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Einleitung und Zielstellung

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 dhnlichen
Bedeutungsgewinn erlebt wie der 3D-Druck. Von den Medien haufig als nichste industrielle
Revolution angekiindigt und mit anderen grofden Erfindungen wie der Dampfmaschine, der
Glihbirne 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 mafdgeblich verandern [2-4].

Dabei liegen die Urspriinge der additiven Fertigung und des 3D-Drucks bereits in den 1980er
Jahren. Die erste Patentanmeldung erfolgte 1984 und umfasste das Prinzip der Stereolithographie,
einem Fliissigmaterialverfahren, bei dem Photopolymere durch Laserbestrahlung schichtweise
ausgehartet werden und durch Absenkung des Drucktisches dreidimensionale Korper 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-Losung (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 temperaturabhangige und reversible Verformbarkeit von Werkstoffen, insbesondere von
thermoplastischen Polymeren zu Nutze macht. Dabei werden Polymerstrange -sogenannte
Filamente - in eine beheizte Diise gefiihrt, erhitzt und die formbare Schmelze durch
Filamentvorschub schichtweise auf das Druckbett aufgebracht. Bei der Abkiihlung, die teilweise
durch Einsatz von Liiftern beschleunigt wird, hartet das gedruckte Material wieder aus und
verbleibt in seiner Form. Die Formgebung des Druckobjekts erfolgt abhingig vom gewdahlten

Drucker-Typ durch prazise Bewegungen des Diisenkopfes oder des Drucktisches in x- und
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y-Richtung in Kombination mit einer Drucktischabsenkung oder Diisenanhebung in z-Richtung nach
jeder fertiggestellten Druckschicht.

Ausgangspunkt flir alle Drucktechnologien ist liblicherweise 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 anschlief}end als
Stereolithographie (STL)-Datei  exportiert. = Dabei  erfolgt eine  Vereinfachung  der
Oberflachenstruktur zu einem aus Dreiecken bestehenden Netz, das durch die Angabe der 3D-
Koordinaten der Dreiecks-Eckpunkte definiert ist. Als Slicer bezeichnete Computerprogramme
koénnen 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 Diisentemperaturen, Filamentriickziige, Lifter- und Heizbett-Einstellungen, Stiitzstrukturen,
Bewegungsmuster, Extrusionsgeschwindigkeiten und -mengen umfassen. Die Bearbeitung der
erstellten Textdatei oder das eigenhdndige Erstellen des G-Codes ist jedoch teilweise erforderlich,

um slicerunabhangige Programmierungen und eine Optimierung des Druckprozesses vorzunehmen.

Im Rahmen des technologischen Fortschritts und des allgemeinen Kostenriickgangs 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 grofde Rolle. Fiir die schnelle und kostengiinstige 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 Fuf3 gefasst.

Eines der am stirksten 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, pordsen Gertisten (scaffolds,
[17]) oder durch direktes Verdrucken von lebenden Zellen (Bioprinting, [18]) biologische Gewebe
herzustellen. Obwohl erste Gewebe bereits erfolgreich gefertigt werden konnten, miissen noch
einige Hiirden zum Beispiel beziiglich der Vaskularisierung genommen werden, um die Komplexitat

ganzer Organe nachbilden zu kénnen [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 kénnen 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 moéglich, angepasste Implantate beispielsweise in der
Zahnmedizin, der Chirurgie oder der Orthopadie, aber auch Orthesen, Prothesen oder anatomische
Modelle fiir die Operationsplanung zu drucken [16]. Einige dieser Medizinprodukte wie eine
mafdgeschneiderte 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 haufig 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 konnen entweder nach dem
Druckvorgang mit Antibiotika beladen [24] oder durch den Einsatz von wirkstoffhaltigen Binder-
Losungen direkt zu Antibiotika-enthaltenden Implantaten verdruckt werden, wie bereits flir 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 haufig fiir 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
unvollstindige Wirkstofffreisetzung, die durch den Einbau von Porenbildnern deutlich auf eine
Freisetzung von etwa 50 % in zwei Wochen beschleunigt werden konnte [27]. Die Vielzahl der
Anwendungsmoglichkeiten, die sich durch eine patientenangepasste Herstellung von
wirkstofthaltigen Produkten ergeben, wird iiberdies durch eine 3D-gedruckte Salicylsdure
enthaltende Akne-Maske verdeutlicht. Die mit einem 3D-Scanner erfassten Gesichtskonturen einer
Probandin dienten dabei als Grundlage fiir die mittels FDM oder SLS gedruckten, passgenauen
Wirkstofffreigabesysteme fiir eine topische Akne-Behandlung [28]. Ebenfalls mittels FDM konnten
verschiedene Formen von Vaginalringen fiir eine kontrollierte Freisetzung von Progesteron
gedruckt werden. Die O-, Y- und M-formigen, wirkstoffhaltigen Formen bestanden dabei aus einer
Polymermischung aus Polyethylenglykol (PEG) 4000, Poly-e-Caprolacton (PCL), PLA und
Polysorbat 80 und zeigten eine diffusionsgesteuerte langsame Freisetzung des Progesterons iiber
den Beobachtungszeitraum von 7 Tagen [29]. Auch T-férmige Intrauterinpessare mit verschiedenen

Indometacin-Beladungen eingebettet in Ethylen-Vinylacetat-Copolymer (EVA, 16 % Vinylacetat)
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oder in PCL und einer langsamen Wirkstofffreisetzung iiber 30 Tage wurden bereits erfolgreich
gedruckt und unterstreichen das breite Anwendungsspektrum des 3D-Drucks fiir 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 Hoffnungstrager in der personalisierten
Medizin, die individuelle Patientenbediirfnisse und -charakteristika mehr in den Fokus riickt [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
kostengiinstigen Produktionsmethoden fiir Kleinstmengen wie dem 3D-Druck im Gegensatz zu
Methoden mit hohem Durchsatz und geringerer Flexibilitit wie der klassischen Tablettierung.
Ansatz der personalisierten Medizin ist es, eine passende Therapie fiir jeden Patienten zu finden, die
individuelle Unterschiede unter anderem des Alters, der Erkrankung oder der Pharmakogenetik
berticksichtigt. Polymorphismen in metabolisierenden Enzymen beispielsweise beim Cytochrom
P450, der N-Acetyltransferase 2 oder der Thiopurin-S-Methyltransferase, aber auch Veranderungen
von Zielstrukturen durch Punktmutationen, Up- oder Down-Regulation erfordern fiir bestimmte
Arzneimittel und Patientengruppen eine Dosisanpassung, um eine ausreichende Wirkung und
geringe Nebenwirkungen zu gewadhrleisten [35,36]. Hochleistungstest der Genomik, der
Metabolomik oder der Nachweis von Biomarkern kénnten hierbei zukinftig als Grundlage fiir 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 Antikdérpern fiir einen Behandlungserfolg unumginglich [39] und
stellt erneut die Notwendigkeit einer patientenangepassten Therapie heraus. Eine genaue
Dosisanpassung mittels 3D-Druck wird auch fiir Arzneimittel mit geringer therapeutischer Breite
immer haufiger diskutiert und stellt eine Alternative zu industriell vorgegebenen Dosierschritten
oder dem destruktiven, oft ungenauen und teilweise mit einem Funktionsverlust einhergehenden
Teilen oder Moérsern 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
Plasmaspiegelverlaufe wie beispielsweise den Nahrungsmitteleinfliissen (food effects) hinterfragt
werden [41]. Abweichungen von Standarddosierungen und die Herstellung im Kleinstmafistab
spielen dariiber hinaus in den Bereichen Padiatrie, Geriatrie, bei Arzneimitteln fiir 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 Anderung der
Arzneistoffdosis entweder tiber die Veranderung der Wirkstoffbeladung im Ausgangsmaterial - dem
Filament - oder durch gezielte Veranderung der Tablettenform und -gréfde unter Beriicksichtigung
einer sich ebenfalls dndernden Freisetzung erzielt werden. Durch die Kalkulation bendétigter
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 koénnen durch den gleichzeitigen
Einsatz von mehreren Extrusionseinheiten beim Druckvorgang und die Verwendung von
verschiedenen Filamenten umgesetzt werden. Die Moglichkeit des dualen FDMs von
wirkstofthaltigen Filamenten wurde erstmalig durch Goyanes et al. fiir 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 fiir die geriatrische oder onkologische Polypharmazie
sein, die Therapietreue fordern und Einnahmefehler minimieren.

Dartiiber hinaus lassen sich auch durch gezieltes Druckdesign wie etwa durch den Einbau von
Hohlrdaumen, Ummantelungen, Schichtungen, unléslichen Begrenzungsstrukturen oder der
Verwendung von Kapselhiillmaterialien aus verschiedenen Polymeren die Freisetzungsprofile der
verwendeten Wirkstoffe steuern [44-47]. So konnte beispielsweise fiir eine Donut-formige
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 Acetylsalicylsaure 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
iiber die Moglichkeiten der klassischen Herstellungsverfahren hinausgeht [50]. Auf diese Weise
liefen sich durch den Druck von Kavitéten 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 fiir Patienten mit Schluckbeschwerden
identifizieren [54]. Bei padiatrischen Formulierungen wird neben der wahlbaren Farbe und dem
Geschmack auch der 3D-Druck von kindgerechten Tablettenformen zur Steigerung der Adharenz
diskutiert [55], bei denen jedoch stets eine ausreichende Schluckbarkeit und Sicherheit
gewdhrleistet werden sollte.

Die Kompaktheit, die relativ leichte Bedienbarkeit und der geringe Preis der heute erhiltlichen
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FDM-Drucker eroffnet des Weiteren neue Moglichkeiten der Arzneimittelversorgung, bei der die
finale Herstellung der Darreichungsform auf Abruf und mit deutlich kiirzeren Vertriebswegen
stattfinden kann, zum Beispiel in der Apotheke, in Krankenhdusern oder in Krisengebieten [56,57].
Diesen Zukunftsvisionen stehen jedoch ernstzunehmende Sicherheitsbedenken und regulatorische
Hiirden entgegen, die es in den nachsten Jahren auszurdaumen gilt. Im Jahr 2015 erfolgte die erste
und bis heute einzige Zulassung einer 3D-gedruckten Tablette durch die US-amerikanische Behorde
fir 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 fiir die Massenproduktion
gleicher Tabletten eingesetzt. Nachdem die FDA 2017 bereits eine Leitlinie fiir 3D-gedruckte
Medizinprodukte herausgegeben hat [59] und in einem Perspektivenpapier ihre positive Haltung
gegeniiber innovativen, 3D-gedruckten, aber dennoch sicheren Arzneimitteln und
Medizinprodukten signalisiert hat [60], liegt eine Zulassung fiir patientenindividualisierte, 3D-
gedruckte Arzneimittel bisher noch nicht vor. Eine wichtige regulatorische Fragestellung wird bei
zukiinftigen 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 iiblichen
Apothekenbetriebs oder als Rekonstitution eines Fertigarzneimittels liegen. Dabei steht das
Konzept der personalisierten Herstellung von Kkleinen Stiickzahlen den Regularien der
standardisierten Massenproduktion und der Notwendigkeit von Prozessvalidierungen und
destruktiven Priifungen gegeniiber.

Unumstritten bei allen Konzepten und denkbaren Prozessketten gedruckter Arzneimittel ist jedoch
die Zustiandigkeit der pharmazeutischen Industrie fiir die Herstellung der wirkstoffhaltigen
Ausgangsmaterialien wie zum Beispiel der Drucktinte fiir das binder jetting oder der Filamente fiir
das FDM.

Die Filamente, welche die Basis fiir das FDM bilden, konnen neben den haufig verwendeten
thermoplastischen Polymeren und dem darin eingebetteten Wirkstoff noch weitere Hilfsstoffe wie
etwa zur Viskositatsbeeinflussung, zur Porenbildung, zur Zerfallsbeeinflussung oder Weichmacher
enthalten. In frithen Forschungsarbeiten erfolgte die Wirkstoffbeladung durch Impriagnierung
kommerziell  erhiltlicher PVA-Filamente  technischer  Qualitit in  konzentrierten
Wirkstofflosungen [61-63]. Die Notwendigkeit zum Einsatz organischer Losungsmittel, die

Verwendung stark konzentrierter und damit teurer Wirkstofflésungen und die begrenzte Wirkstoff-
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und Polymerauswahl zeigten sich jedoch problematisch. Als grofite Limitation erwiesen sich jedoch
die mit der Beladungszeit verbundenen kurzen, fiir Implantat-Anwendungen ungeeigneten
Freisetzungszeitrdume und die geringen, durch passive Diffusion erzielten Wirkstoffbeladungen, die
sich je nach Einlegedauer und verwendeter Arzneistofflosung 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 ausschliefRlich 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 Diise 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 Diise beférdern. Der
in der pharmazeutischen Industrie am meisten verwendete Zweischneckenextruder ermdéglicht im
Vergleich zur Kolben- und Einschnecken-Extrusion eine bessere Durchmischung und
Temperaturkontrolle [64]. Durch den Einsatz von Modularschnecken mit Forder-, Knet-
Verdichtungs- oder Mischsegmenten lasst sich der Extrusionsprozess genau auf die spezifischen
Anforderungen der verwendeten Pulvermischung und der angestrebten Extrudate abstimmen.
Einer der grofdten und mit zunehmender Anzahl schwerldslicher Arzneistoffe immer bedeutendere
Anwendungszweig der HME in der Pharmazie ist die Herstellung amorpher fester Dispersionen
(amorphous solid dispersion, ASD) zur Loslichkeitsverbesserung und Steigerung der
Bioverfiigbarkeit [65]. Dariiber hinaus werden HME-Prozesse pharmazeutisch zur
Mikroverkapselung, gezielten Wirkstofffreisetzung, Filmherstellung oder zZur
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 zunachst auf das wasserlosliche PVA als polymeres Tragermaterial, da es leicht zu
verarbeiten ist und auf Erfahrungen aus dem technischen FDM von PVA-Stiitzstrukturen
zurlckgegriffen werden konnte [61,67,68]. Mit der Identifizierung weiterer pharmazeutischer
Polymere mit guten Extrusions- und Druckeigenschaften konnte das Spektrum mdglicher
Freisetzungprofile und Funktionen gedruckter Arzneiformen in den folgenden Jahren deutlich
erweitert werden. Copolymere der Methacrylsdure mit dem Handelsnamen Eudragit® wurden dabei
beispielsweise als Eudragit® E fir eine schnelle Freisetzung [69-72], als Eudragit® RL oder RS fiir
eine retardierte Freisetzung [42,73,74] oder als Eudragit® L100-55 fiir die Herstellung

magensaftresistenter Tabletten [75,76] erfolgreich gedruckt. Mit dem Ziel einer gut steuerbaren



Einleitung und Zielstellung

Arzneistofffreisetzung werden dariiber hinaus auch Polyvinylpyrrolidon (PVP)[77],
PVP-Copolymere wie das Kollidon® VA64 [78], Polyurethane [79], Cellulosederivate [80-82] und
Polymere, die explizit fiir die Schmelzextrusion entwickelt wurden, wie das
Polyvinylcaprolactam-Polyvinylacetat-PEG-Copolymer  Soluplus® [71,81], als Druckpolymere
eingesetzt. Die grofde Zahl der Publikationen, die sich ebenfalls mit der Evaluation verschiedener
Polymere fiir die Filamentherstellung und das FDM befassen, unterstreicht hierbei die Relevanz der
Eigenschaften des verwendeten Triagermaterialien fiir die spatere Arzneiform und die Freisetzung

des Wirkstoffs.



Einleitung und Zielstellung

1.2. Zielstellung

Ziel dieser Arbeit war es, das Potenzial des FDMs fiir die Herstellung wirkstofthaltiger
Darreichungsformen zu evaluieren und die Eignung pharmazeutischer Polymere fiir diese
3D-Druckmethode mit Blick auf die fiir 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.

Fiir die Implantatanwendung sollten zundchst verschiedene, pharmazeutisch genutzte oder in der
Implantatherstellung bereits verwendete Polymere hinsichtlich ihrer Extrudierbarkeit zu
Filamenten und ihrer Druckbarkeit durch FDM beurteilt werden. Anschlieffend 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
rontgendiffraktometrische Analysen der Filamente durchgefiihrt werden. Fiir die Herstellung von
flexibleren Implantatkérpern mit dem Ziel einer besseren Komprimierbarkeit bei der Implantation
sollte dariiber hinaus das FDM von Hydrogelen am Beispiel der Glycerol-Gelatine evaluiert und eine
Spritzenextrusionsmethode eingefiihrt werden. Gedruckte Hydrogelimplantate sollten dann mit
einer geeigneten Methode quervernetzt und bezliglich der Formstabilitat bei Lagerung und der
Wirkstofffreisetzung gepriift werden.

Eine der grofdten Limitationen der thermischen Extrusionsverfahren HME und FDM besteht bis dato
in der Notwendigkeit des Einsatzes thermisch stabiler Wirkstoffe. Im Rahmen der
Formulierungsfindung fiir das FDM von Tabletten mit dem thermolabilen Modellarzneistoff
Pantoprazol-Natrium sollte deshalb ein Polymerscreening durchgefiihrt und druckbare Polymere
identifiziert werden, die ein Prozessieren bei Temperaturen von weniger als 100 °C erméglichen.
Dartber hinaus sollte durch geeignete Polymerauswahl, Filamentzusétze und das Druckdesign der
Tablette eine sehr schnelle Wirkstofffreisetzung erreicht werden. Da es sich bei dem verwendeten
Pantoprazol-Natrium zusatzlich um einen saurelabilen Wirkstoff handelt, sollte in einem nachsten
Schritt eine Methode entwickelt werden, die es ermoglicht mit Hilfe des Mehrdiisen-FDMs eine
magensaftresistente Tablette zu drucken. Extrudierte Filamente und gedruckte Tabletten sollten
auflerdem mit geeigneten feststoffanalytischen Verfahren wie der
Rontgenpulverdiffraktometrie (XRPD), der dynamischen Differenzkalorimetrie (DSC) oder der
Mikroskopie charakterisiert und hinsichtlich ihres Gehalts und der Wirkstofffreisetzung untersucht

werden.



Diskussion

2. Diskussion

Ausgangspunkt fiir die Fertigung wirkstofthaltiger, 3D-gedruckter Darreichungsformen ist fiir 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 Losungsmittel gelost, das Losungsmittel abgedampft wird und ein
wirkstoffhaltiger Film resultiert. Aufgrund der fehlenden Wasserldslichkeit der fir die
Implantatanwendung untersuchten Polymere wurden hierfiir leicht fliichtige, organische
Losungsmittel wie Aceton und Dichlormethan eingesetzt, deren Verwendung besonders in Hinblick
auf gesundheitsgefihrdende Losemittelriickstinde in der finalen Darreichungsform Kkritisch
hinterfragt werden sollte. Neben den einzuhaltenden Grenzwerten im Endprodukt sollten auch den
Arbeitsschutz betreffende Vorkehrungen bei der Herstellung getroffen werden. Ein unvollstandiges
und nicht standardisiertes Abdampfen kann auflerdem zu variierenden Losungsmittelriickstinden
und damit zu prozessrelevanten Verdnderungen der Eigenschaften der Mischung wie zum Beispiel
des Glasiibergangs des Polymers fiihren. Je nach Loslichkeit der zu l6senden Bestandteile konnen
grofe Mengen an organischen Losungsmitteln 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,
aufwindigen Losungsmittelriickgewinnung in Frage gestellt werden. Die Herstellung von festen
Losungen durch das Solvent Cast-Verfahren wird zwar als thermisch schonendes Verfahren zur
Losungsverbesserung 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 fiihrt, 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 zunidchst verwendeten Kolbenextruder zu
gewdhrleisten, da dieser nur tber begrenzte Mischeigenschaften verfiigt. Sowohl resultierende
Filamente als auch gedruckte Modellimplantate zeigten eine gleichméafiige blaue Fluoreszenz, die
auf eine gleichmafdige Verteilung des Modellarzneistoffs Chinins in den jeweiligen Polymeren
schlieféen lasst (siehe Publikation 1). In spateren Versuchen wurden durch standardisierte
Verreibung und Mischung im Mérser Pulvermischungen mit dem Wirkstoff Pantoprazol-Natrium fiir
die anschliefdende Schmelzextrusion im Kolbenextruder hergestellt und es wurde deutlich, dass
auch diese zu relativ gleichmafiigen Wirkstoffverteilungen im Filament flihren konnen. In

Stichproben, die von Anfang bis Ende des extrudierten Filaments genommen wurden, ergaben sich
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fiir 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 Inhomogenitit kann entweder
als Zeichen einer unzureichend homogenen Pulvermischung oder einer Entmischung im Extruder
gedeutet werden. Da eine genaue und gleichmaflige Wirkstoffverteilung im Filament eine
Grundvoraussetzung fiir eine exakte Dosierung beim FDM ist, empfiehlt sich sowohl in diesem Fall
als auch fir weitere Untersuchungen neben der Vormischung der Filamentbestandteile die
Verwendung eines Zweischneckenextruders. Bei diesem erfolgt im Inneren des Extruders zusatzlich
zum horizontalen Vorschub eine Durchmischung des Materials durch die Bewegung der Schnecken,
die je nach Design neben der Férder- auch eine Knet- und Mischfunktion oder sogar eine
Rickwartsforderung ausiiben kénnen. Durch eine grofiere Kontaktfliche zur gut wiarmeleitenden
Zylinderwandungen und den Metallschnecken und die bessere Materialdurchmischung ergibt sich
beim  Zweischneckenextruder  aufierdem eine bessere = Waiarmeilibertragung  durch
Feststoffkonvektion. Lokale Uberwidrmungen wie sie vermutlich an den Kolbenwandungen beim
Kolbenextruder auftreten mit der Gefahr thermischer Zersetzung von Hilfs- und Wirkstoffen konnen
so vermieden werden. Eine kontinuierliche Filamentherstellung ist mit der Kolbenextrusion nicht
moglich, dennoch bewies dieses Verfahren eine zweckdienliche Eignung fiir die Verarbeitung
kleiner Batchgrofden im Rahmen der durchgefiihrten Machbarkeitsstudien. Fiir eine kontinuierliche
Herstellung von gedruckten Arzneimitteln oder Medizinprodukten wird indessen eine Kopplung aus
Schneckenextrusion und FDM [81] oder eine direkte Schneckenférderung in der beheizten Diise des
Druckers diskutiert [83], wobei dieser Ansatz der kontinuierlichen Massenproduktion deutlich von
dem vielfach entworfenen Konzept des patientenindividuellen 3D-Drucks auf Abruf divergiert.
Ahnlich zu dem zuletzt benannten FDM-Verfahren mit integrierter Schneckenférderung entfiel die
vorherige Filamentherstellung auch fiir die im Rahmen dieser Arbeit untersuchte
Spritzenextrusionsmethode zur Herstellung von flexiblen Glycerol-Gelatine-Implantaten (siehe
Publikation 2). Die Wirkstoffeinarbeitung erfolgte hier im gelosten Zustand im Zuge der
Hydrogelherstellung. Das Prinzip dieser Druckmethode beruht im Gegensatz zum klassischen FDM
nicht auf einem Schmelzprozess sondern auf einem temperaturabhingigen Sol-Gel-Ubergang der
verwendeten Gelatine, wobei das Gelatine-Sol nach der Extrusion aus der beheizten Spritze mit
Kaniile durch Abkiithlung auf dem Drucktisch in den Gelzustand {iibergeht. Analog zur
Schmelzextrusion im Kolbenextruder ist auch hier die Homogenitit der Wirkstoffverteilung im

Druckkorper in hohem Mafde von der Wirkstoffverteilung im zuvor hergestellten Hydrogel
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bestimmt. Gedruckte Glycerol-Gelatine-Modellimplantate zeigten ebenfalls eine gleichmafdige blaue
Fluoreszenz des eingearbeiteten Chinins als Hinweis auf eine gleichmafiige Wirkstoffverteilung.
Eine ausreichende Loslichkeit des Wirkstoffs im Hydrogel beziehungsweise im Polymer ist bei allen
Extrusions- und Druckverfahren, die sich eine Viskosititsdnderung des Tragermaterials zunutze
machen, vorteilhaft fiir eine homogene Wirkstoffverteilung, da die Verwendung von Suspensionen
die Gefahr von Agglomeratbildung oder Sedimentationen bei zu niedrigen Polymer- oder
Hydrogelviskositdten bergen kann. Wie bei allen Suspensionen ist die Partikelgréfie der dispersen
Phase, beim klassischen FDM allerdings auch der kontinuierlichen Polymer-Phase ein wichtiger
Faktor und sollte in den fiir die Extrusion verwendeten Mischungen hinreichend niedrig sein und
eine enge Partikelgrofienverteilung aufweisen. Ungeloste Partikel oder Agglomerate, deren Grofde
den Diisendurchmesser beispielsweise beim Druckprozess {Uberschreiten und bei der
Drucktemperatur nicht schmelzen, konnen Verstopfungen zur Folge haben und ein durchgehendes
Drucken unmoglich machen. Diese Beobachtung konnte auch im Rahmen dieser Arbeit fiir den
Zusatz von Kollidon® CL zum pantoprazolhaltigen PEG 6000-Filament gemacht werden und fiihrte
dazu, dass dieses Filament nicht verdruckt werden konnte. Bei der Formulierungsentwicklung sollte
also besonders bei den Polymeren, die bei der Extrusion eine niedrige Viskositdt aufweisen, auf eine
ausreichende Loslichkeit des Wirk- oder Hilfsstoffs im Polymer oder auf eine ausreichend Kkleine
Partikelgrofie im Ausgangsmaterial geachtet werden. Ungeldste und nichtschmelzende Bestandteile
kénnen in Form von inerten Fiillstoffen jedoch auch gezielt und mit einem hohen prozentualen
Anteil von bis zu 50 % zugesetzt werden, um die Festigkeit extrudierter Filamente zu erhohen. Fiir
die Extrusion der amorphen Polymere PVP, Eudragit® E oder Eudragit® L100-55 wurden hierfiir
bereits die Fiillstoffe Calciumphosphat und Talkum mit nicht ndher beschriebenen Partikelgréfden
erfolgreich eingesetzt [69,76,77].

Die Extrusion von Filamenten mit geeigneten mechanischen Eigenschaften ist fiir die
Weiterverarbeitung im FDM, aber auch fiir eine mogliche Lagerung oder den Transport der
Filamente unabdingbar. Sowohl bei der Direct Drive Extrusion mit unmittelbarer Nahe der
Extrusionsmotoren zur beheizten Diise als auch bei der Bowden Extrusion mit einem
zwischengeschalteten Fiihrungsschlauch wird das Filament unter Krafteinwirkung der rotierenden
Zahnrader gefordert. Das ideale Filament sollte also formstabil, weder zu flexibel fiir die Forderung
noch zu briichig fiir die Kriimmungen im bowden tube, das Aufrollen des Filaments zum Transport
und fir den transversal ausgeilibten Druck der Zahnrader sein. Filamentbriiche fiihren dabei
entweder zu einem Abbruch des Filamentvorschubs oder zu einer veranderten Extrusionsmenge,
die mit einer Ungenauigkeit der Dosierung einhergeht. Als genereller Trend ist zu erkennen, dass

Extrudate mit steigendem kristallinen Anteil im Polymer harter werden und einen héheren
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Elastizititsmodul aufweisen [84], da die Kohasionskrafte in den geordneten Kristallbereichen
grofler sind als in den amorphen Bereichen mit einer unregelméifiigen Anordnung der
Makromolekiile. Polymere mit einem hohen kristallinen Anteil sind allerdings sehr spréde und
wenig elastisch wie im Zuge dieser Arbeit auch beim Handling der PCL- und PEG-Filamente
beobachtet werden konnte. Im Gegensatz dazu zeigen hauptsiachlich amorphe Polymere einen
niedrigeren Young-Modul und eine geringere Festigkeit, die mit schwachen Van-der-Waals -Kraften
zwischen den locker und ungeordnet gepackten Polymerketten und einer Streckbarkeit dieser
Bereiche durch Rotation der C-C-Bindungen erkldrt werden konnen [85]. Die Bestimmung der
Kristallinitdt der Filamentformulierung beispielsweise mit Hilfe der Dichte, der Kalorimetrie, der
Rontgenbeugung oder Infrarotspektroskopie aber auch Materialuntersuchungen wie die
Bestimmung des Elastizititsmoduls konnen also durchaus als pradiktive Elemente bei der
Formulierung von druckbaren Filamenten eingesetzt werden. Der Einsatz von etwa 1%
hochdispersem Siliciumdioxid kann mit dem Nebeneffekt einer guten Pulverflief3fahigkeit auch eine
mogliche Klebrigkeit des Filaments verhindern. Durch den Zusatz von Weichmachern, die neben der
Glastibergangstemperatur auch den Elastizititsmodul senken, kann die Flexibilitat der Filamente
gesteigert werden. In dieser Arbeit wurden dafiir Triacetin und Triethylcitrat verwendet, die sich
als kleine Molektile zwischen den Polymerketten einlagern und deren Beweglichkeit erh6hen. Da
eine ausreichende Festigkeit oder eine fiir das Widerstehen der Andruckkrafte des Zahnrades
notige Duktilitit nicht fiir 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 Filamentldnge erwies sich fiir die hier angestrebten Dimensionen der
Druckkorper als ausreichend. Fiir den Druck von gréfderen Objekten konnen langere Filamente
alternativ in einen geraden Bowdenschlauch platziert und ebenfalls mit geeignetem Filament
gefordert werden. Uber den Labormaflstab hinausgehend sollte allerdings eine
Filamentformulierung entwickelt werden, die sowohl einen direkten Vorschub als auch ein

Aufrollen auf Filamentrollen fiir den Transport ermoglicht.

Ein wichtiger Parameter sowohl beim HME als auch beim FDM ist die Extrusionstemperatur. Die
Temperatur sollte ausreichend hoch gewdhlt werden, um ein FlieRen der Zubereitung zu
ermoglichen, auf der anderen Seite jedoch niedrig genug, um das Auslaufen einer niedrig viskosen
Schmelze aus der Diise zu verhindern und eine Strangbildung und exakte Strangablage zu
gewahrleisten. 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 fiir 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 grofien amorphen Anteil wie Eudragit® RS, Ethylcellulose, Kollidon®
VA64 oder PVP K12 erfolgte bei Extrusionstemperaturen, die teilweise weit unterhalb der
Glasiibergangstemperatur (Tg) des reinen Polymers lagen. Der Grund hierfiir sind die Zusétze von
Weichmachern oder Wirkstoffen, die ebenfalls einen Weichmachereffekt ausiiben konnen. Die
Einlagerung dieser kleinen Molekiile erhoht das freie Volumen um die Polymerketten, ermdglicht
deren Beweglichkeit und senkt damit die Ty des Gemisches. Eine Vorhersage der T, von solchen
Wirkstoff-Polymer-Blends kann mit Hilfe der Gordon-Taylor-Gleichung getroffen werden,
die allerdings nur fiir Mischungen mit schwachen intermolekularen Wechselwirkungen gilt [86].
Auffallend fir die hauptsachlich amorphen Polymere im Gegensatz zu den zuvor beschriebenen
hoher kristallinen Polymeren sind in dieser Arbeit auch Drucktemperaturen, die weit tiber den
Extrusionstemperaturen liegen. In guter Ubereinstimmung dazu konnten auch Literaturdaten die
Notwendigkeit einer 40-50°C héheren Temperatur beim FDM im Vergleich zur HME fiir
verschiedene Eudragit®-Polymere und Hydroxypropylcellulose zeigen und erkldrten dies mit der
kurzen Aufheizzeit des Materials in der Diise [42]. Daneben spielen sicher auch verdnderte
Scherbelastungen beim FDM, schwiachere Extrusionsmotoren und eine kleinere Diisengrofe (in
dieser Arbeit: 0,35 mm FDM verglichen mit 3 oder 2,8 mm bei HME) eine Rolle.

Fiir eine grobe Abschitzung der Extrusionstemperatur gibt es in der Literatur verschiedene
Empfehlungen, bei denen die Temperatur beispielsweise 15-60°C iiber Tm oder Ty [64],
10-20°C[87] oder 20-40°C tuber Ty [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 ausgeiibt und eine bei der
Extrusion auftretende Scherbelastung kann nicht simuliert werden. Polymerzubereitungen sind
jedoch viskoelastisch und weisen oft scherverfliissigende Fliefdeigenschaften auf, die sich durch eine
Orientierung der langen Polymerketten entlang der Flussrichtung erkliaren lassen. Rheologische
Messungen, die Flief3eigenschaften sowohl in Abhdngigkeit von der Temperatur als auch von der
Scherrate zeigen konnen, sollten also fiir kommende Untersuchungen zur Materialcharakterisierung
vor der Extrusion [87] oder zur In-Prozess-Analytik bei der Extrusion [89] eingesetzt werden. Zur
Einschatzung der Extrudierbarkeit bei gegebener Temperatur wird weiterhin der Verlustfaktor tand
vorgeschlagen, der das Verhaltnis 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 iiber den angestrebten
Lagerungszeitraum formstabil sein und nicht zerflief3en. Die ,Kriechneigung” gilt es besonders beim
Einsatz von Weichmachern und der Lagerung von amorphen Polymeren bei Temperaturen
oberhalb der T, zu bedenken. In dieser Arbeit konnte eine Verformung von PVP-Filamenten bei der
Lagerung insbesondere fiir hohe Triethylcitrat-Anteile beobachtet werden. Eine bessere
Formstabilitdit kann fir zukiinftige Arbeiten durch den Einsatz von festen oder zumindest
halbfesten Weichmachern mit einer begrenzten Diffusionsfahigkeit in der Matrix gewdhrleistet
werden [88]. Eine mogliche Feuchtigkeitsaufnahme von Filament oder gedruckter Arzneiform bei
der Lagerung sollte im Hinblick auf verdnderte mechanische Eigenschaften besonders fiir die
Verwendung von hygroskopischen Bestandteilen eruiert werden. Dariiber hinaus sollte fiir
amorphe, feste Losungen eine mogliche Rekristallisation des Wirkstoffs {iber die Lagerdauer
untersucht werden, um Anderungen im Freisetzungsverhalten auszuschlieRen. Die optische
Erscheinung der Filamente kann dabei bereits erste Hinweise auf die Kristallinitit liefern. Da eine
Lichtstreuung an kristallinen Regionen stattfinden kann, erscheinen Polymere mit kristallinem
Anteil opak, wahrend optische Transparenz hdufig mit Amorphizitdt in Zusammenhang gebracht
wird. Diese Relation =zeigte sich auch fiir viele in dieser Arbeit untersuchten
Filamentzusammensetzungen als zutreffend. Fiir die physikalische Feststoffcharakterisierung von
Filamenten und gedruckten Arzneiformen sollten jedoch Verfahren wie XRPD,

Erhitzungsmikroskopie, IR-Spektroskopie und DSC eingesetzt werden.

Ein weiteres entscheidendes Qualititsmerkmal extrudierter Filamente liegt in der Gleichmafdigkeit
der Filamentdurchmesser, die fiir die Dosiergenauigkeit des FDMs unerlasslich ist. In dieser Arbeit
wurden fiir alle Filamente in Anlehnung an die kommerziell verwendeten Filamente und die
Diisendimensionen Durchmesser von 2,85 mm angestrebt. Systematische Abweichungen von
diesem Wert lassen sich beim Vorgang des Slicens durch die Neuberechnung nétiger
Filamentvorschiibe beriicksichtigen, eine Anpassung der Extrusionsmengen an schwankende
Filamentdurchmesser ist mit den jetzigen Verfahren jedoch nicht moglich. Eine gleichmaflige
Filamentdicke sollte also im Zuge der Extrusionsprozesses sichergestellt werden, wobei die
Auswahl eines entsprechenden Diisendurchmessers aufgrund des Phianomens 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 Diise zu passieren und danach wieder in ihren ungeordneten Zustand zuriick verfallen. Je
langer die Verweilzeit der Polymere im orientierten Zustand ist, also je ldnger die Diise oder je
kleiner die Extrusionsgeschwindigkeit ist, desto geringere Filamentaufweitungen resultieren [87].

Um ein gerades Filament mit dem gewiinschten Durchmesser zu erreichen, erfolgte in dieser Arbeit
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eine Verstreckung des Extrudats mit Hilfe eines Zugmotors oder die Forderung auf einem
Abzugsband. Die Streckleistung des fiir den Zweischneckenextruder verwendeten und mit Silikon
beschichteten Forderbandes erwies sich als niedrig, jedoch fiir die in diesem Setup extrudierten,
eher kristallinen Polymere PCL und PEG 6000 mit vergleichsweise niedrigen Kettenlangen und
einer daraus resultierenden niedrigen Extrudatschwellungen als ausreichend. Fiir die Extrusion von
elastischeren Polymeren mit grofierer Kettenverzweigung und hoherem Molekulargewicht sollte
jedoch eine Filamentverstreckung mit stirkerem Zug erfolgen, die wie etwa im Rahmen dieser
Arbeit fiir die Kolbenextrusion beschrieben oder durch das Aufrollen des Filaments auf eine Rolle
mit vorheriger Luftkiihlung [91] durchgefiihrt werden kann.

Neben der Kiihlung bei der Filamentherstellung kann eine Druckbettbeheizung oder die
Verwendung von Liiftern auch beim FDM eingesetzt werden und das Druckergebnis beeinflussen.
Durch eine Spreitung der noch nicht verfestigten Polymerstrange unter der Last der folgenden
Schichten kann eine Auswartswolbung am Boden des Druckkorpers - ein sogenannter elephant’s
foot - entstehen, der fiir die Polymere PLLA, PCL und PEG 6000 beobachtet werden konnte. Durch
eine Luftkiihlung des Drucks oder eine langsamere Druckgeschwindigkeit kann diese Abweichung
von der Zielgeometrie besonders im Hinblick auf den prazisen Druck von patientenangepassten
Implantaten behoben werden. Mit der Anpassung der Kiihlrate konnen allerdings auch die
Kristallisation von semikristallinen Polymeren und in Folge die Materialeigenschaften beeinflusst
werden. Ist die Kiihlrate zu grofs, sinkt der Kristallisationsgrad, da die Zeit fiir das Kristallwachstum
zwischen T, und Tn geringer wird und eine Beweglichkeit der Polymerketten im Glaszustand der
amorphen Bereiche eingeschrinkt ist [92]. Bei einem Uberschreiten der T, zu einem spiteren

Zeitpunkt kann in diesem Szenario jedoch eine sekundére Kristallisation erfolgen.

Ein grofder Vorteil des FDM im Gegensatz zu anderen Druckverfahren liegt auch darin, dass eine
aufwindige 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-Ubergang der bei 40 °C
gedruckten Hydrogelimplanate bei Korpertemperatur 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 Lésung aus 50mM  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 Losung. Ein zweiter Wirkstoffverlust, der sich bei einem Auswachschritt der potentiell
gesundheitsgefdhrdenden Crosslinker ergeben wiirde, wurde jedoch nicht beriicksichtigt. Neben

den wenig steuerbaren Wirkstoffverlusten bei der Nachbearbeitung ergeben sich fiir die
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Hydrogelimplantate bei Mediumkontakt und Lagerung aufderdem deutliche Volumendnderungen,
die mit einer Passgenauigkeit von patientenindividuell gedruckten Implantaten nur schwer
vereinbar ist. Aufgrund der schnellen Wirkstofffreisetzung, die fiir den Modellarzneistoff Chinin in
10 mL salinem Phosphatpuffer pH 7,4 innerhalb von 6 h abgeschlossen war, ist eine Anwendung
eher fiir eine akute oder anfiangliche Pharmakotherapie vorstellbar, wie sie beispielsweise auch fiir
gedruckte gelatinebasierte Hydroxylapatit-Scaffolds zur Knochenregeneration mit einer
Vancomycin-Freisetzung iiber 8 h gezeigt wurde [93]. Im Vergleich zu den sehr starren Implantaten
aus PLLA, PCL oder Eudragit® RS (Publikation 1) ermoglicht die Flexibilitit 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 Riickstellkraften, die sich an den Engstellen ergeben, standzuhalten, ist unklar.
Die Flexibilitdt der Implantate ist durch geeignete Formulierungen und Druckdesigns und unter
Umgehung der oben benannten Nachteile allerdings auch fiir das schmelzbasierte FDM herstellbar.
So konnte eine relevante Komprimierbarkeit auch fiir 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 fiir alle Applikationsorte mit grofier interindividueller Variabilitit 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 ermoglichen.
Besonders eine Applikation im Bereich der Nasennebenhohlen mit ihren grofien anatomischen
Variabilitdten und der guten endoskopischen Zuganglichkeit fiir eine Implantation und eventuelle
Explantation erscheint flir eine Implantatherstellung mittels 3D-Druck attraktiv [94]. Chronische
Nasennebenhohlenentziindungen der Stirnhdhle (Sinusitis frontalis) konnen beispielsweise durch
einen entziindlichen Verschluss der Engstelle des mittleren Nasengangs zwischen der
Nasenhaupthohle und der Stirnhohle, dem Recessus frontalis, bedingt sein. Durch minimal-invasive,
endonasale Operation kann betroffene Mukosa abgetragen und der Zugang zur Stirnhohle wieder
eroffnet werden [95,96]. Eine post- oder intra-operative Implantation eines passgenauen,
3D-gedruckten Implantates konnte an dieser Engstelle eine Offenhaltung des Stirnhohlenzugangs,
eine Drainage des entstehenden Sekrets durch das Implantatlumen und eine kontrollierte
Freisetzung von antientziindlichen Wirkstoffen wie Glucocorticoiden gewahrleisten. Im Gegensatz
zum derzeit praktizierten Spiilen der betreffenden Bereiche mit Wirkstofflosung ermdéglicht die

Anwendung von Implantaten mit ihrer ldngeren Kontaktzeit eine steuerbare Wirkstofffreigabe etwa
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mit einer Kombination aus initial hoher Dosis mit einer Retard-Freisetzung iiber Wochen oder
Monate. Da die fiir 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
Nasennebenhohlen gut endoskopisch zugénglich 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. Fiir die gedruckten Glycerol-Gelatine-Implantate
wdre diese Entnahme nicht erforderlich wie anhand des schnellen Abbaus von subkutan
applizierten Gelatine-Gelen in Mausen innerhalb von 10-35 Tagen in Abhingigkeit 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 hiufig fiir retardierende Tabletteniiberziige verwendet werden, sehr langsam und
unvollstindig. 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 fiir hochpotente Wirkstoffe, eine starke Uberbeladung oder eine
Beschleunigung der Freisetzung durch Porenbildner, hydrophile Zusatze oder den Einsatz von
Polymerblends vorstellbar ist. PCL-Implantate zeigten hingegen eine wesentlich schnellere
Freisetzung, die innerhalb von 2 Monaten bereits abgeschlossen war. Die Plateauhdhe, also der
relativ freigesetzte Anteil des enthaltenen Chinins, lief3 sich durch die Erhohung 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 pg lag. Des Weiteren konnte eine Beschleunigung der Freisetzung fiir einen 10 %-igen Zusatz
der wasserloslichen Porenbildnern PVP und PEG nachgewiesen werden (Daten nicht gezeigt) und
gestatten in Kombination mit der inkorporierten Arzneistoffmenge eine Steuerbarkeit von Ausmaf3
und Geschwindigkeit der Freisetzung aus PCL-Implantaten. Eine exakte Steuerung der
Wirkstofffreisetzung wird allerdings schwer moglich sein, da auch die Implantatform, die bei einer
patientenindividuellen Anpassung sehr verschieden sein kann, und damit die fiir die Freisetzung zur
Verfiigung stehende Oberfliche einen entscheidenden Einfluss nehmen wird. In vitro-
Untersuchungen oder In silico-Modellierungen von diffusionskontrollierten Freisetzungen kénnen
fiir verschiedene Geometrien zwar der Abschiatzung dienen [101], weitere individuell variable
Parameter wie Dbeispielsweise die Sekretmengen am Applikationsort bleiben jedoch
unberticksichtigt. Der im Rahmen dieser Arbeit verwendete einfache Freisetzungstest in 10 ml

Phosphatpuffer unter Schiitteln und Einhaltung der Sink-Bedingungen ist vermutlich wenig
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biorelevant und nur dufierst begrenzt pradiktiv fiir das Verhalten der Arzneiform In vivo, ermoglicht
allerdings einen Vergleich der Implantat-Formulierungen untereinander.

Flir die Implantatuntersuchungen dieser Arbeit wurde als Modellarzneistoff Chinin verwendet, da
es in seinen physikochemischen Eigenschaften wie beispielsweise der Wasserloslichkeit, dem
logP-Wert oder auch dem Molekulargewicht Glucocorticoiden wie dem Dexamethason sehr dhnlich
ist, aber nicht zu der Gruppe der krebserzeugenden, mutagenen oder reproduktionstoxischen Stoffe
(CMR-Stoffe) zahlt und eine leicht =zugdngliche Fluoreszenzanalytik ermoglicht. Eine
Ubertragbarkeit der mit Chinin ermittelten Prozessparameter und Untersuchungsergebnisse sollte
jedoch fiir einen Wirkstoffwechsel genau wie fiir andere Anderungen in der Formulierung im
Einzelfall erneut gepriift werden. So konnen veranderte Loslichkeiten des Wirkstoffs im Polymer zu
Veranderungen in Kristallinitit und Freisetzung oder verdnderte Weichmachereffekte zu
Unterschieden in den mechanischen oder rheologischen Eigenschaften und den optimalen

Prozesstemperaturen fiihren.

Im Gegensatz zu der fiir die Implantatanwendungen angestrebten Langzeitfreisetzung iiber
mehrere Wochen oder Monate, ist die sinnvolle Freisetzungsdauer von oralen Darreichungsformen
durch die Passagezeiten im Gastrointestinaltrakt begrenzt. In Abhingigkeit von der Einnahme im
Niichternzustand oder der  gleichzeitigen @ Verabreichung  von Nahrung, der
Nahrungsmittelzusammensetzung, der Co-Medikation und der Gréfie der Arzneiform ergeben sich
sehr verschiedene gastrointestinale Transitzeiten [102,103]. In Anbetracht der mittleren Zeit von
etwa 20h, die eine monolithische Arzneiform bei gleichzeitiger Nahrungsaufnahme bis zum
Erreichen des Colons benétigt [104] und der hauptsidchlichen Absorption der meisten Arzneistoffe
in den oberen Diinndarmabschnitten, ist fiir einen Grofdteil der oralen Darreichungsformen eine
Wirkstofffreisetzung insbesondere innerhalb von maximal 24 h von Bedeutung. Fiir eine Vielzahl
von Indikationen wird jedoch eine moéglichst schnelle pharmakologische Wirkung angestrebt, die
einen unmittelbaren Zerfall beziehungsweise eine schnelle Wirkstofffreisetzung aus der Arzneiform
voraussetzt. Das Europaische Arzneibuch (Ph.Eur.) schreibt dabei fiir nichtiiberzogene Tabletten
eine maximale Zerfallszeit von 15 min vor [105] und die FDA-Guideline fir
Freisetzungsuntersuchungen von schnell-freisetzenden (immediate-release), festen, oralen
Darreichungsformen geht von einer nicht-freisetzungslimitierten Bioverfiigbarkeit von gut
wasserloslichen Wirkstoffen bei einer Wirkstofffreisetzung von 85 % innerhalb von 15 min in 0,1 N
HCI aus [106]. Im Bereich des 3D-Drucks von oralen Darreichungsformen konnten mithilfe von
Pulverbettverfahren bereits sehr schnell zerfallende und freisetzende Tabletten mit einer hohen
Porositat 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 kdnnte neben
der Polymerauswahl auch mit der geringeren Porositit und der Kompaktheit der erkalteten
Schmelze erklart werden. In einer vergleichenden Untersuchung von Ethylcellulose-Tabletten mit
einer identischen Zusammensetzung, die entweder direkt verpresst oder durch HME hergestellt
wurden, ergab sich fiir die direkt verpressten Tabletten in Abhdngigkeit von der Presskraft eine 3 -
4 mal so hohe Porositit 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 Polymerstrangen allerdings potentiell Hohlrdume, die
eine erhohte Porositidt bedingen. Mittels Quecksilber-Intrusionsporosimetrie konnte ein bis zu
15-mal grofleres Mikroporenvolumen von gedruckten PVA-Tabletten im Vergleich zum Filament
bestimmt werden, das jedoch zum Teil auch sehr grofRe Hohlrdume mit einschlief3t, die sich durch
Druckungenauigkeiten und Fehlstellen ergeben und in den mikroskopischen Aufnahmen ersichtlich
sind [67]. Ein besseres Verschmelzen der Polymerstrange und damit kleinere Hohlrdume kénnen
sich wiederum durch eine Anderung der Druckparameter wie eine Senkung der Schichthohe oder
eine Erhohung der Drucktemperatur oder durch den Wechsel auf ein Polymer mit geringer
Viskositdt beim Druck ergeben und sollten mit Blick auf die Wirkstofffreisetzung beachtet werden.
Auf der anderen Seite kann durch einen gezielten Einbau von Hohlrdumen und makroskopischen
Poren im Druckdesign eine erhohte Porositit erreicht und diese zur Beschleunigung der
Wirkstofffreisetzung genutzt werden. Ungeachtet dessen wurden - vor den im Rahmen dieser Arbeit
beschriebenen Untersuchungen (Manuskript 3) - flir via FDM gedruckte Tablettenformulierungen
nahezu ausschliefllich sehr langsame Freisetzungen von mehreren Stunden berichtet [42,63].

Zur ldentifizierung einer schnell freisetzenden Polymermatrix wurde deshalb ein Screening mit
wasserloslichen Polymeren durchgefiihrt 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 weif} liber rotviolett zu schwarz
verfarbt [108]. Ein weiterer wichtiger Fokus des durchgefiihrten Polymerscreenings lag neben der
schnellen Wirkstofffreisetzung also auch in der Prozessierbarkeit bei niedrigen Temperaturen.
Unter Einbeziehung eines Sicherheitszuschlags beispielsweise fir lokale
Temperaturiiberschreitungen an den Wandungen des Kolbenextruders ergab sich die selbst
definierte Grenztemperatur fiir HME und FDM von 100 °C, die weit unterhalb der klassischerweise
fiir 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 fiir PEG mit den Molekulargewichten 6000 und
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20000 und Poloxamer 407 gezeigt werden, wahrend die Polymere PVP K12, Eudragit® E und
Kollidon® VA64 fiir eine gute Druckbarkeit bei niedrigen Temperaturen einer Senkung der T, durch
Triethylcitrat-Zusatze 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 2h
(Freisetzungsdaten nicht gezeigt), da sich das Polymer tiber dem pH von 5,0 nicht 16st, sondern
lediglich quillt und den Wirkstoff langsam freisetzt. Eine Testung in 0,1 M Salzsaure (HCl) zur
Simulation der Magenpassage wurde aufgrund der Sdurelabilitit des Modellarzneistoffs hier nicht
durchgefiihrt, eine deutliche Beschleunigung der Freisetzung ist jedoch zu erwarten und erscheint
vielversprechend fiir schnell freisetzende Arzneiformen mit sdurestabilen Wirkstoffen. So konnte
eine abgeschlossen Hydrochlorothiazid-Freisetzung im Sauren fiir gedruckte Eudragit® E-Tabletten
mit integrierten Kanédlen innerhalb von 30 bis 60 min demonstriert werden [70]. Neben den
gedruckten Poloxamer-Tabletten fiir die eine oberflachliche Gelbildung als Grund fiir die langsame
Freisetzung tber 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 fiir 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 ermdglicht das FDM die
Herstellung weitaus komplexerer Formen und den Druck von Hohlrdumen, die wie bereits
beschrieben zur Steigerung der Porositit und Beschleunigung der Freisetzung genutzt werden
konnen. Eine Reduzierung des Fiillungsgrades (Infill) gilt als gidngiges Konzept im FDM von
Tabletten [63] und wurde auch im Rahmen dieser Arbeit mit dem Ziel einer vergrofierten
Oberfliche und einer beschleunigten Arzneistofffreisetzung eingesetzt. Fiir PEG 6000-Tabletten
fiihrte eine Reduzierung der Infill-Rate nicht zu einer deutlich schnelleren Freisetzung, da ein
teilweises ZusammenflieRen der niedrig viskosen PEG-Strange den Druck einer pordsen
Gitterstruktur erschwerte. Eine Senkung der Infill-Rate auf 50 % ergab jedoch fiir 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 durchgefiihrten schichtweisen
Richtungswechsel um 90°. Eine fiir die beschriebenen Formulierungen nicht zwingend erforderliche
Steigerung der mechanischen Stabilitit liefde sich durch ein wabenférmiges Fiillungsmuster
anstelle des verwendeten geradlinigen Designs erzeugen wie bereits fiir das FDM von
Ethylcellulose-Tabletten gezeigt werden konnte [80]. Eine Verdanderung der Arzneistofffreisetzung

konnte dariiber hinaus auch in Abhangigkeit vom Oberflache-Volumen-Verhiltnis verschiedener
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Tablettengeometrien [50] und fiir Tabletten mit eingebauten, verschieden groflen und verschieden
ausgerichteten Kanilen nachgewiesen werden [70]. Die Bedeutsamkeit einer
Formulierungsfindung, die bei niedrigen Temperaturen prozessierbar ist und damit auch fiir
thermisch instabile Arzneistoffe eingesetzt werden kann, wird einmal mehr durch eine
Untersuchung des FDMs von PVA-Tabletten mit der thermolabilen 4-Aminiosalicylsdure
unterstrichen. Bei dem Druck dieses Arzneistoffs mit einer beginnenden Zersetzung unterhalb von
130 °C bei einer Drucktemperatur von 210 °C wurde etwa die Halfte des Wirkstoffs zersetzt, obwohl
die Kontaktzeit in der beheizten Diise von den Autoren mit wenigen Sekunden angegeben
wurde [62]. Die Wirkstoffbeladung des Filaments erfolgte hier durch eine Impréignierung in
konzentrierter Wirkstofflosung, eine zweite und in den meisten Fillen ldngere thermische
Belastung durch die gingige HME zur Herstellung der Filamente sollte jedoch fiir diese

kombinierten Verfahren beriicksichtigt werden.

Neben der Druckbarkeit von Arzneistoffen mit geringer thermischer Belastbarkeit miissen in der
Formulierungsentwicklung flir den 3D-Druck auch Strategien fiir andere problematische
Arzneistoffeigenschaften wie beispielsweise einer Saurelabilitat gefunden werden. Fiir den in dieser
Arbeit verwendeten Modellarzneistoff Pantoprazol-Natrium ist ebenfalls ein Schutz des Arzneistoffs
vor der Magensdure 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 wahrend der Magenpassage zu verhindern. Fiir den Druck eines Mantels
fir 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) zundchst geeignete magensaftresistente und
darmsaftlosliche Polymere ausfindig gemacht, die sich zu Filamenten extrudieren und anschlief3end
mittels FDM verdrucken liefSen (Manuskript 4). Aufgrund der in einem Vorversuch ermittelten
schnellen Polymerloslichkeit bei pH 6,8 und der niedrigsten Drucktemperatur von 140 °C wurde
CAP fiir alle Manteltabletten dieser Arbeit als magensaftresistentes Polymer verwendet. Beim
Zweidiisen-Druck der ersten Tabletten zeigte sich diese Temperatur jedoch problematisch, da ein
direkter Kontakt der 140 °C-heifden Diise mit dem thermolabilen Wirkstoff an den Grenzflachen des
Tablettenkerns zum Mantel zu einer Zersetzung des Wirkstoffs fiihrt, die anhand einer Rotfarbung
erkennbar ist. Ein Tablettendesign mit einem Abstand zwischen Kern und Mantel konnte die
Rotfarbung der Tablette zwar reduzieren, ein Kontakt der CAP-Diise mit dem Pantoprazol-haltigen
PEG-Kern beim Diisenwechsel oder im Besonderen beim Uberdrucken des CAP-Deckels konnte
jedoch nicht ganzlich umgangen werden. Der partiell getrennte Druck von Mantel und Kern fiihrte

zu mechanisch wenig stabilen Tabletten, die wahrend des Drucks oder beim Abldsen 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 auflésen. Der iibrige Teil des
Mantels bestand aus dem nahezu wunldslichen PCL, dessen Einsatz bereits bei den
Implantatanwendungen beschrieben wurde und das aufgrund seiner Drucktemperatur von 58 °C
einen zersetzungsfreien Kontakt der Druckdiise mit dem Kern ermdglicht. Der Druck von 3
verschiedenen Filamenten mit nur 2 Diisen machte in dieser Arbeit die Programmierung einer
Druckpause und das Spiilen einer Diise in jedem Druck erforderlich. Der Spiilvorgang und damit die
Entfernung von CAP-Riickstinden aus der Druckdiise, die bei sich anschlief}enden niedrigeren
Drucktemperaturen nicht mehr ausreichend plastifiziert werden und zu Diisenblockaden fiihren
konnten, erfolgte durch Extrusion des nachfolgenden PCL-Filaments. Diese Unterbrechung des
Druckvorgangs kann durch den Einsatz eines Druckers mit mehr als 2 Diisen fiir zukiinftige Drucke
umgangen werden. Resultierende Tabletten zeigten Kkeinerlei sichtbare Anzeichen einer
Pantoprazol-Zersetzung, das Druckdesign erscheint deshalb geeignet fiir den Druck von
Wirkstoffen, die sowohl thermo- als auch sdurelabil sind. Eine anschliefende Untersuchung der
Wirkstofffreisetzung in Phosphatpuffer pH 6,8 mit und ohne vorherige Verweilzeit fiir 2 h in HCI
ergab jedoch einen Wirkstoffverlust im Sauren, der auf eine mangelnde Dichtigkeit des gedruckten
Mantels hindeutet. Da dieser Wirkstoffverlust im gleichen Umfang auch fiir komplett mit PCL
ummantelte Tabletten beobachtet werden konnte, ist die fehlende Dichtigkeit des Mantels
vermutlich nicht durch den CAP-Boden bedingt. Eine Ursache fiir die wunvollstindige
Magensaftresistenz konnte allerdings in einer Materialverschleppung beim Diisenwechsel liegen.
Nach jeder abgeschlossenen Schicht des Kerns bewegt sich die Diise iiber den Mantel und kann
aufgrund der sehr dhnlichen Drucktemperaturen die Bildung von wasserloslichen PEG-Briicken in
den Mantel und damit die Porenbildung und fehlende Dichtigkeit gegeniiber der Siure bewirken,
die sich fiir zukiinftige Arbeiten durch ein Anheben der Diisen beim Diisenwechsel vermeiden lief3e.
Die Schwierigkeit beim Druck einer magensaftresistenten Umhiillung liegt darin, einen Mittelweg
zwischen einem massiven Mantel mit ausreichendem Saureschutz und einer moglichst schnellen
Auflésung beim Ubertreten in den Darm mit dem verbundenen pH-Anstieg zu finden. Die Arbeit von
Okwuosa et al. beschaftigte 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. grofier als 0,35 mm fiir eine vollstandige Magensaftresistenz erforderlich ist [76]. Die in dieser
Arbeit gedruckten Manteldicken von 0,4 und 0,5 mm kdnnten also auch zu klein gewahlt worden
sein, um Undichtigkeiten, die druckbedingt durch mdgliche Zwischenrdume beim strangweisen

Ablegen und Fusionieren der Polymerstrange entstehen konnen, zu vermeiden. Besonders im
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Hinblick auf die Freisetzungsverzogerung, die sich durch ein massives Coating in den
entscheidenden oberen Darmabschnitten ergibt und damit in hohem Mafie die Bioverfiigbarkeit des
Wirkstoffs beeinflusst, kann allerdings auch eine Kombination aus gedruckten Tablettenkernen mit
einem klassischen, bis zu zehnfach diinneren und gleichmafiigeren Spraycoating in Betracht
gezogen werden. Voraussetzung fiir dieses Herstellungsszenario ist jedoch eine ausreichende
Tablettenstabilitat, eine geringe Friabilitit und der Druck von geeigneten, beispielsweise
bikonvexen Tablettenformen. Die Verwendung des zuséatzlich thermolabilen Pantoprazols in dieser
Arbeit stellt auflerdem einen Extremfall dar. Fiir sdurelabile Wirkstoffe mit einer grofieren
thermischen Stabilitit ware das anfianglich genutzte, zweiteilige Druckdesign vermutlich
ausreichend. Durch Optimierungen des Manteldrucks beispielsweise durch den Einsatz von feineren
Druckdiisen oder den Druck von geringeren Schichthéhen ist auch eine Reduzierung der
notwendigen Manteldicken in zukiinftigen Untersuchungen und eine Ubertragbarkeit des Konzepts

auf andere Ummantelungen wie etwa flir 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 Ubersicht iiber alle untersuchten Filament-Zusammensetzungen ist in
Tabelle 1 dargestellt. Neben der Angabe verwendeter Prozesstemperaturen erfolgte eine subjektive
Einschitzung der Extrusions- und Druckeigenschaften anhand einer Plus-/Minus-Wertung. Da die
Extrusions- und Druckeigenschaften mafdgeblich durch die verwendeten Apparaturen und die
Temperaturbegrenzungen der eingesetzten Wirkstoffe wie etwa des Pantoprazols bestimmt
wurden, gilt es die Ubertragbarkeit der in Tabelle 1 gezeigten Ergebnisse bei einem Wechsel

verwendeter Gerate oder der eingesetzten Formulierung im Einzelfall zu priifen.
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Tabelle 1 Ubersicht untersuchter Polymerformulierungen unter Angabe der Drucktemperatur und der mittleren
Extrusionstemperatur (gemessen an der Diise 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 Méglichkeiten und Temperaturlimitationen
nicht erfolgreich extrudiert bzw. gedruckt werden, ,@“ Druckeigenschaften wurden nicht untersucht, ,+“ positiv
bewertete Extrusions- oder Druckeigenschaften, “-, negativ bewertete Extrusions- oder Druckeigenschaften
(beispielsweise visuelle Inhomogenitat, haufige Diisenblockaden, Briichigkeit, Verfirbung oder fehlende Formstabilitat
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).

Mittlere Toruck
Polymer Wirkstoff | Hilfsstoff Textrusion [°C] [°C]
CAP Celluloseacetatphthalat 140-
- - 111 * a5 *
Cetylalkohol - - 41 + %)
Emulg. Cetylstearylalkohol Typ A
Gemisch aus Cetylstearylalkohol und = = 40 = [}
Natriumcetylstearylsulfat
EC Ethylcellulose 5% Ch | 35 % Triacetin 59 + | 145 +
ETHOCEL®Standard 45 Premium 5% Pr 35 % Triacetin 73 + 145 +
EVA Ethylen-Vinylacetat-Copolymer, - - 68 - ]
28% Vinylacetat, Elvax® 260 5 9% Ch - 78 - 155 -
Eudragit® E - - 79 + | nd -
Poly-(Butylmethacrylat-Co-(2- - 20 % TEC 48 + 85 +
Dimethylaminoethyl)methacrylat-Co- 0 0
methylmethacrylat) 1:2:1 10% Pa 20 % TEC 50 + 90 +
Eudragit® L.100-55 - - 120 + | nd -
Poly(Methacrylsaure-Co-Ethylacrylat) 1:1 - 20 9% TEC 81 + 160 +
Eudragit® RS - - 115 + )
Poly(Ethylacrylat-co-Methylmethacrylat-co- | 5 04 Ch - 55 + 155 +
Trimethylammoniummethylmethacrylat- 0 0
chlorid)1:2:0.1 5% Ch | 10% PEG 4000 35  + |115
Gelucire®50/13 - - 34 - )
Stearoyl-Macrogol-32-Glycerid 50 Pa - 34 - 42 -
10% Pa - 30 - 44 -
HPMCP
Hydroxypropylmethylcellulosephthalat i i 130 * 165 +
Kollicoat® IR - - 145 + @
Polyvinylalkohol-Polyethylene glycol-graft- 50 Pa - 143 - @
Copolymer 5% Pa | 10% Sorbitol 142 - | @
Kollidon® SR - - 64 + | 0
Polyvinylacetat-Polyvinylpyrrolidon- - 259% TEC 59 - [}
Mischung 5% Pa | - 64 - |nd -
Kollidon® VA 64 - - 97 - %)
Polyvinylpyrrolidon-Polyvinylacetat- - 20 9% TEC 69 + nd. -
Copolymer . 25 % TEC 55  + | 85 «+
- 30% TEC 63 - | nd -
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10% Pa | 20% TEC 63 + n.d.
10% Pa | 25% TEC 55 + 85
10% Pa | 30% TEC 50 - 85
Maltodextrin - - 101 - )
Dextrose-Aquivalent =13.0-17.0 - 15 % Glycerol 50 - | nd.
PEG 1500
Polyethylenglycol 1500 i i 32 i o
PEG 6000 - - 47 + 55
Polyethylenglycol 6000 5 9% Pa - 48 + 55
10% Pa - 47 + 54
10% Pa | - 55'54'52'i0 54
20% Pa - 40 + | nd.
10% Pa | 10 % Sorbitol 44 - | nd.
10% Pa | 10 % Kollidon®CL 42 - | nd
10% Pa | 30% PCL 44 + 59
5% Pa |50 Nawiumo 49  + |58
polyacrylat
10% Pa |59 Laurium 49 - |nd
polyacrylat
PEG ]g(?l}(/)eqd?ylenglycol 20000 10% Pa i 49 * 60
PEG 100000 : : 56  + | nd
Polyethylenglycol 100000 - 20 % PEG 6000 54 + | nd.
> 80 % PEG 6000 49 + n.d.
- 20 % TEC 48 + n.d.
10% Pa | 20% TEC 42 + | n.d.
PLG?’O(I?II(Z.C?ig?CO—Glycolid, Resomer® RG 502 H 5% Ch i 46 * 53
PLLAPoly(L—lactid], Resomer®L 206 S 5% Ch i i * e
Poloxamer 407 - - 44 + 53
Polyethylenglycol-block- 5 9% Pa - 44 - [0/
polypropylenglycol-block-polyethylenglycol 10% Pa ) 42 + 60
PCL Polycaprolacton 14000 *52,51,49,47
- - N 58
5% Ch - 47 + 53
5% D = 47 + )
5% Ch | 10 % PVPK12 44 + 53
5% Ch | 10 % Crospovidon| 47 - | nd.
5% Ch | 10% PEG 4000 47 + 53
5% Ch | 10 % Arab. Gummi| 47 - | nd.
5% Ch | 19 % PLGA 49 - %)
PDO Polydioxanon, Resomer®X 206S 5% Ch - 88 - | 115
PHB Polyhydroxybutyrat - - n.d. - @
5% Ch - 136 - | nd
25% PLA 101 - n.d.
5% Ch | 25% PLA 105 = n.d.
PVP K12 - - 65 - n.d.
Polyvinylpyrrolidon K-Wert=12 - 20 9% TEC 55 - 78
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5% Pa - 66 - nd. -
10% Pa | 109% TEC 59 = ]
10% Pa | 15% TEC 49 + 79 +
10% Pa | 209% TEC 49 + 78 -
20% Pa | 15% TEC 50 - nd. -
20% Pa | 20% TEC 50 + 86 +
30% Pa | 25% TEC 48 + 87 -
409% Pa | 25% TEC 49 + nd. -
10% Pa | 25% Carnauba- 30 ) &
wachs
PVP K25
Polyvinylpyrrolidon K-Wert=25 i i 133 i o
Schellack - - 51 - | nd -
Soluplus® - - 90 + (%)
B B E L. 65 - |na -
Span® 60 - - 44 - 51 -
Sorbitanmonostearat 10% Pa 10 9% TEC 40 - 1)

Die vom europdischen Arzneibuch auferlegten Grenzen fiir die mikrobiologische Qualitit der
gedruckten Arzneiformen sind fiir oral verabreichte Darreichungsformen mit 103 und 102
koloniebildenden Einheiten pro g fiir Aerobier und Pilze aufgrund der grofien Toleranz des
Gastrointestinaltrakts gegeniiber nicht pathogenen Mikroorganismen wie sie etwa in
Nahrungsmitteln vorkommen sehr weit gefasst und fiir 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 Abtétung von
Mikroorganismen durch hinreichende Verweilzeiten bei hohen Extrusions- und Drucktemperaturen
gewahrleistet werden kann, gilt es fiir jeden Druckprozess gesondert zu priifen und zu validieren.
Inkubationsversuche von gedruckten PLA-Korpern nach einer Materialverweilzeit von 16 s in der
Diise 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
nachtragliche Sterilisation der gedruckten Implantate durch Sterilisation mit trockene Hitze oder
durch Dampfsterilisation kann in Abhangigkeit von T, oder Tm der verwendeten Polymere zu
problematischen Formverdnderungen, zum kompletten Zerlaufen der Implantate oder im Falle des
gespannten Wasserdampfs zum teilweisen Herauslosen des Wirkstoffs fiihren. Fir gedruckte
Implantate kann jedoch die fiir thermolabile Zubereitungen geeignete Strahlensterilisation mit
25 kGy vy-Strahlen in Betracht gezogen werden, die laut §7 des Arzneimittelgesetzes nur in
begriindeten Ausnahmefillen fiir Arzneimittel zuldssig ist, aber bereits vielfach fiir 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

mogliche Abbauprozesse genauestens zu priifen.

Neben der universitiren Forschung, beschaftigen sich verstirkt 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 fiir die Herstellung von Arzneimitteln und im Bereich der
Medizinprodukten stellt eines der grofiten neu entstandenen Forschungsgebiete dieses Jahrzehnts
dar und gilt als ein technologischer Meilenstein im Bereich der personalisierten Medizin. Neben der
Formindividualisierung von Implantaten konnen 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 fiir 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 fiir die Produktion von wirkstoffhaltigen Darreichungsformen
sowohl fiir die parenterale als auch die perorale Applikation mit besonderem Augenmerk auf

anspruchsvolle Wirkstoffe gepriift werden.

Sowohl beim FDM als auch bei der Schmelzextrusion handelt es sich um komplexe Verfahren, bei
denen die Eigenschaften der produzierten Filamente und Druckkoérper von vielen
Prozessparametern beeinflusst werden. Die Qualitit der gedruckten Arzneiformen wird dabei
mafdgeblich von der Qualitit der eingesetzten Filamente bestimmt. Als wichtigste
Filamenteigenschaften wurden deshalb fiir die Formulierungen dieser Arbeit die Gleichmaf3igkeit
der Filamentdurchmesser und die Homogenitit der Wirkstoffverteilung fiir eine exakte
Dosierbarkeit, die mechanische Stabilitat der Filamente fiir eine erfolgreiche Férderung im FDM, die
Morphologie durch mikroskopische Verfahren, das Vorhandensein von kristallinen Strukturen
mittels dynamischer Differenzkalorimetrie und Rontgenpulverdiffraktometrie und die Form- und
Lagerstabilitit der Filamente iiberpriift und sofern notwendig durch Anderungen 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 fiir
pharmazeutische Anwendungen priméar auf die auch im technischen FDM verwendeten Polymere
Polylactid und Polyvinylalkohol. Das zunachst begrenzte Spektrum moglicher Freisetzungsprofile
der inkorporierten Arzneistoffe konnte unter anderem durch die in dieser Arbeit dargelegten
Untersuchungen erweitert werden.

Im Bereich des FDMs von Implantaten ergaben sich fiir die pharmazeutischen Retard-Polymere
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Ethylcellulose und Eudragit® RS zwar hervorragende Druckeigenschaften, aber mit den gewahlten
Schichtdicken auch eine sehr langsame und unvollstindige Wirkstofffreisetzung iiber den
Beobachtungszeitraum von etwa 14 und 11 Wochen. Das bei nur 53 °C gedruckte Polycaprolacton
zeigte hingegen eine fiir Implantatanwendungen vielversprechende Freisetzung des im Polymer
komplett gelésten Modellarzneistoffs Chinin iiber einen Zeitraum von etwa 7 Wochen mit einer
initial schnelleren Freisetzung, die sich sowohl durch die Wirkstoffbeladung als auch durch
wasserlosliche Zusatze steuern liefd. Als Alternative zum klassischen FDM wurde dariiber hinaus
eine Spritzenextrusionsmethode zur Herstellung von flexibleren Hydrogel-Implantaten untersucht.
Es konnten erfolgreich wirkstoffhaltige Glycerol-Gelatine-Modellimplantate gedruckt und
anschlieffend quervernetzt werden. Abgesehen von ihrer guten Komprimierbarkeit fiir eine
mogliche endoskopische Applikation sind jedoch die sehr schnelle Wirkstofffreisetzung innerhalb
von 6 h und die beobachteten lagerungsabhangigen Volumenveranderungen 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 Losungsstrategien
fir das FDM von anspruchsvollen Wirkstoffen, mit denen Forscher auch bei zukiinftigen
FDM-Anwendungen umgehen werden missen. Eine der grofiten Limitationen der thermischen
Verfahren Schmelzextrusion und FDM lag bis dato in der Notwendigkeit thermisch stabile
Wirkstoffe einzusetzen. Durch ein ausfiihrliches Screening von wasserldslichen, 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 gehéren die amorphen festen Losung des Polymers
Polyethylenglycol 6000 mit einer sehr niedrigen Drucktemperatur von 54°C und einer
abgeschlossenen Freisetzung innerhalb von 30 min wund die Formulierung des
Polyvinylpyrrolidons K12, die neben den 10 % Pantoprazol auch 15 % Triethylcitrat enthielt und
den kompletten Wirkstoff in etwa 10 min freisetzte. Durch Anderung des Druckdesigns der biplanen
Tablette durch Senkung der Fiillungsrate und Erhohung der Tablettenporositit konnte diese
Freisetzungszeit noch weiter auf sehr schnelle 3 min reduziert werden. Da das verwendete
Pantoprazol zusatzlich saurelabil ist, erfolgte in einem nachsten Schritt eine magensaftresistente
Ummantelung dieser schnell freisetzenden Tablettenkerne mittels Zweidiisen-FDM. Aufgrund der
hohen Drucktemperatur des dafiir verwendeten Celluloseacetatphthalats ergab sich ein
zweigeteiltes Manteldesign, das jedoch in anschlieflenden Freisetzungsuntersuchungen keine

komplette Magensaftresistenz erzielen konnte. Fiir eine ausreichende Dichtigkeit sollte fiir
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zukiinftige Untersuchungen eine Veranderung im Diisenwechsel und/oder der Druck eines dickeren
Mantels in Betracht gezogen werden, der wiederum eine weitere Verzogerung der
Arzneistofffreisetzung nach dem pH-Anstieg bei Ubertritt der Tablette in den Darm bedingen

wirde.

Zusammenfassend betrachtet, liefert die vorliegende Arbeit wertvolle Erkenntnisse liber den
Einsatz von verschiedenen Polymeren fiir das FDM von Tabletten und Implantaten, die fiir eine
gezielte Freisetzung - auch von anspruchsvollen Arzneistoffen - fiir kommende FDM-Anwendungen
genutzt werden konnen. Die nédchsten Jahre werden zeigen, ob der 3D-Druck den Schritt von der
Forschung in die pharmazeutische Produktion meistern und sich zukiinftig als Verfahren fiir die

Herstellung von individualisierten Arzneimitteln und Medizinprodukten etablieren wird.
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Veroffentlichungen

5. Veroffentlichungen

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 Veroffentlichung werden die vier Polymere Eudragit® RS, PCL, Poly-L-lactid (PLLA) und
Ethylcellulose (EC) fiir ihren Einsatz beim FDM von wirkstoffthaltigen 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 hohlzylinderférmigen Modellimplantaten verdruckt. Bei
Freisetzungsuntersuchungen dieser Modellimplantate durch Inkubation in salinem Phosphatpuffer
pH 7,4 zeigten sich grofle Unterschiede zwischen den verwendeten Polymeren. Wahrend 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 unvollstindige Freisetzung. Mit steigender Wirkstoffbeladung der PCL-Implantate stieg auch
die relative Gesamtfreisetzung, da der Anteil des Wirkstoffs, der nach der Freisetzung im Implantat
verblieb, fiir alle Wirkstoffbeladungen bei einem gleichen Wert von etwa 550 ug lag. Die Bildung
einer amorphen festen Dispersion des Modellarzneistoffs im PCL konnte dariiber hinaus bis zur

hochsten getesteten Beladung von 25 % mittels DSC und XRPD nachgewiesen werden.

41



Veroffentlichungen

Eigene Leistung » Mitarbeit bei der Entwicklung der Arbeitshypothese
» Versuchsplanung
»  Durchfiihrung der Experimente (3D-Druck, Freisetzung, DSC,
Mikroskopie)
» Auswertung der Ergebnisse
» Verfassung des Manuskripts

Christian Franz > Durchfiihrung der Extrusion der Filamente, Freisetzungsversuche, DSC
Lynn-Christine > Durchfiihrung der Extrusion der Filamente, Freisetzungsversuche
Koster

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

Unterschrift des Doktoranden Unterschrift des Betreuers

42



Veroffentlichungen

European Journal of Pharmaceutics and Biopharmaceutics 115 (2017) 84-93

Contents lists available at ScienceDirect

European Journal of Pharmaceutics and Biopharmaceutics

ELSEVIER journal homepage: www.elsevier.com/locate/ejpb

Research paper

Assessment of different polymers and drug loads for fused deposition
modeling of drug loaded implants

@ CrossMark

Wiebke Kempin, Christian Franz, Lynn-Christine Koster, Felix Schneider, Malte Bogdahn,
Werner Weitschies, Anne Seidlitz *

Institute of Pharmacy, Center of Drug Absorption and Transport, University of Greifswald, 17487 Greifswald, Germany

ARTICLE INFO ABSTRACT

Article history:

Received 11 October 2016

Revised 19 January 2017

Accepted in revised form 17 February 2017
Available online 20 February 2017

The 3D printing technique of fused deposition modeling™ (FDM) has lately come into focus as a potential
fabrication technique for pharmaceutical dosage forms and medical devices that allows the preparation
of delivery systems with nearly any shape. This is particular promising for implants administered at
application sites with a high anatomical variability where an individual shape adaption appears reason-
able. In this work different polymers (Eudragit“RS, polycaprolactone (PCL), poly(i-lactide) (PLLA) and
ethyl cellulose (EC)) were evaluated with respect to their suitability for FDM of drug loaded implants
and their drug release behaviour was evaluated. The fluorescent dye quinine was used as a model drug
to visualize drug distribution in filaments and implants. Quinine loaded filaments were produced by sol-
vent casting and subsequent hot melt extrusion (HME) and model implants were printed as hollow cylin-
ders using a standard FDM printer. Parameters were found at which model implants (hollow cylinders,
outer diameter 4-5 mm, height 3 mm) could be produced from all tested polymers. The drug release
which was examined by incubation of the printed implants in phosphate buffered saline solution (PBS)
pH 7.4 was highly dependent on the used polymer. The fastest relative drug release of approximately
76% in 51 days was observed for PCL and the lowest for Eudragit® RS and EC with less than 5% of quinine
release in 78 and 100 days, respectively. For PCL further filaments were prepared with different quinine
loads ranging from 2.5% to 25% and thermal analysis proved the presence of a solid dispersion of quinine
in the polymer for all tested concentrations. Increasing the drug load also increased the overall percent-
age of drug released to the medium since nearly the same absolute amount of quinine remained trapped
in PCL at the end of drug release studies. This knowledge is valuable for future developments of printed
implants with a desired drug release profile that might be controlled by the choice of the polymer and the
drug load.

© 2017 Elsevier B.V. All rights reserved.

1. Introduction layerwise on the printing table. Thus nearly every shape can be

printed, taking into account the size limitations for very small

The use of 3D printing technologies for the preparation of drug
delivery devices has gained great interest over the last decade, as
demonstrated by a rapidly increasing number of open publications
linked to “3D printing” and “Drug Delivery” from 2000 to 2015 [1].
Besides powder based 3D printing, selective laser sintering, stere-
olithography and inkjet printing, fused deposition modeling®”
(FDM) has become a very popular technique to create solid objects.
FDM is an extrusion-based additive manufacturing technique,
whereby in most cases plastic filaments are advanced through a
heated nozzle and the molten polymer strands are placed

* Corresponding author at: Institute of Pharmacy, Center of Drug Absorption and
Transport, University of Greifswald, Felix--Hausdorff-StraRe 3, 17487 Greifswald,
Germany.

E-mail address: anne.seidlitz@uni-greifswald.de (A. Seidlitz).

http://dx.doi.org/10.1016/j.ejpb.2017.02.014
0939-6411/© 2017 Elsevier B.V. All rights reserved.

objects. The use of FDM in the field of pharmaceuticals is relatively
new compared to consumer goods. In the pharmaceutical field
research efforts are mainly focused on the fabrication of oral
dosage forms.

The starting point for FDM-printing of dosage forms is a drug-
loaded polymer filament. First filament loading processes were per-
formed by incubation of commercial polyvinyl alcohol (PVA)-
filaments in a high concentrated drug solution [2-4]|. Goyanes
et al. investigated the influence of different printing infill rates of
PVA tablets on the release of fluorescein, mesalazine and 4-
aminosalicylic acid and showed that a higher infill percentage could
prolong the release of the drug [2,3]. The advantage of drug loading
by impregnation is a lower risk of drug or polymer degradation as
there is no thermal load during filament fabrication. Even though
fluorescein accumulated at the surface of the filament, fluorescein
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distribution in printed tablets appeared uniformly [2]. Clear disad-
vantages are the highly concentrated and thus expensive drug solu-
tions that are needed and the very low drug load, that could be
reached by drug diffusion in the polymer, ranging from only
0.063% m/m (mesalazine, [3]) to 1.9% m/m (prednisolone, [4]) in
PVA filaments. For this reason and since only a few drugs and poly-
mers are accessible via impregnation process, different workgroups
have started to produce drug-loaded filaments by hot melt extrusion
(HME). Goyanes et al. continued the work with PVA and evaluated
drug release of acetaminophen from printed dosage forms with dif-
ferent geometries (cube, pyramid, cylinder, sphere and torus),
where the release behaviour was dependent on the surface area to
volume ratio [5]. Thus FDM enabled here the precise fabrication of
difficult shaped tablets that are not feasible to obtain with for exam-
ple powder compaction. This workgroup also demonstrated suc-
cessfully the ability of double extrusion of two different filaments
for the FDM of capsule-shaped oral devices, which allows the com-
bination of two different drugs in layers or in coat-core-designs
[6]. Besides the water soluble PVA Pietrzak et al. evaluated other
polymers for example hydroxypropyl cellulose and the methacrylic
polymers (Eudragit®” RL, RS and E) for FDM of theophylline immedi-
ate or extended release tablets with an individualized dose [7]. Mel-
locchi et al. evaluated commonly used pharmaceutical polymers as
polyethylene oxide, Kollicoat” IR, hydroxypropyl methylcellulose
(HPMC), Soluplus®, hydroxypropyl methylcellulose acetate succi-
nate, Eudragit” L, Eudragit RL and ethyl cellulose as materials for
HME of filaments and for printing discs that were tested regarding
their barrier function for acetaminophen [8]. Apart from oral dosage
forms FDM can also be used for the preparation of implantable
devices as demonstrated for ethylene vinyl acetate and polycapro-
lactone intrauterine systems containing indomethacin [9,10] or
nitrofurantoin loaded polylactic acid implantable discs [11-13].
The major advantage of implant 3D printing is the ability to form
geometries with nearly any shape so that the implant could be
printed individualized for each patient. This shape adaption might
be especially important for application sites with a high variability
in patient’s anatomy, e.g. the paranasal sinuses [14,15]. Data for
the implant shape can be obtained from medical imaging as comput-
erized tomography or magnetic resonance imaging [16,17]. In the
field of dental/orthopaedic reconstruction this approach is already
used successfully [18,19] and is therefore also conceivable for drug
delivery devices. The aim of this work is to evaluate different poly-
mers for their use in hot melt extrusion of drug loaded filaments
and their suitability for FDM of implants. Successfully printed
implants were characterized concerning their drug release beha-
viour. In fact, PCL was already used to print indomethacin containing
intrauterine devices [ 10|, EC was already printed to drug free barrier
discs [8], polylactide was already printed from commercial fila-
ments to either drug free or nitrofurantoin containing discs
[8,12,13] and Eudragit®” RS was already printed to theophylline con-
taining tablets [7]. But a coherent view and a comparison of drug
releases for printed dosage forms that are identically produced, have
the same geometry, contain the same drug and are intended for the
use as an implant have, to our knowledge, not been reported in liter-
ature. In addition the influence of different drug loadings on the
printability and the drug release was investigated. The findings
may serve as a basis to produce an implant with a customized shape
and a controllable drug release via FDM.

2. Materials and methods

2.1. Materials

Quinine (anhydrous, >98.0%) was purchased from Sigma
Aldrich, Germany. Eudragit® RS PO and poly(i-lactide) (PLLA,
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Resomer® L206S) were kindly provided by Evonik Industries, Ger-
many. Polycaprolactone (PCL, weight average molecular weight
(Mw) =2 14,000, number average molecular weight (M,) ~ 10,000
by GPC) was obtained from Sigma Aldrich, Germany. Ethyl cellu-
lose (EC, ETHOCEL™Standard 45 Premium) was purchased from
Colorcon, UK. The plasticizer triacetin (>99%) was obtained from
Carl Roth, Germany. Solvents and all other substances used were
of analytical grade.

2.2. Methods

2.2.1. Preparation of drug loaded polymer films

The incorporation of quinine into the polymer was performed
by a solvent casting technique. PCL and PLLA were dissolved in
methylene chloride (final concentration 0.18 g/mL). Eudragit® RS
PO and EC were dissolved in acetone (final concentration 0.35 g/
mL and 0.1 g/mL). An ethanolic solution of quinine (0.1 g/mL)
was added to each polymeric solution yielding a quinine load of
approximately 5% (m/m) referring to the solid fraction. This mix-
ture was homogenized under stirring for a few minutes. The solu-
tion was poured onto a glass plate as a thin layer and the volatile
solvent was evaporated in a drying oven at 50°C for at least
12 h. The resulting film was cooled down, removed from the dish
and cut into small pieces.

2.2.2. Filament extrusion

Quinine containing films were loaded into a self-constructed fil-
ament extruder. It consists of a heated metal sleeve with an inter-
nal thread (M16) and a stepping motor with a precisely fitting
external thread (M16, 0.94 rpm) that pushes the molten polymer
through the terminal nozzle (diameter 3 mm). Extrusion tempera-
tures are shown in Table 1. A second motor with a rotating cylinder
is winding up a string that is mounted to the tip of the filament.
The rotation speeds of both motors were adjusted to achieve a suf-
ficient stretching of the filament and to obtain the desired and uni-
form diameter of the filament. Filaments were stored at 20 °C
under protection from light. Filament diameters were measured
with a digital calliper (accuracy +0.02 mm) in 10 mm distances
over the whole filament length and given as mean diameters.

2.2.3. 3D printing

Implants were produced from the quinine-loaded filament with
the standard FDM printer Multirap M420 (Multec GmbH, Ger-
many). The hot end was equipped with a nozzle with a diameter
of either 0.5 mm (PLLA, Eudragit® RS) or 0.35 mm (PCL, EC). The
printing geometry was designed with FreeCAD 0.14 and imported
as a stereolithography file into the slicing software Simplify3D™
(version 2.2.2, Simplify3D, USA). As the printing geometry a hollow
cylinder with an outer diameter of 5mm, an inner diameter of
3mm and a height of 3 mm (for Eudragit” RS @oyter =4 mm,
Dinner =2 mm, h=3 mm) was chosen. Printing parameters were
set as follows: layer height 0.1 mm, movement and extrusion
speed 1440 mm/min (X/Y axis), 400 mm/min (Z axis), outline
underspeed 50%, only outline shells without infill, 100% cooling
from layer 2, support and raft options inactivated. Varying printing
parameters for different polymer filaments are shown in Table 1.
Blue painters tape was applied to the printing table to improve first
layer adhesion. Implants were also stored at 20 °C under protection
from light.

2.2.4. Imaging

The surface morphology of the printed implants was examined
with a reflected-light microscope (Zeiss Stemi 2000-C with light
source Zeiss CL 1500 ECO, camera Zeiss AxioCam and AxioVision
software, all Carl Zeiss Microscopy GmbH, Germany). The fluores-
cence imaging was performed by the fluorescence microscope
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Table 1
Extrusion and printing parameters for different polymer-quinine-mixtures, used polymers are Eudragit” RS, polycaprolactone (PCL), poly(i-lactide) (PLLA) and ethyl cellulose
(EC).

Eudragit” RS PCL PLLA EC
+5% quinine +5% quinine +5% quinine +35% triacetin
+5% quinine
Filament fabrication Solvent for polymer Acetone Methylene chloride Methylene chloride Acetone
Solvent for quinine Ethanol Ethanol Ethanol Ethanol
Mean extrusion temperature measured at nozzle 55°C 47 °C 140 °C 59°C
Implant printing Temperature nozzle 155°C 53°C 164 °C 145°C
Temperature heating bed 50 °C 30°C 50°C 70°C

Biozero-8000 (with software BZ analyzer, both Keyence Corpora-
tion, Japan) with an excitation wavelength of 360 nm, an emission
wavelength of 460 nm and an exposure time of 0.2 s. Shown
images are composed of four single images.

2.2.5. In vitro drug release studies

Drug release studies were carried out in phosphate buffered sal-
ine (PBS) pH 7.4. Printed implants were placed in 15 mL Falcon®
tubes that were filled with 10 mL of PBS at an incubation temper-
ature of 37 °C under motion (150 rpm in incubator Titramax 1000,
Heidolph Instruments GmbH & Co.KG, Germany). To keep sink con-
ditions implants were transferred to new tubes at defined sam-
pling times. The sum of the amount of quinine that was released
and the amount of quinine that was extracted from the implant
after drug release (see below) was set as the total drug load. Exper-
iments were performed in triplicate.

2.2.6. Determination of the drug load and residual quinine contents in
implants after drug release

Implants were cut into pieces smaller than 1 mm in diameter
with a scalpel. They were mixed with 1.5 mL ethanol in Eppendorf
tubes and vortexed for 1 min. After 8 days of quinine extraction
under shaking (150 rpm in Titramax 1000, Heidolph Instruments
GmbH & Co0.KG, Germany) the suspension was centrifuged for
3 min at 13,000 rpm (Heraeus Biofuge pico, Heraeus, Germany).
The ethanolic supernatant was used for quinine quantification
(see below). This method was used for the determination of the
drug load of printed implants as well as for the residual contents
of quinine in the implants after drug release. Experiments were
performed in triplicate and drug loads were indicated as the
detected mass of quinine related to the total mass of the implant.

2.2.7. Quinine quantification

The quantification of the quinine in the samples was performed
by fluorescence spectrometric measurement in black 96-well
plates along with a calibration of quinine in the same solvent.
The fluorescence reader VarioSkan Flash with the Scanlt” software
2.4.3 (both Thermo Fisher Scientific Inc., USA) was used with the
following settings: excitation wavelength 326 nm, emission wave-
length 382 nm, measurement time 1000 ms, bandwidth 12 nm.

2.2.8. Determination of the mass loss over the release time

After termination of the drug release study implants were dried
over 24 h at 40 °C and weighed. The mass loss over release time
was calculated based on the mass before the drug release study
and the mass after drying.

2.2.9. Differential scanning calorimetry (DSC)

To investigate the thermal behaviour of the PCL implants with
different drug loads, samples were run with a conventional DSC
(Shimadzu DSC-50 with thermal Analyzer TA-50 WSI, Shimadzu,
Japan). 2 mg of quinine, pure PCL and extruded PCL-quinine fila-
ments were sealed in an aluminium pan and heated with a rate

of 10°C/min in a temperature range from 30 to 200 °C. Nitrogen
was used as the purging gas with a flow rate of 50 mL/min. The
DSC was calibrated with benzoic acid (analytical grade, Serva Fein-
biochemica GmbH, Germany) and thermograms were analysed
with the TA-50 WSI thermal analysis software (Shimadzu, Japan).

2.2.10. X-ray powder diffraction (XRPD)

To determine the physical state of the quinine in the filament a
XRPD analysis was performed using a Bruker D8 0-6 X-ray diffrac-
tometer with Lynxeye detector (Bruker, Germany) and cobalt radi-
ation(gy = 1.78897 A, Jxx = 1.79285 A). The operating voltage
and current were 40kV and 30 mA, the divergence split was
0.5 mm. Filament samples (approximately 1 year after extrusion)
and the pure PCL were finely cut into a powder with a razor blade
and were placed in an aluminium sample holder. Samples were
measured from 4 to 80 °2Theta (20) and a scanning rate of 4° per
minute.

3. Results and discussion
3.1. Suitability of different polymers for HME and FDM

3.1.1. Preparation of polymer filaments

As a starting material for FDM drug loaded filaments were pro-
duced by hot melt extrusion. To incorporate the model drug qui-
nine into different polymers thin polymeric films were produced
by solvent casting in a preceding step. By this method homogenous
solid dispersions of drug and polymer were obtained. However, the
use of organic solvents for this purpose must be seen critically.
Acetone and ethanol which were used to solve quinine, Eudragit”
RS and EC are classified as class 3 solvents with low toxic potential
referring to the guideline for residual solvents of the ICH. Methy-
lene chloride which was used to solve PCL and PLLA is listed as a
class 2 solvent and its use should be limited (permissible daily
exposure 6.0 mg/day) owing to their inherent toxicity [20]. Due
to the fact that the films were stored at 50 °C for at least 12 h
and exposed to high temperatures twice (during HME and FDM)
a nearly complete evaporation of the highly volatile solvent is very
likely. However, this solvent casting technique is only used for this
first investigations and should be replaced by a solvent-free com-
pounding procedure with less thermal stress, also with regard to
difficulties associated with a future industrial scale-up.

Quinine was chosen as a model drug because of the easily
accessible analytics via fluorescence and because of its physico-
chemical similarity to possible later used anti-inflammatory gluco-
corticoids as e.g. dexamethasone relating to water solubility,
molecular weight and logP [21,22]. Both drugs were already used
in hot melt extrusion and demonstrated thermal stability at extru-
sion temperatures of 150 °C (quinine [23]) and 185 °C (dexametha-
sone [24]). Melting points were determined as 177 °C for quinine
(DSC measurements, see below) and 264.7 °C [24] for dexametha-
sone, respectively. Nevertheless, the thermal behaviour of blends
with quinine cannot simply be transferred to those with another
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drug as polymer-drug interactions e.g. plasticizer effect of the drug
or solubility of the drug in the polymer may differ.

Quinine containing films were then extruded to filaments. One
of the most important parameters for HME is the processing tem-
perature. As the self-constructed extruder rather works on the
principle of ram extrusion than screw extrusion and only a limited
transversal material movement occurs on the inside, temperatures
and thermal loads might be higher close to the outer wall, where
the heating element is located. The temperature sensor is mounted
close to the nozzle. Thus measured temperatures that are shown in
Table 1 can be used to estimate the filament temperature at the
nozzle area, but inside material temperatures are expected to be
higher especially for higher temperatures as observed in prelimi-
nary work (data not shown). Finding the optimal extrusion tem-
perature is one decisive point for filament fabrication (and later
on FDM) as the temperature strongly affects material viscosity
[25]. The viscosity of a polymer is also a function of the shear rate
and thus affected by the extrusion velocity, extruded volumes, the
nozzle diameter, the flow channel and nozzle geometry. The melt
flow behaviour can be evaluated by mathematical modeling and
finite element analysis as demonstrated exemplary for PCL in a
standard FDM printer [26]. In our work the polymer viscosity
was mainly adjusted by changing extrusion temperatures. By rais-
ing the temperature the mobility of the polymer chains increases
and free volumes around the chains were formed. This enables
molecular motions and decrease the polymer viscosity [25,27].
For an optimal filament fabrication the viscosity of the blend need
to be low enough to make the polymer melt flow but at the same
time high enough to form an equally round polymer strand. In
Table 1 detected optimal extrusion temperatures for the different
polymer-quinine mixtures are listed. Quinine blends with PCL
and PLLA were extruded at temperatures slightly beneath the
melting points of the pure polymers (melting point PCL=59-
64 °C [28] and PLLA 164 °C [29]), which might be explained with
the plasticizing effect of the incorporated quinine. In literature it
is often described that drugs can act as plasticizers and decrease
glass transition and melting points [10,30-32]. The same effect
could be observed for Eudragit® RS quinine blends that were
extruded at 55 °C close to the glass transition temperature of the
pure polymer of approximately 65 °C according to the product
information [33]. For ethyl cellulose with an addition of 25% of tri-
acetin a glass transition at 79.6 °C is reported in literature com-
pared to 130°C of the pure polymer [34]. Taking this into
account a further addition of 10% of the plasticizer triacetin and
5% of quinine may result in a glass transition that is around the
extrusion temperature of 59 °C. Apart from the extrusion temper-
ature the extrusion and stretching speed and their interaction is
also important for filament properties, especially for the filament
diameter. Higher extrusion speeds result in greater extrudate swell
ratios at the exit of the die as there is less time for orientated poly-
mer molecules to relax [25].

The second motor in the extrusion setup allows a stretching of
the filament while cooling in order to produce filaments with a
uniform and defined diameter. In this study filaments were
extruded with a diameter of approximately 2.85 mm in conformity
with commercial available filaments. The uniformity in the diame-
ter is of particular significance since stepper motors in FDM
advance a defined filament length per time and varying diameters
imply varying extrusion volumes during implant printing. In
Table 2 mean diameters of the extruded filaments are shown. For
the semicrystalline polyesters PLLA and PCL a processing at tem-
peratures slightly above the glass transition of their amorphous
parts was not possible as the many crystalline regions remain
unaffected and ensure the macroscopic stiffness until reaching
the crystalline melting point. For this polymers the extrusion tem-
perature was set very slightly above the melting point in order to
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allow a fast cooling of the relatively low viscous melt. Due to the
rapid recrystallisation, the formed filaments are rigid and less
stretchable. The more amorphous EC and Eudragit” RS were
extruded above the glass transition temperature and stay at their
rubbery state during the stretching process. When a force is
applied polymer chains can slide past each other and filaments
can be stretched at tensile directions. This is probably the reason
for the smaller mean filament diameters of EC and Eudragit® RS
compared to PLLA and PCL filaments. As the slicing software can
consider this by changing the filament diameter or the extrusion
multiplier in the settings, feed rates can be adapted for FDM. EC fil-
aments demonstrate the highest variability in their diameter val-
ues which can also be recognised in the slightly undulating
surface appearance of the filament. This needs to be optimized in
further extrusion runs with regard to the desired feeding accuracy
as explained above. Fabricated filaments of Eudragit® RS and EC
show a clear and translucent appearance; whereas PCL and PLLA
appear more opaque in white or brownish (Fig. 1). In literature it
is described that optical transparency is associated with a lower
level of crystallinity of the polymers as light scattering can occur
at crystalline regions [35]. This corresponds well with the observa-
tion that both transparent polymers Eudragit” RS and EC are
extruded close to their glass transition temperature indicating a
low level of crystallinity. Whereas PCL and PLLA that were
extruded at their melting point probably have a higher crystallinity
and show an opaque appearance. In general the colour of the fila-
ment is slightly shifted to yellow due to the quinine proportion
compared to pure polymer filaments. Fluorescence microscopic
images (data not shown) of the filaments demonstrate a blue fluo-
rescence that is uniform along the filament length indicating a
homogeneous distribution of the quinine in the extrudate.

3.1.2. 3D printing of model implants

Produced filaments without plasticizers appear partially rigid
and brittle and would probably not withstand the forces of the
pinch rollers during FDM. Thus filament segments were placed in
the hot end and advanced by a commercial PLA-filament. In gen-
eral, objects are printed on a glass fibre build plate for this FDM
printer. To ensure a proper adhesion of the used polymers blue
painters tape with a surface that is rougher than the original build
plate was added to the printing table. The first layer adhesion was
further improved by the use of a heated printing bed. The pre-set
temperature of the heating bed ranging from 30 to 70 °C is shown
in Table 1 and was adjusted for the different polymers. This tem-
perature represents a compromise between a sufficient bonding
on the printing bed due to a slower cooling in combination with
possibly slower shrinking and the avoidance of noticeable polymer
spreading on the other hand. With the developed technique model
implants were successfully printed from all filaments, as depicted
in Fig. 1. In Fig. 1B it is apparent that PCL and PLLA implants show
an outward bulging at the base of the implant - a so called ele-
phant’s foot - caused by the spreading of the not-yet solidified first
layers on the hot printing bed under the weight of the following
layers. For Eudragit® RS and EC implants neither this phenomenon
nor a pronounced fusion of the layers at the surface could be
observed, possibly because of the higher extrudate viscosity of
these polymers compared to PCL and PLLA. However, distinct
printing layers are visible for all depicted model implants in
Fig. 1. The layer height was set to 0.1 mm, resulting in an implant
height of 3 mm for 30 layers. The distribution of the quinine in all
printed implants appears to be homogenous since there is an
evenly blue fluorescence without any brighter quinine accumula-
tions detectable (Fig. 1C). For EC implants the fluorescent area is
more structured than in the other model implants, but the fluores-
cence in total is still homogenous. The cross-shaped lines in top
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Table 2

Mean filament diameter over the filament length, n as the number of measuring points in a distance of 10 mm is given in brackets for each polymer, MW % SD.
Eudragit” RS PCL PLLA EC
+5% quinine +5% quinine +5% quinine +35% triacetin

+5% quinine

Mean filament diameter (mm) 2.64+0.02 (n=22)

2.88+0.04 (n=22)

2.88+0.01 (n=23) 2.61+0.10 (n=10)

Eudragit® RS
+5 % quinine

PCL
+5 % quinine

PLLA
+5 % quinine

EC
+ 35 % triacetin
+5 % quinine

Fig. 1. Reflected light microscopic images of the filament (A) and the model implant in side view (B); fluorescence microscopic images of the implants in top view (C).

view of the implants are a result of image merging of four single
frames.

A hollow cylinder was chosen as the implant geometry as it
could be placed at narrowed connection tubes after surgical
reopening for example in the area of the paranasal sinuses and
allow the drainage of secretions through the lumen at the same
time.

In contrast to the model implants of Eudragit® RS, PCL and PLLA
printed hollow cylinders of EC are considerably more flexible and
elastic which may be due to their relatively high plasticizer con-
tent. At 22 °C and actually more easily at 37 °C hollow cylinders
could be compressed and return to their original shape when the
forces were removed. This elastic behaviour that may be induced
also for the other polymers by the addition of plasticizer is useful
for a possible application procedure, whereby implants could be
transported with an endoscope in compressed form to pass con-
strictions and then widen up at the application site. Printing tem-
peratures were in all cases higher than nozzle temperatures for
HME of the filaments because lower polymer viscosities are needed
for printing. This can be explained by a nearly 10 times smaller
printing nozzle and a weaker step motor used for FDM. For PCL
and PLLA printing temperatures are close to extrusion tempera-
tures as HME was already proceeded slightly beneath the melting
point of the pure polymer. Eudragit” RS and EC filaments were
extruded in their rubber-like state close to the glass transition,
but these temperatures were far too low for printing. Instead they
were printed at temperatures 80-100 °C higher than the extrusion
temperature. The same observation was made in literature for

Eudragit” RS/theophylline/triethyl citrate tablets that were printed
at temperatures at least 40 °C higher than for filament extrusion
[7].

Temperatures are also an important point with regard to degra-
dation processes. For the polyesters PCL and PLLA thermal degra-
dation only starts at temperatures high above the printing
temperature according to literature (PCL above 360 °C [36] and
PLLA above 290 °C [37]). EC and Eudragit® RS were also extruded
and printed at temperatures below their thermal degradation
onset of around 180 °C [38] and 170 °C [39], but this temperatures
should be taken into account for other drugs incorporated into
these polymer matrices as other plasticizing effects of the drug
may require higher processing temperatures. The model drug qui-
nine melts under decomposition at approximately 177 °C (DSC
Fig. 3 and [40]). Hence a degradation of quinine in PLLA cannot
be completely ruled out since extrusion and printing temperatures
are the highest of all tested polymers and their long residence time
and the possibly locally higher temperatures during HME as
explained above must be considered.

3.1.3. In vitro drug release

The quinine release from printed implants was investigated in
PBS pH 7.4 under sink conditions. This was secured by adequately
frequent medium changes. The fractions released from the differ-
ent implants are given in Fig. 2. Table 3 gives further information
regarding the mass loss of the implants during incubation. The
drug release proved to be very different depending on the used
polymer. The percentage quinine release from Eudragit” RS
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implants was more than 20 times smaller than the release from
PCL implants within the same period of time. Eudragit” RS
implants released only 3.7 + 0.2% of the totally detected quinine
into the medium over a period of 78 days (Fig. 2A). The rest of
the model drug was still trapped in the polymer after 78 days of
incubation. Eudragit® RS is a cationic acrylic copolymer with a qua-
ternary ammonium group and chloride counterions in the side
chain. In contact with medium chloride ions are exchanged for
other anions of the medium and hydration and swelling occur
depending on anions hydration shells. Adding chloride ions to
the medium - as in PBS pH 7.4 - ion exchange and consequently
hydration is hindered and the permeability of the polymer
decrease [41]. This effect might contribute to the observed slow
release but is most likely not the main reason for the slow drug
releases obtained with Eudragit” RS implants. This pronounced
swelling could be proven by an increase in mass, weighed immedi-
ately after drug release, of approximately 30% compared to the
implant mass before drug release. After drying for 24 h at 40 °C
the mean mass loss relating to the mass before the drug release
decreased to only 4.0% (Table 3). In contrast to the shown release
data theophylline release from printed Eudragit®” RS tablets with
7.5% triethyl citrate is reported to occur much faster in literature.
In 18 h nearly 15% of theophylline were released, but a 10 times
higher drug load of 50% in the those experiments compared to
the ones reported here must also be considered [7].

Quinine release from PCL implants was much faster and
reached 76.4 + 1.8% after 58 days (Fig. 2B). A similar extent of drug

release, however based on a much higher drug load of 50 or 40%,
has been reported in literature with 64% cumulative praziquantel
release from hot melt extruded PCL discs after 50 days [42] and a
100% risperidone release from PCL after 70 days [43]. Drug release
is highly dependent on the molecular weight of PCL [43]. An
increase in the molecular weight, that was 14.000 in this study,
could prolong drug release and enable a specific design of the drug
release behaviour of printed implants. Hollander et al. reported a
faster indomethacin release from PCL intrauterine systems of
100% in 30 days but also observed a bi-phasic release behaviour
which is also detectable in Fig. 2B [10]. In the initial burst release
phase quinine that is located at the implant surface dissolves
rapidly. The following sustained release phase is characterized by
a slower quinine release due to slow drug diffusion through the
polymeric matrix.

Drug release from PLLA implants was terminated after 177 days
with a quinine release of 53.2 + 3.7% at that time (Fig. 2C). A burst
release of quinine in the beginning could not be observed in con-
trast to the data of Water et al. where nitrofurantoin was only
set free by a burst release of the drug situated at the surface of
the printed polylactide implant [ 12]. However, in the data reported
by Water et al. the used polymer was a technical feedstock mate-
rial that was not precisely characterized. PLLA containing the L-
isomer of lactic acid is more crystalline and drug release occurs
slower than in the more amorphous poly(p,.-lactide). Long periods
of release have been reported for PLLA even with fairly low poly-
mer thicknesses, for example a drug release of 70% from PLLA
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Fig. 2. Mean relative quinine release of model implants in PBS pH 7.4, 37 °C with regard to the totally detected quinine; used polymers: A Eudragit™ RS, B polycaprolactone, C

poly(i)lactide, D ethyl cellulose, n =3 + SD.
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Table 3
Mean mass of the implants, mean mass loss and released quinine portion over the release time for different polymeric implants, n =3 + SD.
Eudragit” RS PCL PLLA EC
+5% quinine +5% quinine +5% quinine +35% triacetin
+5% quinine
Mean mass of implants before drug release study 33.3+04mg 479 +0.4 mg 58.6+1.2mg 53.2+0.4 mg
Mean mass loss over release time (%) 40+1.1% 9.9+1.9% 33.3+£4.5% 28.1 £0.6%
Mean released quinine over release time (%) 3.7% 76.4% 53.2% 4.5%

microspheres after 6 month [44]. In the experiments described
here, the morphology of the printed PLLA implant changed over
the release time. The storage in PBS led to a strong crack formation
and partial discoloration of the hollow cylinders (images not
shown). Hence a loss of small parts of the implant during the trans-
fer of the implant to a new media container appears conceivable
and would probably explain the highest weight loss over the
release time of 33.3% (Table 3). PLLA degradation processes that
go along with a constant decrease in molecular weight are unlikely
to be the reason for this, as a mass loss of PLLA was not observed
before a delay time of 60 weeks for PLLA rods in PBS pH 7.4 at
37 °C in literature [45].

For EC implants the quinine release with 4.5+ 0.8% (Fig.2D)
over 100 days was clearly slower compared to literature data that
describes 100% drug releases during a few hours from hot melt
extruded matrix tablets [46,47]. For 300 um thick EC discs printed
by FDM also a poor permeability was observed as less than 5 mg of
100 mg acetaminophen could diffuse through the barrier in 8 h,
which is partly explained with the high density structure resulting
from FDM as a hot-processing technique and the high disc thick-
ness [8]. However, given in absolute amounts, quinine release from
EC implants was approximately 211 pg during the release period,
which might be sufficient to achieve local effects with very potent
drugs e.g. glucocorticoids. Increasing the drug load will further
increase the absolute released drug amount and the high drug por-
tion that is embedded between the polymer chains is not likely to
be harmful since ongoing drug diffusion will probably stay slow. In
the area of the paranasal sinuses an explantation of the implant
after the requested time is also possible. EC implants also show a
high weight loss of 28.1% during the release time (Table 3). Beside
the small amount of quinine that was released probably a leaching
of the plasticizer triacetin into the medium may have caused this
weight loss. The observation that implant flexibility was decreased
after the drug release study may support this assumption. Implant
appearance was unaffected by the drug release. Merely the colour
changed from slightly translucent to white opaque, possibly
because of changes in light refraction owing to drug loss and plas-
ticizer leaching.

For all drug release investigations a possible drug loss during
implant transfer with a thin wire and blotting of the implant with
a lint-free cloth cannot be ruled out. For Eudragit® RS implants a
model geometry with smaller diameters was used, explaining the
lower mean implant mass compared to the other polymer implants
(Table 3), but the surface/volume ratio is the same as in the scale
up geometries used for the implants of the other polymers and
thus the drug release can be compared between all tested
implants.

The geometry of the polymer matrix is a crucial point for esti-
mating drug release kinetics. Model implants in this study are hol-
low cylinders consisting of water insoluble polymers. In literature
the drug release from all tested polymers is described as predom-
inantly diffusion-controlled [46,48-50]. Reynolds et al. proved that
the surface area/volume ratio is a key variable influencing the
diffusion-controlled drug release from HPMC tablets of different
shapes. Similar surface area/volume ratios lead to comparable drug
releases, whereas tablets with only the same surface area but
different surface area/volume ratios do not show similar drug

releases [51]. For 3D-printed PVA tablets with different geometries
(cube, torus, cylinder, pyramid, sphere) this could not be shown
due to polymer dissolution and surface erosion [5]. For cylindrical
HPMC matrices Siepmann et al. proposed a method for calculating
the size of the tablet to achieve desired drug release profiles [52].
The mathematics of diffusion from hollow cylinders has also been
described in literature [53]. Thinking of an implant that could be
placed in narrowed regions of the paranasal sinuses as simplified
by a hollow cylinder in this work, the drug release may be much
slower than expected for dissolution tests described above. The
outer surface of the implant will presumably be in touch with tis-
sues and the inner surface probably won't be in contact with med-
ium e.g. secretion for the whole residence time of the implant.
Hence mathematical modeling is difficult for drug releases from
implants at this application site, but general predictions can be
made taking the surface area/volume ratio of the implant into
account. For the future adaptions of the implant to patients anat-
omy a change in this characteristic values must be considered by
calculating them from the stereolithographic files before printing.

3.2. Evaluation of different drug loads for PCL implants

To investigate different drug loads for FDM, PCL filaments were
extruded with quinine loads ranging from 2.5 to 25% (m/m). Extru-
sion process and parameters were used as described above for PCL
filaments with 5% of quinine. For 10% and 15% quinine loaded fila-
ments higher printing temperatures of 54 °C and 65°C were
necessary.

DSC analysis was performed for all PCL loaded filaments to get
information about the state of the polymer and quinine in the
extrudate (Fig. 3). The thermogram of raw quinine shows an
endothermic event with an onset of 163.9 °C and a peak maximum
at 177.3°C that corresponds to the melting point of quinine
reported in literature [22]. For pure PCL polymer an endothermic
peak at 64.1 °C (peak maximum) indicates the melting of the poly-
mer. The DSC thermograms of all tested PCL filaments with quinine
also show this PCL melting peak but shifted to lower temperatures.
This could be explained by interposing of quinine between PCL
strands that reduce the polymer-polymer interaction and lead to
a depression of the PCL melting point. Quinine base was already
identified as a plasticizer for Eudragit” E and hydroxypropylcellu-
lose [23]. The absence of a quinine melting peak in the thermo-
grams of all quinine loaded filaments is obvious and indicates
the formation of a solid dispersion of quinine in PCL. It is notewor-
thy that even for the 25% quinine filament the polymer drug ratio
is high enough for a complete dissolution of the quinine in the
polymer. For physical mixtures of PCL and quinine (data not
shown) quinine peaks were clearly detectable (onset 163.4 °C, peak
maximum 172.8 °C for 25% quinine and PCL in binary mixture)
indicating the crystalline state of the drug in contrast to the solid
dispersion formed during solvent casting and/or HME of the fila-
ments. The depression of the melting peak of quinine in the phys-
ical mixture could be explained by crystals dissolving in the molten
mass of PCL during DSC scanning.

XRPD analysis confirmed the absence of crystalline quinine in
the PCL filaments up to a drug load of 25% (Fig. 4). Crystalline parts
in the filaments with the highest and the lowest drug load (25%
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Fig. 3. DSC thermogram of quinine, pure PCL and PCL/quinine extruded filaments with different drug loads.

and 2.5% of quinine, respectively) are visible in the diffractogram
by various diffraction peaks e.g. at 18.0°, 24.7°, 25.4° and 27.4°20
with corresponding d-values of 5.72 A, 4.18 A, 4.07 A and 3.78 A.
The diffraction patterns of the filaments are in good agreement
with the diffraction pattern of the pure polymer. The characteristic
peaks of quinine are missing. Hence, the detected crystalline parts
in the filaments can be assigned to the crystalline fraction of the
polymer and not to crystalline quinine. This is especially remark-
able with regard to the storage stability as filament samples were
measured over 1 year after extrusion. The peaks at 44.3°, 51.7° and
76.4°20 (d-values 2.37 A, 2.05 A, 1.45 A) that were detected in all
samples belong to the aluminium sample holder.

Drug release was investigated for implants ranging from 2.5% to
15% of quinine since the 25% filament could not be printed prop-
erly because of frequent nozzle blockages. The relative quinine
release from implants is similar in the burst phase where quinine
at the implant surface is dissolved but different plateau levels of
drug release were reached for different drug loadings (Fig. 5).
The relative released quinine after 51 days increases with increas-
ing drug loads, starting with 67.0 + 6.5% for 2.5% quinine loading

and ending up with 92.3 + 0.7% for PCL filaments with 15% quinine.
For 15% drug loading the release results for one implant were
excluded because of a too low total drug load of only 3.9% com-
pared to both other tested implants with 14.8% and 14.9% quinine.
The release values for this implant were just in between the values
of the 2.5% and the 5% quinine filament, as expected. The reason for
the different plateau levels that were reached for varied quinine
loads becomes apparent in Fig. 5B. It is obvious that the same
amount of approximately 550 pg of quinine was trapped in the
PCL matrix at the end of the release period regardless of the initial
drug load, explaining the higher relative drug release for higher ini-
tial drug loads. This goes along with the published data of prazi-
quantel release from PCL implants where 50% drug loaded
implants show higher cumulative drug releases than 25% drug
loaded in all tested cases [42]. Different to this study Hollander
et al. reported the lowest relative indomethacin release from PCL
printed prototypes for the highest drug load and explained it with
the growing percentage of crystalline drug at higher concentra-
tions that could not dissolve as fast as dispersed drug [10]. In our
work, no crystalline quinine could be detected at all tested concen-

1 ———  PCL + 25 % quinine filament
400 - —— PCL+ 2.5 % quinine filament
1 PCL pure
] —— quinine
3004
- ]
=3 4
[N |
£ 1
-
— \ \/
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Fig. 4. X-ray diffractograms of PCL filament samples with 25 and 2.5% quinine and samples of pure PCL and pure quinine.
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Fig. 5. A: Mean relative quinine release for different drug loadings in polycaprolactone model implants; B: Amount of quinine remaining in polycaprolactone implants for

different drug loadings; for 15% quinine load n =2, other n=3 + SD.

trations and therefore different dissolution rates of quinine in dif-
ferent states are irrelevant here. The reason for the constant mass
of approximately 550 pg of quinine remaining in the implant
remains unclear. The influence of different drug loads on the drug
release may completely change for the use of other drugs or other
polymers as drug solubility in the polymer and thus the presence
of the drug in the dispersed state vary.

4. Conclusion

Filament extrusion and fused deposition modeling® of model
implant geometries containing the model drug quinine was suc-
cessfully implemented for four different polymers in this work.
Homogenous quinine distributions in the filaments and model
implants were observed by fluorescence microscopy. The drug
release from printed implants is greatly dependent on the type of
the polymer and the drug load as demonstrated for PCL implants.
Thus desired release profiles might be obtained by the choice of
the polymer and their drug loading. In conclusion, FDM proved
to be a promising concept for the preparation of implants since
shape adaption as well as the control of drug delivery are feasible.

Acknowledgements

The authors would like to thank Kevin Henkel, Georg Grathoff
and Laurence Warr (economic geology and mineralogy group,
University of Greifswald) for their support with XRPD analysis.
We also acknowledge Evonik Industries for the kind donation of
PLLA and Eudragit® RS. The central workshop (Zentrale Werkstit-
ten, University of Greifswald) is acknowledged for the construction
of the filament extruder. Financial Support by the German Federal
Ministry of Education and Research (BMBF) within “RESPONSE" is
gratefully acknowledged.

GEFORDERT VOM

* Bundesministerium
.,,, fiir Bildung
und Forschung

Zwanzig20

PARTNERSCHAFT FOR INNOVATION

References

[1] G. Jonathan, A. Karim, 3D printing in pharmaceutics: a new tool for designing
customized drug delivery systems, Int. J. Pharm. 499 (2016) 376-394.

[2] A. Goyanes, Buanz, B.M. Asma, A.W. Basit, S. Gaisford, Fused-filament 3D
printing (3DP) for fabrication of tablets, Int. J. Pharm. 476 (2014) 88-92.

[3] A. Goyanes, Buanz, B.M. Asma, G.B. Hatton, S. Gaisford, A.W. Basit, 3D printing
of modified-release aminosalicylate (4-ASA and 5-ASA) tablets, European
journal of pharmaceutics and biopharmaceutics official journal of
Arbeitsgemeinschaft fiir Pharmazeutische Verfahrenstechnik e.V 89 (2015)
157-162.

[4] ). Skowyra, K. Pietrzak, M.A. Alhnan, Fabrication of extended-release patient-
tailored prednisolone tablets via fused deposition modelling (FDM) 3D
printing, Eur. J. Pharm. Sci. Off. J. Eur. Fed. Pharm. Sci. 68 (2015) 11-17.

[5] A. Goyanes, P. Robles Martinez, A. Buanz, A.W. Basit, S. Gaisford, Effect of
geometry on drug release from 3D printed tablets, Int. J. Pharm. 494 (2) (2015)
657-663.

[6] A. Goyanes, ]. Wang, A. Buanz, R. Martinez-Pacheco, R. Telford, S. Gaisford, A.W.
Basit, 3D printing of medicines: engineering novel oral devices with unique
design and drug release characteristics, Mol. Pharm. 12 (2015) 4077-4084.

[7] K. Pietrzak, A. Isreb, M.A. Alhnan, A flexible-dose dispenser for immediate and
extended release 3D printed tablets, Eur. ]. Pharm. Biopharm. Off. ].
Arbeitsgemeinschaft fur Pharmazeutische Verfahrenstechnik e.V (2015).

[8] A. Melocchi, F. Parietti, A. Maroni, A. Foppoli, A. Gazzaniga, L. Zema, Hot-melt
extruded filaments based on pharmaceutical grade polymers for 3D printing
by fused deposition modeling, Int. J. Pharm. 509 (2016) 255-263.

[9] N.Genina, J. Holldnder, H. Jukarainen, E. Ma . Salonen, N. Sandler, Ethylene
vinyl acetate (EVA) as a new drug carrier for 3D printed medical drug delivery
devices, Eur. J. Pharm. Sci. Off. J. Eur. Fed. Pharm. Sci. (2015).

[10] J. Holldnder, N. Genina, H. Jukarainen, M. Khajeheian, A. Rosling, E. Makild, N.
Sandler, Three-dimensional printed PCL-based implantable prototypes of
medical devices for controlled drug delivery, |. Pharm. Sci. (2016).

[11] N. Sandler, L. Salmela, A. Fallarero, A. Rosling, M. Khajeheian, R. Kolakovic, N.
Genina, |. Nyman, P. Vuorela, Towards fabrication of 3D printed medical
devices to prevent biofilm formation, Int. J. Pharm. 459 (2014) 62-64.

[12] J.J. Water, A. Bohr, J. Boetker, J. Aho, N. Sandler, H.M. Nielsen, ]. Rantanen, Three-
dimensional printing of drug-eluting implants: preparation of an antimicrobial
polylactide feedstock material, . Pharm. Sci. 104 (2015) 1099-1107.

[13] J. Boetker, J.J. Water, J. Aho, L. Arnfast, A. Bohr, ]. Rantanen, Modifying release
characteristics from 3D printed drug-eluting products, Eur. |. Pharm. Sci. Off. J.
Eur. Fed. Pharm. Sci. 90 (2016) 47-52.

[14] M. Kantarci, RM. Karasen, F. Alper, O. Onbas, A. Okur, A. Karaman, Remarkable
anatomic variations in paranasal sinus region and their clinical importance,
Eur. J. Radiol. 50 (2004) 296-302.

[15] F. Sommer, Anatomische Varianten der Nasennebenhéhlen: Bedeutung und
Vorteile multiplanarer CT-Rekonstruktionen, PhD thesis, Miinchen, 2009.

[16] A. Marro, T. Bandukwala, W. Mak, Three-dimensional printing and medical
imaging: a review of the methods and applications, Curr. Prob. Diagn. Radiol.
45 (2016) 2-9.

[17] A. Sutradhar, J. Park, D. Carrau, M. Miller, Experimental validation of 3D
printed patient-specific implants using digital image correlation and finite
element analysis, Comput. Biol. Med. 52 (2014) 8-17.

[18] P.M. Gronet, G.A. Waskewicz, C. Richardson, Preformed acrylic cranial
implants using fused deposition modeling: a clinical report, J. Prosthet. Dent.
90 (2003) 429-433.

[19] E.L. Nyberg, A.L. Farris, B.P. Hung, M. Dias, J.R. Garcia, A.H. Dorafshar, W.L.
Grayson, 3D-printing technologies for craniofacial rehabilitation,
reconstruction, and regeneration, Ann. Biomed. Eng. (2016).

[20] European Medicines Agency, Committee for Human Medicinal Products, ICH
guideline Q3C (R5) on impurities: guideline for residual solvents, 2015,
<http://www.ema.europa.eu/docs/en_GB/document_library/Scientific_
guideline/2011/03/WC500104258.pdf> (accessed 13.07.16).

[21] National Center for Biotechnology Information, PubChem Compound
Database, Dexamethasone CID=5743 datasheet, <https://pubchem.nchi.nim.
nih.gov/compound/dexamethasone> (accessed 28 July 2016).

51



Veroffentlichungen

W. Kempin et al./European Journal of Pharmaceutics and Biopharmaceutics 115 (2017) 84-93 93

[22] National Center for Biotechnology Information, PubChem Compound
Database, Quinine CID=3034034 datasheet <https://pubchem.ncbi.nlm.
nih.gov/compound/Quinine> (accessed 28 July 2016).

[23] DS. Jones, D.N. Margetson, M.S. McAllister, G.P. Andrews, Reprint of
“Characterisation and modelling of the thermorheological properties of
pharmaceutical polymers and their blends using capillary rheometry:
Implications for hot melt processing of dosage forms”, Int. J. Pharm. 496
(2015) 86-94.

[24] D. Li, G. Guo, R. Fan, J. Liang, X. Deng, F. Luo, Z. Qian, PLA/F68/dexamethasone
implants prepared by hot-melt extrusion for controlled release of anti-
inflammatory drug to implantable medical devices: 1. Preparation,
characterization and hydrolytic degradation study, Int. J. Pharm. 441 (2013)
365-372.

[25] J. Aho, J.P. Boetker, S. Baldursdottir, ]. Rantanen, Rheology as a tool for
evaluation of melt processability of innovative dosage forms, Int. . Pharm. 494
(2015) 623-642.

[26] H.S. Ramanath, CK. Chua, K.F. Leong, K.D. Shah, Melt flow behaviour of poly-
epsilon-caprolactone in fused deposition modelling, ]. Mater. Sci.: Mater. Med.
19 (2008) 2541-2550.

[27] J.D. Ferry, Viscoelastic Properties of Polymers, 3rd ed., J. Wiley, New York,
1980.

[28] M.A. Woodruff, D.W. Hutmacher, The return of a forgotten polymer—
polycaprolactone in the 21st century, Prog. Polym. Sci. 35 (2010) 1217-1256.

[29] Y. He, N. Asakawa, J. Li, Y. Inoue, Effects of low molecular weight compounds
with hydroxyl groups on properties of poly(L-lactic acid), J. Appl. Polym. Sci. 82
(2001) 640-649.

[30] K. Shinyama, S. Fujita (Eds.), The Effects of Plasticizer on the Mechanical and
Electrical Characteristics of PLA, 2008.

[31] F.Siepmann, V. Le Brun, J. Siepmann, Drugs acting as plasticizers in polymeric
systems: a quantitative treatment, ]. Control. Release Off. J. Control. Release
Soc. 115 (2006) 298-306.

[32] C. de Brabander, G. Van Den Mooter, C. Vervaet, .P. Remon, Characterization of
ibuprofen as a nontraditional plasticizer of ethyl cellulose, J. Pharm. Sci. 91
(2002) 1678-1685.

[33] Evonik Industries, Product data sheet Eudragit® RS PO, <http://eudragit.
evonik.com/product/eudragit/en/products-services/eudragit-
products/sustained-release-formulations/rs-po/Pages/default.aspx> (accessed
14.07.16).

[34] CF. Vesey, T. Farrell, A.R. Rajabi-Siahboomi, Evaluation of Alternative
Plasticizers for Surelease”, an Aqueous Ethylcellulose Dispersion for
Modified Release Film-Coating, Poster Reprint Controlled Release Society
Poster Reprint Controlled Release Society Annual Meeting (06.2005).

[35] B.S. Mitchell, An Introduction to Materials Engineering and Science for
Chemical and Materials Engineers, John Wiley, Hoboken, N.J., 2004.

[36] O. Persenaire, M. Alexandre, P. Degée, P. Dubois, Mechanisms and kinetics of
thermal degradation of poly(e-caprolactone), Biomacromolecules 2 (2001)
288-294.

[37] E. Lizundia, J.L. Vilas, L.M. Ledn, Crystallization, structural relaxation and
thermal degradation in poly(L-lactide)/cellulose nanocrystal renewable
nanocomposites, Carbohyd. Polym. 123 (2015) 256-265.

52

[38] H.L. Lai, K. Pitt, Craig, Q.M. Duncan, Characterisation of the thermal properties
of ethylcellulose using differential scanning and quasi-isothermal calorimetric
approaches, Int. J. Pharm. 386 (2010) 178-184.

[39] T. Parikh, S.S. Gupta, A. Meena, A. Serajuddin, Investigation of thermal and
viscoelastic properties of polymers relevant to hot melt extrusion - III:
polymethacrylates and polymethacrylic acid based polymers, J. Excipients
Food Chem. 5 (2014) 56-64.

[40] E. Smith, S. Barkan, B. Ross, M. Maienthal, J. Levine, Examination of quinidine
and quinine and their pharmaceutical preparations, J. Pharm. Sci. 62 (1973)
1151-1155.

[41] K.G. Wagner, J.W. McGinity, Influence of chloride ion exchange on the
permeability and drug release of Eudragit RS 30 D films, J. Control. Release
82 (2002) 385-397.

[42] C. Li, L. Cheng, Y. Zhang, S. Guo, W. Wu, Effects of implant diameter, drug
loading and end-capping on praziquantel release from PCL implants, Int. J.
Pharm. 386 (2010) 23-29.

[43] A. Navitha, S. Jogala, C. Krishnamohan, J. Aukunuru, Development of novel
risperidone implants using blends of polycaprolactones and in vitro in vivo
correlation studies, J. Adv. Pharm. Technol. Res. 5 (2014) 84-89.

[44] N.B. Shelke, R. Kadam, P. Tyagi, V.R. Rao, U.B. Kompella, Intravitreal poly(i-
lactide) microparticles sustain retinal and choroidal delivery of TG-0054, a
hydrophilic drug intended for neovascular diseases, Drug Deliv. Translational
Res. 1 (2011) 76-90.

[45] N.A. Weir, F.J. Buchanan, J.F. Orr, G.R. Dickson, Degradation of poly-i-lactide.
Part 1: in vitro and in vivo physiological temperature degradation, Proc. Inst.
Mech. Eng.. Part H, J. Eng. Med. 218 (2004) 307-319.

[46] M.M. Crowley, B. Schroeder, A. Fredersdorf, S. Obara, M. Talarico, S. Kucera, J.
W. McGinity, Physicochemical properties and mechanism of drug release from
ethyl cellulose matrix tablets prepared by direct compression and hot-melt
extrusion, Int. J. Pharm. 269 (2004) 509-522.

[47] E. Verhoeven, T. de Beer, G. Van den Mooter, ].P. Remon, C. Vervaet, Influence
of formulation and process parameters on the release characteristics of
ethylcellulose sustained-release mini-matrices produced by hot-melt
extrusion, Eur. J. Pharm. Biopharm. 69 (2008) 312-319.

[48] M. Miyajima, A. Koshika, J. Okada, A. Kusai, M. Ikeda, Factors influencing the
diffusion-controlled release of papaverine from poly(l-lactic acid) matrix, J.
Control. Release 56 (1998) 85-94.

[49] P. Douglas, G. Andrews, D. Jones, G. Walker, Analysis of in vitro drug
dissolution from PCL melt extrusion, Chem. Eng. . 164 (2010) 359-370.

[50] A. Boza, 1. Caraballo, ]. Alvarez-Fuentes, A.M. Rabasco, Evaluation of Eudragit
RS-PO and Ethocel 100 matrices for the controlled release of lobenzarit
disodium, Drug Dev. Ind. Pharm. 25 (1999) 229-233.

[51] T.D. Reynolds, S.A. Mitchell, K.M. Balwinski, Investigation of the effect of tablet
surface areajvolume on drug release from hydroxypropylmethylcellulose
controlled-release matrix tablets, Drug Dev. Ind. Pharm. 28 (2002) 457-466.

[52] J. Siepmann, Calculation of the required size and shape of hydroxypropyl
methylcellulose matrices to achieve desired drug release profiles, Int. ]. Pharm.
201 (2000) 151-164.

[53] 1. Huang, S. Yen, Diffusion in hollow cylinders for some boundary conditions,
Mater. Chem. Phys. 74 (2002) 289-299.



Veroffentlichungen

53



Veroffentlichungen

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 beschaftigt 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 temperaturabhingigen Sol-Gel-Ubergang des Hydrogels. Analog zu Veréffentlichung 1
wurden hohlzylinderférmige Modellimplantate mit dem Modellarzneistoff Chinin bei jedoch
weitaus geringeren Temperaturen von etwa 40 °C gedruckt. Um einen erneuten Gel-Sol-Ubergang
und damit eine Verfliissigung der Implantate bei Koérpertemperaturen zu verhindern, wurden
verschiedene Quervernetzungsmethoden (Einlegen, Tauchen, Besprithen) 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 fiir
Hydrogele entsprechend erfolgte die Freisetzung des Chinins in salinem Phosphatpuffer pH 7,4 sehr
schnell und war innerhalb von 6 h bereits fast vollstindig abgeschlossen. Der hohe Wassergehalt
der Hydrogel-Implantate fiihrte dartiber 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 fiir zukiinftige
Anwendungen berticksichtigt werden sollte. Zusammen mit der schnellen Wirkstofffreisetzung ist
ein Einsatz der sehr flexiblen Glycerol-Gelatine-Implantate vornehmlich fiir eine akute
Pharmakotherapie und eine wenig-invasive, zum Beispiel endoskopische Applikation etwa im

Bereich der Nasennebenhdhlen vorstellbar.
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Wiebke Kempin, Anna Baden, Werner Weitschies and Anne Seidlitz*

Glycerol gelatin for 3D-printing of implants
using a paste extrusion technique

Abstract: Fused deposition modeling as an additive
manufacturing technique has gained great popularity for the
fabrication of medical devices as well as pharmaceutical
dosage forms over the last years. Particularly the variety of
geometries that can be printed determines the attractiveness
of this technique enabling a shape adaption of e.g. implants.
In the presented work the soft hydrogel material glycerol
gelatin was investigated towards its applicability in 3D-
printing as an alternative to the commonly applied and
mostly rigid polyesters. Model implants loaded with the
model drug quinine and with the shape of a hollow cylinder
were printed via an extrusion based technique utilizing the
piston feed in a hydrogel filled heatable syringe. Glycerol
gelatin hydrogels need to be crosslinked to avoid gel-sol-
transition at body temperature. For this purpose three
different crosslinking methods (insertion, dipping, spraying)
with 1-ethyl-3-(3-dimethylaminopropyl) carbodiimide (EDC)
and N-hydroxysuccinimide (NHS) were evaluated regarding
their crosslinking efficiency and drug losses during the
crosslinking process. Dipping of the implant into an aqueous
solution with at least 50 mM EDC and 10 mM NHS was
found to be the most efficient crosslinking technique in
conjunction with a smaller drug loss during processing
compared to inserting. However, the use of hydrogels also
causes problems as an intense and highly variable swelling of
the printed structures during crosslinking (120.7 % = 11.9 %
for 10 times dipping in 50mM EDC/10 mM NHS) and a great
dependency of the volume on storage conditions complicate
the preparation of tailor-made implants. The release of the
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model drug quinine from printed and crosslinked implants
was fast and nearly completed within 6 hours.

Keywords: glycerol gelatin, 3D-printing, EDC, NHS, paste
extrusion, crosslinking
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1 Introduction

In recent years 3D-printing and in particular Fused
Deposition Modeling (FDM) has gained increasing interest
for the preparation of pharmaceutical dosage forms [1,2]. The
attractiveness of those additive manufacturing techniques
especially for the production of implants lies in its nearly
infinite variety of shapes that can be printed, enabling an
individual shape adaption of the implant for every patient.
Dosage forms printed via FDM are mostly solid and rigid as
the current research is focussing on classical thermoplastic
feedstock material like polyesters. The testing of hydrogels
for their use in printing of implants is thus interesting as a
higher flexibility allows a temporary folding or compression
of the implant on its way to the application site e.g. during
the endoscopic placement in the paranasal sinuses. Another
benefit of hydrogels with their high water content is their
similarity to the native extracellular matrix and their
biocompatibility. That is why hydrogels are often used in the
field of tissue engineering and bioprinting [3]. In this work
glycerol gelatin that is traditionally used for the preparation
of wvaginal suppositories was examined regarding its
suitability in extrusion-based printing of drug loaded
implants and their subsequent crosslinking with 1-ethyl-3-(3-
dimethylaminopropyl)carbodiimide ~ (EDC),  N-hydroxy-
succinimide (NHS).

3 Open Access. © 2017 Wiebke Kempin et al., published by De Gruyter. This work is licensed under the Creative Commons

Attribution-NonCommercial-NoDerivatives 4.0 License.
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2 Material and methods

2.1 Hydrogel preparation and extrusion-
based printing

The glycerol gelatin gel was prepared as described in German
Pharmacopoeia (DAB 1996). In short 1.19 g gelatin type A
(bloom value 300, Sigma Aldrich, Germany) were added to a
mixture of 2.38 g deionised water and 5.94 g glycerol 85 %
(Caelo GmbH, Germany), left 20 minutes for swelling and
dissolved completely at 80 °C. An ethanolic solution of 0.5 g
of the model drug quinine (anhydrous, >98.0 %, Sigma
Aldrich, Germany) was added to the glycerol gelatin, ethanol
evaporated, the water loss was replaced and the mixture was
subsequently transferred to a 50 mL-syringe (Omnifix® Luer
Lock Solo, B. Braun Melsungen AG, Germany).

The z-axis of the used FDM-3D-printer (Multirap M420,
Multec GmbH, Germany) was modified for printing with a
syringe. The new construction mainly consists of a heatable
aluminium cylinder exactly fitting the syringe and the
cannula (Sterican” 0.6x80 mm, shortened to 15 mm, B.
Braun, Germany) and a threaded rod, that is connected to the
syringe piston and driven by a stepper motor (NEMA17
2.5 A, Nanotec Electronic GmbH & Co. KG, Germany). The
extrusion speed and steps per unit settings in the firmware
were adapted to the new extrusion technique. The model
implant geometry (Qgyer =S mm, Qe =3 mm, h=3 mm)
was designed using FreeCAD 0.14 and sliced with
SimplifySDR (version 2.2.2, Simplify3D, USA).

2.2 Evaluation of crosslinking-methods

Printed imlants were crosslinked with EDC and intermediate
products were stabilised with NHS in a ratio of
5:1 (EDC: NHS) that was described as most efficient in
literature [4]. Three crosslinking methods were compared:
insertion, dipping, spraying. Implants were either inserted
(10 min, 30 min, 3 h) in 1 mL or dipped (3 times, 10 times)
in 0.8 mL of aqueous crosslinker-solution or were finely
sprayed (6 sides, 4 times) with an ethanolic crosslinker
solution. After every dip and every spray, implants were
dried under a constant air flow. The tested concentrations of
the crosslinker solutions were 5mM EDC/I mM NHS,

DE GRUYTER

10 mM EDC/2 mM NHS, 50 mM EDC/10 mM NHS and
100 mM EDC/ 20 mM NHS.

Quinine contents for both, implants directly after
printing and implants after crosslinking procedure, were
determined described
previously [5]. Quinine contents in the crosslinker solution
were directly measured by fluorescence spectrometry as
explained in 2.3. The effectiveness of crosslinking was
evaluated by slowly heating of the implants in a water bath
and observing gel-sol-transitions or changes in consistency.

Imaging and the measurements of bottom and top areas
and the height of the implant for lumen loss and volume
performed with a reflected-light
microscope (Zeiss Stemi 2000-C, camera Zeiss AxioCam and
AxioVision software, Carl Zeiss Microscopy GmbH,
Germany).

via ethanolic extraction as

calculations  were

2.3 Drug release investigation

Quinine release from printed and crosslinked (10 dips,
50 mM EDC/10 mM NHS) implants was investigated in
15 mL-Falcon” tubes filled with 10 mL phosphate buffered
saline (PBS) pH 7.4 under motion and at an incubation
temperature of 37 °C (150 rpm, incubator Titramax 1000,
Heidolph Instruments GmbH & Co0.KG, Germany). Implants
were transferred to fresh media at each sampling point.
Detected amounts of quinine were summed up and related to
the total released amount for the cumulative presentation.
The quinine quantification was performed by fluorescence
spectrometry (VarioSkan Flash A =326 nm, i, =382 nm,
measurement time 1000 ms, bandwidth 12 nm, Thermo
Fisher Scientific Inc., USA) in black 96-well plates along
with a calibration of quinine in the same solvent.

3 Results and discussion

3.1 3D-printing of model implants

In this work extrusion-based printing utilized the temperature
dependent sol-gel-transition of gelatin during layerwise
deposition of the strands. To prevent solidifications of the
glycerol gelatin due to a temperature decrease before
deposition on the printing bed, the used cannulas were
shortened to 15 mm.
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The sliced G-code was changed to a spirally pathway of the
printing head to avoid long dwell times at the turning points
in every layer. Best printing results for the quinine loaded
glycerol gelatin hydrogels were observed for a printing
temperature of 40 °C, a bed temperature of 20 °C, a printing
speed of 80 mm/min and a layer height of 300 um, without
the use of the fan and without a piston retraction in order to

avoid air bubbles rising in the syringe. Implants

consecutively printed with this settings (figure 1) show an
average mass of 32.1 £ 4.3 mg (n=30).

Figure 1: Reflected light microscopic images of the printed model
implant in top and side view.

3.2 Evaluation of crosslinking-methods

Unlike their use as suppositories, implants made of glycerol
gelatin ideally should not show the characteristic gel-sol-
transition at body temperature and therefore need to be
crosslinked. In contrast to the often used aldehydes, the
crosslinkers in this work - EDC and NHS - are generally
known as zero-length crosslinker as they do not integrate new
structures to the existing hydrogel-network, but link
carboxylic acid groups with amine groups to new amide
bonds within the gelatin [4].

The absence of signs of liquefaction of the implant while
heated to 50 °C in a water bath was used to indicate a
successful  crosslinking. A concentration of 5 mM
EDC/ mM NHS could not crosslink the implants
sufficiently neither for insertion for 10 minutes, 30 minutes
nor 3 hours since a considerably decrease of consistency
could be observed at temperatures higher than 40°C. Implants
inserted in higher concentrated crosslinker-solutions (10 mM
EDC/2 mM NHS and 50mM EDC/10 mM NHS) did not
show gel-sol-transition or consistency changes. Implants also
demonstrated a sufficient crosslinking after dipping for 10
times in 10 mM EDC/2 mM NHS or higher concentrations
(3x, 10x, 50mM EDC/10 mM NHS). The method of spraying
the implants with an ethanolic EDC/NHS-solution was more
error-prone, because a complete wetting especially in the
inside of the hollow cylinder was more difficult to achieve
also with regard to the thin metal wire placed through the
lumen to hold the implant during spraying. Thus higher
crosslinker-concentrations of at least 100 mM EDC/20 mM
NHS were required for a successful crosslinking. For some of
the tested implants crosslinked with a less concentrated EDC
solution an intact outer implant surface and a liquefication
originated from the luminal part of the implant at

W. Kempin et al.: Glycerol gelatin for 3D-printing of implants using a paste extrusion technique == 391

temperatures above 40°C was observed confirming the
complete lumen wetting as the weakness of this method.
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Figure 2: Percentage distribution of quinine in crosslinker-solution
and implants after crosslinking, given concentrations refer to EDC
(n=1).

Another crucial point for the evaluation of crosslinking
methods for drug loaded dosage forms is the drug loss during
crosslinking. In figure 2 quinine amounts that were lost to the
aqueous crosslinking-medium related to the total detected
amount of quinine are depicted as the percentage of drug
loss. An increase in drug loss with growing insertion time, as
expected, but also with growing concentration of the
crosslinker solution for the insertion method is apparent. The
highest drug loss of approximately 65 % could be observed
for the longest insertion time of 3 hours and the highest tested
crosslinker concentration (50mM EDC/10 mM NHS). Due to
the shorter contact time dipping demonstrated smaller
quinine losses than inserting the implants. Taking the wetting
problems of the spray method and the high drug losses of the
insertion method into account, 10 times dipping of the
implant in 50mM EDC/10 mM NHS solution was found to
be the best method and used for following experiments.

A critical view has to be taken on the absence of a
washing step after crosslinking, as residual crosslinkers can
be harmful at the application site. However an additional
drug loss through washing needs to be considered. For this
reason a drug loading process downstream of printing,
crosslinking and washing will be considered in future tests.

The investigation of implant-swelling during the
crosslinking process clearly shows a volume growth with a
high variability between all measured implants (table 1). If
the crosslinked implants were stored in a closed container
afterwards volumes stayed nearly constant, whereas implants
stored in an open container desiccated and the waterloss lead
to volume shrinkage. The lumenloss during swelling in the
crosslinker solution followed the trend described for the
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volume growth. This severe changes in the implant geometry
and its strong dependency on the storage conditions must be
taken into account for the design of the printing shape and
certainly complicate the preparation of tailor-made implants.

Table 1: Volume growth and lumen loss, both related to measures
after printing, of printed implants after crosslinking (10 dips,
50 mM EDC/10mM NHS) and after 5 days storage in closed or
opened 2 mL Eppendorf-tubes® at 20°C.

DE GRUYTER

4 Conclusion

This study showed that drug loaded glycerol gelatin can
successfully be printed with the used extrusion-based
technique. The crosslinking process of 10 times dipping of
the implant in SOmM EDC/10 mM NHS solution was
identified to be the best of the tested methods concerning the
crosslinking outcome and the drug loss. However, the very

fast drug release, the pronounced swelling of the implants
during processing and its variability pose problems for the
approach of printing shape adapted implants.
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+11.9% +129% +12.4%
Lumen loss 109.7 % 104.9 % 93.8%
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no conflict of interest. Informed consent: Informed consent is
not applicable. Ethical approval: The conducted research is

3.3 Drug release investigation

The release of the model drug quinine from the printed and
crosslinked implants in PBS pH 7.4 is illustrated in figure 3.
The drug release occurred very fast as expected for hydrogels
with high water content. Within 6 hours the containing
quinine was almost completely released.

The drug delivery from hydrogels can be extended

applying various strategies [6] including ionic charge
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Figure 3: Quinine release from printed implants after crosslinking
(10 dips, 50 mM EDC/10mM NHS) in phosphate buffered saline
pH7.4,n=3%SD.

interactions between the polymer and the drug as also
described for a modified gelatin [7]. The short period of drug
release observed in this work appears reasonable for acute
treatments and therefore can only justify the application of
less-invasive implants e.g. implants in the ears-nose-throat
(ENT) region placed via endoscope.

not related to either human or animals use.
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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 gehoren die iiblicherweise hohen
Extrusions- und Drucktemperaturen und damit die begrenzte Anwendbarkeit fiir thermolabile
Wirkstoffe und die vergleichsweise langsame Wirkstofffreisetzungen aus der Polymerschmelze. Im
Rahmen dieser Veroffentlichung 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 konnen und eine sehr schnelle Wirkstofffreisetzung des Pantoprazols aus den gedruckten
Tabletten aufweisen. Durch ein Polymerscreening konnten als dafiir geeignet die wasserloslichen,
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 fiir die Polymere PEG 6000 und PVP K12 beobachtet
und waren innerhalb von 29 beziehungsweise 10 min komplett abgeschlossen. Die Zeit fiir die
vollstindige Wirkstofffreisetzung konnte fiir 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 Tablettenporositat 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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ABSTRACT

Purpose Dissolution speeds of tablets printed via Fused
Deposition Modeling (FDM) so far are significantly lower
compared to powder or granule pressed immediate release
tablets. The aim of this work was to print an actual immediate
release tablet by choosing suitable polymers and printing
designs, also taking into account lower processing tempera-
tures (below 100°C) owing to the used model drug pantopra-
zole sodium.

Methods Five different pharmaceutical grade polymers poly-
vinylpyrrolidone (PVP K12), polyethylene glycol 6000 (PEG
6000), Kollidon® VA64, polyethylene glycol 20,000 (PEG
20,000) and poloxamer 407 were successfully hot-melt-
extruded to drug loaded filaments and printed to tablets at
the required low temperatures.

Results Tablets with the polymers PEG 6000 and PVP K12
and with a proportion of 10% pantoprazole sodium (w/w)
demonstrated a fast drug release that was completed within
29 min or 10 min, respectively. By reducing the infill rate of
PVP tablets to 50% and thereby increase the tablet porosity it
was even possible to reduce the mean time for total drug
release to only 3 min.
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Conclusions The knowledge acquired through this work
might be very beneficial for future FDM applications in the
ficld of immediate release tablets especially with respect to
thermo-sensitive drugs.

KEY WORDS 3D-printing - flament extrusion - fused
deposition modeling - immediate drug release - pantoprazole
sodium

ABBREVIATIONS
AP|

Active pharmaceutical ingredient

FDM  Fused deposition modeling
HME  Hot-melt extrusion

HPC  Hydroxypropyl cellulose
PBS Phosphate buffer solution (according to USP)
PEG Polyethylene glycol

PEO  Polyethylene oxide

PLA Polylactic acid

PVA Polyvinyl alcohol

PVP Polyvinylpyrrolidone

TEC  Triethyl citrate

XRPD  X-ray powder diffraction
INTRODUCTION

Currently, immediate release dosage forms represent the ma-
jor share among orally administered drug delivery devices
available [1]. One main challenge for future developments
in this areca will be the personalisation of therapy, e.g. by
customizing the dose or using patient-individual drug combi-
nations. Hopes are placed on new production technologies
such as 3D-printing that may offer great advantages com-
pared to classical manufacturing techniques as tableting for
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managing individual preparations and very small quantity
productions [2—4]. The 3D-printing technique of powder
binding has also demonstrated its ability to print very porous
tablets as shown for Spritam®, the first FDA approved 3D-
printed tablet that rapidly disintegrates within the oral cavity
and releases high doses of the drug levetiracetam within sec-
onds [5, 6]. At the same time also the extrusion-based tech-
nique of fused deposition modeling (FDM) - that utilizes the
layerwise deposition of extruded material onto a build plate to
form the requested object - moved into focus for the printing
of oral dosage forms. FDM has already proven to offer a wide
range of new possibilities for the preparation of desired drug
products, e.g. dispensing of a specific dose by varying the
tablet size [7, 8] or the drug load of the used filament [9],
influencing drug release by printing different geometries
[10] or dual extrusion FDM for a combination of different
drugs or polymers in one dosage form [11-13]. However,
tablets printed via FDM often show relatively slow dissolution
speeds compared to powder/ granule compacted immediate
release tablets, probably due to the used polymers and the
compactness of the solidified melt. Polyvinyl alcohol (PVA)
tablets printed by Goyanes e al. completed drug release no
carlier than after 4 h for 5-aminosalicylic acid, even for tablets
with lower infill rates of 10 or 50% [14] and no earlier than
6 h for the hydrophilic model drug fluorescein [15]. Labelled
as immediate release tablets, printlets with hydroxypropyl cel-
lulose (HPC) showed a complete theophylline release only
within 120 min [7]. The fastest drug release from printed
tablets that was described in literature was observed for the
polymers of Eudragit® E and polyvinylpyrrolidone (PVP)
with filling and plasticizing additives and was nearly finished
after 30 min [16, 17].

The aim of this work was to achieve an accelerated drug
release for tablets that are produced via FDM and contain the
thermo-sensitive drug pantoprazole sodium by choosing suit-
able polymers and printing designs. Pantoprazole sodium was
chosen as a model drug for this work because it represents a
challenging compound which is thermo-sensitive. The drug is
also acid-labile, however the point of achieving gastro-
resistance e.g. by coating [18, 19] or printing an enteric shell
[12] was not addressed in this work but will be subject of
further research. However, the need for an enteric coating
needs to be considered in the estimation of dissolution speeds.
According to the dissolution performance test 1 of the USP
monograph, pantoprazole sodium delayed-release tablets
need to release no less than 75% of their labelled drug amount
within 30 min in pH 6.8 phosphate buffer after pH change
[20]. Taking lag times due to the dissolution of the coat into
account, a complete drug release within 15 min for pure tablet
cores was striven for in this work. In order to avoid thermal
degradation of the active pharmaceutical ingredient (API) this
work also focusses on polymers that could be printed at lower
temperatures than the ones described in literature so far, in
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this specific case lower than 100°C to meet the requirements
of pantoprazole sodium.

MATERIAL AND METHODS
Materials

Pantoprazole sodium sesquihydrate was provided by Takeda
GmbH, Plant Oranienburg, Germany. Used polymers or
additives were polyethylene glycol (PEG) 6000 (MW 6000,
Fagron, Germany), PEG 20,000 (MW 20,000, Carl Roth,
Germany), Poloxamer 407 (Sigma-Aldrich, Germany), poly-
vinylpyrrolidone (PVP, k-value 12, Carl Roth, Germany),
Kollidon® VA64, Kollicoat® IR, Kollidon® CIL (all BASF,
Germany), tricthyl citrate (TEC, Alfa Aesar, Germany) and
sodium polyacrylate (Kobo Products Inc., USA). Solvents and
all other substances used were of analytical grade.

Methods
Hot-Melt Extrusion (HME) of Filaments

To ensure a homogenous particle size distribution within the
powder blends the components pantoprazole sodium, the
polymer and possible additives were separately ground in a
mortar and mixed for approximately 3 min. Liquid TEC was
added and mixed in for plasticized filaments for approximate-
ly 1 min. The resulting mixtures were filled in the heatable
metal sleeve of a self-constructed extruder as previously de-
scribed [21] (Fig. 1). The extruder consists of a aluminium
sleeve (internal M16 thread, pitch =2 mm, O;,crpa =

14 mm, Ocgerma = 25 mm, length = 10 cm) wrapped with
2 m resistance wire (diameter 0.3 mm, 6.93 Q/m) over a
length of 7 cm, and a stepping motor with a precisely fitting
external thread (M 16, brass, @, ma = 14 mm) that screws in
the internal thread and forces the molten polymer through the
terminal nozzle (diameter 2.8 mm). The temperature is ad-
justed by setting the current strength flowing through the re-
sistance wire and is measured at the nozzle using a tempera-
ture sensor. A second motor with a rotating cylinder (diameter
30 mm) is winding up a string that is attached to the tip of the
filament by a crocodile clip to stretch the polymer strand to a
straight filament with the desired and uniform diameter of
2.85 mm. Rotation speeds of both stepping motors were iden-
tified for cach filament separately and ranged from 4.5 to
7.5 rpm for the first motor (extrusion) and from 0.15 to
0.75 rpm for the second motor (stretching). The filling capac-
ity of the heated aluminium sleeve was approximately 15 mL
and extrusion was performed in a batch process yielding ap-
proximately 2 m of filament. Extrusion temperatures were
measured at the nozzle. Filaments were stored at 20°C under
protection from light.
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Fig. | Schematic design and photographicimage of the used extruder including extrusion motor with an external threaded rod (a), a heated metal sleeve with an
internal thread and a nozzle with 2.8 mm diameter (b), the extruded filament (c) and the second motor for filament stretching.

3D-Printing of Tablets

Filaments obtained from hot-melt extrusion as described
above were used as the feedstock material for FDM of tab-
lets. 3D-printing was performed with a standard FDM print-
er Multirap M420 (Multec GmbH, Germany) and a nozzle
diameter of 0.35 mm. The tablet geometry (@ =8 mm, h =
3 mm) was designed with FreecCAD 0.14 and afterwards
sliced with Simplify3D (version 2.2.2, Simplify3D, USA).
Tablets were printed in cylindrical shape as this tablet shape
is very common and casy to print. The dimensions of the
tablet were chosen in such a way that printing filaments with
the standard drug load of 10% (w/w) led to tablets with an
approximate dose of 20 mg, one of the clinically applied
standard doses of pantoprazole sodium [22]. The applied
printing temperatures were individually determined for cach
filament composition. Based on prior printing-experience
other printing parameters were set as follows: printing speed
360 mm/min, outline underspeed 50%, infill underspeed
80%, outline direction inside-out. Heating bed, cooling, sup-
port, raft and retraction options were inactivated. The layer
height was set to 0.1 mm. First layer adhesion was improved
by the application of blue painters tape on the printing
table. Extruded filament segments of approximately 6 cm
lengths were placed in the hot end of the FDM printer
and were advanced using commercial PLA filaments which
was placed behind the drug containing filament. Thus, the
drug containing filament was pushed by the commercial
PLA filament. This procedure was chosen in order to avoid
filament fracture caused by the forces of the gear wheel
during extrusion.

Apart from the standard setting of 100% infill for solid
tablets, pantoprazole sodium containing PEG 6000- and
PVP K12-cores were also fabricated with infill rates of 90%
and 50%, respectively (without solid bottom or top layers, 2
outline shells, rectangular infill with perpendicular printing
directions for every layer, infill angles 45 and - 45°). As a
consequence of using the same dose in every tablet higher
tablet heights of 3.2 mm (90% infill) and 4.4 mm (50% infill)
resulted. Tablets were stored at 20°C under conditions pro-
tecting from light.

64

Imaging

Images of the extruded filaments and printed tablets were
taken using a reflected-light microscope (Zeiss Stemi 2000-C
with light source Zeiss CL 1500 ECO, camera Zeiss AxioCam
and AxioVision software, all Carl Zeiss Microscopy GmbH,
Germany).

Determination of the APl Content in Filaments and Tablets

Six filament samples with individual length of 24 mm and a
weight of 25-55 mg (individual weight determined) were tak-
en at distances of 15-20 ¢cm along the complete filament
length and dissolved in phosphate buffer solution pH 6.8
(PBS pH 6.8, according to USP) yielding pantoprazole sodi-
um concentrations between 0.005 mg/L and 0.025 mg/L.
The pantoprazole sodium absorption was determined using
UV/VIS-spectrophotometry at 288 nm (Cary® 50 Scan,
Varian Inc., Australia) and the API contents were calculated
according to the calibration function. The pantoprazole sodi-
um content of printed tablets was determined as the cumula-
tive release at the end of the dissolution test.

In Vitro Drug Release Studies

Drug release studies of printed tablets were carried out in
1000 mL PBS pH 6.8 using a paddle apparatus (USP appa-
ratus 2, 37°C, 100 rpm, Pharmatest DT 70, Pharma Test
Apparatebau AG, Germany). Drug release studies were dis-
continued when tablets had completely dissolved in PBS
pH 6.8. The pantoprazole sodium release into the medium
was measured by UV/VIS-spectrometry with a fiber-optics
based system for on-line measurement (Cary® 50, Varian
Inc., Australia and Cary® 60, Agilent Technologies, USA,
both slit width 10 mm, measuring interval 10 s) at a wave-
length of 286 nm in relation to calibration measurements.
Absorption that was simultancously recorded at the wave-
length of 500 nm (a wavelength, at which no absorption of
pantoprazole sodium occurs) was set as base-line. The re-
leased amount of the API at the last measurement point was
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set to a 100% drug release for all tested tablets. Drug release
tests were performed in triplicate.

X-Ray Powder Diffraction (XRPD)

XRPD analysis was utilized to determine the physical state of

the pantoprazole sodium in the PEG 6000 and PVP K12
filament using a Bruker D8 0-0 X-ray diffractometer with
Lynxeye detector (Bruker, Germany) and cobalt radiation
(ke = 1.78897 A, Agoo = 1.79285 A). The divergence split
was 0.5 mm. The operating current and voltage were 30 mA
and 40 kV. Approximately 2 wecks after extrusion, filament
samples and physical mixtures were finely cut into a powder
with a razor blade, placed in an aluminium sample holder and
measured from 4 to 44°2Theta (20) with a scanning rate of 4°
per minute.

RESULTS AND DISCUSSION
Filament Extrusion

Since the impregnation of pure polymer filaments in high
concentrated drug solutions only resulted in very low drug
loads [14, 15], HME was used in this study to produce drug
loaded filaments as the feedstock material for FDM. In con-
trast to the previous work with this extruder [21], the prepa-
ration of drug loaded films by solvent casting was replaced
with a thorough blending step of the single components prior

Fig. 2 Flow chart for drug loaded

to HME. The renunciation of organic solvents in the manu-
facturing chain prevents the occurrence of additional residual
solvents and variation of the residual solvent amounts
contained which may affect glass transition temperatures
and physicochemical properties of the filaments [23].

The used model API in this work was the thermally less
stable drug pantoprazole sodium with a melting point at ap-
proximately 143°C and a preceding decomposition that is
visible through a colour change of the white crystals over violet
to black [24]. The onsct of this decomposition process was
observed at 110°C (DSC data not shown, but in accordance
with literature data [25]) and therefor extrusion and printing
temperatures below 100°C were striven for in this work. In
order to avoid local overheating at the extruder walls close to
the heating element and to achieve a uniform heat distribution
within the powder blend, the temperature - measured at the
nozzle - was raised very slowly and kept constant for 20 min at
the extrusion temperature before extrusion started. Extrusion
and stretching speeds were adjusted so that all filaments
exhibited a constant diameter of approximately 2.85 mm
along the filament length.

API-free polymers were initially extruded to evaluate ex-
trusion and printing temperatures and estimate their suitabil-
ity for embedding pantoprazole sodium (pre-test data not
shown). The flowchart for the formulation development is
given in Fig. 2. With regard to a rapid drug release water-
soluble polymers were selected for the filament matrix and
combined with the plasticizer TEC, if required for extrusion
and printing below 100°C. Some of the tested polymers such

tablet formulation§: Tow = ) pure polymer

temperature required for extrusion;

Torine = temperature required for

printing; APl = active

pharmaceutical ingredient. I
HME + plasticizer

+ API
(+ additives)

Toer < 100 °C

printable
<100°C
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as polyvinylalcohol or Kollicoat® IR were also extruded to
filaments but temperatures far above the intended 100°C
were necessary. These polymers were excluded from further
studies. Exemplarily showing the unsuitability for processing
with thermo-labile drugs a discoloured black filament - result-
ing from the extrusion of Kollicoat® IR with 5% pantopra-
zole sodium at temperatures of 142-145°C that greatly
exceeded the decomposition temperature of the API - is
depicted in Fig. 31.

If suitable polymer candidates were also printable below
100°C: they were extruded along with pantoprazole sodium.
PEG filaments were also extruded with the addition of the
swelling disintegrants Kollidon® CL and sodium polyacrylate
with the purpose of accelerating disintegration time.
Compositions of successfully extruded drug-loaded filaments
with associated extrusion temperatures are listed in Table I
and reflected light microscopic images of the filaments are
shown in Fig. 3.

For PVP filaments several compositions had to be extruded
to find the best polymer-plasticizer-ratio for every drug load.
Pure PVP K12 filaments were very brittle and fractured easily
even under low loads. Filament fractures in the hot end of the
printer must be avoided since extrusion speed is determined
by advancement of a defined filament length per time and
diameter variations, either resulting from non-uniform fila-
ment or broken strands, may lead to inaccurate dosing. On

@ PEG 6000 + 5 % API

d PEG 6000 + 5 % sodium polyacrylate + 5 % API

g PVP K12 + 15 % TEC + 10 % API

j PVP K12 + 25 % TEC + 30 % API

© PEG 20000 + 10 % API

k Kollidon® VA 64 + 25 % TEC + 10 % API

the other hand, very high TEC contents as observed for
PVP +20% TEC + 10% pantoprazole sodium resulted in
very sticky filaments (Fig. 3i) that may also stick to the filament
duct in the printer. When storing the filaments at 20°C over
several weeks filament deformations by deliquescence were
observed especially for higher plasticizer fractions. Thus an
immediate printing after extrusion - as in this work - or a
storage at lower temperatures is recommended for these fila-
ments. As a standard drug load 10% pantoprazole sodium
was incorporated into all polymers listed below. For PVP
K12 even higher drug loads of up to 30% were successfully
extruded (Fig. 3j).

In view of the microscopic images it is conspicuous that all
filaments with PEG-polymers or PEG-containing polymers
demonstrated a white appearance (Fig. 3a—f), whereas PVP-
and PVP-containing filaments — all plasticized with TEC —
showed a slightly beige coloration (Fig. 3g-k). A decisive point
for consistent dosing via FDM, besides the described consis-
tent diameter and feed rate, is a homogenous distribution of
the active pharmaceutical ingredient (API) in the filament.
Microscopic imaging of the filament revealed punctual
agglomerations probably due to undissolved solids visible as
little dots in the pantoprazole sodium filaments of PEG 6000
with sodium polyacrylate, PEG 20,000 and poloxamer 407
(Fig. 3d, ¢, f). If these solid clusters neither dissolve in the
polymer during printing - usually at higher temperatures than

h PVP K12 +20 % TEC + 10 % API

I Kollicoat® IR + 5 % API

Fig. 3 Reflected light microscopic images of extruded filaments (A - L) containing the active pharmaceutical ingredient (API) pantoprazole sodium; polyethylene
glycol (PEG), polyvinylpyrrolidone (PVP), triethyl citrate (TEC); identical scale bar for all images.
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Table 1 Filament and Tablet Compositions with Extrusion/Printing Temperatures and AP Contents in Filaments and Tablets; Successfully Printed Comositions
are Marked with a Tick (¥); Pantoprazole Sodium (Pantoprazole), Polyethylene Glycol (PEG), Polyvinylpyrrolidone (PVP).

Filament 3D-printing
Polymer APl/additives (wAv) Temp. (extrusion) Mean API content (%) Printed Temp. (print) Mean API content (%)
g & n=6=SD € n=3=SD
PEG 6000 5% pantoprazole 47-49 478 +0.10 v 55 4.96 +0.05
10% pantoprazole 46-48 10.08 + 0.28 v 54 10.10 = 0.51
10% pantoprazole 41-43 - - - -
10% Kollidon® CL
5% pantoprazole 48-50 509 +0.17 v 58 477 +£0.34
5% polyacrylate
PEG 20,000 10% pantoprazole 48-50 9.09 = 2.00 v 60 844 x0.17
PEO 100,000 10% pantoprazole 41-43 10.24 +0.17 - - -
20% triethyl citrate
Poloxamer 407 10% pantoprazole 41-43 10.20 = 0.21 v 60 10.30 = 0.55
PVP K12 10% pantoprazole 58-60 9.99 = 0.09 - - -
10% triethyl citrate
10% pantoprazole 47-51 1024 +0.13 v 79 10.57 = 0.08
15% triethyl citrate
10% pantoprazole 48-50 995:+0.15 v 78 ~
20% triethyl citrate
20% pantoprazole 49-51 21.04=%1.12 v 86 21,25::037
20% triethyl citrate
30% pantoprazole 47-49 3095 = 1.67 v 87 3194074
25% triethyl citrate
Kollidon® VA 64 10% pantoprazole 54-56 10.04 = 0.20 v 85 10.50 = 0.35
25% triethyl citrate
Kollicoat® IR 5% pantoprazole 142145 - - - -

those applied for extrusion — nor exhibit a smaller size than the
0.35 mm nozzle diameter of the printer, a blockage of the
print head is very likely. Nevertheless, content measurements
of six samples along the filament length showed approximately
the drug load that was expected for all tested filaments (see
Table I). The highest deviation was observed for the PEG
20,000 filament with a pantoprazole sodium content of 9.09
+2.00% and an under-dosing in the central part of the ex-
truded filament that might be explained by an insufficient
blending of the components before loading of the extruder
or less likely by segregation within the feeding process. A sim-
ilar trend of increasing or decreasing API contents along the
filament length was not observed in any of the other filament.
However, a better API distribution might be reached by using
a twin screw extruder with additional mixing elements as an
alternative to the used ram-extruder without considerable
blending material flow during extrusion [26].

3D-Printing of Tablets

Pure polymer filaments were initially used to ascertain the
printing properties of the respective polymer. Whenever print-
ing with pure polymer filaments was promising pantoprazole
sodium was added to the composition and printing was evalu-
ated again. Polymers or compositions were excluded if the

@ Springer

67

printing temperature was far too high and thus the viscosity of
the melt at temperatures compatible with the API was inaccept-
able as observed for Kollicoat® IR or if the nozzle was fre-
quently blocked by solids (see Fig. 2). This nozzle clogging
may have occurred either due to a high solid content, an irreg-
ular distribution of particles and the formation of solid agglom-
erates exceeding nozzle diameters. Large particle agglomerates
of Kollidon® CL that did not melt at the extrusion temperature
of 41-43°C was the assumed reason for frequent nozzle block-
ages observed for the filament with this additive.

Polymer-API-compositions that were printed successfully
are shown in Fig. 4 and are marked with a tick in Table L
PEG 6000 was printable containing pantoprazole sodium
loads of 5 and 10% at nozzle temperatures of 54-55°C.
These temperatures are in a good agreement with literature
data for the ram-extrusion of carbamazepine with PEG
4000 at 50°C, performed in a softened but not molten state
of the polymer at least 11°C below the melting point [27]. In
accordance with the filaments, all PEGs or PEG-containing
polymers with printing temperatures ranging from 54 to 60°C.
resulted in pure white tablets (Fig. 4a—c) whereas PVP-based
tablets that were printed at higher temperatures and
contained the plasticizer triethyl citrate resulted in tablets with
a colour-shift to beige or yellow, again analogous to the fila-
ments (Fig. 4f, g).
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24

a PEG6000 +5 % AP

d PEG6000 + 5 % sodium polyacrylate + 5 % API

g PVP K12 + 15 % triethyl citrate + 10 % API

b PEG6000+10 % API

€ Poloxamer 407 +5 % API

f Kollidon®VA64 + 25 % triethyl citrate + 10 % API

Fig. 4 Reflected light microscopic images in top view (left) and side view (right) of printed tablets containing pantoprazole sodium as the active pharmaceutical
ingredient (API) and — if necessary - the plasticizer triethyl citrate; polyethylene glycol (PEG), polyvinylpyrrolidone (PVP); identical scale bar for all images.

PEG filaments with a higher degree of polymerisation were
successfully printed for a molecular weight of 20,000 (Fig. 4c)
but not for polyethylene oxide (PEO) with a molecular weight
of 100,000 due to the temperature limit of 100°C. The extru-
sion force during printing was not sufficient for pushing the
highly viscous PEO melt through the nozzle that is nearly ten
times smaller than the one used for extrusion. To achieve a
pressure drop in the melt flow channel and to enable extrusion
of higher viscous polymer melts at lower temperatures the use
of a larger nozzle might be reasonable if lower printing reso-
lutions are acceptable [28]. Temperatures close to API de-
composition temperature were also necessary for the brittle
PVP filament with a 10% API load and only 10% TEC that
showed a dark discolouration during printing experiments at
97°C indicating drug degradation processes (not shown). The
same PVP filament with a TEC proportion of 20% was print-
able but tablets were not inherently stable. The high amount
of the plasticizer lead to an outward bulging of resulting tab-

lets directly after printing and a considerable deliquescence of

the tablet shape within few days (images not shown). The best
printing results for PVP with 10% API were obtained with a
% (Fig. 4g). With increasing drug loads

up to 30% pantoprazole sodium higher temperatures were

TEC percentage of 15

needed to print PVP-tablets. Literature data showed that
PVP printing with even higher solid contents of 27.5% talc
plus 10% of the APIs theophylline or dipyridamole required
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printing temperatures of 110°C and are thus unsuitable for
drugs as pantoprazole sodium [17]. PVPs with higher k-values
and therewith higher mean molecular weights have been
reported to need higher extrusion temperatures as measured
for pure PVP K25 (T, = 132-134°C) or are not extrudable
[29, 30] and consequently were excluded from this study. For
future investigations consideration should also be given to
other plasticizers [31] or a combination of PVP and PEG-
based polymers: For lansoprazole that is also sensitive to heat
a successful extrusion with PVP K12 was described using 30%
poloxamer 188 as a plasticizer to decrease the extrusion tem-
perature to 65°C [32].

In addition to the solid and completely filled cylindrical-
shape-tablets, tablets with a lower infill-rate and thus a more
porous structure were printed using the most promising com-
positions of PEG 6000 and PVP K12 (Fig. 5). An infill-rate of
50% in this work is synonymous with the printing of only every
second infill line per layer and a change of the direction cross-
wise after every layer. In order to ensure tablet stability two
outline shells remained in the G-code and to achieve the same
API content the height of the tablet was increased. As the melt
of PEG 6000 was more liquid, the layers partly flowed togeth-
er and the printing of a grid structure was hardly possible.
Hence perforations of the tablet occurred mainly in vertical
and less in horizontal direction. The PVP K12 melt was more
viscous and strands were deposited more easily onto cach
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100 % infill

2mm
]

PEG 6000
+10% API

PVPK12+15%
TEC + 10 % API

90 % infill 50 % infill

Fig. 5 Reflected light microscopic images in top view (left) and side view (right) of printed tablets with different infill rates and the active pharmaceutical ingredient
(API) pantoprazole sodium 3D-printed by using PEG 6000 and PVP K12 and triethyl citrate; identical scale bar for all images.

other in a crosswise style and formed a network structure. The
higher temperature difference between nozzle and ambient
temperature also facilitated a fast solidification of PVP-lines.

X-Ray Powder Diffraction

XRPD analysis of an API-containing PEG 6000 filament and
its components revealed an almost complete agreement of the
diffraction pattern of the filament and the pure semi-
crystalline polymer PEG 6000 (Fig. 6). Diffraction peaks of
pantoprazole sodium in the filament diffraction pattern e.g.
at 6.1, 19.2, 19.5 and 23.8°20 with corresponding d-values of

110003
10000
9000
@
8
8
E 3
] &
8000 ] il
P 3 wl 2
S g 2 ISR
3 o o < N 3
7000 | % & g q S
3 3 5 3 3
3| o
1|

Lin (Counts)
g
al

16.84,5.35,5.28 and 4.33 A can only be suspected very slight-
ly. This almost complete absence of typical pantoprazole so-
dium peaks, especially in comparison with the physical mix-
ture, indicates that the major part of the API in the filament is
not present in its crystalline state after extrusion but presum-
ably dissolved in the PEG matrix. This loss of drug crystallinity
has already been shown for nifedipine in the long-chain PEO
200,000 extruded at 120°C [33].

The X-ray diffraction pattern of pure PVP K12 depicted in
Fig. 7 shows characteristic amorphous halos underlining the
amorphous nature of this polymer. Crystalline pantoprazole
sodium peaks e.g. at 6.1, 23.7 and 25.7°20 with corresponding

PM PEG 6000 + 10 % pantoprazole sodium
filament PEG 6000 + 10 % pantoprazole sodium

PEG 6000 pure
pantoprazole sodium

0=2.36179

0=2,8987:
¢0-2.54246

T T T T ——T—

° 20 (Co radiation)
Fig. 6 Fig. 4 X-ray diffractograms of PEG 6000 filaments containing |0% pantoprazole sodium, the physical mixture (PM) of the filament components, the pure

polymer and the pure drug pantoprazole sodium.
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Fig. 7 X-ray diffractograms of PVP K12 filaments containing | 0% pantoprazole sodium, the physical mixture (PM) of the filament components, the pure polymer

and the pure drug pantoprazole sodium.

d-values of 16.68, 4.33 and 3.99 A are clearly detectable for
the physical mixture of PVP K12, triethyl citrate and panto-
prazole sodium. The diffractogram of the extruded PVP fila-
ment exhibits only the most intense API peak with a d-value of
16.68 A, but with a considerably smaller peak height com-
pared to the physical mixture. This suggests a partly dissolu-
tion of pantoprazole sodium in PVP during HME alongside
with the presence of crystalline API traces in the filament. The
formation of amorphous solid dispersions was also observed
for extrudates of albendazole in PVP K12 [34] and olanza-
pine in PVP K30 [35].

In Vitro Drug Release
Tablets Composed of Different Polymers

The drug release from printed tablets was tested using the
paddle apparatus (phosphate buffered solution pH 6.8,
37°C, 100 rpm) along with 20 mg of powdered pantoprazole
sodium (Fig. 8). Dissolution tests with a prior acidic stage were
not performed as the acid-labile pantoprazole sodium was
only used as a model substance for thermo-sensitive drugs
and the required enteric coating was not focused in this work.
The freely water-soluble pantoprazole sodium sesquihydrate
[25, 36] completely dissolved within 1.5 min. The hydrophilic
surfactant poloxamer 407, a copolymer with one polypropyl-
ene glycol block and two blocks of polyethylene glycol, is phar-
maccutically used as a polymeric solubilizer, emulsifier or gel
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forming agent [37] but its application in HME is mainly con-
fined toits addition as a plasticizer [38]. Used as the polymeric
matrix in this work the pantoprazole sodium release from the
printed poloxamer tablets was relatively slow and completely
finished after approximately 2 h. The slow drug release from
this water soluble poloxamer might be explained by the for-
mation of a poloxamer gel layer around the tablet that possi-
bly slowed down drug release before being sheared off by
stirring. A gelation of poloxamer in concentrations above
15% (w/w) at temperatures of 36.3°C: and below is described
in literature [39] and thus is also conceivable for this

100
g
i
g a0 {
b2} ‘!
g 60| 4 l
£ f
.
£ 91 I
N 2 ~—=— pantoprazole sodium powder
s 17 —8—PVP + 15 % TEC + 10 % pantoprazole sodium
£ 204 e —4—PEG 6000 + 10 % pantoprazole sodium
g ‘o —»— Kolidon® VA64 + 25 % TEC + 10 % pantoprazole sodium
y PEG 20000 + 10 % pantoprazole sodium
o4 —— Poloxamer 407 + 10 % pantoprazole sodium
T T T T T T T
0 20 40 60 80 100 120
fime (min)

Fig. 8 In vitro drug release from printed tablets with different polymers
(100% infill) using the paddle apparatus with phosphate buffered solution
pH 6.8, 37°C, 100 rpm, mean values of n = 3 = SD.
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dissolution setup. With a complete drug release within 60 min
tablets of PEG 20,000 and the vinylpyrrolidone-vinyl acetate
copolymer Kollidon® VA64 also did not release the drug as
fast as the desired 15 min. In literature reports, extrusion
temperatures are higher and dissolution rates are lower (fin-
ished API release within 90 or 300 min for indomethacin or
famotidine, respectively) for extruded Kollidon® VA64 dos-
age forms due to the absence of the high amounts of plasticizer
[40, 41]. Printing tablets with the polymeric matrix PEG 6000
led to a considerably faster drug release with a dissolution time
of 29 min, in line with the 90% drug release in 30 min mea-
sured for PEG 4000 extrudates with carbamazepine [27].
PEG 6000 tablets with 5% sodium polyacrylate und 5% pan-
toprazole did not show accelerated drug release compared to
PEG 6000 tablets without swelling agent as both demonstrat-
ed nearly congruent release profiles (data not shown). PVP
K12 tablets exhibited an even faster drug release than PEG
tablets that was completed in approximately 10 min and thus
comply with the target time of 15 min for complete dissolu-
tion. Apart from the freely soluble API in this study, both -
PEG and PVP - are also often reported to form solid disper-
sions by HME and improve solubility of poorly soluble drugs
[33, 34,42, 43].

Tablets with Different Infill Rates

To further accelerate dissolution, PEG 6000 and PVP K12
tablets were also printed with a lower infill rate and thus a
higher porosity. The concept of printing lower fill densities of
tablets was already successfully shown e.g. for intragastric
floating tablets (hollow tablet shell, infill rate 0%) with a sus-
tained release of domperidone [44]. Beyond that, a faster drug
release by decreasing the infill density has been demonstrated
for printed PVA tablets, but dissolution times are still very
long with 1 h, 4 h or 6 h for curcumin (0% infill, [45]), 4-
aminosalicylic acid (10% infill, [14]) or fluorescein (10% infill,
[15]), respectively. Drug release profiles of PEG 6000 and
PVP K12 tablets with infill rates of 50%, 90% and 100%
printed in this study are shown in Fig. 9. Taking the standard

deviations into account an acceleration of the drug release for
PEG tablets was not detected, except for a slight trend towards
faster release for the 50% infill rate tablets. This lack of faster
release inspite of lower infill rate might be explained by the
confluence of extruded polymer strands due to the low viscos-
ity of the PEG 6000 melt resulting in a less pronounced grid
structure especially in horizontal direction, as already de-
scribed above. For printed PVP tablets the acceleration of
the drug release is detectable, whereby the difference between
the 100% and 90% is not as clear as for the 50% infill tablets.
With the decrease of the infill rate to 50% the time for com-
plete drug release was decreased to 3 min, approximately
7 min faster than the 100% infilled PVP tablets, owing to an
increased surface area for dissolution. This successfully proved
that printing geometries that could not be produced by clas-
sical manufacturing techniques as powder compression e.g.
due to inner cavities might be able to improve the drug release
compared to solid monolithic tablets. This also appears highly
promising for the immediate release of poorly soluble drugs
c.g. from amorphous solid dispersions. Morcover, the fast and
ultra-fast releasing polymers PEG 6000 and PVP K12 are also
very well suited for thermo-sensitive APIs as extrusion and
printing temperatures do not exceed 100°C for all tested com-
positions with pantoprazole sodium.

CONCLUSION

This work provides new insights into FDM of immediate re-
lease tablets with special attention to low processing temper-
atures. Five different polymers (PVP K12, PEG 6000,
Kollidon® VA64, PEG 20,000, poloxamer 407) could be suc-
cessfully extruded and printed to tablets containing the
thermo-sensitive drug pantoprazole sodium at temperatures
below 100°C. The application of an enteric coating that
would be necessary for this acid-labile model substance was
not addressed in this work, but will be part of following inves-
tigations. A fast drug release from printed tablets that was
completed within 10 min or 29 min was observed for PVP

Fig. 9 In vitro pantoprazole 65 oo
sodium (P) release from printed
tablets (polyethylene glycol (PEG) =
6000 left, polyvinylpyrrolidone K12 9&' 00 0071
(PVP K12) right) with different infill g
rates using the paddle apparatus E 60 60
with phosphate buffered solution .g
pH 6.8, 37°C, 100 rpm, mean o 40 40
valuesof n=3 + /-/+ SD. k]
é S 27 —8— PVP K12 + 15% TEC + 10% P (100% infill)
& Iggg :gg::g:g:gg{ﬁ;m;) —A~ PVP K12 + 15% TEC + 10% P (90% infil)
0 & PEG 6000 + 10% P (50% infill o ' PVP K12 +15% TEC + 10% P (50% infil)
0 10 20 % 0 10 20 30
time (min) time (min)
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K12 and PEG 6000 tablets, respectively. For PVP it was even
possible to decrease the time for total drug release from
10 min to ultra-rapid 3 min by reducing the infill rate to
50% and thus increasing the tablet porosity. To our knowl-
edge this is the fastest drug release from FDM printed tablets
described in literature so far. These results give a good impres-
sion of the possibilities FDM and a shape design can provide
and may serve as a basis for future applications in the field of
immediate release tablets with challenging drugs e.g. thermal-
ly unstable drugs.
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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 Veroffentlichung 3 erfolgreich schnell freisetzende Tablettenkerne gedruckt werden
konnten, erfordert der verwendete Modellarzneistoff Pantoprazol-Natrium aufgrund seiner
ausgepragten Saurelabilitit zusatzlich den Druck eines magensaftresistenten Mantels. Im Rahmen
dieser Veroffentlichung sollte ein Verfahren fiir den Zweidiisen-FDM dieses ummantelten
Tablettendesigns gefunden werden und die Magensaftresistenz und Wirkstofffreisetzung der
gedruckten Tabletten Uberprift werden. Als magensaftresistentes Polymer wurde
Celluloseacetatphthalat (CAP) ausgewahlt, da es in Vorversuchen die schnellste Auflésung bei
Dinndarm-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 fiir den thermo-labilen Wirkstoff und fiihrte zu einer Rotfirbung der
gedruckten Tablette bedingt durch die thermische Zersetzung des Pantoprazols bei Kontakt mit der
heifden CAP-Diise. Als beste, der weiterhin getesteten Moglichkeiten, um diese Zersetzungsprozesse
zu verhindern, zeigte sich eine Zweiteilung des Mantels in einen magensaftresistenten und
darmsaftloslichen CAP-Boden und einen oberen Mantelteil aus unldslichem, bei lediglich 58 °C
gedruckten PCL. Der Druck dieser 3-teiligen Tabletten mit einem Zweidiisen-FDM-Drucker
erforderte einen in den Druckprozess integrierten Spiilprozess und ergab keinerlei Verfarbungen
der gedruckten Tabletten. Eine vollstindige Magensaftresistenz des gedruckten Mantels konnte
jedoch nicht erzielt werden, sodass fiir zukiinftige Untersuchungen eine Vergrofierung der
Manteldicke oder eine Verdnderung des Vorgehens beim Diisenwechsel in Betracht gezogen werden
sollte. Dessen ungeachtet liefern die in diesem Manuskript beschriebenen Entwicklungsschritte
wertvolle Erkenntnisse zum Zweidiisendruck von Tabletten mit besonderem Augenmerk auf das

Handling von anspruchsvollen Wirkstoffen.
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Over the last years fused deposition modeling has been increasingly considered as a game-changing technique
for the preparation of individualized pharmaceutical products. Until now investigations have mainly focused on
dosage forms loaded with very stable drugs or model substances. Going beyond this early stage of research,
developers will also have to deal with more challenging active substances. In this work different printing designs
for tablets containing the acid- and thermo-labile drug pantoprazole sodium were tested. Initial dual extrusion
printing of a cellulose acetate phthalate coat and a tablet core of polyethylene glycol 6000 with 10% (m/m)
pantoprazole sodium resulted in thermal degradation of pantoprazole at cellulose acetate phthalate printing
temperatures of 141 °C. Therefore, different tablet designs were developed. The sectioning of the design of the
tablet coat in a gastro-resistant cellulose acetate phthalate bottom part and an upper nearly insoluble poly-
caprolactone part printed at only 58 “C was suitable to prevent visible signs of thermal degradation. Dissolution
testing indicated also no drug loss during dual extrusion printing. However, printed enteric tablets with shell
thicknesses of 0.4 to 0.5mm were not completely gastro-resistant. Drug release at intestinal pH values was
delayed compared to uncoated cores. In conclusion, 3D-printing of gastro-resistant tablets containing thermo-
and acid-labile drugs seems in principle possible. However, it remains an unsolved challenge to meet United
States Pharmacopeia requirements.

1. Introduction

Sadia et al., 2016; Sadia et al., 2018)) or an extended drug release
(Eudragit® RL, RS; (Pietrzak et al., 2015)) - have already been suc-

Additive manufacturing techniques such as fused deposition mod-
eling (FDM) have increasingly been researched for their use in phar-
maceutical applications over the last years. Besides drug loaded im-
plants that could be adapted to patients anatomy (Fu et al., 2018;
Genina et al., 2015; Holldnder et al., 2016; Kempin et al., 2017, 2018)
3D-printing of oral dosage forms is highly focused in recent publica-
tions. Apart from the well-studied polyvinyl alcohol (PVA)
(Gioumouxouzis et al., 2017; Goyanes et al., 2014; Goyanes et al.,
2015a; Goyanes et al., 2015b; Goyanes et al., 2016) other pharma-
ceutical printing materials as cellulose ethers (Melocchi et al., 2015;
Pietrzak et al., 2015; Yang et al., 2018; Zhang et al., 2017a; Zhang et al.,
2017b), polyvinylpyrrolidone (PVP, (Okwuosa et al., 2016; Okwuosa
et al., 2017)), polyurethanes (Verstraete et al., 2017) or Eudragit®
polymers - either for an immediate (Eudragit® E, (Alhijjaj et al., 2016;

cessfully printed. FDM enables a very flexible production of tablets with
a customized dose or with an individual combination of different drugs,
which both are highly relevant points in the field of personalized
therapy (Sandler and Preis, 2016; Zema et al., 2017). Regarding the
shape of the produced tablets 3D-printing offers way more possibilities
than e.g. powder compaction (Goyanes et al., 2015¢) and will open up a
wide range of new tablet designs. Goyanes et al. were the first to de-
monstrate the double extrusion printing of a PVA capsule-shaped tablet
with a combination of two different drugs in layers or in coat-core-
designs (Goyanes et al., 2015d) and thus further extend the conceivable
opportunities for creating more complex tablet structures.

Common to all the previously described works is the use of very
stable active pharmaceutical ingredients (API) or model drugs, e.g.
acetaminophen, caffeine, budesonide or theophylline, that do not pose
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particular challenges regarding the printing process and the tablet de-
sign. For future applications of printed drug delivery systems chances
are high that developers also have to deal with more problematic drugs
either regarding their pH- or thermal tolerance. There are already first
publications that are concerned with the question of 3D-printing enteric
coated tablets to protect acid sensitive drugs: As an initial attempt
Melocchi et al. printed 600 um thick API-free discs of the enteric soluble
polymers Eudragit® L and hydroxypropylmethylcellulose acetate suc-
cinate (HPMCAS) that demonstrated the expected resistance to acidic
medium and dissolved at pH 6.8 with lag times of approximately 40 to
46 min (Melocchi et al., 2016). Okwuosa et al. were the first that
printed a complete gastro-resistant tablet by dual-extrusion-FDM with a
Eudragit® L100-55-coat and a PVP-core containing theophylline, bu-
desonide or diclofenac. A shell-thickness of the capsule-shaped tablet of
at least 0.52 mm proved to be necessary for a sufficient acid resistance
(Okwuosa et al., 2017). The workgroup of Goyanes et al. used single
extrusion FDM for the preparation of gastro-resistant acetaminophen
tablets that completely consisted of the enteric polymer HPMCAS with
the API and additives (Goyanes et al., 2017). HPMCAS was also suc-
cessfully printed along with 20% polyethylene glycol 8000 to gastro-
resistant capsules with a wall thickness of 600 pm that were filled with
acetaminophen (Maroni et al., 2017). All of the tested tablets or cap-
sules meet the first part of USP pharmacopeial criteria for delayed re-
lease formulations (less than 10% release in pH1.2 after 2h) and
missed the second criterion (more than 75% drug release within 45 min
after pH-change) (USP 40, 2017). However, it should be mentioned that
none of the printed delayed release tablets were actually tested using an
acid-labile drug. This particularly needs to be considered for the tablet
totally consisting of the enteric polymer since the stability of the drug in
an acidic polymer was not examined. Beyond this lack of experimental
data for printing acid-sensitive drugs the used temperatures for FDM of
pharmaceutical polymers are much higher than 100 °C or even higher
than 200 °C and consequently not suitable for thermo-labile drugs in
most cases. A combination of these two demanding drug properties has
not been investigated regarding suitable printing methods before and
underlines the innovative nature of this work in the field of dual ex-
trusion FDM. Suitable immediate release core polymers that comply
with the temperature requirements of the used thermo-sensitive drug
pantoprazole sodium have successfully been investigated in our pre-
vious study (Kempin et al., 2018).

The aim of this work was to develop a dual extrusion printing
method, including tablet design and composition, for gastro-resistant
tablets containing pantoprazole sodium that is neither stable at acidic
pH-values nor higher temperatures and thus was chosen as a de-
manding model drug. The strategies found in this work may be espe-
cially helpful for future printing issues with challenging drugs.

2. Material and methods
2.1. Material

Pantoprazole sodium sesquihydrate was kindly donated by Takeda
Pharmaceuticals International AG, Germany. Polyethylene glycol (PEG
6000, MW 6000) was obtained from Fagron, Germany and poly-
vinylpyrrolidone (PVP, k-value 12) from Carl Roth, Germany.
Polycaprolactone  (PCL, weight average molecular weight
(Mw) = 14,000, number average molecular weight (Mn) = 10,000 by
GPC) was purchased from Sigma-Aldrich, Germany and following
gastro-resistant polymers were used: cellulose acetate phthalate (CAP,
Fluka Chemie GmbH, Switzerland), Eudragit® L100-55 (Evonik
Industries AG, Germany) and hydroxypropyl methyl cellulose phthalate
(HPMCP, Shin-Etsu Chemical Co., Japan). Triethyl citrate (TEC) was
obtained from Alfa Aesar, Germany. Phosphate buffered solution (PBS)
pH6.8 was prepared in accordance with the United States
Pharmacopeia (USP 40, 2017, standard buffer solutions) containing
6805 g/L. monobasic potassium phosphate and 0,896 g/L sodium
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Table 1

Extrusion and printing temperatures for used tablet cores and coating materials;
formulations marked with an asterisk are extruded using the Three-Tec ZE 12
twin screw extruder with shown heating zone temperatures; settings for the
PVP formulation are already described in (Kempin et al., 2018); PEG = poly-
ethylene glycol, PVP = polyvinylpyrrolidone, TEC = triethyl citrate,
CAP = cellulose acetate phthalate, HPMCP = hydroxypropyl methyl cellulose
phthalate, PCL = polycaprolactone.

Polymer/composition Temperature Temperature
filament tablet printing °C
extrusion “C
Tablet cores  PEG 6000 + 10% 55/54/52/50 54
pantoprazole*
PVP K12 + 10% 47-51 79
pantoprazole + 15% TEC
Coating CAP 110-112 140-145
Eudragit® L 100-55 119-120 -
Eudragit® L 80-82 160
100-55 + 20% TEC
HPMCP 129-131 165
PCL* 52/51/49/47 58

hydroxide (both AppliChem GmbH, Germany). Solvents and all other
substances used were of analytical grade.

2.2. Methods

2.2.1. Hot-melt extrusion (HME) of filaments

The used polymers were ground in a mortar and mixed with pan-
toprazole sodium for drug containing filaments. TEC was added for PVP
K12 and Eudragit® L100-55 filaments. The resulting mixtures or pure
polymers were used for HME with a self-constructed extruder, as de-
scribed before (Kempin et al., 2017; Kempin et al., 2018). In brief,
mixtures were heated in a metal sleeve (extrusion temperatures shown
in Table 1), forced through the 2.8 mm nozzle using the first stepper
motor (4.5 to 7.5 rpm) and stretched by pulling with a second stepper
motor (0.15 to 0.75 rpm) to obtain straight polymer filaments with the
desired diameter of 2.85 mm.

PCL filaments and filaments of PEG 6000 with 10% pantoprazole
sodium were extruded using a newly developed process with the co-
rotating twin screw extruder Three-Tec ZE 12 HMI (Three-Tec GmbH,
Switzerland) equipped with a round-shaped die (diameter 2.8 mm). Set
temperatures of the four heating zones are also shown in Table 1. Screw
speeds were set to 5rpm for PEG- and 2rpm for PCL-filaments and
torque values ranged around 2Nm for both formulations. Extruded
polymer strands were conveyed and cooled on a silicone coated con-
veyor belt (Three-Tec GmbH, Switzerland). All filaments were stored
protected from light.

2.2.2. 3D-printing of tablets

Filaments were used to print tablets with the dual-extrusion FDM
printer Multirap M420 (Multec GmbH, Germany) and nozzle diameters
of 0.35mm respectively. Objects to be printed were designed with
FreeCAD 0.14 and resultant STL-files were sliced to G-codes using
Simplify3D software (version 2.2.2, Simplify3D, USA). If necessary, G-
codes were further edited and again uploaded to Simplify3D. For tablets
with a gastro-resistant coating four different printing approaches were
tested. For dual extrusion approaches the left nozzle was used to print
the drug-free coating and the right nozzle to print the API-containing
PEG 6000 core. Fig. 1 illustrates the tested printing methods and the
dimensions of the printing geometries.

— Method 1 - Tight coating: The gastro-resistant CAP-coating was
printed directly in contact with the pantoprazole sodium containing
PEG-core. Coat and core were layerwise printed (printing of 2 layers
of core followed by one layer of coat).
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Fig. 1. Schematic illustration of tablets printed by
dual-extrusion-printing using different printing de-
signs; red coloured core printed with one nozzle and
grey coloured coat printed with the second nozzle;
dimensions given in mm. (For interpretation of the
references to colour in this figure legend, the reader
is referred to the web version of this article.)

Tight coating  Container-lid-coating Gap coating

core @ 7.4 7 7
h 3 3 3

coat  Boyrer 9.4 10 11
inner 74 8.8 9.2

3.6 39 41

cover 03 04 0.6

base 0.3 0.5 0.4

— Method 2 - Container-lid-coating: The CAP-coat and the pantopra-
zole sodium containing PVP-core were printed separately by single-
extrusion, the core was inserted in the hollow coat and covered by
four additional CAP layers.

Method 3 - Gap coating: Tablets with a gap (1.1 mm horizontally,
0.1 mm to covering layers) between the CAP-coating and the drug
loaded PEG-core were printed, otherwise layerwise printing as in
tight coating.

Method 4 - Dual coating: The coating consists of two parts: a 400 pm
CAP-bottom-part with an outline ring on top and a PCL upper part of
the coating starting at height of 0.5 mm. To achieve this two-part-
printing of the coating with only two nozzles a printing break of
4 min was programmed in the G-code after four layers plus one extra
outer layer of CAP in order to purge the nozzle with the PCL fila-
ment. After manual purging, the nozzle was cooled down to the
printing temperature of PCL and the printing was continued,
layerwise printing of core and PCL coat.

For comparison dual coating tablets were also printed with a com-
plete PCL-coating (all sides).

Tablets were printed at specific filament printing temperatures
shown in Table 1 and with a printing speed of 360 mm/min (outline
underspeed 50%, infill underspeed 80%). The printing bed was not
heated but equipped with blue painters tape to improve the first layer
adhesion. Cooling, support and raft options were inactivated. Tool
change retraction distance during dual extrusion was 1 mm (CAP) or
0 mm (PEG6000) and the tool change extra restart distance was 0.5 mm
(CAP) or 1 mm (PEG6000). The layer height was set to 0.1 mm for
single extrusion and printing of the coat or 0.2 mm for printing of the
core in dual extrusion methods. To prevent breaks of brittle filaments
through rotating gear wheels, extruded filament segments were placed
in the hot end and advanced with commercial PLA filaments. Printed
tablets were stored under protection from light.

2.2.3. Imaging

Images of filaments and tablets were taken using a reflected-light
microscope (Zeiss Stemi 2000-C with light source Zeiss CL 1500 ECO,
camera Zeiss AxioCam and AxioVision software, all Carl Zeiss
Microscopy GmbH, Germany). The morphology along a cross-sectional
cut of dual coated tablets was examined via scanning electron micro-
scopy (SEM, PHENOM® desktop SEM, FEI company, USA) with an ac-
celeration voltage of 5kV. Tablets were coated prior to examination
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Dual coating

with an approximately 9 nm thick coat of gold-palladium using the Mini
Sputter Coater SC7620 (Quorum Technologies Ltd., UK).

2.2.4. Invitro drug release studies

The drug releases from printed tablet cores, dual coated tablets and
tablets with a complete PCL-coat were investigated in 1000 mL of PBS
pH 6.8 using the USP apparatus II (37 °C, 100 rpm, Pharmatest DT 70,
Pharma Test Apparatebau AG, Germany). Dual coated tablets were
tested both with and without a 2h pre-treatment in 1000 mL 0.1 M
hydrochloric acid (HCI) pH 1.2. For comparison tablets with a complete
PCL-coat were also placed in 1000 mL 0.1 M HCI pH 1.2 for 2 h, then cut
in two halves and subsequently transferred to PBS pH 6.8. Drug release
investigations were stopped when the tablet was completely dissolved
(tablet cores) or after 9h in PBS pH6.8 (all other tablets). For the
quantification of released pantoprazole sodium via high performance
liquid chromatography (HPLC) 2 mL-samples were taken with a syringe
over a sampling cannula equipped with a 5um microporous poly-
ethylene filter and replaced with fresh medium. Samples were frozen at
—20 °C immediately and thawed before HPLC measurement by placing
the sample vials under warm water flow (approximately 40 °C) for
1min and equilibrating to 22°C room temperature for 1h. All dis-
solution tests and the sample storage were performed under the ex-
clusion of light.

2.2.5. HPLC analysis for pantoprazole sodium quantification

Quantification of pantoprazole sodium in dissolution samples was
performed with a HPLC system (Shimadzu Corporation, Japan) con-
sisting of two pumps (LC-10AD VP), a degasser (Degasys DG-1210), an
auto-injector (SIL-10AD VP) and a column oven (CTO-10AS VP).
Separation was carried out in a ProntoSIL Hypersorb ODS RP-18
column (5um, 150 x 4.6 mm, BISCHOFF Analysentechnik und -gerite
GmbH, Germany) and pantoprazole was detected at 290 nm with the
connected diode array detector (SPD-M10AD VP, Shimadzu
Corporation, Japan). Based on the liquid chromatography test for re-
lated substances in the pantoprazole sodium sesquihydrate monograph
in European Pharmacopeia 9.1 (Council of Europe, 2017) the gradient
elution method was adapted to the used column length (Table 2). The
flow rate was 1.0 mL/min, the oven temperature was set to 40 °C and a
sample volume of 20 pL was injected.

2.2.6. Differential scanning calorimetry
To characterise API-containing PEG 6000 filaments and tablet cores
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Table 2
Mobile phase composition for gradient elution of pantoprazole sodium.

Time (min) K>HPO, buffer 10 mM pH 7.0 (% V/V) Acetonitrile (% V/V)
0-48 80— 20 2080
48-60 20— 80 80—20

differential scanning calorimetry (DSC) was performed using a con-
ventional DSC (Shimadzu DSC-50 with thermal Analyzer TA-50 WSI,
Shimadzu, Japan). 2mg of the samples were sealed in an aluminium
pan and heated with a rate of 10 °C/min ranging from 30 to 200 °C.
Nitrogen was used as a purge gas with a flow rate of 50 mL/min.
Thermograms were analysed with the TA-50 WSI thermal analysis
software (Shimadzu, Japan).

2.2.7. Mechanical testing of PEG tablet cores

PEG 6000 tablet cores with 10% pantoprazole were tested using a
tablet hardness tester (Erweka® TBH 225D, Erweka GmbH, Germany)
according to monography 2.9.8. Resistance to crushing of tablets of the
European Pharmacopeia. In addition the friability of uncoated tablets
(2.9.7. Ph.Eur.) was examined for 32 tablet cores with a total mass of
6.545¢ using a friability tester (Erweka® TA 120, Erweka GmbH,
Germany; 100 rotations, 25 rpm).

3. Results and discussion
3.1. Gastro-resistant polymers

For 3D-printing of gastro-resistant tablets a printable coating ma-
terial that demonstrates a pH-dependent dissolution at intestinal pH
values but not in acidic medium was required. Different pharmaceuti-
cally used gastro-resistant polymers were tested in this study regarding
their printability and printing properties. Reflected light microscopic
images of successfully extruded polymer filaments and printed coating
samples are shown in Fig. 2. CAP proved to be the most suitable
polymer for the coat-printing of pantoprazole sodium tablets as printing
temperatures (140-145 °C) are lower compared to Eudragit® L100-55
or HPMCP (Table 1) and printing properties are very good even for thin
walls. The frequently used enteric coat polymer Eudragit® L100-55 - a
copolymer of methacrylic acid with ethylacrylate - was extrudable to
pure polymer filaments but was not printable in the tested temperature
range up to 180 °C due to high melt viscosities and an 8-times smaller
nozzle used for FDM compared to filament extrusion. The addition of
20% of the plasticizer TEC lowered the melt viscosity, enabled extru-
sion at 80-82 °C and printing at 160 °C (Fig. 2 B). Literature data for
Eudragit® L100-55 showed higher processing temperatures for TEC
ratios of 17% probably due to higher solid contents of either 15% of the
drug 5-aminosalicylic acid (HME at 115 °C, (Andrews et al., 2008)) or
33% of the filler talc (HME at 125 °C, FDM at 185 °C, (Okwuosa et al.,
2017)) compared to the API free filament in this work. Pure HPMCP
was successfully printed following extruded at approximately 130 °C

2mm
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(Fig. 2 C). This is in good accordance with the reported temperature of
130°C applied for HME of HPMCP plasticized with 4.5% propylene
glycol and a drug load of 20% (Ghosh et al., 2011). Printed coating
samples of the three presented polymers CAP, Eudragit® L100-55 and
HPMCP with the same wall thickness (approximately 600 um) were
placed in 75 mL PBS pH 6.8 for an initial and simple comparison of their
dissolution speed and CAP demonstrated the fastest complete dissolu-
tion (time to complete dissolution: CAP < HPMCP < Eudragit® L100-
55). Due to the fast dissolution and as the processing temperatures were
the lowest, CAP was selected as the enteric coating polymer for pan-
toprazole sodium tablets and further used for all dual extrusion prints in
this study.

3.2. Dual extrusion FDM

FDM with more than one nozzle was initially established in the
technical/design area (Reiner et al., 2014), then transferred to phar-
maceutical applications and already successfully used for printing shell-
core-tablets (Goyanes et al., 2015d; Okwuosa et al., 2017). The API-free
coating filament - in this study CAP - was placed in one hot end, the
drug loaded filament was placed in the second hot end and both were
alternately used for printing. By using printing method 1 (tight coating)
in this work it was successfully possible to print pantoprazole sodium
containing PEG 6000 tablets with a CAP-shell. However, it was re-
markable that tablet coats showed a massive red discolouration (Fig. 3)
most likely due to thermal degradation of pantoprazole sodium in
contact with the 140 °C hot CAP-nozzle. According to DSC measure-
ments and literature data pantoprazole sodium demonstrate thermal
decomposition with an onset prior to melting at approximately 143 °C
visible by a colour change from white over violet to black (Rosenblatt
et al., 2005). In the chosen tablet geometry coat and core were directly
adjacent and high temperatures of the CAP-nozzle degraded the API at
the boundary. Degradation products were then dragged along the out-
line shells and the top layers and resulted in a red coloured tablet. As
the bottom layers were printed only with CAP and were not in contact
with pantoprazole sodium they appeared bright and transparent (Fig. 3,
tight coating).

To circumvent thermal degradation processes separated printing of
the tablet coat and core was performed (container-lid coating, Fig. 3).
The pantoprazole containing PVP core that was used for this printing
approach was - along with PEG - one of the two tablet cores demon-
strating the fastest drug release in the previous study (Kempin et al.,
2018). It was selected for this printing method instead of PEG as it
exhibits the smaller outward bulging of the bottom layers when printed
alone and thus enables the higher precision fit when inserted into the
printed tablet coat. The hollow CAP shell was printed at one 3D-printer,
paused before printing of the covering layers and the exactly fitting
pantoprazole sodium containing PVP core printed at a second 3D-
printer was inserted into the open CAP shell. Covering layers of CAP
were tried to apply to close the shell but the low mechanical stability of
the resulting tablet proved to be problematic. Minimal overhangs of the
inserted cores presented an obstacle for the CAP printing nozzle and

Fig. 2. Reflected light microscopic images of extruded filaments and printing samples of cellulose acetate phthalate (A), Eudragit® L100-55 + 20% triethyl citrate (B)

and hydroxypropyl methyl cellulose phthalate (C).
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Tight coating

P N

Container-lid-coating

Dual coating

pushed the core against the coat. The thin CAP coat could not withstand
these forces and cracked at the weakest point (mostly the junction be-
tween bottom layers and outline shells). Even when printing of the
covering layers was successful the tablets broke during removal from
the printing bed or handling. None of the container-lid tablets could be
completed.

In the case of the gap coating the dual extrusion approach of the
tight coating was picked up again to obtain more stable tablets. In order
to avoid API degradation the CAP coat was printed with a 1.1 mm
horizontal and 0.1 mm upper vertical distance to the core. Reflected
light microscopic images of the printed tablets are shown in Fig. 3. A
slightly red colouration of the transparent CAP outline shells is still
visible but the colour intensity is clearly reduced compared to the tight
coating. During printing with two nozzles only one nozzle is active at a
time but the printing temperatures of both nozzles were kept constant
throughout the whole printing process. Tool changes were performed in
every layer (except for bottom and covering layers) and in this process
the hot CAP nozzle inevitably travels across parts of the API containing
core and vice versa. Degradation products of pantoprazole sodium at
the nozzle were dragged along and dropped in the outline shells. Pre-
sumably this comprised only traces of degraded API but these minimal
quantities seem to be sufficient for a slightly reddish colouration. The
bottom layers exhibited no and the covering layers a pronounced red
colouration because of the missing or intense contact of the hot nozzle
with the API-containing tablet core (Fig. 3, gap coating).

As gap coated tablets demonstrated that the thermal pantoprazole
degradation during dual extrusion printing with one hot nozzle is
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Fig. 3. Schematic (left) and reflected light micro-
scopic images of printed tablets in bottom view
(middle left), top view (middle right) and side view
or view without top (container-lid coating only)
(right); tight coating: dual extrusion printed cellulose
acetate phthalate (CAP) coat and pantoprazole-con-
taining polyethylene glycol (PEG) core with direct
contact of coat and core; container-lid-coating: se-
parated printing of CAP-coat and pantoprazole-con-
taining polyvinylpyrrolidone-core; gap coating: CAP-
coat with a gap to PEG-core; dual coating: coating
consists of a CAP-bottom and polycaprolactone
upper part, printed in direct contact to PEG-core.
(For interpretation of the references to colour in this
figure, the reader is referred to the web version of
this article.)

difficult to avoid, a new tablet design with a two-part-coat was devel-
oped (dual coating). The bottom part of the coating is still printed with
CAP at 145°C but the coating material was changed to PCL with a
printing temperature of 58°C as soon as tool changes with the drug
loaded nozzle occur. The hydrophobic PCL is not a gastro-resistant
polymer by definition, but it degrades and dissolves very slowly so that
drug release through this layer is probably negligible during the in-
tended gastric residence time (Kempin et al., 2017; Woodruff and
Hutmacher, 2010). Even though diffusion and permeability coefficients
for water and many drugs through PCL are still slightly higher than for
other water insoluble polymers such as poly(i-lactide) or poly-3-hy-
droxybutyrate (Sinha et al., 2004; Siparsky et al., 1997; Yoon et al.,
2000) it was selected because of its low processing temperatures.
Printing was performed slightly below the PCL melting point of ap-
proximately 60 °C (Woodruff and Hutmacher, 2010) in contrast to re-
ported literature temperatures of 100 or 95 °C for FDM of PCL matrices
(Beck et al., 2017; Holldnder et al., 2016). For a better interlocking of
PCL outline shells and CAP bottom layers an additional outline CAP-
layer was printed. Reflected light microscopic images of the successfully
printed tablets are shown in Fig. 3. The reduction of the second nozzle
temperature down to 58 °C enabled printing of tablets that show no
visible signs of thermal degradation. Bottom CAP layers are transparent
and the following PCL shells are pure white. In contrast to the complete
CAP coats of the tight and gap coated tablets, printed PCL coatings have
some irregularities and do not show a sharp layering in side view. The
reason for this is the low viscosity melt of PCL that does not show a
pronounced strand-like behaviour during extrusion at its printing
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Fig. 4. SEM images of the cross-section of certain layers of a dual coated tablet: PCL cover layer (A), PEG inner layers (B), CAP bottom layers (C).

temperature like it was the case for the CAP composition described
above. Both polymers - PCL and PEG - were printed in a similar tem-
perature range and the crossing of hot nozzles delayed solidification
processes of the already printed layers. Fast traveling of the 54 °C PEG-
nozzle across the PCL outline shells partially melted the PCL again and
dragged material along with the nozzle resulting in slight shape de-
formations (Fig. 3, dual coated tablets). SEM images of a crosswise cut
tablet also reveal the fusion of the 4 covering layers with a total
thickness of approximately 400 um (Fig. 4 A). Separated layers are
slightly visible for inner core layers with a thickness of approximately
200 um (Fig. 4 B) and clearly visible for CAP-bottom layers with a
thickness of approximately 100 um each and a loosened structure pos-
sibly caused by the replacement from printing bed and by cutting the
tablet in two halves for imaging (Fig. 4 C). The time-consuming purging
process (4 min purging and approximately 10 min for nozzle cool down)
that was included in each printing process was only used in this testing
stage and should be replaced for future scale ups e.g. by using a third
extruding element. However, regarding the absence of red degradation
products of the API this method appears to be suitable for triplex
printing of tablets with a thermo-sensitive API and resulting tablets are
further tested for gastro-resistance and drug release.

Printed PEG tablet cores demonstrated sufficient mechanical
strength with a mean breaking force of 90.3 = 17.7 N (minimum 55N,
maximum 111N, n = 10) and a mass loss of 0.55% during friability
testing and therefore appear appropriate for packaging, shipping or
spray coating. Dual coated tablets also appear very stable during
handling. However, due to the complex printing process and the high
number of used tablets mechanical tests were not performed for the
dual coated tablets, but can be part of future tablet developments.

The average weight of the dual coated tablets used for dissolution
was 416.1 + 15.7mg (n = 6) and 418.6 = 7.9 mg for tablets com-
pletely coated with PCL (n = 3).

3.3. DSC analysis

DSC analysis was performed to determine the physical state of
pantoprazole sodium in the extruded polymer matrix of PEG 6000 that
was used as the tablet core in this work. In accordance with the XRPD
analysis of PEG tablets in a prior study (Kempin et al., 2018) DSC re-
sults also confirmed the absence of crystalline pantoprazole sodium in
extruded filaments and printed tablets (Fig. 5). The thermogram of pure
pantoprazole sodium shows two endothermic events with peak maxima
at 121.4°C (onset 100.0 °C) and 141.1 °C (onset 133.4°C) associated
with the melting of the drug and an exothermic event around 190 °C
caused by the complete drug degradation that already starts before the
melting of the polymer (Rosenblatt et al., 2005). For pure PEG 6000
polymer an endothermic peak at 61.4 °C (peak maximum) indicates the
melting of the polymer. Melting peaks of the polymer in the API-con-
taining samples are all shifted to lower temperatures (peak maxima at
59.2°C, 60.6 °C and 59.3 °C for the physical mixture, the filament and
the tablet). This depression of the melting point can be explained by
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reduced interactions between PEG-chains due to embedded pantopra-
zole sodium. It is clearly apparent that the melting peak of the panto-
prazole sodium is missing in both, the filament and the tablet sample;
hence dissolution of the API in PEG 6000 and a formation of a solid
dispersion are very likely as already described for different APIs in PEG
(Leuner, 2000; Van den Mooter, 2012).

3.4. Dissolution studies of dual coated tablets

Pantoprazole tablets with the two part coat of CAP and PCL were
further tested regarding their gastro-resistance and drug release as this
printing method was the only tested printing method yielding complete
tablets without visible signs of drug degradation. In contrast to the very
fast drug release of the previously shown tablet cores in PBS pH 6.8
(Kempin et al., 2018) the quantification of the released pantoprazole
sodium via UV-VIS-spectrometry was not applicable for dissolution
studies of the gastric-coated tablets in this work. Possibly forming
acidic degradation products of the API and the coating polymer CAP
itself show similar absorption wavelength as pantoprazole at about
290nm (Gupta et al., 2011; Schmidt-Mende, 2001). Consequently a
separation by HPLC was performed prior to UV-VIS-detection for all
samples. The drug release profiles from dual coated tablets with and
without the 2 h pre-treatment in 0.1 M HCI (as depicted in Fig. 6) are
very similar except for the absolute amount of pantoprazole released.
Tablets that skipped the acidic stage reached an average pantoprazole
sodium release of 18.0 + 1.6 mg within 6 h in PBS pH 6.8, which is in
good agreement with the pantoprazole content of the tablet cores of
18.3 = 1.0mg. However, coat-core tablets printed with the same
method that were previously placed in 0.1 M HCl for 2 h only exhibit a
mean drug release of 13.1 *= 0.7 mg indicating a drug loss of ap-
proximately 27% in the acidic medium. Chromatograms of samples
within the 2h in HCI do not contain pantoprazole peaks but slightly
visible additional peaks that comply with the chromatogram of panto-
prazole sodium dissolved in HCI in which drug degradation must be
expected (data not shown).

According to dissolution test 2 of the USP monograph for panto-
prazole sodium delayed-release tablets gastro-resistance is proven by a
drug release that does not exceed 10% of the labelled pantoprazole
amount in 0.1 N hydrochloric acid (1000 mL, apparatus 2, 100 rpm)
within 120 min. After the transfer to phosphate buffer pH 6.8 tablets
need to release not less than 75% of their labelled drug amount within
45min (USP 40, 2017). The tested tablets do not meet the USP re-
quirement for the fast drug release at intestinal pH values as already
reported for other printed enteric coatings (Goyanes et al., 2017;
Maroni et al., 2017). The biphasic drug release observed in this study
was also described for other printed enteric coatings and was explained
with an initial slow release due to diffusion processes through the en-
teric coating followed by a faster release after the complete dissolution
of the shell (Okwuosa et al., 2017). The very slow opening of the CAP-
coat is well conceivable for a printed coating thickness of 400 um
compared to dimensions reached for classically used fluidized-bed
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Fig. 5. DSC thermogram of pantoprazole sodium (P), pure polyethylene glycol (PEG) 6000, the drug loaded PEG 6000 filament and the printed tablet core.

methods that are up to 10 times thinner (Niwa et al., 2014; Thoma and
Bechtold, 1999). Nonetheless, gastro-resistance was not given for ta-
blets printed with the method described above. To exclude a failure or
permeability of the CAP polymer in the bottom part of the coating, the
same tablets were printed with an entire PCL-coat. As tablets were cut
in two halves after 2 h in HCI the drug release from the directly exposed
tablet core was significantly faster but only reached pantoprazole
amounts of 13.1 + 0.7 mg again indicating a drug loss to the acidic
medium of a similar extent as seen before. A huge drug loss in acids was
also observed for pantoprazole containing PCL microparticles with an
average size of 200 pm (Raffin et al., 2007), but results cannot simply
be transferred to this work as printed tablets have a much smaller
surface area to weight ratio and a 0.4-0.5 mm thick polymer coating
around the drug reservoir acting as a diffusion barrier. The diffusion
and permeability coefficients for water and many drugs in PCL are in-
deed higher than for other biodegradable polymers e.g. poly(i-lactide)
but in view of literature data ranging from 10~ to 10~ ' mm?®/h they
are still very low (Schlesinger et al., 2015; Siparsky et al., 1997) and
drug releases from PCL matrices take month or at least several weeks
(Kempin et al., 2017; Navitha et al., 2014). Therefor a pantoprazole
sodium release by diffusion through the PCL-coating within the dis-
solution testing period of 11 h seems to be negligible.

However, it is noteworthy that printed coatings need to be thicker
than classical sprayed films to achieve gastro-resistance. Okwuosa et al.
tested different coating thicknesses of printed Eudragit® L100-55 based
coatings regarding their gastro-resistance and figured out that a shell

thickness of 0.52mm (more than 0.35mm) is necessary to protect the
core against the hydrochloric acid (Okwuosa et al., 2017). One prob-
able reason for this might be that printed coatings do not reach the
same smoothness and uniform tightness as sprayed coatings. Fusion
areas between two printed strands or layers are narrower than the
middle part of the polymer strands and thus are a vulnerable point for a
possible leakage. The coating thickness of dual coated tablets in this
study was 0.4 mm in bottom and cover parts and 0.5 mm for the more
critical side walls. This might not suffice for a completely sealed enteric
coating and small flaws and leaks probably caused a medium-inflow
that either degrades the drug in the tablet core and/or is followed by a
drug outflow and API decomposition in the medium.

Another explanation for this lack of gastro-resistance might be
found in the dual-extrusion printing procedure. The nozzle with the
drug-loaded core-filament crosses the PCL-coat during every tool-
change (in total 15 times for one tablet). If small amounts of the PEG
were carried along with the nozzle movement they may create water-
soluble PEG-bridges through the PCL-coating that could have led to the
observed drug loss in HCIL. For future evaluations this phenomenon
might be excluded by lifting the nozzle and set filament retractions for
every tool-change.

4. Conclusion

The described developing process for printed pantoprazole sodium
containing tablets provides valuable insights into handling of thermo-
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Fig. 6. A: Pantoprazole sodium release from tablet cores over time, dual coated tablets (with or without 2 h pre-treatment in 0.1 M hydrochloric acid (HCI)) and
tablets with a complete polycaprolactone (PCL)-coat (bisect after 2 h in 0.1 M HCI) using USP apparatus 2, 100 rpm, phosphate buffered solution pH 6.8 (PBS), 37 °C;
B: maximum released amounts of pantoprazole sodium; means of n +/ = SD with n = 3 (all tablets) and n = 6 (tablet cores).
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and acid-labile drugs for dual extrusion FDM. The printability of the
gastro-resistant polymers CAP, Eudragit L100-55 and HPMCP was
tested and a three-part printing design for coated tablets with a thermo-
labile API was successfully implemented showing no visible signs of
thermal degradation. For a complete gastro-resistance thicker coatings
or changes in the tool-change procedure may be necessary and the drug
release from printed tablets at intestinal pH values must be accelerated
to comply with USP requirements and to be on a par with classical
spray-coated enteric tablets.
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