweder selbst 

konstruiert oder mit erfassten Daten eines 3D-Scanners [8] oder anderer bildgebender 

Verfahren [9] gespeist werden. Das fertig bearbeitete Modell wird anschließend als 

Stereolithographie (STL)-Datei exportiert. Dabei erfolgt eine Vereinfachung der 

Oberflächenstruktur zu einem aus Dreiecken bestehenden Netz, das durch die Angabe der 3D-

Koordinaten der Dreiecks-Eckpunkte definiert ist. Als Slicer bezeichnete Computerprogramme 

können STL-Dateien in Maschinenanweisungen, sogenannte G-codes, umwandeln [10]. Diese G-

Codes enthalten neben den in horizontalen Schichten anzusteuernden Koordinaten und 

Bewegungsgeschwindigkeiten noch weitere wichtige Anweisungen, die beim FDM unter anderem 

die Düsentemperaturen, Filamentrückzüge, Lüfter- und Heizbett-Einstellungen, Stützstrukturen, 

Bewegungsmuster, Extrusionsgeschwindigkeiten und -mengen umfassen. Die Bearbeitung der 

erstellten Textdatei oder das eigenhändige Erstellen des G-Codes ist jedoch teilweise erforderlich, 

um slicerunabhängige Programmierungen und eine Optimierung des Druckprozesses vorzunehmen. 

Im Rahmen des technologischen Fortschritts und des allgemeinen Kostenrückgangs von 

3D-Druckern, insbesondere von FDM-Druckern nach Ablauf der Patentlaufzeit 2009, erreichte der 

3D-Druck in den vergangenen Jahren vermehrt den Heim- und Hobby-Bereich und wurde fester 

Bestandteil der sich bildenden Maker-Bewegung [11]. Auch im industriellen Sektor spielen 

generative Fertigungsverfahren eine große Rolle. Für die schnelle und kostengünstige Herstellung 

von Werkzeugen, Ersatzteilen, Einzelteilen oder Prototypen (rapid prototyping) findet der 3D-Druck 

eine breite Anwendung im Maschinenbau wie etwa im Bereich der Automobilindustrie oder der 

Luft- und Raumfahrttechnik [12]. Aber auch in den Bereichen Architektur [13], Mode und 

Design [14], der Unterhaltungselektronik und in der Lebensmittelindustrie [15] haben 3D-Druck-

Techniken bereits Fuß gefasst. 

Eines der am stärksten beforschten und von den Medien begeistert aufgenommenen 

Anwendungsgebiete des 3D-Drucks bleibt jedoch das Gesundheitswesen [16]. Beim Teilbereich 

Tissue Engineering versucht man durch Zellbesiedlung auf gedruckten,  porösen Gerüsten (scaffolds, 

[17]) oder durch direktes Verdrucken von lebenden Zellen (Bioprinting, [18]) biologische Gewebe 

herzustellen. Obwohl erste Gewebe bereits erfolgreich gefertigt werden konnten, müssen noch 

einige Hürden zum Beispiel bezüglich der Vaskularisierung genommen werden, um die Komplexität 

ganzer Organe nachbilden zu können [19,20]. Ein weiterer wichtiger Punkt im medizinischen 
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3D-Druck ist die patientenindividualisierte Nachbildung anatomischer Formen und Strukturen. Mit 

Hilfe von bildgebenden Verfahren wie der Computertomographie, der Magnetresonanztomographie 

aber auch mit Verfahren wie dem Ultraschall können DICOM-Dateien (Digital Imaging and 

Communications in Medicine) erzeugt, diese dann segmentiert und relevante Bereiche im STL-

Format extrahiert werden [21,22]. So ist es möglich, angepasste Implantate beispielsweise in der 

Zahnmedizin, der Chirurgie oder der Orthopädie, aber auch Orthesen, Prothesen oder anatomische 

Modelle für die Operationsplanung zu drucken [16]. Einige dieser Medizinprodukte wie eine 

maßgeschneiderte Trachealschiene, die das Kollabieren der Atemwege bei Neugeborenen mit 

Tracheomalazie verhindern soll, wurden bereits erfolgreich implantiert [23].   

Der Ansatz der Formindividualisierung von Implantaten kann auch mit einer gezielten 

Pharmakotherapie kombiniert werden. So kommt es nach der Implantation von 

Knochenimplantaten häufig zu post-operativen Infektionen, die durch perorale Antibiotika-Gabe 

nur schwer zu behandeln sind. Eine lokale Wirkstofffreisetzung am Implantationsort erscheint 

deshalb sinnvoll. Mittels binder jetting hergestellte scaffolds können entweder nach dem 

Druckvorgang mit Antibiotika beladen [24] oder durch den Einsatz von wirkstoffhaltigen Binder-

Lösungen direkt zu Antibiotika-enthaltenden Implantaten verdruckt werden, wie bereits für ein 

mehrschichtiges Isoniazid-Rifampicin-Implantat bei Knochentuberkulose gezeigt [25]. Ebenfalls mit 

der Intention Knocheninfektionen vorzubeugen wurden kompakte Nitrofurantoin-

Modellimplantate mittels FDM und unter Verwendung des häufig für das FDM und die 

Implantatherstellung verwendeten Polymers Polylactid (PLA) gedruckt [26]. Diese zeigten mit einer 

Nitrofurantoin-Freisetzung von weniger als 10 % in 45 Tagen allerdings eine sehr langsame und 

unvollständige Wirkstofffreisetzung, die durch den Einbau von Porenbildnern deutlich auf eine 

Freisetzung von etwa 50 % in zwei Wochen beschleunigt werden konnte [27]. Die Vielzahl der 

Anwendungsmöglichkeiten, die sich durch eine patientenangepasste Herstellung von 

wirkstoffhaltigen Produkten ergeben, wird überdies durch eine 3D-gedruckte Salicylsäure 

enthaltende Akne-Maske verdeutlicht. Die mit einem 3D-Scanner erfassten Gesichtskonturen einer 

Probandin dienten dabei als Grundlage für die mittels FDM oder SLS gedruckten, passgenauen 

Wirkstofffreigabesysteme für eine topische Akne-Behandlung [28]. Ebenfalls mittels FDM konnten 

verschiedene Formen von Vaginalringen für eine kontrollierte Freisetzung von Progesteron 

gedruckt werden. Die O-, Y- und M-förmigen, wirkstoffhaltigen Formen bestanden dabei aus einer 

Polymermischung aus Polyethylenglykol (PEG) 4000, Poly-ε-Caprolacton (PCL), PLA und 

Polysorbat 80 und zeigten eine diffusionsgesteuerte langsame Freisetzung des Progesterons über 

den Beobachtungszeitraum von 7 Tagen [29]. Auch T-förmige Intrauterinpessare mit verschiedenen 

Indometacin-Beladungen eingebettet in Ethylen-Vinylacetat-Copolymer (EVA, 16 % Vinylacetat) 
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oder in PCL und einer langsamen Wirkstofffreisetzung über 30 Tage wurden bereits erfolgreich 

gedruckt und unterstreichen das breite Anwendungsspektrum des 3D-Drucks für nicht oral 

verabreichte  wirkstoffhaltige Darreichungsformen [30,31].  

Aber auch die perorale Pharmakotherapie kann vom 3D-Druck als neuem Herstellungsverfahren 

profitieren. So gelten additive Fertigungstechniken als ein Hoffnungsträger in der personalisierten 

Medizin, die individuelle Patientenbedürfnisse und -charakteristika mehr in den Fokus rückt [32–

34]. Mit dem sich in den vergangenen 20 Jahren vollziehenden Paradigmenwechsel von der 

Einheitstherapie zur personalisierten Therapie stieg auch die Nachfrage nach schnellen und 

kostengünstigen Produktionsmethoden für Kleinstmengen wie dem 3D-Druck im Gegensatz zu 

Methoden mit hohem Durchsatz und geringerer Flexibilität wie der klassischen Tablettierung. 

Ansatz der personalisierten Medizin ist es, eine passende Therapie für jeden Patienten zu finden, die 

individuelle Unterschiede unter anderem des Alters, der Erkrankung oder der Pharmakogenetik 

berücksichtigt. Polymorphismen in metabolisierenden Enzymen beispielsweise beim Cytochrom 

P450, der N-Acetyltransferase 2 oder der Thiopurin-S-Methyltransferase, aber auch Veränderungen 

von Zielstrukturen durch Punktmutationen, Up- oder Down-Regulation erfordern für bestimmte 

Arzneimittel und Patientengruppen eine Dosisanpassung, um eine ausreichende Wirkung und 

geringe Nebenwirkungen zu gewährleisten [35,36]. Hochleistungstest der Genomik, der 

Metabolomik oder der Nachweis von Biomarkern könnten hierbei zukünftig als Grundlage für die 

Dosisfindung dienen [37,38]. Eine genaue Kenntnis der individuell vorhandenen Zielstrukturen ist 

schon heute durch immer spezifischere perorale oder parenterale Pharmakotherapien wie etwa mit 

Tyrosinkinase-Inhibitoren oder Antikörpern für einen Behandlungserfolg unumgänglich [39]  und 

stellt erneut die Notwendigkeit einer patientenangepassten Therapie heraus. Eine genaue 

Dosisanpassung mittels 3D-Druck wird auch für Arzneimittel mit geringer therapeutischer Breite 

immer häufiger diskutiert und stellt eine Alternative zu industriell vorgegebenen Dosierschritten 

oder dem destruktiven, oft ungenauen und teilweise mit einem Funktionsverlust einhergehenden 

Teilen oder Mörsern von Tabletten dar [40]. Dabei sollte jedoch wirkstoffspezifisch die Relevanz 

und Notwendigkeit einer derart exakten Dosierung, die zwischen den bereits existierenden 

Dosierstufen liegt, insbesondere mit Hinblick auf weitere physiologische Einflussfaktoren auf die 

Plasmaspiegelverläufe wie beispielsweise den Nahrungsmitteleinflüssen (food effects) hinterfragt 

werden [41]. Abweichungen von Standarddosierungen und die Herstellung im Kleinstmaßstab 

spielen darüber hinaus in den Bereichen Pädiatrie, Geriatrie, bei Arzneimitteln für seltene 

Krankheiten, sogenannten orphan drugs, und bei der Entwicklung von Arzneimitteln eine 

bedeutende Rolle und der Einsatz von 3D-Drucktechniken scheint hier vorteilhaft. 
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Die individuelle Kombination von verschiedenen Arzneistoffen und Dosierungen in einer Tablette 

ist mit 3D-Druck-Verfahren schnell und leicht zu realisieren. Beim FDM kann eine Änderung der 

Arzneistoffdosis entweder über die Veränderung der Wirkstoffbeladung im Ausgangsmaterial - dem 

Filament - oder durch gezielte Veränderung der Tablettenform und -größe unter Berücksichtigung 

einer sich ebenfalls ändernden Freisetzung erzielt werden. Durch die Kalkulation benötigter 

Tablettenvolumina konnten Pietrzak et al. beispielsweise Eudragit® RL Tabletten mit exakter 

Theophyllin-Dosierung im Bereich von 60-300 mg drucken [42]. Zwei oder mehr verschiedene 

Wirkstoffe und/oder Dosierungen in einer Darreichungsform können durch den gleichzeitigen 

Einsatz von mehreren Extrusionseinheiten beim Druckvorgang und die Verwendung von 

verschiedenen Filamenten umgesetzt werden. Die Möglichkeit des dualen FDMs von 

wirkstoffhaltigen Filamenten wurde erstmalig durch Goyanes et al. für PVA-Tabletten, die 

gleichzeitig Paracetamol und Koffein in einem Mantel-Kern- oder einem geschichteten Design 

enthielten, demonstriert [43]. Eine individuelle Kombination verschiedener Wirkstoffe in einer 

Tablette kann dabei besonders vorteilhaft für die geriatrische oder onkologische Polypharmazie 

sein, die Therapietreue fördern und Einnahmefehler minimieren. 

Darüber hinaus lassen sich auch durch gezieltes Druckdesign wie etwa durch den Einbau von 

Hohlräumen, Ummantelungen, Schichtungen, unlöslichen Begrenzungsstrukturen oder der 

Verwendung von Kapselhüllmaterialien aus verschiedenen Polymeren die Freisetzungsprofile der 

verwendeten Wirkstoffe steuern [44–47]. So konnte beispielsweise für eine Donut-förmige 

PVA-Tablette mit einem inneren PLA-Ring und Boden-und Deckschichten aus PLA erfolgreich eine 

Hydrochlorothiazid-Freisetzung nach nullter Ordnung erzielt werden [48]. Unter Einsatz einer 

Pastenextrusionsmethode konnten Khaled et al. eine 5-in-1-Tablette mit einer schnellen Freisetzung 

von Hydrochlorothiazid und Acetylsalicylsäure und gleichzeitiger Retardfreisetzung von Atenolol, 

Pravastatin und Ramipril mit Hilfe eines Celluloseacetat-Mantels drucken [49].  

Mit den additiven Fertigungsverfahren ergibt sich eine breite Palette an druckbaren Formen, die 

über die Möglichkeiten der klassischen Herstellungsverfahren hinausgeht [50]. Auf diese Weise 

ließen sich durch den Druck von Kavitäten in vitro aufschwimmende Tabletten [51] und durch den 

Druck weniger Schichten orodispersible Filme herstellen [52,53] oder durch die Testung neuer 

Tablettenformen besser schluckbare Arzneiformen für Patienten mit Schluckbeschwerden 

identifizieren [54]. Bei pädiatrischen Formulierungen wird neben der wählbaren Farbe und dem 

Geschmack auch der 3D-Druck von kindgerechten Tablettenformen zur Steigerung der Adhärenz 

diskutiert [55], bei denen jedoch stets eine ausreichende Schluckbarkeit und Sicherheit 

gewährleistet werden sollte. 

Die Kompaktheit, die relativ leichte Bedienbarkeit und der geringe Preis der heute erhältlichen 
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FDM-Drucker eröffnet des Weiteren neue Möglichkeiten der Arzneimittelversorgung, bei der die 

finale Herstellung der Darreichungsform auf Abruf und mit deutlich kürzeren Vertriebswegen 

stattfinden kann, zum Beispiel in der Apotheke, in Krankenhäusern oder in Krisengebieten [56,57]. 

Diesen Zukunftsvisionen stehen jedoch ernstzunehmende Sicherheitsbedenken und regulatorische 

Hürden entgegen, die es in den nächsten Jahren auszuräumen gilt. Im Jahr 2015 erfolgte die erste 

und bis heute einzige Zulassung einer 3D-gedruckten Tablette durch die US-amerikanische Behörde 

für Lebens- und Arzneimittel (Food and Drug Administration, FDA). Bei dieser Tablette mit dem 

Handelsnamen Spritam® handelt es sich um eine innerhalb weniger Sekunden zerfallende 

Arzneiform mit 250, 500, 750 oder 1000 mg des Antiepileptikums Levetiracetam, die mittels 

Pulverbett-3D-Druck hergestellt wird [58]. Ein personalisierter Ansatz wird beim Spritam® jedoch 

nicht verfolgt und der 3D-Druck wird in diesem Fall lediglich als Tool für die Massenproduktion 

gleicher Tabletten eingesetzt. Nachdem die FDA 2017 bereits eine Leitlinie für 3D-gedruckte 

Medizinprodukte herausgegeben hat [59] und in einem Perspektivenpapier ihre positive Haltung 

gegenüber innovativen, 3D-gedruckten, aber dennoch sicheren Arzneimitteln und 

Medizinprodukten signalisiert hat [60], liegt eine Zulassung für patientenindividualisierte, 3D-

gedruckte Arzneimittel bisher noch nicht vor. Eine wichtige regulatorische Fragestellung wird bei 

zukünftigen Zulassungsgesuchen in der Definition des 3D-Drucks von wirkstoffhaltigen 

Darreichungsformen entweder als Arzneimittelherstellung (mit Herstellungserlaubnis nach §13 

Arzneimittelgesetz), als individuelle Rezeptur zum Beispiel im Rahmen des üblichen 

Apothekenbetriebs oder als Rekonstitution eines Fertigarzneimittels liegen. Dabei steht das 

Konzept der personalisierten Herstellung von kleinen Stückzahlen den Regularien der 

standardisierten Massenproduktion und der Notwendigkeit von Prozessvalidierungen und 

destruktiven Prüfungen gegenüber. 

Unumstritten bei allen Konzepten und denkbaren Prozessketten gedruckter Arzneimittel ist jedoch 

die Zuständigkeit der pharmazeutischen Industrie für die Herstellung der wirkstoffhaltigen 

Ausgangsmaterialien wie zum Beispiel der Drucktinte für das binder jetting oder der Filamente für 

das FDM. 

Die Filamente, welche die Basis für das FDM bilden, können neben den häufig verwendeten 

thermoplastischen Polymeren und dem darin eingebetteten Wirkstoff noch weitere Hilfsstoffe wie 

etwa zur Viskositätsbeeinflussung, zur Porenbildung, zur Zerfallsbeeinflussung oder Weichmacher 

enthalten. In frühen Forschungsarbeiten erfolgte die Wirkstoffbeladung durch Imprägnierung 

kommerziell erhältlicher PVA-Filamente technischer Qualität in konzentrierten 

Wirkstofflösungen [61–63]. Die Notwendigkeit zum Einsatz organischer Lösungsmittel, die 

Verwendung stark konzentrierter und damit teurer Wirkstofflösungen und die begrenzte Wirkstoff- 
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und  Polymerauswahl zeigten sich jedoch problematisch. Als größte Limitation erwiesen sich jedoch 

die mit der Beladungszeit verbundenen kurzen, für Implantat-Anwendungen ungeeigneten 

Freisetzungszeiträume und die geringen, durch passive Diffusion erzielten Wirkstoffbeladungen, die 

sich je nach Einlegedauer und verwendeter Arzneistofflösung unter 2 % (m/m) teilweise sogar 

unter 0,1 % (m/m) bewegten. Bei den nachfolgenden Arbeiten erfolgte deshalb ein Wechsel der 

Filament-Herstellungsmethode zu der heute nahezu ausschließlich verwendeten Schmelzextrusion 

(hot-melt extrusion, HME).  

Bei der HME unterscheidet man zwischen dem diskontinuierlichen Prinzip der Kolbenextrusion, bei 

dem das geschmolzene Material durch Kolbenvorschub durch eine Düse gepresst und geformt wird, 

und der kontinuierlichen Extrusion mit Schneckenextrudern, bei der eine, zwei oder mehrere, gleich 

oder entgegengesetzt rotierende Schnecken das zu extrudierende Material zur Düse befördern. Der 

in  der pharmazeutischen Industrie am meisten verwendete Zweischneckenextruder ermöglicht im 

Vergleich zur Kolben- und Einschnecken-Extrusion eine bessere Durchmischung und 

Temperaturkontrolle [64]. Durch den Einsatz von Modularschnecken mit Förder-, Knet- 

Verdichtungs- oder Mischsegmenten lässt sich der Extrusionsprozess genau auf die spezifischen 

Anforderungen der verwendeten Pulvermischung und  der angestrebten Extrudate abstimmen. 

Einer der größten und mit zunehmender Anzahl schwerlöslicher Arzneistoffe immer bedeutendere 

Anwendungszweig der HME in der Pharmazie ist die Herstellung amorpher fester Dispersionen 

(amorphous solid dispersion, ASD) zur Löslichkeitsverbesserung und Steigerung der 

Bioverfügbarkeit [65]. Darüber hinaus werden HME-Prozesse pharmazeutisch zur 

Mikroverkapselung, gezielten Wirkstofffreisetzung, Filmherstellung oder zur 

Geschmacksmaskierung und mit dem Aufkommen des FDM nun auch zur Filamentherstellung 

genutzt [66]. 

Wissenschaftliche Arbeiten zur Extrusion und dem 3D-Druck von oralen Darreichungsformen 

fokussierten sich zunächst auf das wasserlösliche PVA als polymeres Trägermaterial, da es leicht zu 

verarbeiten ist und auf Erfahrungen aus dem technischen FDM von PVA-Stützstrukturen 

zurückgegriffen werden konnte [61,67,68]. Mit der Identifizierung weiterer pharmazeutischer 

Polymere mit guten Extrusions- und Druckeigenschaften konnte das Spektrum möglicher 

Freisetzungprofile und Funktionen gedruckter Arzneiformen in den folgenden Jahren deutlich 

erweitert werden. Copolymere der Methacrylsäure mit dem Handelsnamen Eudragit® wurden dabei 

beispielsweise als Eudragit® E für eine schnelle Freisetzung [69–72], als Eudragit® RL oder RS für 

eine retardierte Freisetzung [42,73,74] oder als Eudragit® L100-55 für die Herstellung 

magensaftresistenter Tabletten [75,76] erfolgreich gedruckt. Mit dem Ziel einer gut steuerbaren 
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Arzneistofffreisetzung werden darüber hinaus auch Polyvinylpyrrolidon (PVP) [77], 

PVP-Copolymere wie das Kollidon® VA64 [78], Polyurethane [79], Cellulosederivate [80–82] und 

Polymere, die explizit für die Schmelzextrusion entwickelt wurden, wie das 

Polyvinylcaprolactam-Polyvinylacetat-PEG-Copolymer Soluplus® [71,81], als Druckpolymere 

eingesetzt. Die große Zahl der Publikationen, die sich ebenfalls mit der Evaluation verschiedener 

Polymere für die Filamentherstellung und das FDM befassen, unterstreicht hierbei die Relevanz der 

Eigenschaften des verwendeten Trägermaterialien für die spätere Arzneiform und die Freisetzung 

des Wirkstoffs. 
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1.2. Zielstellung 

 

Ziel dieser Arbeit war es, das Potenzial des FDMs für die Herstellung wirkstoffhaltiger 

Darreichungsformen zu evaluieren und die Eignung pharmazeutischer Polymere für diese 

3D-Druckmethode mit Blick auf die für die jeweilige Anwendung angestrebte Arzneistofffreisetzung 

und die Verwendung von anspruchsvollen Wirkstoffen zu untersuchen. 

Als Schwerpunktthemen sollten im Rahmen dieser Arbeit sowohl der 3D-Druck von Implantaten als 

auch der 3D-Druck von Tabletten behandelt werden.  

Für die Implantatanwendung sollten zunächst verschiedene, pharmazeutisch genutzte oder in der 

Implantatherstellung bereits verwendete Polymere hinsichtlich ihrer Extrudierbarkeit zu 

Filamenten und ihrer Druckbarkeit durch FDM beurteilt werden. Anschließend sollten 

Modellimplantate mit verschiedenen Beladungen des Modellarzneistoffs Chinin gedruckt und die 

Langzeitfreisetzung aus den Implantaten untersucht werden. Zur Charakterisierung der durch 

Schmelzextrusion gebildeten Polymer-Wirkstoff-Gemische sollten differenzkalorimetrische und 

röntgendiffraktometrische Analysen der Filamente durchgeführt werden. Für die Herstellung von 

flexibleren Implantatkörpern mit dem Ziel einer besseren Komprimierbarkeit bei der Implantation 

sollte darüber hinaus das FDM von Hydrogelen am Beispiel der Glycerol-Gelatine evaluiert und eine 

Spritzenextrusionsmethode eingeführt werden. Gedruckte Hydrogelimplantate sollten dann mit 

einer geeigneten Methode quervernetzt und bezüglich der Formstabilität bei Lagerung und der 

Wirkstofffreisetzung geprüft werden. 

Eine der größten Limitationen der thermischen Extrusionsverfahren HME und FDM besteht bis dato 

in der Notwendigkeit des Einsatzes thermisch stabiler Wirkstoffe. Im Rahmen der 

Formulierungsfindung für das FDM von Tabletten mit dem thermolabilen Modellarzneistoff 

Pantoprazol-Natrium sollte deshalb ein Polymerscreening durchgeführt und druckbare Polymere 

identifiziert werden, die ein Prozessieren bei Temperaturen von weniger als 100 °C ermöglichen. 

Darüber hinaus sollte durch geeignete Polymerauswahl, Filamentzusätze und das Druckdesign der 

Tablette eine sehr schnelle Wirkstofffreisetzung erreicht werden. Da es sich bei dem verwendeten 

Pantoprazol-Natrium zusätzlich um einen säurelabilen Wirkstoff handelt, sollte in einem nächsten 

Schritt eine Methode entwickelt werden, die es ermöglicht mit Hilfe des Mehrdüsen-FDMs eine 

magensaftresistente Tablette zu drucken.  Extrudierte Filamente und gedruckte Tabletten sollten 

außerdem mit geeigneten feststoffanalytischen Verfahren wie der 

Röntgenpulverdiffraktometrie (XRPD), der dynamischen Differenzkalorimetrie (DSC) oder der 

Mikroskopie charakterisiert und hinsichtlich ihres Gehalts und der Wirkstofffreisetzung untersucht 

werden.  
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2. Diskussion 
 

Ausgangspunkt für die Fertigung wirkstoffhaltiger, 3D-gedruckter Darreichungsformen ist für die in 

dieser Arbeit beschriebenen FDM-Verfahren stets die Herstellung einer homogenen Mischung aus 

Arzneistoff, Polymer und weiteren Hilfsstoffen. Die Wirkstoffeinarbeitung erfolgte dabei zum 

Beispiel durch eine Solvent Cast / Solvent Evaporation-Methode, bei der das Polymer gemeinsam 

mit dem Wirkstoff in einem Lösungsmittel gelöst, das Lösungsmittel abgedampft wird und ein 

wirkstoffhaltiger Film resultiert. Aufgrund der fehlenden Wasserlöslichkeit der für die 

Implantatanwendung untersuchten Polymere wurden hierfür leicht flüchtige, organische 

Lösungsmittel wie Aceton und Dichlormethan eingesetzt, deren Verwendung besonders in Hinblick 

auf gesundheitsgefährdende Lösemittelrückstände in der finalen Darreichungsform kritisch 

hinterfragt werden sollte. Neben den einzuhaltenden Grenzwerten im Endprodukt sollten auch den 

Arbeitsschutz betreffende Vorkehrungen bei der Herstellung getroffen werden. Ein unvollständiges 

und nicht standardisiertes Abdampfen kann außerdem zu variierenden Lösungsmittelrückständen 

und damit zu prozessrelevanten Veränderungen der Eigenschaften der Mischung wie zum Beispiel 

des Glasübergangs des Polymers führen. Je nach Löslichkeit der zu lösenden Bestandteile können 

große Mengen an organischen Lösungsmitteln erforderlich sein. Die Notwendigkeit eines 

Solvent Cast-Schrittes vor der Extrusion in einem industriellen Scale-Up-Szenario sollte also auch 

unter den Gesichtspunkten der Wirtschaftlichkeit und des Umweltschutzes mit der erforderlichen, 

aufwändigen Lösungsmittelrückgewinnung in Frage gestellt werden. Die Herstellung von festen 

Lösungen durch das Solvent Cast-Verfahren wird zwar als thermisch schonendes Verfahren zur 

Lösungsverbesserung eingesetzt, scheint jedoch vor dem Hintergrund der Weiterverarbeitung und 

der zweifachen Schmelzextrusion bei der Filamentherstellung und dem FDM, die ebenfalls zur 

Bildung von festen Dispersionen führt, nicht unbedingt erforderlich. Dennoch wurden auf diese 

Weise hergestellten Filme in den ersten Versuchen benutzt, um eine homogene 

Polymer-Wirkstoff-Mischung bei der Extrusion im zunächst verwendeten Kolbenextruder zu 

gewährleisten, da dieser nur über begrenzte Mischeigenschaften verfügt. Sowohl resultierende 

Filamente als auch gedruckte Modellimplantate zeigten eine gleichmäßige blaue Fluoreszenz, die 

auf eine gleichmäßige Verteilung des Modellarzneistoffs Chinins in den jeweiligen Polymeren 

schließen lässt (siehe Publikation 1). In späteren Versuchen wurden durch standardisierte 

Verreibung und Mischung im Mörser Pulvermischungen mit dem Wirkstoff Pantoprazol-Natrium für 

die anschließende Schmelzextrusion im Kolbenextruder hergestellt und es wurde deutlich, dass 

auch diese zu relativ gleichmäßigen Wirkstoffverteilungen im Filament führen können. In 

Stichproben, die von Anfang bis Ende des extrudierten Filaments genommen wurden, ergaben sich 
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für die meisten Filamente nur geringe Abweichungen von der angestrebten 10 %-igen Beladung des 

Filaments mit Pantoprazol und geringe Standardabweichungen von weniger als 0,2 %. Ausnahme in 

dieser Untersuchung bildet das Filament aus PEG 20000 mit deutlich geringeren 

Wirkstoffkonzentrationen in der Mitte des Extrudats und Extrema des Pantoprazol-Gehalts in den 

Filamentstichproben von 7,2 und 12,2 % (siehe Publikation 3). Diese Inhomogenität kann entweder 

als Zeichen einer unzureichend homogenen Pulvermischung oder einer Entmischung im Extruder 

gedeutet werden. Da eine genaue und gleichmäßige Wirkstoffverteilung im Filament eine 

Grundvoraussetzung für eine exakte Dosierung beim FDM ist, empfiehlt sich sowohl in diesem Fall 

als auch für weitere Untersuchungen neben der Vormischung der Filamentbestandteile die 

Verwendung eines Zweischneckenextruders. Bei diesem erfolgt im Inneren des Extruders zusätzlich 

zum horizontalen Vorschub eine Durchmischung des Materials durch die Bewegung der Schnecken, 

die je nach Design neben der Förder- auch eine Knet- und Mischfunktion oder sogar eine 

Rückwärtsförderung ausüben können. Durch eine größere Kontaktfläche zur gut wärmeleitenden 

Zylinderwandungen und den Metallschnecken und die bessere Materialdurchmischung ergibt sich 

beim Zweischneckenextruder außerdem eine bessere Wärmeübertragung durch 

Feststoffkonvektion. Lokale Überwärmungen wie sie vermutlich an den Kolbenwandungen beim 

Kolbenextruder auftreten mit der Gefahr thermischer Zersetzung von Hilfs- und Wirkstoffen können 

so vermieden werden. Eine kontinuierliche Filamentherstellung ist mit der Kolbenextrusion nicht 

möglich, dennoch bewies dieses Verfahren eine zweckdienliche Eignung für die Verarbeitung 

kleiner Batchgrößen im Rahmen der durchgeführten Machbarkeitsstudien. Für eine kontinuierliche 

Herstellung von gedruckten Arzneimitteln oder Medizinprodukten wird indessen eine Kopplung aus 

Schneckenextrusion und FDM [81] oder eine direkte Schneckenförderung in der beheizten Düse des 

Druckers diskutiert [83], wobei dieser Ansatz der kontinuierlichen Massenproduktion deutlich von 

dem vielfach entworfenen Konzept des patientenindividuellen 3D-Drucks auf Abruf divergiert. 

Ähnlich zu dem zuletzt benannten FDM-Verfahren mit integrierter Schneckenförderung entfiel die 

vorherige Filamentherstellung auch für die im Rahmen dieser Arbeit untersuchte 

Spritzenextrusionsmethode zur Herstellung von flexiblen Glycerol-Gelatine-Implantaten (siehe 

Publikation 2). Die Wirkstoffeinarbeitung erfolgte hier im gelösten Zustand im Zuge der 

Hydrogelherstellung. Das Prinzip dieser Druckmethode beruht im Gegensatz zum klassischen FDM 

nicht auf einem Schmelzprozess sondern auf einem temperaturabhängigen Sol-Gel-Übergang der 

verwendeten Gelatine, wobei das Gelatine-Sol nach der Extrusion aus der beheizten Spritze mit 

Kanüle durch Abkühlung auf dem Drucktisch in den Gelzustand übergeht. Analog zur 

Schmelzextrusion im Kolbenextruder ist auch hier die Homogenität der Wirkstoffverteilung im 

Druckkörper in hohem Maße von der Wirkstoffverteilung im zuvor hergestellten Hydrogel 
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bestimmt. Gedruckte Glycerol-Gelatine-Modellimplantate zeigten ebenfalls eine gleichmäßige blaue 

Fluoreszenz des eingearbeiteten Chinins als Hinweis auf eine gleichmäßige Wirkstoffverteilung. 

Eine ausreichende Löslichkeit des Wirkstoffs im Hydrogel beziehungsweise im Polymer ist bei allen 

Extrusions- und Druckverfahren, die sich eine Viskositätsänderung des Trägermaterials zunutze 

machen, vorteilhaft für eine homogene Wirkstoffverteilung, da die Verwendung von Suspensionen 

die Gefahr von Agglomeratbildung oder Sedimentationen bei zu niedrigen Polymer- oder 

Hydrogelviskositäten bergen kann. Wie bei allen Suspensionen ist die Partikelgröße der dispersen 

Phase, beim klassischen FDM allerdings auch der kontinuierlichen Polymer-Phase ein wichtiger 

Faktor und sollte in den für die Extrusion verwendeten Mischungen hinreichend niedrig sein und 

eine enge Partikelgrößenverteilung aufweisen. Ungelöste Partikel oder Agglomerate, deren Größe 

den Düsendurchmesser beispielsweise beim Druckprozess überschreiten und bei der 

Drucktemperatur nicht schmelzen, können Verstopfungen zur Folge haben und ein durchgehendes 

Drucken unmöglich machen. Diese Beobachtung konnte auch im Rahmen dieser Arbeit für den 

Zusatz von Kollidon® CL zum pantoprazolhaltigen PEG 6000-Filament gemacht werden und führte 

dazu, dass dieses Filament nicht verdruckt werden konnte. Bei der Formulierungsentwicklung sollte 

also besonders bei den Polymeren, die bei der Extrusion eine niedrige Viskosität aufweisen, auf eine 

ausreichende Löslichkeit des Wirk- oder Hilfsstoffs im Polymer oder auf eine ausreichend kleine 

Partikelgröße im Ausgangsmaterial geachtet werden. Ungelöste und nichtschmelzende Bestandteile 

können in Form von inerten Füllstoffen jedoch auch gezielt und mit einem hohen prozentualen 

Anteil von bis zu 50 % zugesetzt werden, um die Festigkeit extrudierter Filamente zu erhöhen. Für 

die Extrusion der amorphen Polymere PVP, Eudragit® E oder Eudragit® L100-55 wurden hierfür 

bereits die Füllstoffe Calciumphosphat und Talkum mit nicht näher beschriebenen Partikelgrößen 

erfolgreich eingesetzt [69,76,77].  

Die Extrusion von Filamenten mit geeigneten mechanischen Eigenschaften ist für die 

Weiterverarbeitung im FDM, aber auch für eine mögliche Lagerung oder den Transport der 

Filamente unabdingbar. Sowohl bei der Direct Drive Extrusion mit unmittelbarer Nähe der 

Extrusionsmotoren zur beheizten Düse als auch bei der Bowden Extrusion mit einem 

zwischengeschalteten Führungsschlauch wird das Filament unter Krafteinwirkung der rotierenden 

Zahnräder gefördert. Das ideale Filament sollte also formstabil, weder zu flexibel für die Förderung 

noch zu brüchig für die Krümmungen im bowden tube, das Aufrollen des Filaments zum Transport 

und für den transversal ausgeübten Druck der Zahnräder sein. Filamentbrüche führen dabei 

entweder zu einem Abbruch des Filamentvorschubs oder zu einer veränderten Extrusionsmenge, 

die mit einer Ungenauigkeit der Dosierung einhergeht. Als genereller Trend ist zu erkennen, dass 

Extrudate mit steigendem kristallinen Anteil im Polymer härter werden und einen höheren 
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Elastizitätsmodul aufweisen [84], da die Kohäsionskräfte in den geordneten Kristallbereichen 

größer sind als in den amorphen Bereichen mit einer unregelmäßigen Anordnung der 

Makromoleküle. Polymere mit einem hohen kristallinen Anteil sind allerdings sehr spröde und 

wenig elastisch wie im Zuge dieser Arbeit auch beim Handling der PCL- und PEG-Filamente 

beobachtet werden konnte. Im Gegensatz dazu zeigen hauptsächlich amorphe Polymere einen 

niedrigeren Young-Modul und eine geringere Festigkeit, die mit schwachen Van-der-Waals -Kräften 

zwischen den locker und ungeordnet gepackten Polymerketten und einer Streckbarkeit dieser 

Bereiche durch Rotation der C-C-Bindungen erklärt werden können [85]. Die Bestimmung der 

Kristallinität der Filamentformulierung beispielsweise mit Hilfe der Dichte, der Kalorimetrie, der 

Röntgenbeugung oder Infrarotspektroskopie aber auch Materialuntersuchungen wie die 

Bestimmung des Elastizitätsmoduls können also durchaus als prädiktive Elemente bei der 

Formulierung von druckbaren Filamenten eingesetzt werden. Der Einsatz von etwa 1 % 

hochdispersem Siliciumdioxid kann mit dem Nebeneffekt einer guten Pulverfließfähigkeit auch eine 

mögliche Klebrigkeit des Filaments verhindern. Durch den Zusatz von Weichmachern, die neben der 

Glasübergangstemperatur auch den Elastizitätsmodul senken, kann die Flexibilität der Filamente 

gesteigert werden. In dieser Arbeit wurden dafür Triacetin und Triethylcitrat verwendet, die sich 

als kleine Moleküle zwischen den Polymerketten einlagern und deren Beweglichkeit erhöhen. Da 

eine ausreichende Festigkeit oder eine für das Widerstehen der Andruckkräfte des Zahnrades 

nötige Duktilität nicht für alle Filamente erreicht werden konnte, wurden in dieser Arbeit etwa 6 cm 

lange Filamentsegmente im Hot End platziert und mit kommerziellem PLA-Filament zur Extrusion 

vorgeschoben. Diese Filamentlänge erwies sich für die hier angestrebten Dimensionen der 

Druckkörper als ausreichend. Für den Druck von größeren Objekten können längere Filamente 

alternativ in einen geraden Bowdenschlauch platziert und ebenfalls mit geeignetem Filament 

gefördert werden. Über den Labormaßstab hinausgehend sollte allerdings eine 

Filamentformulierung entwickelt werden, die sowohl einen direkten Vorschub als auch ein 

Aufrollen auf Filamentrollen für den Transport ermöglicht. 

Ein wichtiger Parameter sowohl beim HME als auch beim FDM ist die Extrusionstemperatur. Die 

Temperatur sollte ausreichend hoch gewählt werden, um ein Fließen der Zubereitung zu 

ermöglichen, auf der anderen Seite jedoch niedrig genug, um das Auslaufen einer niedrig viskosen 

Schmelze aus der Düse zu verhindern und eine Strangbildung und exakte Strangablage zu 

gewährleisten.  In dieser Arbeit erfolgte die Extrusion der semikristallinen Polymere PLLA, PCL, 

Poloxamer 407, PEG 20000 und PEG 6000 mit den Modellarzneistoffen Chinin oder Pantoprazol-

Natrium im Bereich oder leicht unterhalb der Schmelztemperatur (Tm) des reinen Polymers. Eine 

Schmelzpunktdepression konnte sowohl für den Zusatz von Chinin zu PCL und als auch von 
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Pantoprazol zu PEG mittels DSC gezeigt werden. Die Filamentextrusion von amorphen Polymeren 

oder Polymeren mit einem großen amorphen Anteil wie Eudragit® RS, Ethylcellulose, Kollidon® 

VA64 oder PVP K12 erfolgte bei Extrusionstemperaturen, die teilweise weit unterhalb der 

Glasübergangstemperatur (Tg) des reinen Polymers lagen. Der Grund hierfür sind die Zusätze von 

Weichmachern oder Wirkstoffen, die ebenfalls einen Weichmachereffekt ausüben können. Die 

Einlagerung dieser kleinen Moleküle erhöht das freie Volumen um die Polymerketten, ermöglicht 

deren Beweglichkeit und senkt damit die Tg des Gemisches. Eine Vorhersage der Tg von solchen 

Wirkstoff-Polymer-Blends kann mit Hilfe der Gordon-Taylor-Gleichung getroffen werden, 

die  allerdings nur für Mischungen mit schwachen intermolekularen Wechselwirkungen gilt [86]. 

Auffallend für die hauptsächlich amorphen Polymere im Gegensatz zu den zuvor beschriebenen 

höher kristallinen Polymeren sind in dieser Arbeit auch Drucktemperaturen, die weit über den 

Extrusionstemperaturen liegen. In guter Übereinstimmung dazu konnten auch Literaturdaten die 

Notwendigkeit einer 40 - 50 °C höheren Temperatur beim FDM im Vergleich zur HME für 

verschiedene Eudragit®-Polymere und Hydroxypropylcellulose zeigen und erklärten dies mit der 

kurzen Aufheizzeit des Materials in der Düse [42]. Daneben spielen sicher auch veränderte 

Scherbelastungen beim FDM, schwächere Extrusionsmotoren und eine kleinere Düsengröße (in 

dieser Arbeit: 0,35 mm FDM verglichen mit 3 oder 2,8 mm bei HME) eine Rolle.  

Für eine grobe Abschätzung der Extrusionstemperatur gibt es in der Literatur verschiedene 

Empfehlungen, bei denen die Temperatur beispielsweise 15 – 60 °C über Tm oder Tg [64], 

10 - 20 °C [87] oder 20-40 °C über Tg [88] liegen sollte. Ein derart pauschaler Richtwert, der 

lediglich auf diesen kalorimetrisch bestimmten Messwerten basiert, erscheint allerding vor dem 

Hintergrund des komplexen Extrusionsprozesses mit sehr vielen Einflussfaktoren wenig sinnvoll. So 

wird bei einer DSC-Messung keinerlei mechanischer Stress auf die Probe ausgeübt und eine bei der 

Extrusion auftretende Scherbelastung kann nicht simuliert werden. Polymerzubereitungen sind 

jedoch viskoelastisch und weisen oft scherverflüssigende Fließeigenschaften auf, die sich durch eine 

Orientierung der langen Polymerketten entlang der Flussrichtung erklären lassen. Rheologische 

Messungen, die Fließeigenschaften sowohl in Abhängigkeit von der Temperatur als auch von der 

Scherrate zeigen können, sollten also für kommende Untersuchungen zur Materialcharakterisierung 

vor der Extrusion [87] oder zur In-Prozess-Analytik bei der Extrusion [89] eingesetzt werden. Zur 

Einschätzung der Extrudierbarkeit bei gegebener Temperatur wird weiterhin der Verlustfaktor tanδ 

vorgeschlagen, der das Verhältnis von viskosen Polymereigenschaften (Verlustmodul G‘‘) und den 

elastischen Polymereigenschaften (Speichermodul G‘) angibt und mittels Dynamisch-mechanischer 

Analyse bestimmt werden kann [90]. 
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Erfolgreich extrudierte Filamente, aber auch gedruckte Arzneiformen sollten über den angestrebten 

Lagerungszeitraum formstabil sein und nicht zerfließen. Die „Kriechneigung“ gilt es besonders beim 

Einsatz von Weichmachern und der Lagerung von amorphen Polymeren bei Temperaturen 

oberhalb der Tg zu bedenken. In dieser Arbeit konnte eine Verformung von PVP-Filamenten bei der 

Lagerung insbesondere für hohe Triethylcitrat-Anteile beobachtet werden. Eine bessere 

Formstabilität kann für zukünftige Arbeiten durch den Einsatz von festen oder zumindest 

halbfesten Weichmachern mit einer begrenzten Diffusionsfähigkeit in der Matrix gewährleistet 

werden [88]. Eine mögliche Feuchtigkeitsaufnahme von Filament oder gedruckter Arzneiform bei 

der Lagerung sollte im Hinblick auf veränderte mechanische Eigenschaften besonders für die 

Verwendung von hygroskopischen Bestandteilen eruiert werden. Darüber hinaus sollte für 

amorphe, feste Lösungen eine mögliche Rekristallisation des Wirkstoffs über die Lagerdauer 

untersucht werden, um Änderungen im Freisetzungsverhalten auszuschließen. Die optische 

Erscheinung der Filamente kann dabei bereits erste Hinweise auf die Kristallinität liefern. Da eine 

Lichtstreuung an  kristallinen Regionen stattfinden kann, erscheinen Polymere mit kristallinem 

Anteil opak, während optische Transparenz häufig mit Amorphizität in Zusammenhang gebracht 

wird. Diese Relation zeigte sich auch für viele in dieser Arbeit untersuchten 

Filamentzusammensetzungen als zutreffend. Für die physikalische Feststoffcharakterisierung von 

Filamenten und gedruckten Arzneiformen  sollten jedoch Verfahren wie XRPD, 

Erhitzungsmikroskopie, IR-Spektroskopie und DSC eingesetzt werden. 

Ein weiteres entscheidendes Qualitätsmerkmal extrudierter Filamente liegt in der Gleichmäßigkeit 

der Filamentdurchmesser, die für die Dosiergenauigkeit des FDMs unerlässlich ist.  In dieser Arbeit 

wurden für alle Filamente in Anlehnung an die kommerziell verwendeten Filamente und die 

Düsendimensionen Durchmesser von 2,85 mm angestrebt. Systematische Abweichungen von 

diesem Wert lassen sich beim Vorgang des Slicens durch die Neuberechnung nötiger 

Filamentvorschübe berücksichtigen, eine Anpassung der Extrusionsmengen an schwankende 

Filamentdurchmesser ist mit den jetzigen Verfahren jedoch nicht möglich. Eine gleichmäßige 

Filamentdicke sollte also im Zuge der Extrusionsprozesses sichergestellt werden, wobei die 

Auswahl eines entsprechenden Düsendurchmessers aufgrund des Phänomens der 

Extrudatquellung (Die swell) nicht alleinig ausreicht. Diese Extrudatquellung tritt auf, wenn lange, 

verschlungene Polymere zu einer Orientierung entlang der Flussrichtung gezwungen werden, um 

die enge Düse zu passieren und danach wieder in ihren ungeordneten Zustand zurück verfallen. Je 

länger die Verweilzeit der Polymere im orientierten Zustand ist, also je länger die Düse oder je 

kleiner die Extrusionsgeschwindigkeit ist,  desto geringere Filamentaufweitungen resultieren [87]. 

Um ein gerades Filament mit dem gewünschten Durchmesser zu erreichen, erfolgte in dieser Arbeit 
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eine Verstreckung des Extrudats mit Hilfe eines Zugmotors oder die Förderung auf einem 

Abzugsband. Die Streckleistung des für den Zweischneckenextruder verwendeten und mit Silikon 

beschichteten Förderbandes erwies sich als niedrig, jedoch für die in diesem Setup extrudierten, 

eher kristallinen Polymere PCL und PEG 6000 mit vergleichsweise niedrigen Kettenlängen und 

einer daraus resultierenden niedrigen Extrudatschwellungen als ausreichend. Für die Extrusion von 

elastischeren Polymeren mit größerer Kettenverzweigung und höherem Molekulargewicht sollte 

jedoch eine Filamentverstreckung mit stärkerem Zug erfolgen, die wie etwa im Rahmen dieser 

Arbeit für die Kolbenextrusion beschrieben oder durch das Aufrollen des Filaments auf eine Rolle 

mit vorheriger Luftkühlung [91] durchgeführt werden kann.  

Neben der Kühlung bei der Filamentherstellung kann eine Druckbettbeheizung oder die 

Verwendung von Lüftern auch beim FDM eingesetzt werden und das Druckergebnis beeinflussen. 

Durch eine Spreitung der noch nicht verfestigten Polymerstränge unter der Last der folgenden 

Schichten kann eine Auswärtswölbung am Boden des Druckkörpers - ein sogenannter elephant‘s 

foot – entstehen, der für die Polymere PLLA, PCL und PEG 6000 beobachtet werden konnte. Durch 

eine Luftkühlung des Drucks oder eine langsamere Druckgeschwindigkeit kann diese Abweichung 

von der Zielgeometrie besonders im Hinblick auf den präzisen Druck von patientenangepassten 

Implantaten behoben werden. Mit der Anpassung der Kühlrate können allerdings auch die 

Kristallisation von semikristallinen Polymeren und in Folge die Materialeigenschaften beeinflusst 

werden. Ist die Kühlrate zu groß, sinkt der Kristallisationsgrad, da die Zeit für das Kristallwachstum 

zwischen Tg und Tm geringer wird und eine Beweglichkeit der Polymerketten im Glaszustand der 

amorphen Bereiche eingeschränkt ist [92]. Bei einem Überschreiten der Tg zu einem späteren 

Zeitpunkt kann in diesem Szenario jedoch eine sekundäre Kristallisation erfolgen. 

Ein großer Vorteil des FDM im Gegensatz zu anderen Druckverfahren liegt auch darin, dass eine 

aufwändige Nachbearbeitung der gedruckten Arzneiformen in der Regel nicht erforderlich ist. Eine 

Ausnahme bilden die in dieser Arbeit mit dem Spritzenextrusionsverfahren hergestellten 

Glycerol-Gelatine-Implantate (siehe Publikation 2). Um einen Gel-Sol-Übergang der bei 40 °C 

gedruckten Hydrogelimplanate bei Körpertemperatur zu vermeiden, mussten diese nach dem 

3D-Druck quervernetzt werden. Im Rahmen dieser Arbeit zeigte sich ein Crosslinking-Verfahren, bei 

dem das Implantat zehnfach in eine Lösung aus 50 mM 1-Ethyl-3-(3-

dimethylaminopropyl)carbodiimid(EDC) und 10 mM N-Hydroxysuccinimid(NHS) getaucht wurde, 

am geeignetsten bezogen auf das Quervernetzungsergebnis und einen geringen Wirkstoffverlust in 

die Lösung. Ein zweiter Wirkstoffverlust, der sich bei einem Auswachschritt der potentiell 

gesundheitsgefährdenden Crosslinker ergeben würde, wurde jedoch nicht berücksichtigt. Neben 

den wenig steuerbaren Wirkstoffverlusten bei der Nachbearbeitung ergeben sich für die 
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Hydrogelimplantate bei Mediumkontakt und Lagerung außerdem deutliche Volumenänderungen, 

die mit einer Passgenauigkeit von patientenindividuell gedruckten Implantaten nur schwer 

vereinbar ist. Aufgrund der schnellen Wirkstofffreisetzung, die für den Modellarzneistoff Chinin in 

10 mL salinem Phosphatpuffer pH 7,4 innerhalb von 6 h abgeschlossen war, ist eine Anwendung 

eher für eine akute oder anfängliche Pharmakotherapie vorstellbar, wie sie beispielsweise auch für 

gedruckte gelatinebasierte Hydroxylapatit-Scaffolds zur Knochenregeneration mit einer 

Vancomycin-Freisetzung über 8 h gezeigt wurde [93]. Im Vergleich zu den sehr starren Implantaten 

aus PLLA, PCL oder Eudragit® RS (Publikation 1) ermöglicht die Flexibilität der gedruckten 

Glycerol-Gelatine-Implantate eine Komprimierung beim Applikationsvorgang, beispielsweise bei 

einer endoskopischen Platzierung durch Engstellen. Ob die gedruckten Hydrogel-Implantate jedoch 

geeignet sind um den Rückstellkräften, die sich an den Engstellen ergeben, standzuhalten, ist unklar. 

Die Flexibilität der Implantate ist durch geeignete Formulierungen und Druckdesigns und unter 

Umgehung der oben benannten Nachteile allerdings auch für das schmelzbasierte FDM herstellbar. 

So konnte eine relevante Komprimierbarkeit auch für Modellimplantate aus Ethylcellulose mit 

einem Anteil von 35 % Triacetin beobachtet und anhand von Kraft-Zeit-Diagrammen des Texture 

Analyzers gezeigt werden (Daten nicht gezeigt). 

Das Konzept der Herstellung von passgenauen und wirkstofffreisetzenden Implantaten ist 

insbesondere für alle Applikationsorte mit großer interindividueller Variabilität in den 

anatomischen Strukturen reizvoll. Im Rahmen dieser Arbeit wurden Modellimplantate in Form von 

Hohlzylindern gedruckt mit dem Ziel, gleichzeitig eine Wirkstofffreisetzung und eine mechanische 

Offenhaltung von Hohlorganen oder Strukturen im Hals-Nasen-Ohren-Bereich zu ermöglichen. 

Besonders eine Applikation im Bereich der Nasennebenhöhlen mit ihren großen anatomischen 

Variabilitäten und der guten endoskopischen Zugänglichkeit für eine Implantation und eventuelle 

Explantation erscheint für eine Implantatherstellung mittels 3D-Druck attraktiv [94]. Chronische 

Nasennebenhöhlenentzündungen der Stirnhöhle (Sinusitis frontalis) können beispielsweise durch 

einen entzündlichen Verschluss der Engstelle des mittleren Nasengangs zwischen der 

Nasenhaupthöhle und der Stirnhöhle, dem Recessus frontalis, bedingt sein. Durch minimal-invasive, 

endonasale Operation kann betroffene Mukosa abgetragen und der Zugang zur Stirnhöhle wieder 

eröffnet werden [95,96]. Eine post- oder intra-operative Implantation eines passgenauen, 

3D-gedruckten Implantates könnte an dieser Engstelle eine Offenhaltung des Stirnhöhlenzugangs, 

eine Drainage des entstehenden Sekrets durch das Implantatlumen und eine kontrollierte 

Freisetzung von antientzündlichen Wirkstoffen wie Glucocorticoiden gewährleisten. Im Gegensatz 

zum derzeit praktizierten Spülen der betreffenden Bereiche mit Wirkstofflösung ermöglicht die 

Anwendung von Implantaten mit ihrer längeren Kontaktzeit eine steuerbare Wirkstofffreigabe etwa 
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mit einer Kombination aus initial hoher Dosis mit einer Retard-Freisetzung über Wochen oder 

Monate. Da die für den Implantatdruck verwendeten Polymere nicht (Ethylcellulose, [97]) oder nur 

sehr langsam bioabbaubar sind (PCL 2 – 4 Jahre, [98]; PLLA mindestens 4 Jahre, [99]) und die 

Nasennebenhöhlen gut endoskopisch zugänglich sind, kann neben dem dauerhaften Verbleib des 

Implantats am Applikationsort auch eine Explantation in Betracht gezogen werden, die jedoch die 

Gefahr einer erneuten Gewebeverletzung birgt. Für die gedruckten Glycerol-Gelatine-Implantate 

wäre diese Entnahme nicht erforderlich wie anhand des schnellen Abbaus von subkutan 

applizierten Gelatine-Gelen in Mäusen innerhalb von 10 - 35 Tagen in Abhängigkeit vom 

Wassergehalt und dem Quervernetzungsgrad des Hydrogels gezeigt werden konnte [100]. Die 

Freisetzung des Modellarzneistoffs Chinin in den salinen Phosphatpuffer pH 7,4 unter Einhaltung 

von sink-Bedingungen erfolgte bei den Polymeren Ethylcellulose und Eudragit® RS, die 

pharmazeutisch häufig für retardierende Tablettenüberzüge verwendet werden, sehr langsam und 

unvollständig. Die Wirkstofffreisetzung blieb im Beobachtungszeitraum von 2 Monaten deutlich 

unter 5 % bezogen auf die theoretische Gesamtbeladung von 1,5 – 3 mg Chinin, sodass ein Einsatz 

dieser Polymere nur für hochpotente Wirkstoffe, eine starke Überbeladung oder eine 

Beschleunigung der Freisetzung durch Porenbildner, hydrophile Zusätze oder den Einsatz von 

Polymerblends vorstellbar ist. PCL-Implantate zeigten hingegen eine wesentlich schnellere 

Freisetzung, die innerhalb von 2 Monaten bereits abgeschlossen war. Die Plateauhöhe, also der 

relativ freigesetzte Anteil des enthaltenen Chinins, ließ sich durch die Erhöhung der 

Wirkstoffbeladung des Implantats steigern. Diese Unterschiede in den relativen 

Gesamtfreisetzungen ergaben sich, da in allen getesteten Wirkstoffbeladungen die absolute Masse 

des Chinins, das nach der Freisetzung im Implantat verblieb, bei einem gleichen Wert von etwa 

550 µg lag. Des Weiteren konnte eine Beschleunigung der Freisetzung für einen 10 %-igen Zusatz 

der wasserlöslichen Porenbildnern PVP und PEG nachgewiesen werden (Daten nicht gezeigt) und 

gestatten in Kombination mit der inkorporierten Arzneistoffmenge eine Steuerbarkeit von Ausmaß 

und Geschwindigkeit der Freisetzung aus PCL-Implantaten. Eine exakte Steuerung der 

Wirkstofffreisetzung wird allerdings schwer möglich sein, da auch die Implantatform, die bei einer 

patientenindividuellen Anpassung sehr verschieden sein kann, und damit die für die Freisetzung zur 

Verfügung stehende Oberfläche einen entscheidenden Einfluss nehmen wird. In vitro-

Untersuchungen oder In silico-Modellierungen von diffusionskontrollierten Freisetzungen können 

für verschiedene Geometrien zwar der Abschätzung dienen [101], weitere individuell variable 

Parameter wie beispielsweise die Sekretmengen am Applikationsort bleiben jedoch 

unberücksichtigt. Der im Rahmen dieser Arbeit verwendete einfache Freisetzungstest in 10 ml 

Phosphatpuffer unter Schütteln und Einhaltung der Sink-Bedingungen ist vermutlich wenig 
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biorelevant und nur äußerst begrenzt prädiktiv für das Verhalten der Arzneiform In vivo, ermöglicht 

allerdings einen Vergleich der Implantat-Formulierungen untereinander.  

Für die Implantatuntersuchungen dieser Arbeit wurde als Modellarzneistoff Chinin verwendet, da 

es in seinen physikochemischen Eigenschaften wie beispielsweise der Wasserlöslichkeit, dem 

logP-Wert oder auch dem Molekulargewicht Glucocorticoiden wie dem Dexamethason sehr ähnlich 

ist, aber nicht zu der Gruppe der krebserzeugenden, mutagenen oder reproduktionstoxischen Stoffe 

(CMR-Stoffe) zählt und eine leicht zugängliche Fluoreszenzanalytik ermöglicht. Eine 

Übertragbarkeit der mit Chinin ermittelten Prozessparameter und Untersuchungsergebnisse sollte 

jedoch für einen Wirkstoffwechsel genau wie für andere Änderungen in der Formulierung im 

Einzelfall erneut geprüft werden. So können veränderte Löslichkeiten des Wirkstoffs im Polymer zu 

Veränderungen in Kristallinität und Freisetzung oder veränderte Weichmachereffekte zu 

Unterschieden in den mechanischen oder rheologischen Eigenschaften und den optimalen 

Prozesstemperaturen führen. 

Im Gegensatz zu der für die Implantatanwendungen angestrebten Langzeitfreisetzung über 

mehrere Wochen oder Monate, ist die sinnvolle Freisetzungsdauer von oralen Darreichungsformen 

durch die Passagezeiten im Gastrointestinaltrakt begrenzt. In Abhängigkeit von der Einnahme im 

Nüchternzustand oder der gleichzeitigen Verabreichung von Nahrung, der 

Nahrungsmittelzusammensetzung, der Co-Medikation und der Größe der Arzneiform ergeben sich 

sehr verschiedene gastrointestinale Transitzeiten [102,103]. In Anbetracht der mittleren Zeit von 

etwa 20 h, die eine monolithische Arzneiform bei gleichzeitiger Nahrungsaufnahme bis zum 

Erreichen des Colons benötigt [104] und der hauptsächlichen Absorption der meisten Arzneistoffe 

in den oberen Dünndarmabschnitten, ist für einen Großteil der oralen Darreichungsformen eine 

Wirkstofffreisetzung insbesondere innerhalb von maximal 24 h von Bedeutung. Für eine Vielzahl 

von Indikationen wird jedoch eine möglichst schnelle pharmakologische Wirkung angestrebt, die 

einen unmittelbaren Zerfall beziehungsweise eine schnelle Wirkstofffreisetzung aus der Arzneiform 

voraussetzt. Das Europäische Arzneibuch (Ph.Eur.) schreibt dabei für nichtüberzogene Tabletten 

eine maximale Zerfallszeit von 15 min vor [105] und die FDA-Guideline für 

Freisetzungsuntersuchungen von schnell-freisetzenden (immediate-release), festen, oralen 

Darreichungsformen geht von einer nicht-freisetzungslimitierten Bioverfügbarkeit von gut 

wasserlöslichen Wirkstoffen bei einer Wirkstofffreisetzung von 85 % innerhalb von 15 min in 0,1 N 

HCl aus [106]. Im Bereich des 3D-Drucks von oralen Darreichungsformen konnten mithilfe von 

Pulverbettverfahren bereits sehr schnell zerfallende und freisetzende Tabletten mit einer hohen 

Porosität gedruckt werden, wie das Beispiel des Spritams® mit einer mittleren Zerfallszeit von 11 s 

belegt. Die Freisetzung aus Tabletten, die mittels FDM gedruckt wurden, erwies sich bislang jedoch 
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als relativ langsam im Vergleich zu gepressten Tabletten. Diese langsame Freisetzung könnte neben 

der Polymerauswahl auch mit der geringeren Porosität und der Kompaktheit der erkalteten 

Schmelze erklärt werden. In einer vergleichenden Untersuchung von Ethylcellulose-Tabletten mit 

einer identischen Zusammensetzung, die entweder direkt verpresst oder durch HME hergestellt 

wurden, ergab sich für die direkt verpressten Tabletten in Abhängigkeit von der Presskraft eine 3 – 

4 mal so hohe Porosität und eine sehr viel schnellere Freisetzung verglichen mit den Extrudetten 

[107]. Beim FDM handelt es sich zwar auch um ein extrusionsbasiertes Verfahren, beim Ablegen des 

Materials ergeben sich zwischen den runden Polymersträngen allerdings  potentiell Hohlräume, die 

eine erhöhte Porosität bedingen. Mittels Quecksilber-Intrusionsporosimetrie konnte ein bis zu 

15-mal größeres Mikroporenvolumen von gedruckten PVA-Tabletten im Vergleich zum Filament 

bestimmt werden, das jedoch zum Teil auch sehr große Hohlräume mit einschließt, die sich durch 

Druckungenauigkeiten und Fehlstellen ergeben und in den mikroskopischen Aufnahmen ersichtlich 

sind [67]. Ein besseres Verschmelzen der Polymerstränge und damit kleinere Hohlräume können 

sich wiederum durch eine Änderung der Druckparameter wie eine Senkung der Schichthöhe oder 

eine Erhöhung der Drucktemperatur oder durch den Wechsel auf ein Polymer mit geringer 

Viskosität beim Druck ergeben und sollten mit Blick auf die Wirkstofffreisetzung beachtet werden. 

Auf der anderen Seite kann durch einen gezielten Einbau von Hohlräumen und makroskopischen 

Poren im Druckdesign eine erhöhte Porosität erreicht und diese zur Beschleunigung der 

Wirkstofffreisetzung genutzt werden. Ungeachtet dessen wurden - vor den im Rahmen dieser Arbeit 

beschriebenen Untersuchungen (Manuskript 3) - für via FDM gedruckte Tablettenformulierungen 

nahezu ausschließlich sehr langsame Freisetzungen von mehreren Stunden berichtet [42,63].  

Zur Identifizierung einer schnell freisetzenden Polymermatrix wurde deshalb ein Screening mit 

wasserlöslichen Polymeren durchgeführt und als wichtigste Kriterien die Extrudierbarkeit, die 

Druckbarkeit und die Arzneistofffreisetzung aus den gedruckten Tabletten untersucht. Als 

anspruchsvoller Modellarzneistoff wurde das thermolabile Pantoprazol-Natrium verwendet, das 

sich ab etwa 110 °C thermisch zersetzt und sich dabei von weiß über rotviolett zu schwarz 

verfärbt [108]. Ein weiterer wichtiger Fokus des durchgeführten Polymerscreenings lag neben der 

schnellen Wirkstofffreisetzung also auch in der Prozessierbarkeit bei niedrigen Temperaturen. 

Unter Einbeziehung eines Sicherheitszuschlags beispielsweise für lokale 

Temperaturüberschreitungen an den Wandungen des Kolbenextruders ergab sich die selbst 

definierte Grenztemperatur für HME und FDM von 100 °C, die weit unterhalb der klassischerweise 

für das FDM verwendeten Drucktemperaturen liegt. Eine gute Extrudier- und Druckbarkeit der 

Formulierungen mit 10 % Pantoprazol-Natrium konnte ohne den Zusatz von Weichmachern und bei 

sehr niedrigen Temperaturen von maximal 60 °C für PEG mit den Molekulargewichten 6000 und 
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20000 und Poloxamer 407 gezeigt werden, während die Polymere PVP K12, Eudragit® E und 

Kollidon® VA64 für eine gute Druckbarkeit bei niedrigen Temperaturen einer Senkung der Tg durch 

Triethylcitrat-Zusätze von 15, 20 und 25 % bedurften. Gedruckte Eudragit® E-Tabletten zeigten im 

Phosphatpuffer pH 6,8 eine sehr langsame Freisetzung von weniger als 20 % in 2 h 

(Freisetzungsdaten nicht gezeigt), da sich das Polymer über dem pH von 5,0 nicht löst, sondern 

lediglich quillt und den Wirkstoff langsam freisetzt. Eine Testung in 0,1 M Salzsäure (HCl) zur 

Simulation der Magenpassage wurde aufgrund der Säurelabilität des Modellarzneistoffs hier nicht 

durchgeführt, eine deutliche Beschleunigung der Freisetzung ist jedoch zu erwarten und erscheint 

vielversprechend für schnell freisetzende Arzneiformen mit säurestabilen Wirkstoffen. So konnte 

eine abgeschlossen Hydrochlorothiazid-Freisetzung im Sauren für gedruckte Eudragit® E-Tabletten 

mit integrierten Kanälen innerhalb von 30 bis 60 min demonstriert werden [70]. Neben den 

gedruckten Poloxamer-Tabletten für die eine oberflächliche Gelbildung als Grund für die langsame 

Freisetzung über 2 h diskutiert wird, zeigen auch die Polymere PEG 20000 und Kolldion® VA64 eine 

eher langsame Pantoprazol-Freisetzung innerhalb von 60 min. Die schnellsten Freisetzungen dieser 

Arbeit konnten für die Formulierungen mit PVP K12 und PEG 6000 beobachtet werden, die 

innerhalb von 10 respektive 30 min abgeschlossen waren.  

Im Gegensatz zur klassischen Tablettenherstellung mit Tablettenpressen ermöglicht das FDM die 

Herstellung weitaus komplexerer Formen und den Druck von Hohlräumen, die wie bereits 

beschrieben zur Steigerung der Porosität und Beschleunigung der Freisetzung genutzt werden 

können. Eine Reduzierung des Füllungsgrades (Infill) gilt als gängiges Konzept im FDM von 

Tabletten [63] und wurde auch im Rahmen dieser Arbeit mit dem Ziel einer vergrößerten 

Oberfläche und einer beschleunigten Arzneistofffreisetzung eingesetzt. Für PEG 6000-Tabletten 

führte eine Reduzierung der Infill-Rate nicht zu einer deutlich schnelleren Freisetzung, da ein 

teilweises Zusammenfließen der niedrig viskosen PEG-Stränge den Druck einer porösen 

Gitterstruktur erschwerte. Eine Senkung der Infill-Rate auf 50 % ergab jedoch für die verwendete 

PVP-Formulierung eine deutliche Beschleunigung der Pantoprazol-Freisetzung von 10 auf etwa 

3 min – die schnellste bis dato in der Literatur beschriebene Freisetzung von FDM-Tabletten. Dabei 

entspricht eine Infill-Rate von 50 % unter Annahme eines geradlinigen Infills einer Auslassung von 

jeder zweiten Drucklinie mit einem in dieser Arbeit durchgeführten schichtweisen 

Richtungswechsel um 90°. Eine für die beschriebenen Formulierungen nicht zwingend erforderliche 

Steigerung der mechanischen Stabilität  ließe sich durch ein wabenförmiges Füllungsmuster 

anstelle des verwendeten geradlinigen Designs erzeugen wie bereits für das FDM von 

Ethylcellulose-Tabletten gezeigt werden konnte [80]. Eine Veränderung der Arzneistofffreisetzung 

konnte darüber hinaus auch in Abhängigkeit vom Oberfläche-Volumen-Verhältnis verschiedener 
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Tablettengeometrien [50] und für Tabletten mit eingebauten, verschieden großen und verschieden 

ausgerichteten Kanälen nachgewiesen werden [70]. Die Bedeutsamkeit einer 

Formulierungsfindung, die bei niedrigen Temperaturen prozessierbar ist und damit auch für 

thermisch instabile Arzneistoffe eingesetzt werden kann, wird einmal mehr durch eine 

Untersuchung des FDMs von PVA-Tabletten mit der thermolabilen 4-Aminiosalicylsäure 

unterstrichen. Bei dem Druck dieses Arzneistoffs mit einer beginnenden Zersetzung unterhalb von 

130 °C bei einer Drucktemperatur von 210 °C wurde etwa die Hälfte des Wirkstoffs zersetzt, obwohl 

die Kontaktzeit in der beheizten Düse von den Autoren mit wenigen Sekunden angegeben 

wurde [62]. Die Wirkstoffbeladung des Filaments erfolgte hier durch eine Imprägnierung in 

konzentrierter Wirkstofflösung, eine zweite und in den meisten Fällen längere thermische 

Belastung durch die gängige HME zur Herstellung der Filamente sollte jedoch für diese 

kombinierten Verfahren berücksichtigt werden. 

Neben der Druckbarkeit von Arzneistoffen mit geringer thermischer Belastbarkeit müssen in der 

Formulierungsentwicklung für den 3D-Druck auch Strategien für andere problematische 

Arzneistoffeigenschaften wie beispielsweise einer Säurelabilität gefunden werden. Für den in dieser 

Arbeit verwendeten Modellarzneistoff Pantoprazol-Natrium ist ebenfalls ein Schutz des Arzneistoffs 

vor der Magensäure erforderlich, um eine Umwandlung des Prodrugs in das aktive Sulfenamid, die 

nach systemischer Aufnahme an der H+/K+-ATPase der Belegzellen des Magens stattfinden soll, 

bereits beim niedrigen pH während der Magenpassage zu verhindern. Für den Druck eines Mantels 

für die in Manuskript 3 ermittelten, schnell freisetzenden Pantoprazol-Tablettenkerne in  einem 

Dual-Extrusion-Ansatz wurden mit Celluloseacetatphthalat (CAP), Eudragit® L 100-55 und 

Hydroxypropylmethylcellulosephthalat (HPMCP) zunächst geeignete magensaftresistente und 

darmsaftlösliche Polymere ausfindig gemacht, die sich zu Filamenten extrudieren und anschließend 

mittels FDM verdrucken ließen (Manuskript 4). Aufgrund der in einem Vorversuch ermittelten 

schnellen Polymerlöslichkeit bei pH 6,8 und der niedrigsten Drucktemperatur von 140 °C wurde 

CAP für alle Manteltabletten dieser Arbeit als magensaftresistentes Polymer verwendet. Beim 

Zweidüsen-Druck der ersten Tabletten zeigte sich diese Temperatur jedoch problematisch, da ein 

direkter Kontakt der 140 °C-heißen Düse mit dem thermolabilen Wirkstoff an den Grenzflächen des 

Tablettenkerns zum Mantel zu einer Zersetzung des Wirkstoffs führt, die anhand einer Rotfärbung 

erkennbar ist. Ein Tablettendesign mit einem Abstand zwischen Kern und Mantel konnte die 

Rotfärbung der Tablette zwar reduzieren, ein Kontakt der CAP-Düse mit dem Pantoprazol-haltigen 

PEG-Kern beim Düsenwechsel oder im Besonderen beim Überdrucken des CAP-Deckels konnte 

jedoch nicht gänzlich umgangen werden. Der partiell getrennte Druck von Mantel und Kern führte 

zu mechanisch wenig stabilen Tabletten, die während des Drucks oder beim Ablösen der Tablette 
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vom Drucktisch zerbrachen. Als finale Entwicklung aus den genannten Druckuntersuchungen ergab 

sich ein 3-teiliges Druckdesign mit einem zweigeteilten Mantel. Der Mantelboden wurde dabei aus 

CAP gedruckt und sollte sich bei neutralen bis alkalischen pH-Werten auflösen. Der übrige Teil des 

Mantels bestand aus dem nahezu unlöslichen PCL, dessen Einsatz bereits bei den 

Implantatanwendungen beschrieben wurde und das aufgrund seiner Drucktemperatur von 58 °C 

einen zersetzungsfreien Kontakt der Druckdüse mit dem Kern ermöglicht. Der Druck von 3 

verschiedenen Filamenten mit nur 2 Düsen machte in dieser Arbeit die Programmierung einer 

Druckpause und das Spülen einer Düse in jedem Druck erforderlich. Der Spülvorgang und damit die 

Entfernung von CAP-Rückständen aus der Druckdüse, die bei sich anschließenden niedrigeren 

Drucktemperaturen nicht mehr ausreichend plastifiziert werden und zu Düsenblockaden führen 

könnten,  erfolgte durch Extrusion des nachfolgenden PCL-Filaments. Diese Unterbrechung des 

Druckvorgangs kann durch den Einsatz eines Druckers mit mehr als 2 Düsen für zukünftige Drucke 

umgangen werden. Resultierende Tabletten zeigten keinerlei sichtbare Anzeichen einer 

Pantoprazol-Zersetzung, das Druckdesign erscheint deshalb geeignet für den Druck von 

Wirkstoffen, die sowohl thermo- als auch säurelabil sind. Eine anschließende Untersuchung der 

Wirkstofffreisetzung in Phosphatpuffer pH 6,8 mit und ohne vorherige Verweilzeit für 2 h in HCl 

ergab jedoch einen Wirkstoffverlust im Sauren, der auf eine mangelnde Dichtigkeit des gedruckten 

Mantels hindeutet. Da dieser Wirkstoffverlust im gleichen Umfang auch für komplett mit PCL 

ummantelte Tabletten beobachtet werden konnte, ist die fehlende Dichtigkeit des Mantels 

vermutlich nicht durch den CAP-Boden bedingt. Eine Ursache für die unvollständige 

Magensaftresistenz könnte allerdings in einer Materialverschleppung beim Düsenwechsel liegen. 

Nach jeder abgeschlossenen Schicht des Kerns bewegt sich die Düse über den Mantel und kann 

aufgrund der sehr ähnlichen Drucktemperaturen die Bildung von wasserlöslichen PEG-Brücken in 

den Mantel und damit die Porenbildung und fehlende Dichtigkeit gegenüber der Säure bewirken, 

die sich für zukünftige Arbeiten durch ein Anheben der Düsen beim Düsenwechsel vermeiden ließe. 

Die Schwierigkeit beim Druck einer magensaftresistenten Umhüllung liegt darin, einen Mittelweg 

zwischen einem massiven Mantel mit ausreichendem Säureschutz und einer möglichst schnellen 

Auflösung beim Übertreten in den Darm mit dem verbundenen pH-Anstieg zu finden. Die Arbeit von 

Okwuosa et al. beschäftigte sich ebenfalls mit dem dualen FDM einer magensaftresistenten Tablette 

und zeigte darin, dass eine Schichtdicke des Eudragit® L 100-55-Mantels von mindestens 0,52 mm 

bzw. größer als 0,35 mm für eine vollständige Magensaftresistenz erforderlich ist [76]. Die in dieser 

Arbeit gedruckten Manteldicken von 0,4 und 0,5 mm könnten also auch zu klein gewählt worden 

sein, um Undichtigkeiten, die druckbedingt durch mögliche Zwischenräume beim strangweisen 

Ablegen und Fusionieren der Polymerstränge entstehen können, zu vermeiden. Besonders im 
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Hinblick auf die Freisetzungsverzögerung, die sich durch ein massives Coating in den 

entscheidenden oberen Darmabschnitten ergibt und damit in hohem Maße die Bioverfügbarkeit des 

Wirkstoffs beeinflusst, kann allerdings auch eine Kombination aus gedruckten Tablettenkernen mit 

einem klassischen, bis zu zehnfach dünneren und gleichmäßigeren Spraycoating in Betracht 

gezogen werden. Voraussetzung für dieses Herstellungsszenario ist jedoch eine ausreichende 

Tablettenstabilität, eine geringe Friabilität und der Druck von geeigneten, beispielsweise 

bikonvexen Tablettenformen. Die Verwendung des zusätzlich thermolabilen Pantoprazols in dieser 

Arbeit stellt außerdem einen Extremfall dar. Für säurelabile Wirkstoffe mit einer größeren 

thermischen Stabilität wäre das anfänglich genutzte, zweiteilige Druckdesign vermutlich 

ausreichend. Durch Optimierungen des Manteldrucks beispielsweise durch den Einsatz von feineren 

Druckdüsen oder den Druck von geringeren Schichthöhen ist auch eine Reduzierung der 

notwendigen Manteldicken in zukünftigen Untersuchungen und eine Übertragbarkeit des Konzepts 

auf andere Ummantelungen wie etwa für Retardformulierungen vorstellbar. 

Neben den in den Manuskripten 1 - 4 vorgestellten Polymeren wurden im Rahmen dieser Arbeit 

noch weitere Polymerformulierungen hinsichtlich ihrer Extrudier- und Druckbarkeit untersucht. 

Eine zusammenfassende Übersicht über alle untersuchten Filament-Zusammensetzungen ist in 

Tabelle 1 dargestellt. Neben der Angabe verwendeter Prozesstemperaturen erfolgte eine subjektive 

Einschätzung der Extrusions- und Druckeigenschaften anhand einer Plus-/Minus-Wertung. Da die 

Extrusions- und Druckeigenschaften maßgeblich durch die verwendeten Apparaturen und die 

Temperaturbegrenzungen der eingesetzten Wirkstoffe wie etwa des Pantoprazols  bestimmt 

wurden, gilt es die Übertragbarkeit der in Tabelle 1 gezeigten Ergebnisse bei einem Wechsel 

verwendeter Geräte oder der eingesetzten Formulierung im Einzelfall zu prüfen.  
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Tabelle 1 Übersicht untersuchter Polymerformulierungen unter Angabe der Drucktemperatur und der mittleren 

Extrusionstemperatur (gemessen an der Düse des Kolbenextruders wie in Publikation 1 und 3 beschrieben oder mit * 

markiert davon abweichend extrudiert mittels Three-Tec ZE 12 Zweischneckenextruder unter Angabe der Temperaturen 

der 4 Heizzonen); „n.d.“  Formulierungen konnten im Rahmen gegebener Möglichkeiten und Temperaturlimitationen 

nicht erfolgreich extrudiert bzw. gedruckt werden, „Ø“ Druckeigenschaften wurden nicht untersucht, „+“  positiv 

bewertete Extrusions- oder Druckeigenschaften, “-„ negativ bewertete Extrusions- oder Druckeigenschaften 

(beispielsweise visuelle Inhomogenität, häufige Düsenblockaden, Brüchigkeit, Verfärbung oder fehlende Formstabilität 

des Produkts); verwendete Wirkstoffe: Ch = Chinin, Pr = Prednisolon, D = Dexamethason, Pa = Pantoprazol-Natrium-

Sesquihydrat; Hilfsstoffe: TEC = Triethylcitrat, PEG = Polyethylenglycol, PCL = Polycaprolacton 14000, PLA = Polylactid, 

PVP = Polyvinylpyrrolidon, PLGA =  Poly(Lactid-co-Glycolid) (50:50). 

Polymer Wirkstoff Hilfsstoff 

Mittlere 

TExtrusion [°C] 

TDruck 

[°C] 

CAP Celluloseacetatphthalat 
-  -  111 + 

140-
145 

+ 

Cetylalkohol -  -  41  + Ø  
Emulg. Cetylstearylalkohol Typ A 

Gemisch aus Cetylstearylalkohol und 
Natriumcetylstearylsulfat 

-  -  40 - Ø  

EC   Ethylcellulose 
ETHOCEL®Standard 45  Premium 

5 % Ch 35 % Triacetin 59 + 145 + 
5 % Pr 35 % Triacetin 73 + 145 + 

EVA Ethylen-Vinylacetat-Copolymer, 
28% Vinylacetat, Elvax® 260 

-  -  68 - Ø  
5 % Ch -  78 - 155 - 

Eudragit® E 
Poly-(Butylmethacrylat-Co-(2- 
Dimethylaminoethyl)methacrylat-Co-
methylmethacrylat) 1:2:1 

-  -  79 + n.d. - 
-  20 % TEC 48 + 85 + 

10 % Pa 20 % TEC 50 + 90 + 

Eudragit® L100-55 
Poly(Methacrylsäure-Co-Ethylacrylat) 1:1 

-  -  120 + n.d. - 
-  20 % TEC 81 + 160 + 

Eudragit® RS 
Poly(Ethylacrylat-co-Methylmethacrylat-co-
Trimethylammoniummethylmethacrylat-
chlorid)1:2:0.1 

-  -  115 + Ø  
5 % Ch -  55 + 155 + 

5 % Ch 10 % PEG 4000 35 + 115 + 

Gelucire® 50/13 
Stearoyl-Macrogol-32-Glycerid 

-  -  34 - Ø  
5 % Pa -  34 - 42 - 
10 % Pa -  30 - 44 - 

HPMCP 
Hydroxypropylmethylcellulosephthalat 

-  -  130 + 165 + 

Kollicoat® IR 
Polyvinylalkohol-Polyethylene glycol-graft-
Copolymer 

-  -  145 + Ø  
5 % Pa -  143 - Ø  
5 % Pa 10 % Sorbitol 142 - Ø  

Kollidon® SR 
Polyvinylacetat-Polyvinylpyrrolidon-
Mischung 

-  -  64 + Ø  
-  25 % TEC 59 - Ø  

5 % Pa -  64 - n.d. - 
Kollidon® VA 64 

Polyvinylpyrrolidon-Polyvinylacetat-
Copolymer 

-  -  97 - Ø  
-  20 % TEC 69 + n.d. - 
-  25 % TEC 55 + 85 + 
-  30 % TEC 63 - n.d. - 
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10 % Pa 20 % TEC 63 + n.d. - 
10 % Pa 25 % TEC 55 + 85 + 
10 % Pa 30 % TEC 50 - 85 - 

Maltodextrin 
Dextrose-Äquivalent =13.0-17.0 

-  -  101 - Ø  
-  15 % Glycerol 50 - n.d. - 

PEG 1500 
Polyethylenglycol 1500 

-  -  32 - Ø  

PEG 6000 
Polyethylenglycol 6000 

-  -  47 + 55 + 
5 % Pa -  48 + 55 + 
10 % Pa -  47 + 54 + 

10 % Pa -  
*55,54,52,50     

54 + 
 + 

20 % Pa -  40 + n.d. - 
10 % Pa 10 % Sorbitol 44 - n.d. - 
10 % Pa 10 % Kollidon®CL 42 - n.d. - 
10 % Pa 30 % PCL 44 + 59 + 

5 % Pa 5 % 
Natrium-
polyacrylat 

49 + 58 + 

10 % Pa 5 % 
Natrium-
polyacrylat 

49 - n.d. - 

PEG 20000 
Polyethylenglycol 20000 

10 % Pa -  49 + 60 + 

PEG 100000 
Polyethylenglycol 100000 

-  -  56 + n.d. - 
-  20 % PEG 6000 54 + n.d. - 
-  80 % PEG 6000 49 + n.d. - 
-  20 % TEC 48 + n.d. - 

10 % Pa 20 % TEC 42 + n.d. - 
PLGA (50:50)  

Polylactid-co-Glycolid, Resomer® RG 502 H 
5 % Ch -  46 + 53 - 

PLLA 
 Poly(L-lactid), Resomer® L 206 S 

5 % Ch -  140 + 164 + 

Poloxamer 407 
Polyethylenglycol-block-
polypropylenglycol-block-polyethylenglycol 

-  -  44 + 53 + 
5 % Pa -  44 - Ø  
10 % Pa -  42 + 60 + 

PCL Polycaprolacton 14000 
-  -  

*52,51,49,47 
58 + 

 + 

5 % Ch -  47 + 53 + 
5 % D -  47 + Ø  
5 % Ch 10 % PVP K12 44 + 53 + 
5 % Ch 10 % Crospovidon 47 - n.d. - 
5 % Ch 10 % PEG 4000 47 + 53 + 
5 % Ch 10 % Arab. Gummi 47 - n.d. - 
5 % Ch 19 % PLGA 49 - Ø  

PDO Polydioxanon, Resomer® X 206S 5 % Ch -  88 - 115 - 
PHB Polyhydroxybutyrat -  -  n.d. - Ø  

5 % Ch -  136 - n.d. - 
  25 % PLA 101 - n.d. - 
5 % Ch 25 % PLA 105 - n.d. - 

PVP K12 
Polyvinylpyrrolidon K-Wert=12 

-  -  65 - n.d. - 
-  20 % TEC 55 - 78 - 
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5 % Pa -  66 - n.d. - 
10 % Pa 10 % TEC 59 - Ø  
10 % Pa 15 % TEC 49 + 79 + 
10 % Pa 20 % TEC 49 + 78 - 
20 % Pa 15 % TEC 50 - n.d. - 
20 % Pa 20 % TEC 50 + 86 + 
30 % Pa 25 % TEC 48 + 87 - 
40 % Pa 25 % TEC 49 + n.d. - 

10 % Pa 25 % 
Carnauba-
wachs 

80 - Ø  

PVP K25 
Polyvinylpyrrolidon K-Wert=25 -  -  133 - Ø  

Schellack -  -  51 - n.d. - 
Soluplus® 

Polyvinylcaprolactam-Polyvinylacetat-
Polyethylenglycol-graft Copolymer 

-  -  90 + Ø  

-  20 % TEC 65 - n.d. - 

Span® 60 
Sorbitanmonostearat 

-  -  44 - 51 - 
10 % Pa 10 % TEC 40 - Ø  

 

Die vom europäischen Arzneibuch auferlegten Grenzen für die mikrobiologische Qualität der 

gedruckten Arzneiformen sind für oral verabreichte Darreichungsformen mit 103 und 102 

koloniebildenden Einheiten pro g für Aerobier und Pilze aufgrund der großen Toleranz des 

Gastrointestinaltrakts gegenüber nicht pathogenen Mikroorganismen wie sie etwa in 

Nahrungsmitteln vorkommen sehr weit gefasst und für die Herstellung mittels FDM leicht 

realisierbar. Das FDM von sterilen Zubereitungen wie den zuvor beschriebenen Implantaten ist 

jedoch deutlich schwieriger umzusetzen. Die Frage, ob eine ausreichende Abtötung von 

Mikroorganismen durch hinreichende Verweilzeiten bei hohen Extrusions- und Drucktemperaturen 

gewährleistet werden kann, gilt es für jeden Druckprozess gesondert zu prüfen und zu validieren. 

Inkubationsversuche von gedruckten PLA-Körpern nach einer Materialverweilzeit von 16 s in der 

Düse bei einer Drucktemperatur von 220 °C zeigten vielversprechende Ergebnisse [109]. Die 

Drucktemperaturen der in dieser Arbeit verwendeten Polymere liegen jedoch weit unter 200 °C und 

von einer prozessbedingten Sterilisation kann nicht notwendigerweise ausgegangen werden. Eine 

nachträgliche Sterilisation der gedruckten Implantate durch Sterilisation mit trockene Hitze oder 

durch Dampfsterilisation kann in Abhängigkeit von Tg oder Tm der verwendeten Polymere zu 

problematischen Formveränderungen, zum kompletten Zerlaufen der Implantate oder im Falle des 

gespannten Wasserdampfs zum teilweisen Herauslösen des Wirkstoffs führen. Für gedruckte 

Implantate kann jedoch die für thermolabile Zubereitungen geeignete Strahlensterilisation mit 

25 kGy γ-Strahlen in Betracht gezogen werden, die laut §7 des Arzneimittelgesetzes nur in 

begründeten Ausnahmefällen für Arzneimittel zulässig ist, aber bereits vielfach für polymere 

Implantate mit Peptid-Wirkstoffen eingesetzt wird [110]. Dabei gilt es jedoch den Einfluss der 
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ionisierenden Strahlung auf den Wirkstoff und die Polymermatrix insbesondere im Hinblick auf 

mögliche Abbauprozesse genauestens zu prüfen. 

Neben der universitären Forschung, beschäftigen sich verstärkt auch pharmazeutische 

Unternehmen mit dem FDM von wirkstoffhaltigen Darreichungsformen. Zusammen mit den 

technischen Weiterentwicklungen und vielversprechenden Forschungsergebnissen auf diesem 

Gebiet ist es vermutlich nur noch eine Frage der Zeit und der regulatorischen Entscheidungen, bis 

das FDM als Herstellungsverfahren in der pharmazeutischen Entwicklung erfolgreich eingesetzt 

und weitere auf diese Weise gedruckte Arzneimittel zugelassen werden.  
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3. Zusammenfassung 
 

Der Einsatz von 3D-Druckverfahren für die Herstellung von Arzneimitteln und im Bereich der 

Medizinprodukten stellt eines der größten neu entstandenen Forschungsgebiete dieses Jahrzehnts 

dar und gilt als ein technologischer Meilenstein im Bereich der personalisierten Medizin. Neben der 

Formindividualisierung von Implantaten können durch 3D-Druckverfahren wie dem in dieser 

Arbeit untersuchten Fused deposition modeling (FDM) auch die Wirkstoffdosis angepasst, deren 

Freisetzung gesteuert oder mehrere Wirkstoffe und/oder Freisetzungsprofile in einer 

Darreichungsform patientenindividuell kombiniert werden. Voraussetzung für diese 

Formulierungsentwicklungen sind geeignete pharmazeutische Polymere und eine genaue Kenntnis 

ihrer Extrudier- und Druckbarkeit und ihrer Wirkstofffreisetzung, die im Rahmen dieser Arbeit 

untersucht werden sollten. Neben der Identifikation und Evaluation von druckbaren Polymeren 

sollte auch das Potenzial des FDMs für die Produktion von wirkstoffhaltigen Darreichungsformen 

sowohl für die parenterale als auch die perorale Applikation mit besonderem Augenmerk auf 

anspruchsvolle Wirkstoffe geprüft werden. 

Sowohl beim FDM als auch bei der Schmelzextrusion handelt es sich um komplexe Verfahren, bei 

denen die Eigenschaften der produzierten Filamente und Druckkörper von vielen 

Prozessparametern beeinflusst werden. Die Qualität der gedruckten Arzneiformen wird dabei 

maßgeblich von der Qualität der eingesetzten Filamente bestimmt. Als wichtigste 

Filamenteigenschaften wurden deshalb für die Formulierungen dieser Arbeit die Gleichmäßigkeit 

der Filamentdurchmesser und die Homogenität der Wirkstoffverteilung für eine exakte 

Dosierbarkeit, die mechanische Stabilität der Filamente für eine erfolgreiche Förderung im FDM, die 

Morphologie durch mikroskopische Verfahren, das Vorhandensein von kristallinen Strukturen 

mittels dynamischer Differenzkalorimetrie und Röntgenpulverdiffraktometrie und die Form- und 

Lagerstabilität der Filamente überprüft und sofern notwendig durch Änderungen in der 

Formulierungszusammensetzung oder durch Anpassung relevanter Prozessparameter wie 

Temperatur und Verstreckung optimiert.    

Mit der Aufnahme dieser Arbeit belief sich die Auswahl an druckbaren Materialien für 

pharmazeutische Anwendungen primär auf die auch im technischen FDM verwendeten Polymere 

Polylactid und Polyvinylalkohol. Das zunächst begrenzte Spektrum möglicher Freisetzungsprofile 

der inkorporierten Arzneistoffe konnte unter anderem durch die in dieser Arbeit dargelegten 

Untersuchungen erweitert werden.  

Im Bereich des FDMs von Implantaten ergaben sich für die pharmazeutischen Retard-Polymere 
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Ethylcellulose und Eudragit® RS zwar hervorragende Druckeigenschaften, aber mit den gewählten 

Schichtdicken auch eine sehr langsame und unvollständige Wirkstofffreisetzung über den 

Beobachtungszeitraum von etwa 14 und 11 Wochen. Das bei nur 53 °C gedruckte Polycaprolacton 

zeigte hingegen eine für Implantatanwendungen vielversprechende Freisetzung des im Polymer 

komplett gelösten Modellarzneistoffs Chinin über einen Zeitraum von etwa 7 Wochen mit einer 

initial schnelleren Freisetzung, die sich sowohl durch die Wirkstoffbeladung als auch durch 

wasserlösliche Zusätze steuern ließ. Als Alternative zum klassischen FDM wurde darüber hinaus 

eine Spritzenextrusionsmethode zur Herstellung von flexibleren Hydrogel-Implantaten untersucht. 

Es konnten erfolgreich wirkstoffhaltige Glycerol-Gelatine-Modellimplantate gedruckt und 

anschließend quervernetzt werden. Abgesehen von ihrer guten Komprimierbarkeit für eine 

mögliche endoskopische Applikation sind jedoch die sehr schnelle Wirkstofffreisetzung innerhalb 

von 6 h und die beobachteten lagerungsabhängigen Volumenveränderungen nur schwer mit einer 

Anwendung als patientenindividuell angepasstes Implantat vereinbar. 

Im Bereich des FDMs von oralen Darreichungsformen lag der Fokus dieser Arbeit auf einer sehr 

schnellen Wirkstofffreisetzung aus der Polymermatrix und der Entwicklung von Lösungsstrategien 

für das FDM von anspruchsvollen Wirkstoffen, mit denen Forscher auch bei zukünftigen 

FDM-Anwendungen umgehen werden müssen. Eine der größten Limitationen der thermischen 

Verfahren Schmelzextrusion und FDM lag bis dato in der Notwendigkeit thermisch stabile 

Wirkstoffe einzusetzen. Durch ein ausführliches Screening von wasserlöslichen, pharmazeutischen 

Polymeren bei gleichzeitigem Einsatz des thermolabilen Modellarzneistoffs Pantoprazol-Natrium 

konnten in dieser Arbeit erfolgreich Formulierungen entwickelt werden, die bei Temperaturen 

unter 100 °C extrudier- und druckbar sind und eine schnelle Wirkstofffreisetzung aufweisen. Zu den 

vielversprechendsten Kandidaten gehören die amorphen festen Lösung des Polymers 

Polyethylenglycol 6000 mit einer sehr niedrigen Drucktemperatur von 54 °C und einer 

abgeschlossenen Freisetzung innerhalb von 30 min und die Formulierung des 

Polyvinylpyrrolidons K12, die neben den 10 % Pantoprazol auch 15 % Triethylcitrat enthielt und 

den kompletten Wirkstoff in etwa 10 min freisetzte. Durch Änderung des Druckdesigns der biplanen 

Tablette durch Senkung der Füllungsrate und Erhöhung der Tablettenporosität konnte diese 

Freisetzungszeit noch weiter auf sehr schnelle 3 min reduziert werden. Da das verwendete 

Pantoprazol zusätzlich säurelabil ist, erfolgte in einem nächsten Schritt eine magensaftresistente 

Ummantelung dieser schnell freisetzenden Tablettenkerne mittels Zweidüsen-FDM. Aufgrund der 

hohen Drucktemperatur des dafür verwendeten Celluloseacetatphthalats ergab sich ein 

zweigeteiltes Manteldesign, das jedoch in anschließenden Freisetzungsuntersuchungen keine 

komplette Magensaftresistenz erzielen konnte. Für eine ausreichende Dichtigkeit sollte für 
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zukünftige Untersuchungen eine Veränderung im Düsenwechsel und/oder der Druck eines dickeren 

Mantels in Betracht gezogen werden, der wiederum eine weitere Verzögerung der 

Arzneistofffreisetzung nach dem pH-Anstieg bei Übertritt der Tablette in den Darm bedingen 

würde. 

Zusammenfassend betrachtet, liefert die vorliegende Arbeit wertvolle Erkenntnisse über den 

Einsatz von verschiedenen Polymeren für das FDM von Tabletten und Implantaten, die für eine 

gezielte Freisetzung - auch von anspruchsvollen Arzneistoffen – für kommende FDM-Anwendungen 

genutzt werden können. Die nächsten Jahre werden zeigen, ob der 3D-Druck den Schritt von der 

Forschung in die pharmazeutische Produktion meistern und sich zukünftig als Verfahren für die 

Herstellung von individualisierten Arzneimitteln und Medizinprodukten etablieren wird. 
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5. Veröffentlichungen 
 

5.1. Assessment of different polymers and drug loads for fused deposition 

modeling of drug loaded implants  

(European Journal of Pharmaceutics and Biopharmaceutics 2017; 115: 84–93) 

 

In dieser Veröffentlichung werden die vier Polymere Eudragit® RS, PCL, Poly-L-lactid (PLLA) und 

Ethylcellulose (EC) für ihren Einsatz beim FDM von wirkstoffhaltigen Implantaten untersucht. Dazu 

wurden der Modellarzneistoff Chinin, das Polymer und eventuelle Weichmacher in einem 

Solvent-Cast-Verfahren zu einem Film verarbeitet, dieser zerkleinert, mittels Kolbenextrusion zu 

Filamenten extrudiert und erfolgreich zu hohlzylinderförmigen Modellimplantaten verdruckt. Bei 

Freisetzungsuntersuchungen dieser Modellimplantate durch Inkubation in salinem Phosphatpuffer 

pH 7,4 zeigten sich große Unterschiede zwischen den verwendeten Polymeren. Während die 

Freisetzung des Chinins aus PCL-Implantaten mit 76 % in 51 Tagen vergleichsweise schnell und aus 

PLLA-Implantaten mit 53 % in etwa 6 Monaten eher langsam erfolgte, zeigten Eudragit® RS und EC 

mit einer Chinin-Freisetzung von unter 5 % in 78 beziehungsweise 100 Tagen eine sehr langsame 

und unvollständige Freisetzung. Mit steigender Wirkstoffbeladung der PCL-Implantate stieg auch 

die relative Gesamtfreisetzung, da der Anteil des Wirkstoffs, der nach der Freisetzung im Implantat 

verblieb, für alle Wirkstoffbeladungen bei einem gleichen Wert von etwa 550 µg lag. Die Bildung 

einer amorphen festen Dispersion des Modellarzneistoffs im PCL konnte darüber hinaus bis zur 

höchsten getesteten Beladung von 25 % mittels DSC und XRPD nachgewiesen werden. 
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Eigene Leistung › Mitarbeit bei der Entwicklung der Arbeitshypothese  
› Versuchsplanung 
› Durchführung der Experimente (3D-Druck, Freisetzung, DSC, 

Mikroskopie) 
› Auswertung der Ergebnisse 
› Verfassung des Manuskripts 
 

Christian Franz › Durchführung der Extrusion der Filamente, Freisetzungsversuche, DSC 
 

Lynn-Christine 
Koster 

› Durchführung der Extrusion der Filamente, Freisetzungsversuche 
 

Felix Schneider › Konstruktion des Filamentextruders 
› Mitarbeit bei der Erstellung des Manuskripts 
 

Malte Bogdahn › Mitarbeit bei der Erstellung des Manuskripts 
 

Werner Weitschies › Entwicklung der Arbeitshypothese 
› Mitarbeit bei der Erstellung und Korrektur des Manuskripts 
 

Anne Seidlitz › Entwicklung der Arbeitshypothese 
› Mitarbeit bei der Versuchsplanung 
› Mitarbeit bei der Erstellung und Korrektur des Manuskripts 
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5.2. Glycerol gelatin for 3D-printing of implants using a paste extrusion technique 

(Current Directions in Biomedical Engineering 2017; 3(2): 389–392) 

 

Diese Arbeit beschäftigt sich mit dem 3D-Druck von flexiblen Hydrogel-Implantaten unter 

Zuhilfenahme einer Spritzenextrusionsmethode. Im Unterschied zu der Verarbeitung von 

Polymerschmelzen im klassischen FDM nutzt man beim 3D-Druck der hier verwendeten Glycerol-

Gelatine den temperaturabhängigen Sol-Gel-Übergang des Hydrogels. Analog zu Veröffentlichung 1 

wurden hohlzylinderförmige Modellimplantate mit dem Modellarzneistoff Chinin bei jedoch 

weitaus geringeren Temperaturen von etwa 40 °C gedruckt. Um einen erneuten Gel-Sol-Übergang 

und damit eine Verflüssigung der Implantate bei Körpertemperaturen zu verhindern, wurden 

verschiedene Quervernetzungsmethoden (Einlegen, Tauchen, Besprühen) mit verschiedenen 

Konzentrationen des Crosslinkers 1-Ethyl-3-(3-Dimethylaminopropyl)Carbodiimid (EDC) und des 

N-Hydroxysuccinimids(NHS) untersucht. Mit einer Kombination aus erfolgreicher Quervernetzung 

und vergleichsweise geringen Wirkstoffverlusten ergab sich das 10-fache Tauchen der gedruckten 

Implantate in 50 mM EDC / 10 mM NHS als am besten geeignete Methode. Den Erwartungen für 

Hydrogele entsprechend erfolgte die Freisetzung des Chinins in salinem Phosphatpuffer pH 7,4 sehr 

schnell und war innerhalb von 6 h bereits fast vollständig abgeschlossen. Der hohe Wassergehalt 

der Hydrogel-Implantate führte darüber hinaus zu einer sehr variablen Volumenzu- oder -abnahme 

bei der Verarbeitung und Lagerung der Modellimplantate, die sich insbesondere vor der 

Hintergrund der Formindividualisierung der Implantate als nachteilig erweist und für zukünftige 

Anwendungen berücksichtigt werden sollte. Zusammen mit der schnellen Wirkstofffreisetzung ist 

ein Einsatz der sehr flexiblen Glycerol-Gelatine-Implantate vornehmlich für eine akute 

Pharmakotherapie und eine wenig-invasive, zum Beispiel endoskopische Applikation etwa im 

Bereich der Nasennebenhöhlen vorstellbar.  
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Eigene Leistung › Entwicklung der Arbeitshypothese  
› Versuchsplanung 
› Auswertung der Ergebnisse 
› Verfassung des Manuskripts 
 

Anna Baden › Durchführung der Experimente 
 

Werner Weitschies › Mitarbeit bei der Entwicklung der Arbeitshypothese 
› Mitarbeit bei der Erstellung und Korrektur des Manuskripts 
 

Anne Seidlitz › Mitarbeit bei der Entwicklung der Arbeitshypothese 
› Mitarbeit bei der Versuchsplanung 
› Mitarbeit bei der Erstellung und Korrektur des Manuskripts 
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5.3. Immediate release 3D-printed tablets produced via fused deposition modeling 

of a thermo-sensitive drug  

(Pharmaceutical Research 2018; 35: 124) 

 

Zu den wichtigsten Limitationen des 3D-Druckverfahrens FDM gehören die üblicherweise hohen 

Extrusions- und Drucktemperaturen und damit die begrenzte Anwendbarkeit für thermolabile 

Wirkstoffe und die vergleichsweise langsame Wirkstofffreisetzungen aus der Polymerschmelze. Im 

Rahmen dieser Veröffentlichung wurden diese beiden Problemfelder zusammen adressiert und 

nach Filament-Formulierungen mit dem thermolabilen Modellarzneistoff Pantoprazol-Natrium 

gesucht, die bei Temperaturen unter 100 °C zu Filamenten extrudiert und zu Tabletten gedruckt 

werden können und eine sehr schnelle Wirkstofffreisetzung des Pantoprazols aus den gedruckten 

Tabletten aufweisen. Durch ein Polymerscreening konnten als dafür geeignet die wasserlöslichen, 

pharmazeutischen Polymere PVP K12, PEG 6000, Kollidon® VA64, PEG 20,000 und Poloxamer 407 

ermittelt und bei niedrigen Temperaturen erfolgreich zu Tabletten verdruckt werden. Die 

schnellsten Wirkstofffreisetzungen wurden für die Polymere PEG 6000 und PVP K12 beobachtet 

und waren innerhalb von 29 beziehungsweise 10 min komplett abgeschlossen. Die Zeit für die 

vollständige Wirkstofffreisetzung konnte für die PVP K12-Tabletten mit 15 % Triethylcitrat und 

10 % Pantoprazol-Natrium durch eine Reduzierung der Infill-Rate beim 3D-Druck und damit eine 

Steigerung der Tablettenporosität weiter auf lediglich 3 min reduziert werden und stellt damit die 

schnellste, uns bekannte Arzneistofffreisetzung aus Tabletten dar, die bisher mittels FDM gedruckt 

werden konnten. 
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Eigene Leistung › Mitarbeit bei der Entwicklung der Arbeitshypothese  
› Versuchsplanung 
› Durchführung der Experimente (3D-Druck, Freisetzung) 
› Auswertung der Ergebnisse 
› Verfassung des Manuskripts 
 

Vanessa Domsta › Durchführung der Experimente (Filamentextrusion, Mikroskopie, 
Freisetzung) 

› Mithilfe bei Auswertung der Ergebnisse 
› Mitarbeit bei der Erstellung und Korrektur des Manuskripts 
 

Georg Grathoff › Durchführung der XRPD Experimente 
 

Iris Brecht › Mitarbeit bei der Entwicklung der Arbeitshypothese 
 

Beatrice Semmling › Mitarbeit bei der Erstellung des Manuskripts 
 

Susan Tillmann › Entwicklung der Arbeitshypothese 
 

Werner Weitschies › Entwicklung der Arbeitshypothese 
› Mitarbeit bei der Erstellung und Korrektur des Manuskripts 
 

Anne Seidlitz › Entwicklung der Arbeitshypothese 
› Mitarbeit bei der Versuchsplanung 
› Mitarbeit bei der Erstellung und Korrektur des Manuskripts 
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5.4. Development of a dual extrusion printing technique for an acid- and thermo-

labile drug  

(European Journal of Pharmaceutical Sciences 2018; 123: 191-198) 

 

Nachdem in Veröffentlichung 3 erfolgreich schnell freisetzende Tablettenkerne gedruckt werden 

konnten, erfordert der verwendete Modellarzneistoff Pantoprazol-Natrium aufgrund seiner 

ausgeprägten Säurelabilität zusätzlich den Druck eines magensaftresistenten Mantels. Im Rahmen 

dieser Veröffentlichung sollte ein Verfahren für den Zweidüsen-FDM dieses ummantelten 

Tablettendesigns gefunden werden und die Magensaftresistenz und Wirkstofffreisetzung der 

gedruckten Tabletten überprüft werden. Als magensaftresistentes Polymer wurde 

Celluloseacetatphthalat (CAP) ausgewählt, da es in Vorversuchen die schnellste Auflösung bei 

Dünndarm-pH-Werten und mit 140 °C die geringste Drucktemperatur der untersuchten 

magensaftresistenten Polymere zeigte. Dennoch erwies sich diese Drucktemperatur in ersten 

Druckdesigns mit einem direkten Kontakt von CAP-Mantel und pantoprazolhaltigem 

PEG 6000-Kern als zu hoch für den thermo-labilen Wirkstoff und führte zu einer Rotfärbung der 

gedruckten Tablette bedingt durch die thermische Zersetzung des Pantoprazols bei Kontakt mit der 

heißen CAP-Düse. Als beste, der weiterhin getesteten Möglichkeiten, um diese Zersetzungsprozesse 

zu verhindern, zeigte sich eine Zweiteilung des Mantels in einen magensaftresistenten und 

darmsaftlöslichen CAP-Boden und einen oberen Mantelteil aus unlöslichem, bei lediglich 58 °C 

gedruckten PCL. Der Druck dieser 3-teiligen Tabletten mit einem Zweidüsen-FDM-Drucker 

erforderte einen in den Druckprozess integrierten Spülprozess und ergab keinerlei Verfärbungen 

der gedruckten Tabletten. Eine vollständige Magensaftresistenz des gedruckten Mantels konnte 

jedoch nicht erzielt werden, sodass für zukünftige Untersuchungen eine Vergrößerung der 

Manteldicke oder eine Veränderung des Vorgehens beim Düsenwechsel in Betracht gezogen werden 

sollte. Dessen ungeachtet liefern die in diesem Manuskript beschriebenen Entwicklungsschritte 

wertvolle Erkenntnisse zum Zweidüsendruck von Tabletten mit besonderem Augenmerk auf das 

Handling von anspruchsvollen Wirkstoffen. 
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Eigene Leistung › Mitarbeit bei der Entwicklung der Arbeitshypothese  
› Versuchsplanung 
› Durchführung der Experimente(Extrusion, 3D-Druck, Freisetzung, HPLC) 
› Auswertung der Ergebnisse 
› Verfassung des Manuskripts 
 

Vanessa Domsta › Durchführung der Experimente (Extrusion, DSC) 
› Mitarbeit bei der Erstellung und Korrektur des Manuskripts 
 

Iris Brecht › Mitarbeit bei der Entwicklung der Arbeitshypothese 
 

Beatrice Semmling › Mitarbeit bei der Erstellung des Manuskripts 
 

Susan Tillmann › Entwicklung der Arbeitshypothese 
 

Werner Weitschies › Entwicklung der Arbeitshypothese 
› Mitarbeit bei der Erstellung und Korrektur des Manuskripts 
 

Anne Seidlitz › Entwicklung der Arbeitshypothese 
› Mitarbeit bei der Versuchsplanung 
› Mitarbeit bei der Erstellung und Korrektur des Manuskripts 
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