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1. Einleitung 

Abschnitte dieses Kapitels wurden bereits in Fachzeitschriften mit Peer-Review-Verfahren 

veröffentlicht. Der Inhalt wurde sprachlich angepasst und Ergänzungen wurden hinzugefügt. 

• Lammerding, L.C.; Breitkreutz, J., 2023. Technical evaluation of precisely 

manufacturing customized microneedle array patches via inkjet drug printing. Int J 

Pharm 642, 123173. 

• Lammerding, L.C.; Braun, S.; Breitkreutz, J., 2023. Multilayer microneedle array 

patches by combining inkjet printing and micromolding – A technical evaluation. Trans. 

AMMM 5 (1). 

1.1. Transdermale Arzneiformen 

1.1.1. Aufbau der menschlichen Haut 

Die Haut bildet das größte Organ des menschlichen Körpers und stellt dessen äußere 

Begrenzung dar. Dabei übernimmt die Haut wichtige und vielseitige Aufgaben. Die Regulation 

des Wasserhaushaltes [1] und der Temperatur des menschlichen Körpers [2, 3] erfolgen über 

die Abgabe von Schweiß über die Haut. Außerdem dient die menschliche Haut als 

Exkretionsorgan zur Ausscheidung unerwünschter oder toxischer Stoffe [4, 5]. Die Haut besitzt 

somit eine Barrierefunktion, welche den Körper vor äußeren Einflüssen, zu starker 

Wasserabgabe oder Überhitzung schützt. Intakte menschliche Haut verhindert das Eindringen 

von Fremdstoffen, zum Beispiel von Bakterien und Noxen. Durch Einlagerung von Vitamin A, 

Vitamin E und Carotinoiden in den Hautschichten kann UV-Strahlung absorbiert werden. 

Dadurch verhindert die Haut die Bildung von Erbgut-Schäden durch UV-Strahlung des 

Tageslichtes [6]. Außerdem konnten zahlreiche Studien zeigen, dass die menschliche Haut 

einen wichtigen Beitrag in der Immunologie erfüllt [7-9]. Besondere Bedeutung in der 

Initialisierung der Immunabwehr wird Toll-like-4-Rezeptoren zugeschrieben. Diese sind in den 

äußeren Hautschichten lokalisiert und induzieren verschieden Signalwege nach Aktivierung 

durch in die Haut eingedrungene Noxen [7]. Auf diesem Wege kommt es zu einer verstärkten 

Ausschüttung von Zytokinen wie NF-κB (nukleärer Faktor κB) und zur Aktivierung der Mitogen-

aktivierten Proteinkinase. Diese beiden Signalwege induzieren in der Folge die Abtötung von 

eingedrungenen Keimen sowie die Förderung der Wundheilung der Haut. Des Weiteren sind 

T-Zellen in der menschlichen Haut lokalisiert. Diese induzieren eine Immunantwort durch die 

verstärkte Ausschüttung von Zytokinen wie Interleukin-8 und diverser proinflammatorischer 

Mediatoren wie Monozyten-chemotaktische Proteine und Macrophagen-entzündliche Proteine 

[9]. Weitere Studien konnten zudem zeigen, dass keine B-Lymphozyten in der menschlichen 

Haut lokalisiert sind [8]. Die zellulären Bestandteile des Immunsystems der Haut beschränken 
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sich folglich auf T-Zellen. Es konnte sowohl die Anwesenheit von zytotoxischen T-Zellen sowie 

von T-Helferzellen gezeigt werden. 

Diese vielseitigen Aufgabenbereiche kann die menschliche Haut durch ihren mehrschichtigen 

und komplexen Aufbau erfüllen. Der Aufbau der menschlichen Haut ist Abbildung 1 skizziert. 

 

Abbildung 1: Aufbau der menschlichen Haut nach [10] 

Die menschliche Haut besteht im Wesentlichen aus drei Schichten: Der Epidermis, der Dermis 

und der Subcutis. Dabei ist die Epidermis (Oberhaut) die äußerste Schicht der Haut (in 

Abbildung 1 nach oben gerichtet). Der äußerste Teil der Epidermis ist das Stratum corneum 

(SC), welches die äußerste Barriere des Körpers bildet. Die Epidermis und die 

darunterliegende Dermis (Lederhaut) bilden gemeinsam die Cutis. Unterhalb der Cutis schließt 

sich die Subcutis (Unterhaut) an. Jede der drei Schichten hat einen spezifischen Aufbau, 

welcher sich aus den zugrundeliegenden Aufgaben der jeweiligen Hautschicht ergibt. 

Das SC bildet die äußerste Schicht der Haut und stellt eine wichtige Barriere gegenüber der 

Umwelt dar [11, 12]. Dabei besteht das SC aus abgestorbenen Plattenepithelzellen, den 

Korneozyten [13], und dem wasserabweisenden Protein Keratin. Zell-Zell-Kontakte zwischen 

den Korneozyten werden von modifizierten Desmosomen, den Korneodesmosomen, 

ermöglicht. Das SC reguliert den Wasserhaushalt des menschlichen Körpers. Es verhindert, 

dass der Wasserverlust über die Haut zu groß wird, allerdings ist es nicht vollständig 
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impermeabel für Wasser. Durch die Absonderung von Schweiß, der in den Schweißdrüsen 

gebildet wird und über Poren, die das SC durchdringen, auf die Körperoberfläche abgegeben 

wird, kann durch die Kälteentwicklung bei Verdunstung die Körpertemperatur reguliert werden. 

Diese Funktionen werden durch die charakteristische Anordnung der Keratinozyten und die 

spezielle Zusammensetzung der Lipide des SC erreicht. Es konnte gezeigt werden, dass sich 

die Lipide aus einer Mischung von Ceramiden (45 – 50 %), Cholesterol (25 %) und freien 

Fettsäuren (10 – 15 %) zusammensetzen [14]. Die restlichen 5 % der Lipidzusammensetzung 

entfallen auf andere Lipide, wovon Cholesterolsulfat den Hauptbestandteil ausmacht [15]. 

Durch diese lipophile Zusammensetzung wird die Verdunstung von Wasser maßgeblich 

eingeschränkt und der menschliche Körper vor zu schnellem Austrocknen geschützt. Ebenfalls 

ist die Anordnung der Lipide im SC an dieser Körperfunktion beteiligt. Die Lipide ordnen sich 

lamellar an und verhindern somit das Austreten von Wasser sowie das Eindringen von 

Fremdstoffen [16]. 

Die Epidermis lässt sich, neben dem SC, in das Stratum germinativum (Keimschicht), das 

Stratum granulosum (Körnerschicht) und das Stratum lucidum (Glanzschicht) unterteilen [17]. 

Unterhalb des SC beginnt das Stratum granulosum. Dies enthält vor allem basophile 

Granulozyten und lebende Zellen, die Keratinozyten. Die basophilen Granulozyten fördern die 

Umwandlung der Keratinozyten in abgestorbene Korneozyten. Nach Umwandlung in 

Korneozyten gelangen diese in das SC und bilden dort die verhornte Barriere aus [18]. Durch 

diesen Prozess kann das SC stetig erneuert werden und Zellverluste werden ausgeglichen. 

Somit ist gewährleistet, dass die Barrierefunktion der Haut intakt bleibt und die Haut nicht 

durchlässig für Fremdstoffe wird. 

Das Stratum germinativum besteht aus dem Stratum basale (Basalschicht) und dem Stratum 

spinosum (Stachelzellschicht). Das Stratum spinosum grenzt unmittelbar an das Stratum 

granulosum an. In diesem Abschnitt der Epidermis beginnt die allmähliche Umwandlung der 

Keratinozyten, welche anschließend im Stratum granulosum abgeschlossen wird (s. oben). 

Außerdem sind in dem Stratum spinosum Langerhans-Zellen lokalisiert [19]. Diese bilden 

einen Teil des menschlichen Immunsystems und sind bei der Abwehrreaktion gegen 

Fremdstoffe und Bakterien beteiligt. Langerhans-Zellen, eine Subkategorie von dendritischen 

Zellen, erkennen anhand spezifischer Rezeptoren Bestandteile von Bakterien und induzieren 

in der Folge die Aktivierung diverser immunologischer Signalwege. Vor allem wird die 

Aktivierung von MHC-II (major histocompatibility complex) gefördert. MHC-II präsentiert in der 

Folge Antigene der Bakterien den T-Zellen, sodass die T-Zell-vermittelte Immunreaktion 

gefördert wird.  

Die tiefste Schicht der Epidermis bildet das Stratum basale. Diese Zellen sind mitotisch aktiv 

und trennen die Epidermis von der Dermis (Abbildung 1). Durch die hohe Mitoserate werden 
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im Stratum basale kontinuierlich neue Keratinozyten gebildet und nach Differenzierung in die 

äußeren Hautschichten, das Stratum germinativum und das Stratum granulosum, geleitet. Auf 

diese Weise ist das Stratum basale maßgeblich für den Ausgleich des Zellverlustes an der 

Oberfläche des SC beteiligt. Dies bedeutet, dass das Stratum basale für die Regeneration der 

Haut zuständig ist [20]. 

Der Aufbau der sich anschließenden Dermis ist Abbildung 1 detailliert zu entnehmen. In der 

Dermis sind Schweißdrüsen lokalisiert, welche nach Durchqueren der Epidermis den Schweiß 

zur Wärmeregulation des Körpers an die Umgebung abgeben können [2]. Außerdem sind 

Nervenfasern, Blutgefäße und Talgdrüsen in der Dermis lokalisiert. Auch finden sich 

überwiegend Zellen des Tast- und Empfindungssinnes in der Dermis (Vater-Pacini-

Körperchen, Ruffini-Körperchen, Meissner-Körperchen und Merkel-Scheiben).  

1.1.2. Transdermale Therapeutische Systeme 

Die perorale Applikation von Arzneistoffen (AS) ist am weitesten verbreitet. Jedoch ist die 

perorale Applikation für viele AS limitiert aufgrund von schlechter Löslichkeit der AS, 

Degradation durch die sauren Bedingungen des Magens, einen ausgeprägten intestinalen und 

hepatischen First-Pass-Effekt, Degradation durch enzymatische Reaktionen oder schlechte 

Permeation durch die intestinalen Zellwände [21]. Vor allem die Applikation von Peptiden und 

Proteinen ist peroral limitiert. Einige Limitationen wie Degradation durch die sauren 

Bedingungen des Magens, Degradation durch enzymatische Reaktionen oder die schlechte 

Permeation durch die intestinalen Zellwände können mit Hilfe von parenteralen Arzneiformen, 

durch intravenöse oder subkutane Injektionen, umgangen werden. Dabei können allerdings 

Schmerzempfinden oder Nadelphobie den Therapieerfolg negativ beeinflussen [22]. Zum 

Beispiel müssen Nadeln mit einer Länge von 16 – 38 mm verwendet werden, um weniger als 

1 ml Impfstoff zu verabreichen [23]. Selbst für kleinere Arzneistoffmengen müssen Nadeln mit 

einer Länge von 6 – 13 mm verwendet werden [24].  

Diese Nachteile können mit Hilfe von transdermaler Applikation überwunden werden [25]. 

Durch die transdermale Permeation von AS kann der Magen-Darm-Trakt umgangen werden 

ebenso wie der intestinale und hepatische First-Pass-Effekt [26, 27]. Auf diese Weise können 

konstantere Plasmaspiegel erreicht werden, was potentiell in einer Reduktion von 

unerwünschten Effekten resultieren kann. Bei der Applikation AS-haltiger Zubereitungen auf 

der Haut kommen verschiedene Mechanismen zum Tragen, welche das pharmakokinetische 

Verhalten der AS maßgeblich bestimmen [28]. Dabei beschreibt die Liberation die Freisetzung 

des AS aus der Arzneiform, die Permeation das Durchdringen der Epidermis und die 

Absorption die AS-Aufnahme in den Blutgefäßen, die in der Dermis lokalisiert sind. Für eine 

systemische Wirkung der AS ist eine ausreichend tiefe Permeation essentiell. Die AS-Moleküle 

müssen sowohl das lipophile SC überwinden können als auch die hydrophileren Schichten der 
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Epidermis (Stratum granulosum, Stratum spinosum, Stratum basale). Nur dann erreichen die 

AS-Moleküle die tiefergelegene Dermis und können erfolgreich in die Blutbahn gelangen. 

Allerdings müssen die AS geeignete physikochemische Eigenschaften aufweisen, damit diese 

die Epidermis überwinden können und anschließend in der Dermis in den Blutkreislauf 

gelangen können [29]. Die Verwendung halbfester Systeme wie Salben, Cremes oder Gele 

erfolgt in der Regel durch das Auftragen mit Hilfe des Fingers oder eines Applikators. Dabei 

erfolgt die Dosierung oftmals mit Hilfe der sogenannten Finger-Tip-Unit [30]. Diese 

Dosisangabe ermöglicht jedoch keine genaue Dosierung. Diese Dosierungenauigkeiten 

können durch die Verwendung von Pflastern umgangen werden. 

Das Europäische Arzneibuch unterscheidet Pflaster in wirkstoffhaltige Pflaster, kutane Pflaster 

und Transdermalpflaster. Wirkstoffhaltige Pflaster sind Zubereitungen, welche in der Regel 

eingesetzt werden, um eine lokale Wirkung über einen bestimmten Anwendungszeitraum zu 

erzielen. Durch ein adhäsives Trägermaterial werden AS in engen Kontakt mit der 

menschlichen Haut gebracht und die AS entfalten eine schützende, keratolytische oder 

antimikrobielle Wirkung [31]. Kutane Pflaster erzielen ebenfalls eine lokale Wirkung an 

beziehungsweise in der Haut. Der AS penetriert in die oberen Schichten der menschlichen 

Haut, gelangt jedoch nicht in die in der Dermis lokalisierten Blutgefäße und erzielt folglich keine 

systemische Wirkung [32]. Transdermalpflaster hingegen sind dazu bestimmt, eine 

systemische Wirkung des AS zu erzielen [32]. Durch Penetration des AS durch die äußeren 

Hautschichten und die anschließende Aufnahme über die Blutgefäße in der Dermis gelangt 

der AS in den Blutkreislauf und kann eine systemische Wirkung entfalten (s. oben). 

Transdermalpflaster lassen sich hinsichtlich ihres Aufbaus in Membran-kontrollierte und 

Matrix-Systeme unterscheiden [33]. Diese sind schematisch in Abbildung 2 dargestellt. 

 

Abbildung 2: Typen von Transdermalpflastern; A: Membran-kontrolliertes System; B: Matrix-System; 
modifiziert nach [34] 

Membran- oder auch Reservoirsysteme enthalten ein separiertes AS-haltiges Reservoir. In 

diesem liegt der AS gelöst oder dispergiert vor und ist durch eine Membran von den restlichen 

Schichten des Transdermalpflasters abgetrennt. Die Membran kontrolliert die AS-Freisetzung 

durch Diffusion. Auf der Membran ist zusätzlich eine Klebeschicht aufgebracht, welche nach 

Entfernen der Schutzfolie auf die Haut aufgeklebt wird. Einen großen Nachteil dieser Systeme 
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stellt die Gefahr des Dose-Dumpings dar [35]. Falls die Membran nicht intakt ist, wird der AS 

unkontrolliert abgegeben und es kann zu folgeschweren Überdosierungen mit hochpotenten 

AS wie Fentanyl kommen [36]. Daher sollten Membransysteme nicht zerschnitten werden, um 

die Dosis einzustellen [34].  

Matrixsysteme unterscheiden sich maßgeblich im Aufbau von Membransystemen. Bei 

Matrixsystemen liegt der AS in einer Matrix gleichmäßig dispergiert vor. Diese Matrix bildet 

gleichzeitig die Klebeschicht des Transdermalpflasters. Der AS wird also direkt in Kontakt mit 

der Haut gebracht. In diesem Fall ist die Diffusion des in der Matrix gleichmäßig verteilten AS 

durch die Matrix bestimmend für das Freisetzungsprofil. Diese Transdermalpflaster bieten den 

Vorteil, dass eine Dosisanpassung durch Zerschneiden grundsätzlich möglich ist, obwohl an 

den Schnittstellen Diffusionswege verändert werden. 

Mittlerweile stehen dem deutschen Arzneimittelmarkt einige Transdermalpflaster zur 

Verfügung. Der Tabelle 1 ist beispielhaft zu entnehmen, welche AS als Transdermalpflaster auf 

dem deutschen Arzneimittelmarkt zugelassen sind. 

  



7 
 

Tabelle 1: Exemplarische Auswahl von auf dem deutschen Arzneimittelmarkt zugelassenen 
Transdermalpflastern (Stand: 12.09.2024) 

AS Name Indikation Abgaberate Art  

Estradiol Estramon® Hormonersatz 
50 – 100 µg / 

24 h 
Matrix 

Estradiol + 

Norethisteronacetat 

Estramon® 

conti 
Hormonersatz 

30 + 95 µg / 

24 h 
Matrix 

Ethinylestradiol + 

Norelgestromin 
Evra® Kontrazeption 

203 + 33,9 µg / 

24 h 
Matrix 

Fentanyl Durogesic® Starke Schmerzen 12 – 100 µg / h Matrix 

Fentanyl 
Fentanyl – 

1A Pharma® 
Starke Schmerzen 12 – 100 µg / h Matrix 

Nicotin 
Nicorette® TX 

Pflaster 

Raucherent-

wöhnung 

10 – 25 mg / 

16 h 
Matrix 

Nicotin 
NiQuitin® 

Clear 

Raucherent-

wöhnung 
7 – 21 mg / 24 h Membran 

Glyceroltrinitrat 
Nitroderm® 

TTS 

Koronare 

Herzkrankheit 
5 – 10 mg / 24 h Membran 

Oxybutynin Kentera® Harninkontinenz 3,9 mg / 24 h Matrix 

Buprenorphin Norspan ® Starke Schmerzen 10 – 30 µg / h Matrix 

Scopolamin 
Scopoderm® 

TTS 

Übelkeit und 

Erbrechen 
1 mg / 72 h Membran 

Rotigotin Neupro® Parkinson 1 – 8 mg / 24 h Matrix 

Buprenorphin 
TransTec 

PRO® 
Starke Schmerzen 35 µg / h Matrix 

 

Transdermalpflaster werden verwendet, um eine systemische Wirkung des AS zu erreichen. 

Wie Tabelle 1 entnommen werden kann, werden zur Pharmakotherapie mittels 

Transdermalpflaster vor allem niedrigdosierte AS verwendet, welche eine enge therapeutische 

Breite aufweisen. Dabei sind vor allem die Substanzklassen der Opioide und der 

Sexualhormone hervorzuheben [37-39]. Bei diesen AS können Plasmaspiegelschwankungen 

zum vermehrten Auftreten von unerwünschten Effekten führen. Daher ist ein konstanter AS-

Spiegel im Plasma von entscheidender Bedeutung, um unerwünschte Effekte zu minimieren. 

Aus diesem Grund eignen sich Transdermalpflaster zur Applikation besonders gut. 

Allerdings muss hervorgehoben werden, dass es nur wenige AS gibt, welche für eine 

transdermale AS-Abgabe verwendet werden können. Aufgrund der Barrierefunktion des SC 

(Kapitel 1.1.1.) können die meisten AS die Haut nicht überwinden und sind daher für eine 
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transdermale Applikation ungeeignet. Vor allem die physikochemischen Eigenschaften und die 

Molekülgröße der AS limitieren deren Anwendbarkeit als Transdermalpflaster. In einer 

Übersichtsarbeit konnten die Eigenschaften, welche AS für eine erfolgreiche transdermale 

Applikation aufweisen, zusammengefasst werden [29]. Es stellte sich heraus, dass das 

Molekulargewicht 335 Da nicht überschreiten sollte. Des Weiteren weisen transdermal 

applizierbare AS maximal zwei Wasserstoffbrückendonatoren und neun -akzeptoren auf. Die 

Lipophilie der AS, ausgedrückt durch den Octanol-Wasser-Verteilungskoeffizienten, sollte 

zwischen 0 – 5 liegen. Demnach eignen sich lediglich kleine AS-Moleküle, welche eine 

ausreichend hohe Lipophilie haben, für eine erfolgreiche transdermale Applikation. 

Makromoleküle und hydrophile AS können nur unzureichend über die Haut appliziert werden 

und stellen eine Herausforderung dar. 

1.1.3. Verwendung von Permeationsvermittlern 

Die  Auswahl an AS, welche für eine transdermale AS-Abgabe verwendet werden können, ist 

aufgrund der erforderlichen Moleküleigenschaften der AS stark limitiert (Kapitel 1.1.2.). Aus 

diesem Grund wurden unterschiedliche Strategien entwickelt, um das Spektrum der 

anwendbaren AS zu erweitern. Eine Möglichkeit stellt dabei die Verwendung von Permeations- 

und Penetrationsvermittlern (auch Permeations- und Penetrationsverstärker) dar. Dabei 

wurden diverse Substanzen und Möglichkeiten untersucht, wie die Permeation von AS über 

die menschliche Haut verbessert werden kann. 

Zum Beispiel kann die Struktur des SC verändert werden. Dies ist möglich durch die 

Verwendung von Wasser oder Feuchthaltemitteln. AS können in diesen gelöst oder dispergiert 

werden und die Applikation dieser Stoffe beziehungsweise Stoffgemische sorgt für eine 

Quellung der Haut. Dadurch wird die Struktur der Lipide im SC durchlässiger für AS und eine 

größere Anzahl an AS-Molekülen kann für die transdermale Therapie verwendet werden [40]. 

Des Weiteren kann eine Vielzahl von Substanzen als Penetrationsvermittler eingesetzt werden 

[41]. Diese können die hochgradig organisierte Struktur des SC stören und dabei die 

Interaktion des AS mit interzellulären Proteinen verändern [42]. Ein sehr potenter chemischer 

Penetrationsvermittler ist Dimethylsulfoxid (DMSO). Durch die amphiphile Struktur kann 

DMSO die transdermale Penetration vieler AS mit unterschiedlichen physikochemischen 

Eigenschaften verbessern [43, 44]. Weitere Permeations- und Penetrationsvermittler, welche 

untersucht wurden, sind Oxazolidone [45], Harnstoff [46, 47], Pyrrolidone [48], Alkohole [49-

51], Lipide sowie Fettsäuren [52] und Tenside [53]. Die permeations- und 

penetrationsvermittelnde Wirkung beruht in der Regel auf ähnlichen Mechanismen. Flüssige 

Zubereitungen können für eine Quellung der Haut sorgen. In der Folge dessen wird das SC 

durchlässiger für AS-Moleküle und eine größere Vielzahl an AS kann transdermal appliziert 
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werden. Des Weiteren kann die zuvor beschriebene, hochorganisierte Struktur der 

Hautschichten gestört werden, sodass AS leichter die Hautbarriere überqueren können. 

Allerdings wurden weitere Strategien beschrieben, um die Permeation von AS durch die 

menschliche Haut zu ermöglichen und zu verstärken. So können funktionelle Gruppen in AS 

eingeführt werden, welche die physikochemischen Eigenschaften der AS (v.a. Lipophilie) 

verändern und die Penetration und Permeation der Haut ermöglichen [54]. Diese funktionellen 

Gruppen werden nach Durchdringen der Hautbarriere vom AS-Molekül abgespalten und der 

AS kann seine pharmakologische Wirkung entfalten. Bei diesem Ansatz handelt es sich um 

ein klassisches Prodrug-Konzept. Auch wurde die Verwendung von Ionenpaaren beschrieben 

[55], zum Beispiel durch Bildung eines lipophilen Ionenpaares, bei dem sich die Ionen eine 

gemeinsame Hydrathülle teilen, können AS das SC besser überqueren. Im Anschluss findet 

im wässrigen Milieu des Körpers eine Dissoziation in die einzelnen Ionen statt, sodass der AS 

in geladener Form im Blut zirkulieren und anschließend im Zielgewebe wirken kann. Des 

Weiteren wurde die Verwendung übersättigter Lösungen [56], eutektischer Systeme [57], von 

Liposomen [58] und von Nanopartikeln [59] beschrieben, um die AS-Permeation zu verstärken. 

Dabei muss allerdings beachtet werden, dass sich oftmals mehrere Mechanismen der 

Permeationsvermittlung überlagern und teilweise auch Auslöschen können. In der Regel geht 

die Verwendung von übersättigten Lösungen und Liposomen mit einer Quellung der Haut 

einher [60]. Die Quellung der Hautbarriere kann verhindert werden durch Verwendung von 

Eutektika oder Nanopartikeln. 

Insgesamt wurden zahlreiche Methoden beschrieben und entwickelt, mit deren Hilfe die 

Permeation von AS durch die Haut ermöglicht oder verstärkt werden kann. Dabei wurde am 

intensivsten die Verwendung von Permeations- und Penetrationsvermittlern untersucht. 

Allerdings eignen sich die Substanzen zumeist nicht für eine Dauertherapie, da die 

verwendeten Stoffe Hautirritationen und Reizungen hervorrufen können [61]. Die Verwendung 

von Ionenpaaren, Nanopartikeln, Liposomen oder eutektischen Systemen erfordert 

aufwendigere Herstellungsprozesse und die hergestellten Arzneiformen können Instabilitäten 

aufweisen.  

1.1.4. Verwendung von Iontophorese und Sonophorese 

Auch wenn durch die Verwendung von Permeations- und Penetrationsvermittlern die Anzahl 

an AS, welche die Hautbarriere erfolgreich überwinden können, deutlich gesteigert werden 

konnte, finden diese bis heute kaum Anwendung auf dem pharmazeutischen Markt. Ein 

weiterer Ansatz, um die Hautbarriere zu umgehen und eine transdermale AS-Abgabe zu 

ermöglichen ist die Verwendung der Iontophorese [62].  
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Bei der Iontophorese werden geladene AS-Moleküle (Ionen) an einer geladenen Elektrode in 

einem Reservoir angebracht. So werden AS-Kationen an einer positiv geladenen Anode 

angebracht und an einer negativ geladenen Kathode befinden sich Gegenionen in Form eines 

leitfähigen Gels. Anionische AS-Moleküle werden hingegen an einer negativ geladenen 

Kathode angebracht und die Gegenionen befinden sich an der Anode. Die beiden Elektroden 

werden an der Haut angebracht und mittels Anlegen elektrischen Stroms erfolgt die Applikation 

der AS. Dies beruht auf dem Prinzip, dass negativ geladene Ionen zur Anode und positiv 

geladene Ionen zur Kathode wandern. Die AS-Ionen folgen dem elektrischen Strom und 

durchqueren dabei die Haut. Der AS kann im Anschluss in der Dermis von Blutgefäßen 

aufgenommen werden und im Blutkreislauf zirkulieren. Dies ist möglich, da die hydratisierte 

Haut eine Leitfähigkeit aufweist. Eine Übersichtsskizze, wie Iontophorese funktioniert, ist 

Abbildung 3 zu entnehmen. Dort ist schematisch skizziert, wie das Prinzip der Iontophorese 

für AS-Kationen zu erklären ist. 

 

Abbildung 3: Schema Iontophorese; modifiziert nach [63] 

So konnten bereits verschiedene AS mittels Iontophorese die menschliche Hautbarriere 

überqueren. In-vivo konnten bereits Dexamethason-Phosphat, Diclofenac-Natrium, Fentanyl-

Hydrochlorid und Epinephrin-Hydrochlorid erfolgreich mittels Iontophorese appliziert werden 

[64-67].  

Ein entscheidender Nachteil der Iontophorese stellt jedoch deren Limitation auf geladene AS-

Moleküle dar. Nicht alle AS können ionisch vorliegen und sind somit nicht mittels Iontophorese 

applizierbar. Nichtsdestotrotz stellt die Anwendung der Iontophorese eine sinnvolle 

Erweiterung der Transdermalpflaster dar. Das Fentanyl-Hydrochlorid-haltige Präparat Ionsys® 

der Firma Janssen-Cilag konnte bereits auf dem Arzneimittelmarkt zugelassen werden, ist 

jedoch außer Handel genommen worden [68]. Aufgrund technischer Defekte konnte nicht 

ausgeschlossen werden, dass zu Überdosierungen während der Schmerztherapie kommt. 
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Daher befindet sich aktuell kein Transdermalpflaster, welches das Prinzip der Iontophorese 

verwendet, auf dem deutschen Arzneimittelmarkt. 

Einen weiteren Ansatz, die transdermale Applikation für AS zu ermöglichen, stellt die 

Sonophorese dar [27]. Bei der Anwendung von Sonophorese werden AS-Moleküle unter 

Zuhilfenahme von Ultraschallwellen transdermal appliziert. Bei der Sonophorese kommen 

verschiedene Mechanismen zum Tragen, welche die Permeabilität der Haut für AS erhöhen 

können. Durch den Energieeintrag der Ultraschallwellen wird die hochorganisierte Lipidstruktur 

des SC gestört und auf diese Weise durchlässiger für AS-Moleküle [69]. Zudem erwärmt sich 

die bestrahlte Hautstelle und die Beweglichkeit der AS-Moleküle wird erhöht. Auf diese Weise 

kann die transdermale Applikation von AS ebenfalls erhöht werden. Ein weiterer Mechanismus, 

welcher auftreten kann und die Penetration und Permeation von AS erhöhen kann, ist die 

Kavitation [27]. Durch Ultraschallwellen kann eine wässrige AS-Zubereitung (zum Beispiel ein 

Hydrogel) zur Kavitation angeregt werden. Es entstehen Blasen im Hydrogel, welche an der 

Hautoberfläche implodieren [70]. Bei der Implosion der Blasen wird Energie frei, welche 

ebenfalls die transdermale Applikation von AS erhöhen kann. Durch Verwendung von niedrig-

frequenten Ultraschallwellen konnte die transdermale Applikation niedrigmolekularer AS wie 

Lidocain erhöht [71] und die Applikation hochmolekularer Proteine wie Insulin ermöglicht 

werden [70, 72]. 

Allerdings ist die Verbesserung der transdermalen AS-Permeation durch Sonophorese für 

gewöhnlich nur gering ausgeprägt [27]. Die Verwendung von hoch-frequenten 

Ultraschallwellen kann die Penetration und Permeation von AS durch die Haut erhöhen, jedoch 

geht dies mit einer Schädigung tiefergelegener Hautschichten einher. Aus diesem Grund ist 

die Verwendung von Sonophorese nicht geeignet für eine langfristige Anwendung. 

1.2. Mikronadelsysteme 

Die transdermale Applikation von AS kann zahlreiche Vorteile hinsichtlich einer erfolgreichen 

Pharmakotherapie, verglichen mit anderen Applikationswegen, bieten [25]. Möglichkeiten und 

Limitationen der transdermalen AS-Abgabe wurden in den Kapiteln zuvor beschrieben. Jedoch 

ist eine erfolgreiche transdermale Applikation von AS stark von den Eigenschaften der AS-

Moleküle abhängig: Vor allem die transdermale Applikation von Makromolekülen stellt eine 

große Herausforderung dar, sodass die Verwendung von Transdermalpflastern auf AS mit 

einem Molekulargewicht von < 335 Da beschränkt ist [29]. Des Weiteren sind lediglich AS, 

welche ausreichend lipophil sind (Octanol-Wasser-Verteilungskoeffizient von 0 – 5), über 

maximal zwei Wasserstoffbrückendonatoren und neun Wasserstoffbrückenakzeptoren 

verfügen, für eine erfolgreiche transdermale AS-Applikation geeignet [29]. Daher ist die 

Anwendung bisweilen auf einige wenige AS beschränkt. Mikronadelsysteme (MNS) sollen 
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diese Limitationen überwinden und eine transdermale Applikation eines breiten Spektrums an 

AS ermöglichen. 

MNS bestehen aus einzelnen Mikronadeln, welche in der Regel an einer 

zusammenhängenden Deckschicht (DS) befestigt sind. Die Nadeln sind dabei lediglich wenige 

Mikrometer groß und haben eine scharf umrissene Spitze [26]. Normalerweise weisen die 

Mikronadeln eine Länge von 100 – 1200 µm auf [73, 74]. Die Mikronadeln können bei der 

Applikation das SC der menschlichen Haut durchstechen und auf diese Weise die 

Barrierefunktion der Haut umgehen. Dadurch ist es möglich, dass AS direkt in die Epidermis 

oder Dermis eingebracht werden können. Die transdermale und intradermale Applikation 

wurde auf diese Weise für eine große Zahl an AS-Klassen ermöglicht, unter anderem für 

hydrophile AS, Proteine, DNA, RNA und Impfstoffe [75-79]. 

Auf diese Weise können MNS die Vorteile einer parenteralen und einer transdermalen AS-

Applikation kombinieren. Makromoleküle können unter Umgehung des Magen-Darm-Traktes 

appliziert werden. Da außerdem die Hautbarriere bei der Verwendung von MNS durchstochen 

wird, können MNS definitionsgemäß auch den parenteralen Arzneiformen zugeordnet werden.  

Ein weiterer großer Vorteil von MNS ist, dass die Applikation im Gegenteil zu Injektionen / 

Infusionen schmerzfrei erfolgen kann [22]. Dabei ist allerdings zu berücksichtigen, dass die 

Nadelgeometrie den Schmerzgrad, die Penetration der Haut und die mechanische Robustheit 

der MNS bestimmt [80]. 

Die hergestellten MNS lassen sich hinsichtlich des Mechanismus, wie AS appliziert werden, in 

verschiedene Arten unterteilen. Grundsätzlich wird dabei zwischen festen, beschichteten, 

löslichen, quellenden / Hydrogel-bildenden, separierbaren, hohlen und bioabbaubaren MNS 

unterschieden [81]. Die Arten von MNS sind in Abbildung 4 schematisch dargestellt. 

 

Abbildung 4: Schematischer Überblick über verschiedene Typen von MNS; modifiziert nach [81] 
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Die verschiedenen Arten von MNS, welche bislang hergestellt und charakterisiert wurden, 

werden in den folgenden Kapiteln ausführlicher beschrieben. 

1.2.1. Solide Mikronadelsysteme 

Als solide MNS werden MNS bezeichnet, welche sich nach Durchstechen der Haut nicht 

auflösen. Diese werden nach dem sogenannten „Poke and Patch“-Verfahren (PAP) 

angewendet (frei übersetzt „Durchstoßen und Aufkleben“) [82]. Die Mikronadeln enthalten 

selbst keinen AS und dienen lediglich zur Perforation des SC. Nach Durchstechen der Haut 

wird das MNS entfernt und eine AS-haltige Zubereitung oder ein klassisches 

Transdermalpflaster wird auf die perforierte Hautstelle aufgebracht [83]. Durch die vorherige 

Behandlung mit dem MNS entstehen mikrometer-große Poren in der Haut, welche die 

Durchlässigkeit des SC erhöhen. 

Solide MNS können mittels verschiedener Techniken hergestellt werden. Die MNS können aus 

Edelstahl direkt geschnitten werden, wobei für die hochpräzisen Schnitte Lasertechniken 

verwendet werden [84]. MNS aus Silikon konnten mittels einer Kombination aus Lithographie 

und Ätzverfahren hergestellt werden [73]. Eine weitere Technik, welche in den letzten Jahren 

immer mehr an Bedeutung gewonnen hat, ist die Herstellung von MNS mittels 3-dimensionaler 

Druckverfahren. Dabei steht vor allem die Herstellung mittels Stereolithographie im 

Vordergrund, da diese Herstellungstechnik eine ausreichende Präzision für den Druck der 

einzelnen Nadeln bietet [85].  

Auf diese Weise konnte bereits eine Vielzahl von AS und Modell-AS in-vitro die Hautbarriere 

überwinden. So konnten Proteine wie Albumin oder Insulin genauso wie Latex-Nanopartikel 

nach Behandlung mit soliden MNS transdermal appliziert werden [86]. Die verwendeten MNS 

bestanden dabei aus Silikon, welches sich durch eine gute Biokompatibilität auszeichnete. 

Weitere Studien zeigten, dass auch die transdermale Applikation von Oligonukleotiden mit 

Hilfe von soliden MNS möglich ist [87]. Dabei wurden die MNS aus Edelstahl hergestellt und 

die transdermale AS-Abgabe wurde deutlich erhöht im Vergleich zu klassischen 

Transdermalpflastern. In dieser Studie wurden die Oligonukleotide in einem Hydrogel aus 

Hydroxyethylcellulose inkoporiert. Des Weiteren wurde die Anwendung dieser MNS mit der 

Anwendung von Iontophorese kombiniert. Das zusätzliche Perforieren des SC konnte die 

transdermale AS-Abgabe um den Faktor 100 erhöhen im Vergleich zur alleinigen Anwendung 

von Iontophorese. 

Insgesamt werden solide MNS bevorzugt aus Edelstahl oder Silikon hergestellt. Diese 

Substanzen zeichnen sich durch eine gute Verträglichkeit und Biokompatibilität aus [84]. Ein 

Vorteil der Anwendung dieser Art von MNS liegt darin begründet, dass hohe AS-Mengen 

appliziert werden können. Durch eine höhere AS-Beladung des Transdermalpflasters oder der 
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halbfesten Formulierung kann die Dosis leicht erhöht werden. Dies kann allerdings auch dazu 

führen, dass die applizierte AS-Menge nur schwierig einstellbar ist.  

Des Weiteren wurden solide MNS auch aus Polymeren hergestellt, welche sich nach 

Durchstechen des SC nicht auflösten [88]. Dabei war der AS Granisetron in den Mikronadeln 

aus Acryl lokalisiert und die Applikation eines Transdermalpflasters oder einer AS-haltigen 

Zubereitung war nicht notwendig. 

1.2.2. Beschichtete Mikronadelsysteme 

Beschichtete MNS können aus den gleichen Materialien hergestellt werden wie solide MNS 

[81]. Dies bedeutet, dass das MNS aus einem unlöslichen Material besteht, welches in einem 

nachfolgenden Herstellungsschritt mit einem AS-haltigen Film überzogen wird. Die MNS 

werden vorwiegend aus Metall, Silikon oder unlöslichen Polymeren wie Acryl hergestellt [89-

91]. Die Herstellungsmethoden der soliden MNS sind in Kapitel 1.2.1. beschrieben. 

Anschließend erfolgt das Überziehen bzw. Beschichten der soliden MNS. Am häufigsten 

erfolgt die Herstellung von beschichteten MNS mittels Dip-Coating (Beschichten durch 

Eintauchen der Nadeln). Dabei werden die MNS in eine AS-haltige Beschichtungslösung 

getaucht und anschließend wieder aus dieser entfernt [92]. Dip-Coating stellt ein schnelles und 

kostengünstiges Herstellungsverfahren dar. Allerdings kann die Homogenität des Films auf 

den Mikronadeln nicht immer erreicht werden, sodass heutzutage bevorzugt andere 

Beschichtungsmethoden verwendet werden. Dazu zählen Gasstrahl-Trocknung, 

Sprühbeschichtung, oder elektrohydrodynamische Atomisierung [93, 94]. Eine weitere 

Möglichkeit, die soliden MNS mit einem AS-haltigen Film zu überziehen, ist die Verwendung 

von Tintenstrahldruck (TSD) [95]. Bei dieser Herstellungstechnik werden Picoliter-große 

Tropfen generiert und können präzise auf die einzelnen Mikronadeln aufgebracht werden. 

Dadurch ist eine schichtweise Befilmung der MNS möglich. 

Als Überzugsmaterial können verschiedene, biokompatible Polymere wie Carmellose (CMC), 

Methylcellulose, Hyaluronsäure, Polyvinylalkohol (PVA) oder Povidon (PVP) verwendet 

werden [96-99]. Auf diese Weise kann zum Beispiel das Zytostatikum Bleomycin erfolgreich 

transdermal appliziert werden [91]. 

Der Vorteil einer Anwendung von beschichteten MNS im Vergleich zu soliden MNS liegt darin, 

dass die Dosierung besser steuerbar ist. Außerdem kann auf das Aufbringen eines klassischen 

Transdermalpflasters nach Applikation des MNS verzichtet werden. Durch Auswahl eines 

geeigneten Filmbildners für den Überzug kann das Dosierintervall und die Freisetzungsrate 

des AS variiert werden. Jedoch ist die AS-Beladung von beschichteten MNS stark limitiert. Die 

Dosis, welche mit einem einzelnen beschichteten MNS appliziert werden kann liegt 
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normalerweise im Bereich von lediglich 0,1 – 10 µg [100]. Damit ist die Anwendung auf die 

Applikation niedrigdosierter, das heißt hochpotenter, AS beschränkt.  

1.2.3. Lösliche und bioabbaubare Mikronadelsysteme 

Lösliche MNS bestehen aus Substanzen, welche sich nach Anwendung auflösen. Dabei 

handelt es sich oftmals um Polymere und Zucker, welche die Mikronadeln bilden. In diesen 

Matrices sind die AS gelöst oder dispergiert, sodass nach dem Auflösen die transdermale 

Applikation der AS erreicht wird.  

Lösliche MNS werden aus Polymeren hergestellt, welche auch zur Herstellung von 

beschichteten MNS verwendet werden. Dazu gehören unter anderem Hyaluronsäure, PVP, 

PVA, CMC, Hypromellose (HPMC) und Methylvinylether-Maleinsäureanhydrid-Copolymere 

(PVME/MA) [101-104]. Um ein schnelles Auflösen der löslichen MNS in der Haut zu 

gewährleisten, werden hydrophile Polymere verwendet, welche zudem biokompatibel sind und 

eine geringe Toxizität aufweisen. 

Die Herstellung von löslichen MNS erfolgt in den meisten Fällen durch das sogenannte 

Micromolding (Herstellung mittels Spritzguss). Dazu wird zunächst ein solides MNS aus 

Edelstahl hergestellt. Dieses dient als Leitstruktur für die Herstellung von Mikronadelnegativen 

aus Silikon [81]. Diese Silikonformen enthalten demnach mikrometer-große Kavitäten, welche 

im Anschluss mit einer polymerhaltigen Lösung befüllt werden. Die Kavitäten werden dabei 

durch das Anlegen von Überdruck oder durch Zentrifugation befüllt [105]. Anschließend 

werden die löslichen MNS getrocknet und können danach von dem Mikronadelnegativ 

separiert werden. Eine andere Möglichkeit zur Herstellung von löslichen MNS besteht darin, 

das Polymer zwischen zwei Platten zu schmelzen oder als Lösung tropfenförmig aufzutragen 

und anschließend die obere Platte nach oben zu ziehen [106]. Diese Herstellungsmethode ist 

aufgrund der zweifelhaften Reproduzierbarkeit kaum verbreitet. Des Weiteren können lösliche 

MNS durch Schmelzen des Polymers auf dem Mikronadelnegativ und Anlegen von Vakuum 

hergestellt werden oder die einzelnen Kavitäten werden durch Sprühabscheidung gefüllt [86, 

107]. 

Die Dosierung kann durch Verwendung von löslichen MNS im Vergleich zu beschichteten MNS 

erhöht werden. Die gesamte Nadel besteht aus der AS-haltigen Polymerformulierung. Bei 

beschichteten MNS hingegen enthält lediglich der aufgebrachte Film den AS. Ein weiterer 

Vorteil der Verwendung von löslichen MNS besteht darin, dass durch Variation des Polymers 

oder dessen Molekulargewichtes die Auflösungszeit variiert werden kann [108]. Dadurch kann 

die Applikationsfrequenz der MNS den patientenindividuellen Anforderungen angepasst 

werden. Des Weiteren können mit Hilfe der zuvor genannten Herstellungsmethoden 

mehrschichtige MNS hergestellt werden, bei denen der AS lediglich in der Nadelspitze 
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lokalisiert ist [109]. Mittels löslicher MNS konnte bereits eine Vielzahl von AS transdermal 

appliziert werden. Dazu zählen kleine AS-Moleküle wie Diclofenac [104] oder Makromoleküle 

wie Impfstoffe [100]. 

Eine Unterkategorie der löslichen MNS stellen bioabbaubare MNS dar. Die Herstellung erfolgt 

analog zu der Herstellung von löslichen MNS, allerdings werden in diesem Fall bioabbaubare 

Polymere wie Poly(lactid-co-glycolid) (PLGA) oder Polymilchsäure (PLA) verwendet [110, 111]. 

Durch die Verwendung dieser Polymere konnten therapeutische Dosen von AS über einen 

langen Zeitraum von bis zu 14 Tagen erfolgreich appliziert werden. 

Die Verwendung von löslichen MNS eignet sich vor allem dafür, das Freisetzungsverhalten der 

AS aus den Mikronadeln zu verändern. Außerdem kann die AS-Beladung erhöht werden im 

Vergleich zu beschichteten MNS. Allerdings stellt die konventionelle Herstellung mittels 

Spritzguss-Verfahren auch Nachteile dar. Zwar ist diese Methode einfach handhabbar und 

zeitsparend, allerdings werden die Polymerlösungen in einem Überschuss auf die 

Mikronadelnegative aufgetragen. Dies dient der Sicherstellung, dass sämtliche Kavitäten 

gefüllt werden. Der Überschuss an Polymerlösung (und AS) wird dabei im Anschluss mit Hilfe 

eines Skalpells oder Kartenblattes abgekratzt, wobei ein Rest an AS in der DS des MNS 

verbleibt [81]. Dies resultiert zumeist in der unwirtschaftlichen Nutzung des AS. Außerdem 

kann mit diesen Methoden nicht kontrolliert werden, welche Kavitäten exakt mit der AS-

haltigen Polymerlösung befüllt werden. Die Kombination von inkompatiblen AS innerhalb eines 

MNS ist mit diesen Herstellungsmethoden daher nicht möglich und auch die Dosiergenauigkeit 

zeigt gewisse Schwankungen.  

1.2.4. Quellende Mikronadelsysteme 

Durch die Verwendung von löslichen und bioabbaubaren MNS konnte die AS-Beladung, 

welche mit einem einzelnen MNS appliziert werden kann, vergrößert werden im Vergleich zu 

beschichteten MNS. Dennoch ist die AS-Menge pro MNS normalerweise auf weniger als 1 mg 

beschränkt [81]. Eine Möglichkeit, die AS-Beladung zu erhöhen stellen quellende MNS dar 

[112].  

Quellende MNS werden aus Polymeren hergestellt, welche nach Insertion in die Haut Wasser 

aufnehmen und Hydrogele bilden. In der Folge schwellen die Nadeln an und bilden dadurch 

eine freisetzungskontrollierende Matrix für den AS. Aus diesem Grund ist die Porosität der 

hergestellten MNS von entscheidender Bedeutung, um eine gut kontrollierte transdermale 

Applikation zu gewährleisten [113]. Zur Herstellung von quellenden MNS werden 

normalerweise PMVE/MA oder PVA verwendet [114, 115]. Die Herstellung erfolgt dabei analog 

zur Herstellung von löslichen oder bioabbaubaren MNS mittels Spritzguss-Verfahrens. Im 
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Anschluss werden die Polymere jedoch mittels UV-Strahlung oder erhöhten Temperaturen von 

über 80 °C behandelt, um eine erfolgreiche Quervernetzung zu erreichen [112].  

Die hergestellten Mikronadeln zeigen in der Regel ein Anschwellen um ca. 1000 % und es 

konnten bereits bis zu 1,8 mg Atorvastatin transdermal appliziert werden [116]. Wichtig ist 

dabei, dass der AS nicht in den Nadeln selbst lokalisiert ist. Normalerweise sind die 

Mikronadeln frei von AS und auf der DS der MNS ist ein AS-haltiges Reservoir aufgebracht. 

Die Mikronadeln selbst dienen also dem Durchstechen des SC und der Verbesserung der 

transdermalen Permeation. 

1.2.5. Separierbare Mikronadelsysteme 

In Abhängigkeit des verwendeten Polymers können die Auflösungszeiten des Überzuges von 

beschichteten MNS oder des Nadelkörpers von löslichen MNS mehrere Stunden oder sogar 

Tage betragen. Dies resultiert in langen Tragezeiten der MNS und kann von dem Patienten 

oder der Patientin als störend empfunden werden. Um diese Limitationen zu umgehen, können 

separierbare MNS eingesetzt werden [81]. 

Separierbare MNS bestehen in der Regel aus einer AS-haltigen Nadelspitze und einem 

stabilen Rückgrat, welches die mechanischen Eigenschaften der separierbaren MNS 

verbessert. Separierbare MNS sind so konzipiert, dass die Nadelspitze nach Durchstechen 

des SC schnell vom restlichen MNS separiert wird. Dadurch kann die Tragezeit im Vergleich 

zu löslichen und beschichteten MNS verkürzt werden und die transdermale AS-Abgabe 

dennoch sichergestellt werden. 

Zur Herstellung der AS-haltigen Nadelspitze werden normalerweise dieselben Polymere 

verwendet, die auch für lösliche und bioabbaubare MNS verwendet werden. So wurden unter 

anderem separierbare MNS mit Nadelspitzen aus PLGA [117] oder einer Kombination aus 

PVP, PVA und Sucrose [118] hergestellt und erfolgreich transdermal appliziert. Durch die 

Auswahl des Polymers zur Herstellung der Nadelspitze kann die Applikationsdauer 

entsprechend angepasst werden.  

Separierbare MNS werden mit Hilfe derselben Herstellungstechniken wie lösliche MNS und 

bioabbaubare MNS hergestellt. Vor allem die Herstellung mittels Spritzguss-Verfahrens, wie 

das Verwenden von Zentrifugationsmethoden, steht dabei im Mittelpunkt [118, 119]. Zunächst 

wird die Polymerlösung, welche den AS enthält und die Nadelspitze nach der Trocknung bilden 

soll, auf ein Mikronadelnegativ pipettiert. Das Mikronadelnegativ wird mittels der 

Zentrifugationsmethode gefüllt. Anschließend wird die Nadelspitze getrocknet, ehe die zweite 

Schicht aufgebracht wird. 

Insgesamt stellen separierbare MNS also einen interessanten Ansatz dar, um die 

Therapietreue der Patienten zu gewährleisten. Der größte Vorteil dieser MNS liegt darin 
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begründet, dass die Applikationsfrequenz stark verringert werden kann. Es wurden bereits 

separierbare MNS hergestellt, welche mit Hilfe von PLGA-Nadelspitzen Levonorgestrel über 

einen Zeitraum von 60 Tagen erfolgreich in-vivo transdermal applizierten [119]. 

1.2.6. Hohle Mikronadelsysteme 

Eine weitere Art von MNS stellen hohle MNS dar. Diese werden normalerweise aus den 

gleichen Materialien wie solide MNS hergestellt, wobei vor allem die Herstellung aus Edelstahl, 

Silikon und anderen Metallen im Vordergrund steht [120]. Anders als solide MNS sind hohle 

MNS von innen hohl. Nach Durchstechen des SC ermöglichen diese MNS eine transdermale 

Applikation von AS, indem eine AS-haltige Formulierung durch die hohlen MNS strömt [121]. 

Dies kann mit Hilfe des Anbringen von Druckes auf die AS-haltige Formulierung erreicht und 

verbessert werden [122]. 

Die Herstellung von hohlen MNS erfolgt mit Hilfe derselben Techniken wie die Herstellung von 

soliden MNS. Vor allem die Herstellung mittels Lithographie, Ätzverfahren und 3-

dimensionalem Druck ist verbreitet und etabliert [120]. Der AS ist nicht in den hohlen MNS 

lokalisiert. Dadurch kann die applizierte AS-Menge deutlich erhöht werden im Vergleich zu 

beschichteten, löslichen, bioabbaubaren und separierbaren MNS.  

Durch die Verwendung von hohlen MNS konnte bereits eine Vielzahl von AS in-vivo 

transdermal appliziert werden. Dazu zählen unter anderem Proteine wie Insulin [123] oder 

auch Impfstoffe [124]. 

 

1.3. Charakterisierung von Mikronadelsystemen 

MNS stellen eine neuartige Arzneiform dar, welche bisweilen nicht auf dem Arzneimittelmarkt 

zugelassen wurde. Daher gibt es bisher keine offiziellen Monographien, die 

Charakterisierungsmöglichkeiten und Qualitätsattribute für MNS definieren. Aus diesem Grund 

wurden verschiedene Möglichkeiten in der Literatur beschrieben, welche die hergestellten 

MNS hinreichend charakterisieren sollen. 

1.3.1. Visualisierung von Mikronadelsystemen 

Zur Überprüfung der hergestellten MNS wird standardmäßig Lichtmikroskopie verwendet 

[113]. Dies stellt eine einfache Möglichkeit dar, die MNS visuell darzustellen und lässt sich 

zeitsparend durchführen. Durch Anwinkeln des Mikroskoptisches lassen sich MNS gut von der 

Seite mit Blick auf die Nadeln abbilden. Digitale Mikroskopie kann dabei jedoch nicht zur 

Visualisierung von sehr kurzen Mikronadeln verwendet werden. Das hinreichend präzise 

Vermessen einzelner Nadeln kann durch die Auflösung des verwendeten Mikroskops limitiert 

sein.  In diesen Fällen stellt die Rasterelektronenmikroskopie einen geeigneten Ansatz dar, um 

diese Mikronadeln hochauflösend abzubilden [73]. Unter Verwendung von 
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Rasterelektronenmikroskopie konnten bereits einzelnen Mikronadeln mit einer Länge von 

lediglich 75 µm erfolgreich abgebildet und vermessen werden [73]. Außerdem können MNS 

auch mittels Optischer Kohärenztomographie vermessen werden [125]. Bei dieser Methode 

steht jedoch vor allem die Charakterisierung des Eindringverhaltens der Mikronadeln im 

Vordergrund (Kapitel 1.3.3.).  

Die Visualisierung von MNS dient dem Zweck, die hergestellten MNS hinsichtlich ihrer 

Integrität zu charakterisieren. Durch die Bildgebung kann leicht überprüft werden, ob der 

Herstellungsprozess der MNS erfolgreich war. Außerdem können die einzelnen Mikronadeln 

optisch dargestellt werden. Dadurch lassen sich Aussagen zur Form der Mikronadeln treffen. 

Auf diese Weise können Materialien, welche zur Herstellung von MNS ungeeignet sind vor 

einer weiteren Charakterisierung bereits ausgeschlossen werden. Außerdem können die 

Mikronadeln mittels integrierter Software hinsichtlich der Länge beurteilt werden [101] und bei 

mehrschichtigen MNS ist es möglich, die erfolgreiche Trennung der verschiedenen Schichten 

zu visualisieren [109]. Allerdings lassen sich durch Verwendung von mikroskopischen 

Verfahren in der Regel keine Informationen über die Lokalisation der AS generieren.  

Außerdem wurde bereits konfokale Raman Mikroskopie (KRM) als Möglichkeit beschrieben, 

MNS erfolgreich zu visualisieren [126]. Ein Vorteil, welcher durch KRM ermöglicht wird, ist die 

Visualisierung des AS innerhalb der Mikronadeln. Dadurch können Informationen gewonnen 

werden, ob der AS gleichmäßig in der Nadel dispergiert vorliegt.  

Insgesamt ist die Visualisierung der hergestellten MNS die erste 

Charakterisierungsmöglichkeit, die durchgeführt werden sollte. Dadurch können bereits 

wichtige Informationen über die MNS gewonnen werden. Anhand der Ausbildung der 

Nadelgeometrie und insbesondere der Nadelspitze können bereits Hypothesen aufgestellt 

werden, ob die MNS den Anforderungen entsprechen. 

 

1.3.2.  Mechanische Eigenschaften 

Ein wichtiges Qualitätsmerkmal von MNS stellen die mechanischen Eigenschaften dar. Die 

MNS müssen mechanisch ausreichend robust sein, um das SC erfolgreich zu durchstechen. 

Um ein Brechen der Mikronadeln während der Insertion zu verhindern, dürfen diese nicht zu 

spröde sein. Außerdem müssen die hergestellten MNS ausreichend stabil sein, um während 

des Verpackungs- und Transportprozesses intakt zu bleiben [127] Allerdings dürfen die 

hergestellten MNS auch nicht zu weich sein, da sie sich ansonsten während der Applikation 

verbiegen. Beide Eigenschaften würden zu einer unzureichenden AS-Abgabe führen [81]. 

Es wurden bereits verschiedene Methoden etabliert, um die mechanische Stabilität von MNS 

zu evaluieren. Am häufigsten wird die relative Höhenreduktion (HR, in %) als Maß für die 
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mechanische Stabilität von MNS bestimmt [105, 128]. Dabei werden die MNS mit den 

Mikronadeln nach unten zeigend an einem beweglichen Stempel des Texture Analysers 

befestigt. Anschließend werden die Mikronadeln für 30 s mit einer Kraft von 32 N gegen die 

Metallplatte des Texture Analysers gepresst. Die Höhe der Mikronadeln wird vor und nach der 

Kompression bestimmt und die relative HR wird berechnet. Es konnte dabei für 

unterschiedliche Polymere gezeigt werden, dass eine prozentuale HR von < 10 % ein Indiz für 

eine erfolgreiche transdermale AS-Abgabe sein kann [105, 129]. Bei diesem Test dürfen die 

Mikronadeln nicht brechen. Eine relative HR von > 20 % kann indizieren, dass die Mikronadeln 

zu weich sind. Allerdings wurden bereits MNS mit einer HR von > 20 % charakterisiert, welche 

dennoch eine erfolgreiche transdermale AS-Abgabe ermöglichten [102]. Die HR stellt 

demnach lediglich eine erste grobe Einschätzung der mechanischen Eigenschaften der MNS 

dar. Weitere Faktoren wie die Nadelgeometrie, die Nadellänge und die Applikationskraft 

spielen ebenfalls eine entscheidende Rolle während der Applikation [130]. 

Weitere Möglichkeiten, die mechanischen Eigenschaften von MNS zu charakterisieren, 

bestehen in der Messung der Bruchkraft der Mikronadeln [131] oder der Berechnung des 

Elastizitätsmoduls [132]. So wird beispielsweise ein Elastizitätsmodul von < 3 GPa für 

Polymer-Mikronadeln als geeignet beschrieben, um zufriedenstellende mechanische 

Eigenschaften zu erreichen. 

Im Rahmen dieser Arbeit wurde die relative HR der MNS bestimmt. Die Durchführung ist 

Abbildung 77 zu entnehmen. 

1.3.3.  Insertionsverhalten 

Eine weitere Möglichkeit, MNS zu charakterisieren, stellen verschiedene Methoden zur 

Untersuchung des Eindringverhaltens dar. Diese sollen dazu dienen, Informationen 

hinsichtlich eines erfolgreichen Durchstechens der Haut und einer hinreichenden Applikation 

zu generieren. Dabei wird die Insertion in verschiedene Membranen charakterisiert. 

Meistens wird die Insertion in künstliche Hautmodelle untersucht, bevor das Eindringverhalten 

in tierische oder menschliche Haut charakterisiert wird. Dabei ist dabei die Verwendung von 8 

Schichten Parafilm® M als künstliches Hautmodell weit verbreitet [133]. Es konnte in dieser 

Studie gezeigt werden, dass sich Parafilm® M nicht signifikant hinsichtlich der mechanischen 

Eigenschaften von Schweinehaut unterscheidet. Jede einzelne Schicht dieses 

Membranmodells weist eine Dicke von 127 µm auf und es konnte gezeigt werden, dass 

mindestens zwei Schichten Parafilm® M durchstochen werden müssen, um eine erfolgreiche 

Eindringtiefe in Haut zu gewährleisten [105, 128, 134]. Ein weiteres künstliches Hautmodell, 

welches hinsichtlich des Eindringverhaltens von MNS verwendet wird, ist Strat-M® [135]. Die 

Auswertung der Insertion kann mittels digitaler Mikroskopie erfolgen, indem die Löcher in jeder 
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Schicht der Hautmodelle gezählt werden. Eine weitere Möglichkeit besteht in der Verwendung 

von optischer Kohärenztomographie [125]. Das MNS penetriert in das Hautmodell oder die 

Haut und wird anschließend entfernt. Danach wird der behandelte Bereich mit einem Laser 

abgetastet und der reflektierte und gebrochene Lichtstrahl wird detektiert. Anhand der 

Brechungsindices wird in der Folge ein dreidimensionales Bild der Probe erstellt und 

ausgewertet. Mit dieser Methode kann die genaue Eindringtiefe der Mikronadeln bestimmt 

werden. 

Auch wenn die Verwendung von künstlichen Hautmodellen geeignet ist, um erste 

Informationen hinsichtlich der Insertion von Mikronadeln zu gewinnen, sollte dennoch native 

Haut als Vergleich dienen. Nur auf diese Weise kann verifiziert werden, dass das SC der Haut 

erfolgreich durchstochen wird. Zumeist wird zu diesem Zweck Schweine- oder Rattenhaut 

verwendet. Die erfolgreiche Insertion kann dabei mit Hilfe von wasserlöslichen Farbstoffen wie 

Methylenblau nachgewiesen werden [136]. Das SC stellt eine lipophile Membran dar. Beim 

Durchstechen dieser Barriere bilden sich hydrophile Mikroporen, in welchen sich der Farbstoff 

anlagert. Nach Anfärben der Haut wird Methylenblau von der unverletzten Haut leichter 

abgewaschen als aus den Poren. Die erfolgreiche Insertion in Haut wird durch die dunkler 

gefärbten Poren ersichtlich. Diese Methode gibt jedoch keinen Aufschluss über die 

Eindringtiefe der Mikronadeln in die Haut. Die Eindringtiefe von Mikronadeln in Haut kann 

durch Verwendung von optischer Kohärenztomographie bestimmt werden (s. oben) [125].  

Im Rahmen dieser Arbeit wurde das Eindringverhalten der MNS sowohl in 8 Schichten 

Parafilm® M, als auch in Humanhaut untersucht. Dadurch sollten möglichst viele Informationen 

bzgl. einer potentiellen transdermalen Anwendung der MNS gewonnen werden. 

1.3.4. Wirkstofffreisetzung 

Wie bei anderen Arzneiformen auch, stellt die AS-Freisetzung aus der Arzneiform ein wichtiges 

Qualitätsmerkmal dar. Die AS-Freisetzung ist dabei maßgeblich mitverantwortlich für das 

pharmakokinetische Verhalten des AS und spielt eine entscheidende Rolle hinsichtlich der 

Applikationsdauer und -frequenz. Biopharmazeutisch lässt sich die Freisetzung des AS aus 

der Arzneiform durch das LADME-Modell beschreiben. Die Freisetzung bildet dabei den ersten 

Schritt, die Liberation (L), ab und ist essentiell für die Entfaltung einer pharmakologischen 

Wirkung. Anschließend wird der AS absorbiert (A) und im Körper über das Blutsystem verteilt 

(D). In der Folge kann der AS im Körper metabolisiert (M) und ausgeschieden (Exkretion, E) 

werden. 

Es wurden verschiedene Methoden beschrieben, um die AS-Freisetzung aus MNS zu 

charakterisieren. Eng verbunden ist die Auflösung der Mikronadeln mit der Freisetzung bei 

löslichen MNS. Deshalb wird oftmals initial die Auflösungszeit der Mikronadeln in flüssigen 
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Medien oder direkt in Haut bestimmt [102, 108]. Dazu werden die Mikronadeln in Haut 

gestochen. Anschließend werden die Nadeln mittels Mikroskopie analysiert. Allerdings 

ermöglicht diese Methode keine Quantifizierung des freigesetzten AS, sondern beurteilt 

lediglich das Auflösungsverhalten der Arzneiform in der Haut.  

Aus diesem Grund wurden andere Methoden entwickelt, um die AS-Freisetzung aus MNS zu 

untersuchen. So kann die AS-Freisetzung aus MNS analog zu anderen Arzneiformen bestimmt 

werden. Dazu werden die MNS in phosphatgepufferte Salzlösung (PBS) mit einem pH-Wert 

von 7,4 eingebracht und zu bestimmten Zeitpunkten werden Proben gezogen [137]. Dabei ist 

allerdings zu berücksichtigen, dass diese Methode keine physiologischen Bedingungen 

abbildet. Das Volumen, welches für Freisetzungsuntersuchungen verwendet wird, ist zumeist 

deutlich größer, als das Flüssigkeitsvolumen in der menschlichen Haut. Daher geben solche 

Freisetzungsuntersuchungen keinen Aufschluss über die erwartete pharmakologische 

Wirkung. Jedoch stellt die Charakterisierung der AS-Freisetzung einen wichtigen Bestandteil 

im Rahmen der Qualitätskontrolle dar. 

Eine weitere Methode ist die ex-vivo Hautdeposition von AS. Dabei werden die MNS in Human- 

oder Schweinehaut appliziert und zu bestimmten Zeitpunkten wird die Hautprobe gewaschen 

und der AS-Gehalt in der Haut quantifiziert [138]. Durch diese Methode kann auch bestimmt 

werden, zu welchem Zeitpunkt wieviel AS in welcher Schicht der Haut lokalisiert ist. Allerdings 

gibt auch diese Methode keinerlei Auskunft darüber, ob der AS erfolgreich transdermal 

appliziert werden kann. Damit der AS erfolgreich transdermal appliziert werden kann, muss 

dieser in den Blutgefäßen in der Dermis absorbiert werden (s. oben). 

1.3.5. Wirkstoffpermeation 

Die Untersuchung der AS-Freisetzung stellt eine geeignete Methode dar, um Informationen 

über die Anwendbarkeit von MNS zu erlangen. Dabei können erste Vermutungen bzgl. der 

Pharmakokinetik gewonnen werden. Jedoch können mit Hilfe der Charakterisierung der AS-

Freisetzung keinerlei Informationen generiert werden, ob der AS die Hautbarriere erfolgreich 

mittels MNS überwinden kann. Auch reicht nicht der alleinige Beweis, ob MNS das SC 

durchstechen können, aus, um eine erfolgreiche transdermale AS-Abgabe zu verifizieren. Der 

AS muss darüber hinaus die weiteren Schichten der Epidermis überwinden können, damit eine 

erfolgreiche Absorption in der Dermis stattfinden kann. Dabei spielen vor allem die 

physikochemischen Eigenschaften des AS eine wichtige Rolle [139]. Aus diesem Grund 

werden standardmäßig Permeationsuntersuchungen durchgeführt. Anhand der AS-

Permeation können valide Informationen gewonnen werden, ob AS die gesamte Epidermis 

erfolgreich überwinden können. 
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In der Literatur wird die AS-Permeation mit Hilfe von Franz-Diffusionszellen charakterisiert 

[114, 140]. Auch können Kerski-Zellen als waagerechte Variation von Franz-Diffusionszellen 

verwendet werden, um das Potential von AS, Hautschichten überwinden zu können, zu 

charakterisieren [141]. Franz-Diffusionszellen bestehen dabei aus einem Donor- und einem 

Akzeptorkompartiment. Diese beiden Kompartimente sind räumlich voneinander getrennt 

durch eine Membran, welche von der Donorseite aus mit dem MNS angestochen wird. Wichtig 

dabei ist, dass die Membran nicht vollständig von den Nadeln durchstochen wird, weshalb 

Membranen verwendet werden sollten, welche mindestens so dick sind, wie die Länge der 

Mikronadeln. Im Akzeptorkompartiment ist das Akzeptormedium lokalisiert. Bei diesem 

Medium handelt es sich in der Regel um PBS mit einem pH-Wert von 7,4. Als Membran können 

künstliche Hautmodelle verwendet werden [135], jedoch ist die Verwendung von 

Schweinehaut weiter verbreitet [112, 142]. Zum Teil wird auch Humanhaut verwendet, da diese 

für eine in-vitro Charakterisierung der transdermalen AS-Abgabe am realistischsten ist [143].  

Insgesamt stellt die Untersuchung der AS-Permeation mit Hilfe von Franz-Diffusionszellen den 

realistischsten Ansatz dar, um die transdermale AS-Abgabe in-vitro zu charakterisieren. 

Allerdings muss beachtet werden, dass die Epidermis der verwendeten Haut intakt bleibt und 

die darunterliegende Dermis ebenfalls verwendet wird. Auf diese Weise kann davon 

ausgegangen werden, dass AS, welche die Epidermis und Dermis überwinden, in den 

Blutgefäßen absorbiert werden können und im Folgenden einen pharmakologischen Effekt 

ausüben können. Des Weiteren muss bedacht werden, dass die eingesetzten Volumina von 

5 – 12 ml im Akzeptorkompartiment der Franz-Diffusionszellen nicht vergleichbar sind mit den 

Volumina der subkutanen Flüssigkeit im menschlichen Körper [144, 145]. Im Rahmen dieser 

Arbeit wurde die AS-Permeation der hergestellten MNS mittels Franz-Diffusionszellen 

untersucht, wobei Humanhaut als Permeationsmembran verwendet wurde. 

1.3.6. In-vivo Untersuchungen 

Auch wenn die Verwendung von Franz-Diffusionszellen eine wichtige Möglichkeit darstellt, um 

die transdermale AS-Abgabe von MNS zu charakterisieren, kann dadurch nicht die 

Pharmakokinetik des AS vollständig beschrieben werden. Diese Methode stellt lediglich einen 

in-vitro Test dar, welche zum Beispiel für die spätere Qualitätskontrolle der MNS verwendet 

werden könnte.  

Die wirkliche transdermale AS-Abgabe, sowie die schmerzfreie Applikation und die 

Applikationsdauer der MNS kann nur mit Hilfe von in-vivo Untersuchungen bestimmt werden. 

Dazu werden in präklinischen Studien Tierversuche durchgeführt. Als Tiermodell hat sich in 

diesem Fall vor allem die Verwendung von in-vivo Rattenmodellen etabliert [123, 146]. Auf 

diese Weise konnte erfolgreich demonstriert werden, dass eine AS-Applikation mit Hilfe von 

MNS möglich ist. Dies wurde für verschiedene Substanzklassen wie Proteine [123], kleinere 
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AS-Moleküle [146] und auch DNA [140] gezeigt. Es konnten MNS hergestellt werden, welche 

ein ähnliches Plasmaprofil von Rilpivirin aufwiesen verglichen mit einer intramuskulären 

Injektion [144]. Dies bedeutet, dass MNS eine realistische Alternative zu herkömmlichen 

parenteralen Arzneiformen darstellen könnten. 

Allerdings muss ebenfalls erwähnt werden, dass es bislang kein zugelassenes Arzneimittel 

gibt, welches den AS mit Hilfe von MNS appliziert. Es wurden jedoch bereits erste 

Humanstudien begonnen und erfolgreich abgeschlossen. Eine Übersicht über gestartete und 

aktuelle klinische Humanstudien wurde von Kang et al. [81] in einem Review-Artikel 

zusammengefasst. Zum Beispiel wird Abaloparatid in einer Phase-II-Studie hinsichtlich der 

Therapiemöglichkeit postmenopausaler Osteoporose mittels beschichteter MNS untersucht. 

Besonders verheißungsvoll ist außerdem die laufende klinische Studie der australischen Firma 

Vaxxas. Dabei soll die erfolgreiche Immunisierung gegen Influenza-Viren mit einem 

beschichteten MNS erreicht werden.  

In-vivo Untersuchungen sind demnach essentiell für die vollständige Bewertung der MNS. In 

der jüngeren Vergangenheit wurden zunehmend klinische Studien begonnen. Allerdings ist 

weiterhin weltweit kein Marktprodukt verfügbar und zugelassen. 

1.4. Tintenstrahldruck 

1.4.1. Prinzip 

Beim Tintenstrahldruck (TSD) handelt es sich um ein Verfahren, welches zum Verdrucken von 

flüssigen Tintenzubereitungen (TZ) geeignet ist [147]. Beim TSD werden Tropfen generiert, 

welche typischerweise wenige µm im Durchmesser groß sind – dies entspricht einem Volumen 

von wenigen Picolitern [148]. TSD stellt heutzutage eine wichtige Technik in der Textil- und 

Leiterbahntechnik dar. Durch das geringe Tropfenvolumen können hochpräzise Leiterbahnen 

auf verschiedene Materialien gedruckt werden [149], sodass diese Herstellungstechnik unter 

anderem in der Solarpanel-Industrie und auch in der Personalisierung von Arzneiformen eine 

zunehmend bedeutende Rolle spielt [150-152]. 

Der TSD lässt sich hinsichtlich der Generierung der Tropfen in zwei Unterkategorien 

unterteilen. So wird zwischen kontinuierlichem TSD und drop-on-demand TSD (DOD, deutsch 

etwa „Tropfen auf Anforderung“) unterschieden [147]. Der kontinuierliche TSD generiert dabei 

einen kontinuierlichen Strom der Flüssigkeit, welcher durch die Rayleigh-Instabilität, 

hervorgerufen durch das Anlegen von Luftdruck, nach Verlassen der Düse in die einzelnen 

Tropfen zerrissen wird [153]. Die generierten Tropfen werden mit Hilfe von elektrischen Felder 

abgelenkt, damit die Flugbahn der Tropfen kontrolliert werden kann. Allerdings werden beim 

kontinuierlichen TSD durchgehend Tropfen gedruckt. Dies kann zu einer unwirtschaftlichen 

Nutzung der TZ führen. 
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Im Rahmen dieser Arbeit wurde mit einem piezoelektrischen DOD Drucker gearbeitet. Durch 

Anlegen einer Spannung am Piezokristall in dem Druckkopf wurde die Tropfenbildung initiiert. 

Dabei musste bedacht werden, dass sowohl die angelegte Spannung, als auch die Wellenform 

der Aktivierungsspannung einen Einfluss auf das gedruckte Tropfenvolumen und die 

Geschwindigkeit der Tropfen hatten [154]. 

Das Prinzip der Tropfenerzeugung beim DOD unterscheidet sich entscheidend von der 

Tropfengenerierung beim kontinuierlichen TSD. Beim DOD wird ein statischer Gegendruck an 

ein Reservoir angelegt, in welchem die TZ eingefüllt ist. In dem Tintenreservoir wird ein 

Druckimpuls generiert, welcher die Tropfenformation ermöglicht. Überschreitet dabei der 

Druck einen bestimmten Schwellenwert, wird ein Tropfen gedruckt [147]. Durch die 

Oberflächenspannung (σ) der TZ wird die TZ in der Düse verbleiben, sollte kein Druckimpuls 

ausgelöst werden. Dadurch wird immer genau ein Tropfen nach dem anderen generiert und 

die Tropfen werden durch horizontale und vertikale Bewegung des Druckkopfes an der 

benötigten Stelle deponiert. Die Erzeugung des Druckimpulses kann dabei durch Erwärmen 

der TZ (thermisches DOD) oder durch Anlegen einer Spannung an einem piezoelektrischen 

Kristall (piezoelektrisches DOD) erfolgen [155, 156].  

1.4.2. Tintenstrahldruck in der Pharmazie 

TSD wurde bereits zur Herstellung verschiedener Arzneiformen verwendet. Dazu gehören 

unter anderem orodispersible Filme, Filme zur bukkalen Anwendung, Tabletten, Kapseln und 

Pflaster [150, 151, 157, 158]. Die Herstellung und Charakterisierung der genannten 

Arzneiformen ist bisweilen auf die Forschung und Entwicklung beschränkt und dem 

Arzneimittelmarkt steht keine Arzneiform zur Verfügung, welche mittels TSD hergestellt wurde.  

Vor allem in der personalisierten Arzneimitteltherapie kann die Herstellung der Arzneiformen 

mit Hilfe von TSD eine große Bereicherung darstellen. Durch das geringe Tropfenvolumen ist 

eine sehr präzise Dosiseinstellung möglich, sodass individuelle Dosierungen durch Anpassung 

der gedruckten Tropfenanzahl generiert werden können. So wurde beispielsweise die 

Herstellung von AS-haltigen Pflastern mit dem AS Prednisolon mittels TSD beschrieben [150]. 

Diese Herstellungstechnik könnte in Zukunft die Therapie der Psoriasis verbessern und eine 

personalisierte Arzneimitteltherapie betroffener Hautarreale ermöglichen. Zumeist wird der AS 

in der TZ gelöst und anschließend auf eine Trägersubstanz gedruckt, welche in der Folge die 

Arzneiform bildet. Vor allem für orodispersible Filme wurde die Herstellung mittels 

Drucktechnologie in der Vergangenheit charakterisiert und etabliert [151, 152]. 

Als TZ werden in der Regel Lösungen verwendet, da Suspensionen den Druckkopf leicht 

verstopfen können. Der Düsendurchmesser beim TSD beträgt normalerweise wenige µm 

[147], sodass Schwebstoffe, welche größer als der Düsendurchmesser sind, die Düsen 
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verstopfen und den Herstellungsprozess verhindern oder erschweren. Als Lösungsmittel (LM) 

können organische LM oder auch wässrige Flüssigkeiten verwendet werden. Bei Verwendung 

von organischen LM kann jedoch eine Rückstandprüfung erforderlich sein. 

Es wurde jedoch auch bereits erfolgreich gezeigt, dass Nanopartikel zur pharmazeutischen 

Nutzung mittels TSD verdruckt werden können [159]. Dadurch kann beispielsweise das 

Freisetzungsverhalten der Arzneiform den gewünschten Anforderungen entsprechend 

angepasst werden. 

Eine einzelne Studie beschrieb außerdem die Herstellung von löslichen MNS mittels TSD 

[160]. Dabei wurden lediglich einzelne Mikronadeln hergestellt. Im Hinblick auf Mikronadeln ist 

die Herstellung von beschichteten MNS weiterverbreitet. Dabei wird der AS-haltige Überzug 

mittels TSD auf solide MNS aufgebracht [161]. 

1.4.3. Charakterisierung von Tintenformulierungen 

TZ, welche erfolgreich mittels TSD verdruckt werden können, müssen einige kritische 

Qualitätsattribute erfüllen. Nicht jede flüssige TZ ist automatisch für den Druckprozess 

geeignet. Vor allem die physikochemischen Eigenschaften der TZ spielen eine wichtige Rolle 

und beeinflussen das Druckverhalten maßgeblich. Dabei sind vor allem die dynamische 

Viskosität (η), die σ und die Dichte (ρ) der TZ zu nennen [162]. Da diese drei Eigenschaften 

der TZ maßgeblich von der Temperatur des Druckkopfes beeinflusst werden, sollte diese 

zudem stetig kontrolliert werden, damit ein reproduzierbarer Druckprozess ermöglicht wird. 

Des Weiteren haben die Viskoelastizität und der verwendete Düsendurchmesser des 

Druckkopfes einen erheblichen Einfluss auf die Verdruckbarkeit einer TZ. 

Falls die σ der TZ zu hoch ist, kann es zu einer schlechten Benetzbarkeit des Druckkopfes 

kommen. Als Folge dessen können sich Luftblasen im Druckkopf bilden, welche zu einem 

inkonstanten Druckprozess führen können. Das Volumen der gedruckten Tropfen kann stark 

variieren. Dies würde vor allem für den pharmazeutisch verwendeten TSD gravierende Folgen 

haben, da eine adäquate Dosiergenauigkeit nicht mehr gegeben ist.  

Falls die verwendete TZ eine zu hohe η aufweist, kann die TZ nicht mehr gedruckt werden 

[163]. Die Kraft, welche durch den piezoelektrischen Kristall zur Tropfenbildung aufgebracht 

werden muss, reicht in diesem Fall nicht aus, um Tropfen zu drucken. In der Folge verstopfen 

die Düsen des Druckkopfes.  

Es wurden verschiedene Berechnungen etabliert, welche die Verdruckbarkeit von TZ im 

Voraus anhand der physikochemischen Eigenschaften einordnen sollen. Des Weiteren soll 

eine Vergleichbarkeit der TZ beim Verdrucken mit unterschiedlichen Druckköpfen mit 

unterschiedlichen Düsendurchmessern und Druckern ermöglicht werden. Dazu zählen unter 

anderem dimensionslose Kennzahlen wie die Reynolds-Zahl (Re, Gleichung 1), die Weber-
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Zahl (We, Gleichung 2) und die Ohnesorge-Zahl (Oh, Gleichung 3) [164]. Die Berechnung 

dieser ist den jeweiligen Gleichungen zu entnehmen. 

Gleichung 1:  𝑹𝒆 =
𝒗∗ 𝝆∗𝒅

𝜼
 

Gleichung 2:  𝑾𝒆 =
𝒗𝟐∗𝝆∗𝒅

𝝈
 

Gleichung 3:  𝑶𝒉 =
√𝑾𝒆

𝑹𝒆
=

𝜼

(𝝈∗𝝆∗𝒅)
𝟏
𝟐

 

Dabei ist v die Geschwindigkeit der Tropfen und d der Durchmesser der verwendeten Düse 

für den TSD. Dementsprechend kann anhand dieser dimensionslosen Kennzahlen erklärt 

werden, dass die zuvor genannten physikochemischen Eigenschaften einen großen Einfluss 

auf das Verhalten der TZ während des TSD haben. Die dimensionslosen Kennzahlen lassen 

sich ineinander umrechnen. Während Re sich auf die Viskosität der verdruckten TZ fokussiert, 

bezieht We die Oberflächenspannung der TZ mit ein. Diese beiden Kennzahlen werden 

zusammengefasst ausgedrückt durch Oh. Oh bezieht sich demnach sowohl auf die Viskosität, 

als auch auf die Oberflächenspannung der TZ. 

In der Literatur werden diese drei Kennzahlen heute weniger verwendet. Hauptsächlich wird 

die dimensionslose Z-Zahl zur Charakterisierung von TZ für den TSD herangezogen [165]. 

Diese berechnet sich aus dem Kehrwert der Ohnesorge-Zahl und berücksichtigt demnach die 

Viskosität, die Oberflächenspannung und die Dichte der TZ. Die Berechnung der Z-Zahl ist der 

Gleichung 4 zu entnehmen. 

Gleichung 4:  𝒁 =
𝟏

𝑶𝑯
=

𝑹𝒆

√𝑾𝒆
=

√𝝈∗𝝆∗𝒅

𝜼
 

Im Laufe der Zeit wurden verschiedene Zahlenwerte für Z als geeignet für den TSD 

charakterisiert, jedoch hat sich im Allgemeinen ein Bereich von 1 < Z < 10 etabliert [166]. Z-

Zahlen kleiner als 1 indizieren dabei TZ, welche zu viskos sind, um verdruckt zu werden. Dies 

wird in der Gleichung ausgedrückt, wenn der Term √𝜎 ∗ 𝜌 ∗ 𝑑 kleiner als die Viskosität η ist. Z-

Zahlen größer als 10 hingegen beschreiben TZ, welche während des Druckprozesses in 

kleinere Satellitentropfen separiert werden. Satellitentropfen sind Tropfen, welche sich vom 

größeren Haupttropfen abtrennen. Die Bildung von Satellitentropfen resultiert zumeist in einer 

verschlechterten Auflösung des Druckbildes, da die genaue Positionierung der Tropfen 

erschwert wird. 

Damit TZ mittels TSD verdruckbar sind, werden diesen verschiedene Hilfsstoffe 

hinzugegeben. Eine wichtige Rolle spielen Tenside, welche die σ herabsetzen [167]. Dadurch 

wird eine bessere Benetzung der Düsen des Druckkopfes ermöglicht und der Druckprozess 

kann stabilisiert werden. Außerdem werden häufig viskositätserhöhende Substanzen 
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verwendet, um die Z-Zahl anzupassen und damit einen konstanten und präzisen Druckprozess 

zu ermöglichen. 

Insgesamt kann die Bestimmung der physikochemischen Eigenschaften der TZ und die 

nachfolgende Berechnung der Z-Zahlen zeit- und kostensparend für den weiteren 

Charakterisierungsprozess von TZ sein. Aus diesem Grund wurden TZ, welche in dieser Arbeit 

verwendet wurden, immer zunächst hinsichtlich der Z-Zahl charakterisiert. Anhand dieser 

dimensionslosen Kennzahl wurden anschließend die am besten geeigneten TZ ausgewählt 

und hinsichtlich der Herstellung von MNS mittels TSD charakterisiert.  

Die in dieser Arbeit verwendeten TZ zur Herstellung von löslichen und bioabbaubaren MNS 

mussten dabei weitere kritische Qualitätsattribute erfüllen. Vor allem sollte der verwendete 

Polymergehalt in den TZ ausreichend hoch sein, damit die Mikronadeln im Anschluss an die 

Trocknung eine gering ausgeprägte Volumenkontraktion aufwiesen. Außerdem sollten 

Polymere verwendet werden, welche bereits aus anderen Arzneiformen bekannt sind und 

dementsprechend biokompatibel mit dem menschlichen Körper sind. 

1.5. Modellarzneistoffe 

Im Rahmen der Herstellung und Charakterisierung der MNS wurden in dieser Arbeit Lisinopril, 

hier als Dihydrat (LIS), und Ibuprofen als freie Säure (IBU) als Modellarzneistoffe verwendet. 

1.5.1. Lisinopril-Dihydrat 

LIS wird zur Behandlung von Bluthochdruck, koronarer Herzkrankheit und Herzinsuffizienz 

angewendet [168]. Die Wirkung von LIS wird erzielt, indem das Angiotensin-konvertierende 

Enzym gehemmt wird. Dadurch wird die Umwandlung von Angiotensin-I in Angiotensin-II 

gehemmt. Angiotensin-II vermittelt vasokonstriktive Effekte und führt unter anderem zu einem 

Blutdruckanstieg. Durch Hemmung der Bildung von Angiotensin-II wird ein vasodilatatorischer 

Effekt erzielt und in Folge sinken die Vor- und Nachlast des Herzens. Des Weiteren wird der 

Abbau des vasokonstriktorischen Mediators Bradykinin gehemmt. 

LIS wird in der Pharmakotherapie der genannten Erkrankungen in einer Dosierung von 

20 – 80 mg peroral appliziert. Im Rahmen dieser Arbeit diente LIS als Modell-AS, der in keiner 

pharmakologisch relevanter Dosis oder Therapieabsicht verwendet wurde. LIS sollte als 

wasserlöslicher peptidomimetischer Modell-AS verwendet werden, da er strukturell ein 

Tripeptid aus den Aminosäuren (S)-Prolin, (S)-Lysin und (S)-Phenylalanin ist. Die Struktur von 

LIS ist der Abbildung 5 A zu entnehmen. Peptide stellen eine relevante Stoffgruppe für die 

transdermale AS-Applikation mittels MNS dar. Die Wasserlöslichkeit von LIS beträgt 97 mg/ml 

bei Raumtemperatur. Strukturell lässt sich die gute Wasserlöslichkeit von LIS aufgrund 

vorhandener Carboxyl- und Aminogruppen erklären (Abbildung 5 A). In Abhängigkeit des pH-

Wertes kann LIS geladen vorliegen und weist daher eine gute Wasserlöslichkeit auf. Der 
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Octanol-Wasser-Verteilungskoeffizient von LIS beträgt -1,1, welches seine hydrophilen 

Eigenschaften unterstreicht. 

Des Weiteren beträgt das Molekulargewicht von LIS 405,5 Da. Wie bereits in den vorherigen 

Kapiteln dieser Arbeit erläutert, sind diese Moleküleigenschaften ungeeignet, um LIS 

erfolgreich mittels Transdermalpflastern zu applizieren. Daher wurde LIS als Modell-AS 

verwendet, um zu zeigen, dass lösliche MNS dennoch eine transdermale Applikation 

ungeeigneter AS ermöglichen können. 

 

Abbildung 5: Strukturformeln der Modell-AS LIS (A) und IBU (B) 

1.5.2. Ibuprofen 

Als weiterer Modell-AS wurde im Rahmen dieser Arbeit IBU als schwerlösliche Säure 

verwendet. IBU wird zur Behandlung von Schmerzen, Fieber und entzündlichen Erkrankungen 

in Dosierungen von 200 – 800 mg eingesetzt [169]. Dabei erfolgt die Applikation 

normalerweise peroral. 

Die Wirkung von IBU wird durch die Hemmung des Enzyms Cylcooxygenase erzielt. Dadurch 

wird die Bildung von entzündungsfördernden Mediatoren (Prostaglandinen) gehemmt und eine 

analgetische, antipyretische und antientzündliche Wirkung bewirkt. 

Im Rahmen dieser Arbeit wurde IBU ohne Therapieabsicht in Dosierungen verwendet, welche 

keinen relevanten pharmakologischen Effekt auslösen. IBU diente lediglich als Modell-AS für 

hochpotente AS, für welche die transdermale Applikation mittels MNS sinnvoll ist. IBU wurde 

in MNS mit verlängerter AS-Freisetzung als Modell-AS verwendet. IBU wurde dabei als Modell-

AS mit einer deutlich geringeren Wasserlöslichkeit als LIS verwendet. Die Löslichkeit von IBU 

beträgt bei Raumtemperatur 21 µg/ml in Wasser mit einem pH-Wert von 7,0. Die Löslichkeit 

von IBU ist aufgrund der Säurefunktion vom pH-Wert des verwendeten Mediums abhängig. 

Dies ist durch das lipophile Grundgerüst, bestehend aus dem Isobutylphenyl- und 

Propionsäurerest, zu erklären. Die Struktur von IBU ist der Abbildung 5 B zu entnehmen. 
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2. Zielsetzung der Arbeit 

Die transdermale Applikation von AS bietet verschiedene Vorteile verglichen mit der peroralen 

und parenteralen AS-Gabe. Die Limitationen klassischer Transdermalpflaster aufgrund der 

Moleküleigenschaften der AS wie Molekülgröße und Hydrophilie können durch Verwendung 

von MNS überwunden werden. Des Weiteren kann die Verwendung von MNS die 

Therapietreue erhöhen verglichen mit der parenteralen AS-Gabe. Mikronadeln sind zu kurz, 

um Nervenfasern zu erreichen und eignen sich daher für eine schmerzfreie Applikation. 

Trotzdem sind Mikronadeln lang genug, um eine intradermale Applikation zu ermöglichen unter 

Umgehung der Barrierefunktion der Epidermis der Haut. Somit können AS direkt das 

Blutgefäßsystem erreichen und stehen in der Folge für eine systemische Wirkung zur 

Verfügung. 

Lösliche MNS werden hauptsächlich mittels sogenannter Spritzguss-Verfahren hergestellt. 

Dabei wird eine AS-haltige Polymerlösung auf ein Mikronadelnegativ aufgetragen und die 

Polymerlösung wird mittels Anlegen von Zentrifugation oder Überdruck in die 

mikrometergroßen Kavitäten gefüllt. Durch diese Herstellungsmethode kann jedoch nicht 

genau bestimmt werden, welche Kavitäten gefüllt oder ausgelassen werden. Außerdem kann 

die Füllhöhe der Kavitäten nicht individuell variiert werden. Dementsprechend eignen sich 

diese Herstellungsmethoden nicht für die Kombination mehrerer, inkompatibler AS in einem 

MNS. 

Ziel dieser Arbeit ist die Herstellung und Charakterisierung von löslichen, bioabbaubaren und 

soliden MNS. Dabei steht vor allem die Herstellung von MNS mittels Tintenstrahldruckes (TSD) 

im Vordergrund. Die Herstellung von MNS mittels TSD soll hinsichtlich der Eignung in der 

personalisierten Arzneimitteltherapie charakterisiert werden und als mögliche Alternative zur 

konventionellen Herstellung mittels Spritzguss-Verfahrens. 

Zu diesem Zweck wird die Arbeit in fünf Arbeitspakete eingeteilt. Zunächst sollen verschiedene 

Polymere zwecks einer Herstellung von löslichen MNS charakterisiert werden. Dabei soll 

insbesondere ein Fokus auf den Einfluss der Art und Konzentration des verwendeten 

Weichmachers auf die mechanischen Eigenschaften gelegt werden. Bisweilen fehlt in der 

Fachliteratur eine Übersichtsarbeit, welche wasserlöslichen Polymere für die Herstellung von 

MNS geeignet sind und welche Eigenschaften diese Polymere hinsichtlich der mechanischen 

Eigenschaften aufweisen. Es ist bekannt, dass einigen Polymeren Weichmacher in 

verschiedenen Konzentrationen hinzugesetzt werden müssen, um geeignete mechanische 

Eigenschaften für das Eindringen in die Haut zu erreichen. Allerdings wird in der Regel kein 

systematischer Ansatz verfolgt, welche Weichmacher sich für welches Polymer eignen. Dieses 

Kapitel kann demnach als Leitfaden verstanden werden, um die Formulierungsentwicklung 

von löslichen MNS zu erleichtern. 
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Die anderen vier Arbeitspakete sollen sich hingegen mit der Herstellung von MNS mittels TSD 

beschäftigen. In einem ersten Teil soll eine Tintenzubereitung für die Herstellung von löslichen 

MNS entwickelt werden. Die mittels TSD hergestellten MNS sollen im Anschluss 

charakterisiert und mit konventionell hergestellten MNS verglichen werden. Anschließend soll 

noch die neu etablierte Herstellungsmethode des TSD mit einer konventionell genutzten 

Zentrifugationsmethode kombiniert werden. Dies soll hinsichtlich einer Eignung zur 

Herstellung von mehrschichtigen MNS dienen. Ebenso sollen auf diese Weise lösliche und 

unlösliche Mikronadeln aus unterschiedlichen Polymeren mit verschiedenen AS räumlich 

separiert in einem MNS kombiniert werden. Dies soll die Inkorporation von inkompatiblen AS 

in einem MNS ermöglichen. Zuletzt soll das Prinzip der Herstellung von MNS mittels TSD auf 

bioabbaubare MNS übertragen werden. 

Insgesamt sollten die hergestellten MNS unter Zuhilfenahme diverser Methoden 

charakterisiert und beurteilt werden. Dazu gehören die optische Beschaffenheit, mechanische 

Stabilität, das Insertionsverhalten, die AS-Freisetzung und -Permeation der MNS. Außerdem 

soll KRM hinsichtlich einer Eignung von in-line Gehaltsbestimmungen von mehrschichtigen 

Mikronadeln im Rahmen der Qualitätskontrolle evaluiert werden. 
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3. Ergebnisse und Diskussion 

3.1. Einfluss der Weichmacher-Konzentration auf die mechanischen 

Eigenschaften von löslichen Mikronadelsystemen 

3.1.1. Hintergrund 

Es wurden bereits verschiedene Polymere zur Herstellung von löslichen MNS charakterisiert. 

Unter anderem war die Herstellung von MNS aus PVP [170], Hyprolose (HPC) [171], 

Hypromellose (HPMC) [172], Pullulan (PUL) [79] und Hyaluronsäure [173] möglich. Auch die 

Herstellung von MNS aus Co-Polymeren [112] und physikalischen Mischungen der genannten 

Polymere [174] wurde erfolgreich beschrieben und etabliert. Für eine erfolgreiche 

transdermale AS-abgabe sind dabei v.a. die mechanischen Eigenschaften der MNS von 

entscheidender Bedeutung. Die Mikronadeln müssen ausreichend stabil sein, damit sie das 

SC perforieren können. Weiche Polymernadeln verbiegen während des 

Applikationsprozesses, ohne das SC zu durchstechen und eignen sich somit nicht für eine 

transdermale AS-Abgabe mittels MNS. Auf der anderen Seite wurden auch MNS aus spröden 

Polymeren wie PVP hergestellt. Diese MNS bergen oft das Risiko, dass die Mikronadeln 

während des Applikationsprozesses brechen ohne das SC erfolgreich zu perforieren. Auf diese 

Weise ist ebenfalls eine erfolgreiche transdermale AS-Abgabe ausgeschlossen. Diesen 

Polymeren wird normalerweise ein Weichmacher (WM) in entsprechender Konzentration 

zugesetzt. Damit können die mechanischen Eigenschaften der MNS den Anforderungen 

angepasst werden. Allerdings variieren die Angaben, welcher WM in welcher Konzentration 

der Formulierung hinzugesetzt werden sollte, stark. 

Ziel dieses Teils der Arbeit war die systematische Untersuchung des Einflusses der WM-

Konzentration auf die mechanischen Eigenschaften von löslichen MNS. Es wurden 6 

verschiedene, wasserlösliche Polymere (PVP K30, Copovidon VA64, HPC, Soluplus®, 

Kollicoat® IR, PUL) untersucht. Diesen wurden jeweils 3 verschiedene WM (Glycerol 85 % 

(Gly), Sorbitol (Sor), Polyethylenglykol (PEG) 300) in 4 unterschiedlichen Konzentrationen (0, 

4, 8, 12 %, bezogen auf das Trockengewicht des Polymers) zugesetzt (Tabelle 21). Es wurden 

die jeweils am besten geeigneten Kombinationen aus Polymer und WM charakterisiert. Dies 

erfolgte anhand der Berechnung der relativen HR als Maß für die mechanische Stabilität 

(Kapitel 1.3.2. und Kapitel 5.4.8.) und anhand des Insertionsverhaltes in Parafilm® M (Kapitel 

1.3.3. und Kapitel 5.4.9.). Im Anschluss wurden diese auf ihr Verhalten hinsichtlich der 

Insertion in Humanhaut untersucht. Außerdem wurden die am besten geeigneten 

Kombinationen aus Polymer und WM mit LIS als Modell-AS versetzt und das 

Freisetzungsverhalten der MNS bestimmt. 

Es sollte darauf geachtet werden, dass Polymere mit unterschiedlichen mechanischen 

Eigenschaften verwendet werden. PVP K30 und Copovidon werden in dieser Studie als 
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sprödbrüchige Materialien eingesetzt. Bei diesen wird erwartet, dass ein WM in ausreichend 

hoher Konzentration zugesetzt werden muss, um die Sprödigkeit herabzusetzen, sodass die 

Mikronadeln während der Untersuchungen nicht brechen. Kollicoat® IR und Soluplus® werden 

als Polymere verwendet, welche PEG in unterschiedlicher Konzentration in ihrer Seitenkette 

enthalten [175, 176]. Kollicoat® IR ist ein Co-Polymer aus 75 % PVA und 25 % PEG. Soluplus® 

ist ein Co-Polymer aus 57 % Vinylcaprolactam, 30 % Vinlyacetat und 13 % PEG. Diese 

Seitenketten könnten dementsprechend als WM dienen. Die beweglichen PEG-Seitenketten 

können die starre Struktur der Polymere auflockern und auf diese Weise eine weichmachende 

Wirkung erreichen. Diese Eigenschaft von Kollicoat® IR ist bereits aus anderen 

pharmazeutischen Anwendungsgebieten wie dem Befilmen von Tabletten bekannt [177]. 

Daher wird für diese Polymere erwartet, dass die resultierenden MNS durch die integrierten 

PEG-Seitenketten eine höhere Flexibilität zeigen und  weich sind. Daraus wird gefolgert, dass 

ein WM in geringerer Konzentration zugesetzt werden muss. Außerdem sollten noch PUL und 

HPC getestet werden. Diese Polymere sind weicher und weniger spröde als PVP und 

Copovidon, jedoch wird erwartet, dass diese nicht so flexibel sind wie Kollicoat® IR und 

Soluplus®. 

Sämtliche MNS wurden mittels der Zentrifugationsmethode (Kapitel 5.2.3.1.) hergestellt. Es 

wurde die Silikonmatrize mit 37 Mikronadeln (Abbildung 14) verwendet, um die mechanischen 

Eigenschaften und das Eindringverhalten in eine künstliche Membran zu untersuchen. Für die 

Freisetzungsuntersuchungen wurden Matrizen verwendet, welche 300 Kavitäten enthielten 

(Abbildung 39). Jede Kavität hatte eine pyramidale Form (300 x 300 µm Grundfläche, 650 µm 

Höhe, 0,5 mm Abstand voneinander). Zur Charakterisierung der mechanischen Eigenschaften 

wurden MNS aus Polymerlösungen hergestellt, welche 20 % Polymer enthielten (Tabelle 21). 

Die MNS zur Charakterisierung der AS-Freisetzung wurden mit 40 % Polymer hergestellt. Der 

Anteil des WM auf das Trockengewicht des Polymers wurde jedoch beibehalten. 

3.1.2. Formulierungsentwicklung 

3.1.2.1. Charakterisierung der mechanischen Eigenschaften 

Die relative HR von MNS wurde bestimmt als Maß für die mechanische Stabilität (Kapitel 1.3.2. 

und 5.4.8.). Es wurde beschrieben, dass eine prozentuale HR von < 10 – 15 % eine 

ausreichend hohe mechanische Stabilität indizieren kann, um eine transdermale AS-Abgabe 

mittels MNS zu ermöglichen [144]. Es wurden allerdings auch relative HR von MNS von ca. 

20 - 25 % beschrieben, mit welchen eine transdermale AS-Abgabe möglich war [102]. Daher 

wurde in dieser Studie die Grenze auf eine maximale relative HR von 25 % festgelegt. Alle 

MNS, welche eine prozentuale HR von > 25 % aufwiesen wurden von der weiteren 

Charakterisierung ausgeschlossen. Als weiteres Ausschlusskriterium wurde das Brechen von 
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Mikronadeln während des Tests definiert. Nadeln, die während des Tests brechen, würden 

auch der Applikation in menschliche Haut nicht standhalten. 

Die Ergebnisse der Testung der mechanischen Stabilität der löslichen MNS sind der Abbildung 

6 zu entnehmen. 

 

Abbildung 6: Mechanische Stabilität von löslichen MNS in Abhängigkeit von Art und Konzentration des 
WM; Bestimmung mittels Texture Analyser bei einer Kraft von 32 N, gehalten für 30 s und Vermessung der 
Nadelhöhe vor und nach Kompression; �̅� ± sd, n=6; Ausgelassene Balken: Mikronadeln brachen während 
des Testest oder waren nicht der Matrize zu entnehmen 
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MNS, welche aus PVP K30 hergestellt wurden, zeigten ein typisches Verhalten für MNS aus 

sprödbrüchigen Polymeren. MNS, welche mit einer WM-Konzentration von < 12 % Gly , < 4 % 

PEG 300 und < 12 % Sor hergestellt wurden, waren so spröde, dass sie nicht der 

Silikonmatrize entnommen werden konnten. MNS, welche 4 – 12 % PEG 300 enthielten 

brachen während der Kompression und wurden daher ausgeschlossen (Abbildung 7 A). MNS, 

welche 12 % Sor bzw. Gly enthielten waren mechanisch robust genug für die Durchführung 

des Kompressionstests. Die relative HR war gering mit 7,9 ± 3,1 % (Gly) und 2,2 ± 2,1 % (Sor) 

(Abbildung 6). Die Nadelspitzen waren spitz und intakt nach Kompression und brachen nicht 

ab während des Tests (Abbildung 7 B). Es konnte festgestellt werden, dass ein WM in hoher 

Konzentration von 12 % eingesetzt werden musste, wenn MNS aus PVP hergestellt wurden. 

Die MNS konnten nicht dem Negativ entnommen werden, wenn die Konzentration des WM zu 

gering war. MNS, welche 12 % Gly bzw. Sor enthielten zeigten ein gutes mechanisches 

Verhalten. Die HR waren jeweils < 10 %. Dies könnte indizieren, dass diese MNS für eine 

erfolgreiche transdermale AS-Abgabe genutzt werden könnten. Andere lösliche MNS aus PVP 

enthielten zum Teil bis zu 25 % Gly als WM [178]. Die Vermutung, dass hohe Konzentrationen 

an WM für sprödbrüchige Materialien benötigt werden, konnte bestätigt werden. 

MNS, welche aus Copovidon hergestellt wurden zeigten ähnliche mechanische Eigenschaften. 

MNS ohne zugesetzten WM konnten nicht dem Negativ entnommen werden. Gleiches galt für 

MNS, welche < 8 % WM enthielten (Abbildung 6). MNS, welche Gly als WM enthielten brachen 

während der Kompression und wurden von weiterer Charakterisierung ausgeschlossen 

(Abbildung 7 C). MNS mit 8 – 12 % PEG 300 bzw. Sor als WM zeigten eine gute mechanische 

Stabilität. Die Nadelspitzen waren spitz und intakt nach der Kompression (Abbildung 7 D). Die 

relative HR betrug 10,2 ± 6,0 % (8 %) bzw. 7,9 ± 4,3 % (12 %), wenn PEG 300 verwendet 

wurde. Diese Ergebnisse unterschieden sich kaum voneinander. Ähnliche Ergebnisse wurden 

gemessen, wenn 8 % Sor als WM verwendet wurden. Die HR betrug 7,7 ± 2,4 %. Die geringste 

relative HR wurde bestimmt, wenn 12 % Sor als WM verwendet wurden (4,5 ± 3,8 %). Die 

prozentuale HR war demnach < 15 %, wenn 8 – 12 % Sor bzw. PEG 300 als WM verwendet 

wurde. Demnach ist eine transdermale AS-Abgabe denkbar bei Verwendung dieser MNS. 

Bisher wurde Copovidon nicht zur Herstellung von MNS verwendet. Stattdessen wird eine 

Mischung der Einzelpolymere Vinylacetat und PVP verwendet [128]. Die HR war in dieser 

Studie mit ca. 10 % vergleichbar, allerdings musste beim Mischen der Einzelpolymere kein 

WM eingesetzt werden. 

MNS, welche aus HPC hergestellt wurden, zeigten ein deutlich abweichendes mechanisches 

Verhalten als MNS aus PVP und Copovidon. Die relative HR als Maß für die mechanische 

Stabilität ist der Abbildung 6 zu entnehmen. Bereits MNS, welchen kein WM zugesetzt wurde, 

waren sehr weich. Diese MNS wiesen eine prozentuale HR von 21,2 ± 6,8 % auf. Sobald ein 
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WM der Formulierung zugegeben wurde, stieg die relative HR dramatisch an auf bis zu 

84,0 ± 3,3 % (12 % Gly). MNS, welche ohne WM hergestellt wurden, waren nach Kompression 

spitz und intakt (Abbildung 7 E). Die Mikronadeln der übrigen WM-Polymer-Kombinationen 

waren zu weich und konnten der mechanischen Beanspruchung nicht standhalten (Abbildung 

7 F). Die Herstellung von MNS aus HPC wurde bereits beschrieben [171]. Allerdings wurde 

die mechanische Stabilität nicht bestimmt. Insgesamt konnte beobachtet werden, dass MNS 

aus HPC zu weich waren, sobald ein WM eingesetzt wurde. Allerdings könnten MNS ohne den 

Einsatz von WM für eine transdermale Applikation geeignet sein. Daher wurden diese MNS 

bei der nachfolgenden Charakterisierung weiter untersucht. 

MNS, welche aus Soluplus® ohne die Verwendung von WM hergestellt wurden, zeigten ein 

zufriedenstellendes mechanisches Verhalten (Abbildung 6). Die relative HR betrug in diesem 

Fall 8,3 ± 8,1 % und war damit < 10 %. Diese Mikronadeln verblieben spitz und intakt nach der 

Kompression (Abbildung 7 G). Soluplus® enthält 13 % PEG 6000 in der Seitenkette. Dieser 

Gehalt reichte aus, dass die MNS flexibel genug waren und nicht brachen während des Tests. 

Die Hinzugabe eines weiteren WM resultierte in sehr weichen Mikronadeln. Bereits die Zugabe 

von 4 % WM erhöhte die relative HR auf bis zu 59,7 ± 10,9 % (Abbildung 6). Eine höhere 

Zugabe von WM führte so einer weiteren Reduktion der mechanischen Stabilität. Diese 

Mikronadeln waren zu weich und verbogen während des Tests. Somit konnten sämtliche MNS, 

welche Soluplus® in Kombination mit einem zugesetzten WM enthielten von einer weiteren 

Charakterisierung ausgeschlossen werden. Ein typisches Anwendungsgebiet für Soluplus® ist 

die Löslichkeitsverbesserung von AS [161], allerdings wurde es auch vereinzelt zur Herstellung 

von löslichen MNS verwendet [179]. Die Ergebnisse dieser Studie deckten sich mit den hier 

beschriebenen Ergebnissen. MNS aus Soluplus® zeigten ohne die Zugabe eines WM eine 

prozentuale HR von 5 – 10 %. Dementsprechend könnten MNS aus Soluplus® ein 

vielversprechender Kandidat für die Herstellung von löslichen MNS sein. 

Aus Kollicoat® IR konnten keine MNS mit ausreichender mechanischer Stabilität hergestellt 

werden (Abbildung 6). Diese Mikronadeln zeigten allesamt ausgeprägtes Schrumpfen und 

waren anstelle der Zielhöhe von 900 µm 750 – 800 µm hoch. Der WM-Anteil in der Seitenkette 

war mit 25 % PEG zu hoch. Auch MNS, welche ohne den Zusatz von WM hergestellt wurden 

zeigten eine unzureichende mechanische Stabilität und waren weich. Die HR betrug 

32,7 ± 6,7 % und lag damit deutlich über 25 %. Insgesamt konnte Kollicoat® IR somit von 

sämtlichen weiteren Charakterisierungen ausgeschlossen werden. 

MNS konnten erfolgreich aus PUL hergestellt werden. Die MNS hatten eine relative HR von 

8,0 ± 5,6 %, wenn kein WM zugesetzt wurde (Abbildung 6). Wenn Gly als WM zur Herstellung 

der MNS eingesetzt wurde, wurden die resultierenden MNS weicher. Jedoch war die relative 

HR der MNS < 20 % mit 16,5 ± 14,0 % (4 % Gly), 14,6 ± 16,9 % (8 % Gly) und 10,8 ± 14,7 % 
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(12 % Gly). Kein eindeutiger Zusammenhang zwischen mechanischer Stabilität und 

Konzentration an eingesetztem WM konnte beobachtet werden. Sämtliche Mikronadeln, 

welche aus PUL hergestellt wurden, blieben spitz und intakt nach der Kompression mit einer 

Kraft von 32 N (Abbildung 7 H). Ähnliche Zusammenhänge konnten beobachtet werden, wenn 

Sor und PEG 300 als WM eingesetzt wurden. Allerdings waren diese MNS mechanisch stabiler 

als MNS aus PUL, welchen kein WM zugesetzt wurde. Die relative HR betrug zwischen 

4,6 ± 1,6 % und 7,6 ± 2,4 %, wenn PEG 300 hinzugefügt wurde und zwischen 1,8 ± 2,6 % und 

4,1 ± 6,3 %, wenn Sor eingesetzt wurde. Insgesamt konnte festgestellt werden, dass die 

mechanische Stabilität von MNS aus PUL unabhängig von der Art und Konzentration des WM 

war. Die geringste prozentuale HR wiesen MNS auf, welchen 12 % Sor als WM zugesetzt 

wurden. In der Literatur wurden ebenfalls MNS aus PUL beschrieben, welche eine 

vergleichbare prozentuale HR von < 10 % aufwiesen [180]. 
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Abbildung 7: MNS nach Kompression mit einer Kraft von 32 N (mittels Texture Analyser, die Kraft wurde für 
30 s gehalten, Höhe der Nadeln vor und nach Kompression wurde bestimmt); A: PVP K30 und 4 % PEG 300; 
B: PVP K30 und 12 % Sor; C: Copovidon + 12 % Gly; D: Copovidon + 12 % Sor; E: HPC (ohne WM); F: 
HPC + 4 % PEG 300; G: Soluplus® (ohne WM); H: PUL (ohne WM)  
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3.1.2.2. Penetration in ein künstliches Hautmodell 

Anschließend wurden die MNS hinsichtlich ihres Penetrationsverhaltens in ein künstliches 

Hautmodell charakterisiert. Dabei wurden acht Schichten Parafilm® M als Hautmodell 

verwendet. Die Durchführung dieser Testmethode ist in Kapitel 5.4.9. beschrieben. Jede 

Schicht Parafilm® M hatte eine konstante Dicke von 127 µm. Es wurde in der Literatur bereits 

untersucht und beschrieben, dass lösliche MNS mindestens zwei dieser Schichten 

durchstechen müssen, um eine transdermale AS-Abgabe ermöglichen zu können [105]. 

Allerdings stellt diese Testmethode lediglich eine grobe Abschätzung dar. Der Erfolg der 

transdermale AS-Abgabe hängt unter anderem auch von der Nadelgeometrie, Länge und 

Eindringdauer ab [130]. 

Es wurden lediglich Polymer-WM-Kombinationen untersucht, welche eine zufriedenstellende 

mechanische Stabilität bzw. relative HR aufwiesen (Kapitel 3.1.2.1.). Mikronadeln, welche eine 

relative HR > 25 % aufwiesen oder während des Kompressionstests brachen, wurden für die 

Charakterisierung des Penetrationsverhaltens in acht Schichten Parafilm® M ausgeschlossen. 

Die Ergebnisse des Penetrationstestes sind der Abbildung 8 zu entnehmen. 

MNS, welche aus PVP K30 hergestellt wurden zeigten ein gutes Eindringverhalten in 

Parafilm® M (Abbildung 8 A). MNS, welche 12 % Sor bzw. Gly enthielten durchstachen 

mindestens zwei Schichten (254 µm) des künstlichen Hautmodells. Außerdem konnten 

ca. 50 % der Nadeln noch die sechste Schicht durchstechen (762 µm). Das beste 

Penetrationsverhalten zeigten Mikronadeln aus PVP K30, welchen 12 % Gly als WM zugesetzt 

wurden. 90 ± 2 % bzw. 82 ± 7 % konnten die dritte (381 µm) bzw. die vierte Schicht (508 µm) 

durchdringen. Die Mikronadeln aus Povidon, welchen 12 % Sor zugesetzt wurde, zeigten ein 

ähnliches Insertionsverhalten. 76 ± 23 % bzw. 61 ± 20 % durchstachen die dritte bzw. vierte 

Schicht Parafilm® M. Diese Ergebnisse zeigten, dass es möglich ist aus Povidon lösliche MNS 

herzustellen, welche mechanisch robust sind. PVP K30 ist ein typisches sprödbrüchiges 

Polymer. Hohe Anteile an WM mussten hinzugegeben werden, dass die Mikronadeln nicht 

brachen. Allerdings zeigten die MNS ein zufriedenstellendes Eindringverhalten und es konnte 

davon ausgegangen werden, dass diese MNS geeignet waren für eine transdermale 

Applikation. 

Ein ähnliches Insertionsverhalten konnte für MNS, welche aus Copovidon hergestellt wurden, 

beobachtet werden. Allerdings waren für Copovidon bereits 8 % Weichmacheranteil (PEG 300 

oder Sor) ausreichend (Abbildung 8 B). Die MNS konnten problemlos zwei Schichten des 

künstlichen Hautmodells durchstechen. Es konnte beobachtet werden, dass MNS mit Gly als 

WM während des Testes brachen (Kapitel 3.1.2.1.). Wurde PEG 300 als WM eingesetzt 

konnten 19 ± 3 % bzw. 40 ± 2 % der Mikronadeln noch die sechste Schicht Parafilm® M 

durchstechen. Beim Einsatz von Sor als WM war das Eindringverhalten noch ausgeprägter 
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und 38 ± 11 % bzw. 56 ± 6 % der Nadeln durchstachen diese Schicht. Es war demnach 

auffällig, dass die MNS, welche einen höheren Anteil WM enthielten, ein besseres 

Insertionsverhalten zeigten. Dies widersprach den Erwartungen. Eine mögliche Erklärung 

könnte sein, dass MNS mit 8 % WM flexibel genug waren, um dem Mikronadelnegativ 

entnommen zu werden, jedoch während des Insertionsprozesses trotzdem brachen. 

Insgesamt war die Penetration in Parafilm® M vergleichbar mit Povidon. Die Mikronadeln 

drangen ausreichend tief in das künstliche Hautmodell ein, um eine transdermale AS-Abgabe 

zu ermöglichen. Allerdings waren weitere Untersuchungen notwendig, um dies zu verifizieren.  

Durch die Untersuchung der mechanischen Stabilität konnten sämtliche MNS aus HPC, denen 

ein WM zugesetzt war, bereits im Vorfeld ausgeschlossen werden (Kapitel 3.1.2.1.). 95 ± 6 % 

der Mikronadeln aus HPC ohne WM durchstachen die zweite Schicht Parafilm® M (Abbildung 

8 C) und 89 ± 10 % die dritte. Schicht. Jedoch konnten im Gegensatz zu MNS aus Povidon 

und Copovidon keine Nadeln mehr die sechste Schicht (762 µm) durchstechen. 38 ± 9 % der 

Mikronadeln durchstachen die fünfte Schicht (635 µm). Insgesamt konnte somit gezeigt 

werden, dass HPC auch ohne den Zusatz von WM in weicheren Mikronadeln resultiert als 

MNS aus Povidon und Copovidon. Allerdings durchstachen MNS aus HPC mindestens zwei 

Schichten des künstlichen Hautmodells. Dies implizierte, dass Mikronadeln aus HPC 

ausreichend fest sind, um AS transdermal applizieren zu können.  

Soluplus® zeigte ähnliche Eigenschaften wie HPC (Abbildung 8 D). Fast alle (89 ± 11 %) der 

Mikronadeln konnten die zweite Schicht des künstlichen Hautmodells durchstechen. Wie bei 

HPC konnte maximal die fünfte Schicht Parafilm® M durchstochen werden (43 ± 10 %). 

Insgesamt ließ sich demnach feststellen, dass die Herstellung von MNS aus Soluplus® möglich 

war. Weitere Untersuchungen mussten klären, ob die MNS aus Soluplus® ohne WM 

mechanisch robust genug waren, um eine transdermale Applikation zu ermöglichen. MNS aus 

diesem Polymer könnten durch die löslichkeitsverbessernden Eigenschaften von Soluplus® 

einen interessanten Ansatz darstellen, um schlecht lösliche AS zu applizieren. 
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Abbildung 8: Insertion in 8 Schichten Parafilm® M von löslichen MNS mittels Texture Analyser (Kraft von 
32 N, für 30 s gehalten); A: Povidon; B: Copovidon; C: HPC; D: Soluplus®; E: PUL + Gly; F: PUL + Sor; G: 
PUL + PEG 300; Farbcodierung: Schwarz für Glycerol, blau für PEG und Rot für Sorbitol als WM; �̅� ± sd, 
n=3 
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PUL zeigte ein Insertionsverhalten, welches unabhängig von der Art und der Konzentration an 

eingesetztem WM war (Abbildung 8 E-G). Dabei waren MNS aus PUL, welche Gly als WM 

enthielten am weichsten (Abbildung 8 E). Nichtsdestotrotz konnte der Großteil der Mikronadeln 

die zweite Schicht durchstechen. MNS ohne den Zusatz eines WM konnten mit 60 ± 19 % der 

Mikronadeln maximal die fünfte Schicht durchstechen. Das Eindringverhalten von MNS mit 

12 % Gly war ausgeprägter und 41 ± 6 % der Nadeln durchstachen die sechste Schicht. Der 

Zusatz von Sor bzw. PEG 300 zeigte einen ähnlichen Effekt auf das Eindringverhalten der 

MNS aus PUL. Bei beiden Polymer-WM-Kombinationen zeigten Mikronadeln mit 12 % 

zugesetztem WM die tiefste Insertion in Parafilm® M (Abbildung 8 F-G). Sämtliche Mikronadeln 

durchstachen die zweite Schicht des künstlichen Hautmodells. Außerdem konnte der Großteil 

der Nadeln die fünfte Schicht durchstechen (76 ± 5 % für 12 % PEG 300 und 85 ± 4 % für 

12 % Sor). Insgesamt zeigte PUL gute Eigenschaften, um als Polymer zur Herstellung von 

MNS eingesetzt zu werden. Die mechanischen Eigenschaften der MNS waren unabhängig 

von der Art und Konzentration des verwendeten WM. Diese Eigenschaften stellen einen 

interessanten Ansatz für die Formulierungsentwicklung von MNS dar, welche AS mit 

weichmachenden Eigenschaften enthalten.  

3.1.3. Insertion in Humanhaut 

Die am besten geeigneten MNS wurden anhand der mechanischen Eigenschaften (Kapitel 

3.1.2.1.) und des Eindringverhaltens in ein künstliches Hautmodell (Kapitel  3.1.2.2.) 

ausgewählt. Diese sind zusammenfassend in Tabelle 22 aufgeführt. Diese MNS wurden für 

die Untersuchung des Eindringverhaltens in Humanhaut verwendet.  

Die Präparation der Humanhaut ist dem Kapitel 5.4.10. zu entnehmen und die Durchführung 

der Insertion in Humanhaut dem Kapitel 5.4.11. Dabei ist die verwendete Methode bereits in 

der Literatur etabliert, um das Eindringverhalten von MNS in Humanhaut zu charakterisieren 

[181]. Die Haut wird mit wässriger Methylenblau-Lösung angefärbt. Die Poren, welche von 

Mikronadeln hervorgerufen werden, sind hydrophiler als die unperforierte Haut und lassen sich 

daher intensiver blau anfärben. Die Ergebnisse der Insertion in Humanhaut sind der Abbildung 

9 zu entnehmen. 
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Abbildung 9: Insertion von MNS in Humanhaut; A: Povidon; B: Soluplus®; C: HPC; D: Copovidon; E: PUL 

Die zuvor am besten geeigneten Polymer-WM-Kombinationen waren in der Lage, die 

verwendete ex-vivo Humanhaut zu punktieren. Die Poren, welche von den MNS kreiert 

wurden, waren deutlich zu erkennen, nachdem die Haut mit Ethanol (EtOH) gespült wurde. 

Keinerlei Mikronadeln brachen während des Tests. Dieser Test ist eine etablierte Möglichkeit, 

um die Insertion von MNS in die Haut zu charakterisieren. Allerdings wurde meistens keine 

menschliche Haut, sondern Rattenhaut [181] verwendet, welche andere Eigenschaften 

aufweist. Zum Beispiel kann Rattenkaut leichter punktiert werden als Humanhaut, da die 

Epidermis dünner ausgebildet ist. Außerdem konnten aus HPC hergestellte MNS erfolgreich 

Schweinehaut punktieren [182]. Es konnte im Rahmen dieser Arbeit erstmalig gezeigt werden, 

dass MNS aus HPC erfolgreich Humanhaut durchstechen konnten. Den MNS musste kein 

WM zugesetzt werden. Damit könnte in Zukunft das Portfolio an Polymeren, welche für eine 

erfolgreiche transdermale AS-Abgabe mittels MNS verwendet werden können, erweitert 

werden. Allerdings müssen die aus HPC hergestellten MNS weiteren Charakterisierungen 
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unterzogen werden, um eine intradermale AS-Deposition zu beweisen. Nur in diesem Falle 

könnten diese MNS verwendet werden, um AS dem Körper für eine systemische Wirkung 

verfügbar zu machen. Besonders interessant könnte die Verwendung von HPC als 

nadelbildendes Polymer sein, wenn die eingesetzten AS inkompatibel mit WM sind. 

Es wurden zuvor erfolgreich MNS aus Soluplus® hergestellt [179], welche neonatale 

Schweinehaut durchstechen konnten. Allerdings wurden bisher keine Ergebnisse von MNS 

aus Soluplus® veröffentlicht, bei denen gezeigt wurde, dass auch menschliche Haut perforiert 

wird. Soluplus® ist vor allem in Hinblick auf seine löslichkeitsverbessernden Eigenschaften ein 

Polymer mit vielversprechendem Potential für die Applikation von schwerlöslichen AS. Die 

hergestellten MNS müssen weiteren Charakterisierungen unterzogen werden, um die 

Möglichkeit der intradermalen AS-Deposition zu bestimmen und damit das Potential der 

transdermalen AS-Applikation. Außerdem wurden durch Kombination mit einem 

sprödbrüchigen Polymer (PVP) erfolgreich MNS hergestellt [183]. Dadurch konnten die 

mechanischen Eigenschaften der MNS optimiert werden gegenüber der alleinigen 

Verwendung von Soluplus®. 

MNS aus PVP sind bereits intensiv untersucht worden. MNS aus PVP, denen PEG 300 als 

WM zugesetzt wurde, konnten Humanhaut erfolgreich durchstechen [184]. Es konnte in dieser 

Arbeit gezeigt werden, dass hohe Konzentrationen von WM benötigt werden, damit MNS aus 

PVP K30 nicht brechen während der Insertion. Allerdings wird davon ausgegangen, dass die 

Konzentration an zugesetztem WM auch von dem Molekulargewicht des verwendeten PVPs 

abhängt. Copovidon zeigte ähnliche Ergebnisse wie PVP. Es wurden in der Literatur keine 

MNS beschrieben, welche aus Copovidon hergestellt wurden. Ein physikalische Mischung aus 

den Einzelpolymeren (PVP und PVA) zur Herstellung von MNS lieferte jedoch andere 

Ergebnisse als die Verwendung von Copovidon. Es wurde beschrieben, dass MNS aus 

Povidon und PVA AS transdermal über Schweinehaut applizieren konnten [128]. 

3.1.4. Arzneistofffreisetzung 

Abschließend wurde die AS-Freisetzung der hergestellten MNS untersucht. Dazu wurden die 

Polymer-WM-Kombinationen verwendet, die bei der vorherigen Charakterisierung der 

mechanischen Eigenschaften die vielversprechendsten Ergebnisse zeigten. Diese sind der 

Tabelle 22 zu entnehmen. Die Polymerkonzentration wurde auf 40 % erhöht und der Anteil an 

WM wurde beibehalten. LIS wurde als peptidomimetischer Modell-AS verwendet und in jeder 

Polymerlösung mit einer Konzentration von 30,0 mg/g gelöst. Es wurden MNS mit 300 

Mikronadeln hergestellt, um die AS-Menge zu erhöhen und eine geeignete Quantifizierung zu 

ermöglichen. Jede Mikronadel war von pyramidaler Form. Die Grundfläche war 300 x 300 µm 

groß und die Nadeln waren 650 µm hoch.  
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Des Weiteren wurde die mittlere Auflösungszeit (mean dissolution time, MDT) von LIS in den 

entsprechenden MNS berechnet. Die Berechnung der MDT erfolgte wie in Kapitel 5.4.13. 

(Gleichung 8) beschrieben. Dies diente der Vergleichbarkeit der einzelnen MNS untereinander. 

Die MDT stellte einen geeigneten Parameter dar, um die Auflösungszeit der Mikronadeln und 

die damit verbundene Freisetzung von LIS anschaulich in einem Zahlenwert auszudrücken. 

Die Freisetzungsprofile der MNS sind der Abbildung 10 zu entnehmen und die berechneten 

MDT der Tabelle 2. 

 

Abbildung 10: Freisetzungsprofile der löslichen MNS; A: PVP K30; B: Copovidon; C: HPC; D: Soluplus®; 
E: PUL; Einzelkurven, n=3; Testmedium 10,0 ml PBS pH=7,4, T=30 °C, 200 UpM Rührgeschwindigkeit 
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Tabelle 2: Berechnete MDT der MNS; �̅� ± sd, n=3 

Polymer MNS MDT [min] 

PVP K30 3,73 ± 0,65 
Copovidon 2,67 ± 0,98 

HPC 13,70 ± 0,44 
Soluplus® 7,65 ± 0,73 

PUL 13,95 ± 3,25 

 

Es konnte gezeigt werden, dass Povidon und Copovidon ein sehr ähnliches 

Freisetzungsverhalten zeigten. Die MDT betrug 3,73 ± 0,65 (PVP K30) bzw. 2,67 ± 0,98 min 

(Copovidon). Nach 11 min waren bereits 90,64 ± 6,06 % LIS aus MNS aus PVP K30 

freigesetzt (Abbildung 10 A). Vollständig abgeschlossen war die Freisetzung nach 30 min. Der 

Gehalt an LIS betrug 184,23 ± 4,80 µg. MNS aus Copovidon zeigten eine noch schnellere 

Freisetzung (Abbildung 10 B). Der LIS-Gehalt betrug 183,86 ± 28,83 µg pro MNS. Nach 5 min 

waren bereits 85,05 ± 8,37 % freigesetzt. Die Freisetzung war nach 20 min abgeschlossen. 

Allerdings konnte allgemein festgestellt werden, dass der AS-Gehalt zwischen den 

hergestellten MNS schwankte. Dies konnte durch die Herstellungsmethode mittels der 

Zentrifugationsmethode erklärt werden (Kapitel 5.2.3.1.). Für ein erfolgreiches Füllen 

sämtlicher Kavitäten mussten die Polymerlösungen im Überschuss auf die Silikonmatrize 

aufgegeben werden. Im Anschluss an die Zentrifugation wurde der verbleibende Überschuss 

abgeschabt. Dies erfolgte manuell mit Hilfe eines Kartenblattes. Jedoch konnte je nach 

Beschaffenheit (Klebrigkeit und η) der Polymerlösungen das Abschaben unterschiedlich gut 

funktionieren. Dadurch sind diese Schwankungen zu erklären. 

Die Freisetzung von LIS aus MNS, welche aus PUL hergestellt wurden, zeigten die längste  

MDT mit 13,95 ± 3,25 min. Pro MNS war der LIS-Gehalt mit 197,88 ± 17,93 µg höher als bei 

MNS aus PVP K30 und Copovidon. Dies lag daran, dass die 40 %ige Polymer-Lösung von 

PUL sehr viskos war und der Überschuss somit nur schwierig mittels Kartenblatt entfernt 

werden konnte. Die Freisetzung war nach ca. 50 min abgeschlossen. Nach 5 min waren 

54,89 ± 15,61 % LIS freigesetzt und nach 20 min 83,43 ± 13,50 %. Auch der Abbildung 10 E 

kann dies entnommen werden. Zu Beginn zeigten die MNS aus PUL eine sehr schnelle 

Freisetzung, welche jedoch nach und nach abflachte („Burst-Release“). Die große Streuung 

der MDT resultierte daher, dass ein MNS (PUL 2, Abbildung 10 E) deutlich weniger AS enthielt 

als beide anderen.  

Eine MDT ähnlicher Größenordnung wiesen die MNS aus HPC auf (Tabelle 2). Die MDT betrug 

13,70 ± 0,44 min. Die MNS enthielten 205,73 ± 1,26 µg LIS. Nach 5 min waren bereits 

51,67 ± 7,56 % LIS freigesetzt (Abbildung 10 C). Danach nahm die 

Freisetzungsgeschwindigkeit jedoch ab, sodass die Freisetzung erst nach 60 – 90 min 

vollständig beendet war. 
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Die Freisetzung von LIS aus MNS, welche aus Soluplus® hergestellt wurden, zeigten eine 

vergleichsweise mittelgroße MDT von 7,65 ± 0,73 min (Tabelle 2). Die Freisetzung war nach 

40 min abgeschlossen. Nach 11 min waren bereits 84,64 ± 1,47 % LIS freigesetzt (Abbildung 

10 D). 

Insgesamt ließ sich feststellen, dass sämtliche Polymere geeignet waren für die Herstellung 

von MNS. Die Freisetzung erfolgte relativ schnell, allerdings ließen sich Unterschiede in 

Abhängigkeit des verwendeten Polymers feststellen. PVP K30 und Copovidon als verwendete 

Polymere für die MNS-Herstellung zeigten dabei die schnellste Freisetzung und somit die 

geringste MDT. MNS aus HPC und PUL zeigten größere MDT und eine langsamere AS-

Freisetzung. LIS eingebettet in Mikronadeln aus Soluplus® zeigte eine MDT, die genau 

zwischen den anderen beiden Polymeren lag. Sämtliche MNS waren löslich im wässrigen 

Medium. Allerdings könnte die unterschiedliche Auflösungsgeschwindigkeit Einfluss auf die 

Applikationsdauer und das pharmakokinetische Profil in der klinischen Praxis haben und muss 

daher mit berücksichtigt werden. Des Weiteren konnte anhand der schwankenden LIS-Gehalte 

in den MNS gezeigt werden, welche Limitation bei der Herstellung von MNS mittels der 

Zentrifugationsmethode vorliegt. Das Abkratzen der Polymerlösung von dem 

Mikronadelnegativ ist nicht vollständig reproduzierbar und verschiedene Mengen an LIS 

verblieben in der DS der MNS. 

3.1.5. Zusammenfassende Beurteilung 

Im Rahmen dieses Teils der vorliegenden Arbeit konnte gezeigt werden, dass Polymere, 

welche standardmäßig zur Herstellung von löslichen MNS eingesetzt werden, stark 

voneinander variierende mechanische Eigenschaften aufweisen. Sprödbrüchigen Polymeren 

wie PVP und Copovidon mussten hohe Konzentrationen an WM zugesetzt werden. Andernfalls 

brachen die hergestellten Mikronadeln während der Kompression. 

In anderen Arbeiten mussten ebenfalls hohe Konzentrationen an WM zugesetzt werden, wenn 

MNS aus PVP hergestellt wurden, es wurde bereits von bis zu 25 % Gly berichtet [178]. Es 

wurden jedoch auch MNS aus PVP erfolgreich hergestellt, welche nur 5 % Gly oder PEG 400 

als WM enthielten [115]. Diese MNS konnten erfolgreich Haut der Maus durchstechen. Andere 

Arbeiten berichteten davon, dass als WM PEG eingesetzt wurde [184]. Diese MNS aus PVP 

wurden hinsichtlich des Durchstechens des menschlichen SC erfolgreich getestet. In diesem 

Arbeitspaket konnte gezeigt werden, dass die Art und Konzentration des WM eine 

entscheidende Rolle bei der Herstellung von löslichen MNS aus sprödbrüchigen Materialien 

spielt. PEG eignete sich nicht für die Herstellung von mechanisch robusten MNS aus PVP K30. 

Für diese mussten 12 % Gly oder Sor eingesetzt werden. Interessanterweise verhielt sich 

Copovidon anders. Für dieses Polymer mussten 8 – 12 % PEG 300 oder Sor eingesetzt 

werden. Gly war in den untersuchten Konzentrationen bis zu 12 % nicht geeignet für die 
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Herstellung von mechanisch robusten MNS. Außerdem konnte festgestellt werden, dass 

Povidon und Copovidon gut für die Herstellung von MNS geeignet sind, wenn ausreichend 

WM zugesetzt wurde. Diese Polymere zeigten ein ausgeprägt gutes Insertionsverhalten in die 

Humanhaut sowie in acht Schichten Parafilm® M als ein künstliches Hautmodell. Außerdem 

waren diese Polymere dazu geeignet, den LIS sehr schnell freizusetzen. 

Kollicoat® IR war insgesamt ungeeignet zur Herstellung von löslichen MNS. Die Nadeln zeigten 

ausgeprägtes Schrumpfen nach der Trocknung und waren von weicher Konsistenz. Bereits 

ohne die Zugabe eines WM wiesen die Mikronadeln eine unzureichende mechanische 

Stabilität auf. Dies liegt vermutlich an dem hohen Anteil von 25 % an PEG in der Seitenkette 

des Co-Polymers [175]. PEG kann die Struktur der Polymerketten von Kollicoat® IR auflockern 

und auf diese Weise eine weichmachende Wirkung vermitteln.  

MNS aus HPC zeigten geeignete mechanische Eigenschaften für eine transdermale 

Applikation. Die Mikronadeln konnten Humanhaut durchstechen, wenn kein WM zugesetzt 

wurde. Dies deckte sich mit bereits beschriebenen Ergebnissen aus der Literatur. MNS aus 

HPC wurden bereits erfolgreich verwendet um Schweinehaut zu durchstechen [182]. Des 

Weiteren wurden MNS aus anderen Cellulosederivaten wie CMC hergestellt [104], welche 

Humanhaut durchstachen. HPC ist folglich ein weicheres Polymer, welchem kein externer WM 

zugesetzt werden muss. 

Vergleichbare Ergebnisse zu HPC lieferte die Herstellung mittels Soluplus®. MNS, welchen 

kein WM zugesetzt wurde, konnten erfolgreich Humanhaut durchstechen und zeigten 

geeignete mechanische Eigenschaften. Andere Arbeiten beschäftigen sich bereits damit, die 

mechanische Stabilität von MNS aus Soluplus® zu erhöhen, indem das Polymer mit 

sprödbrüchigen Polymeren wie PVP gemischt wird [183]. Da Soluplus® vor allem zur 

Verbesserung der Löslichkeit von AS verwendet wird, könnte dessen Verwendung auch einen 

interessanten Ansatz zur transdermalen Applikation von schwerlöslichen AS darstellen. 

PUL zeigte mechanische Eigenschaften, welche unabhängig von der Art und Konzentration 

des verwendeten WM waren. Es wurde bereits die erfolgreiche transdermale AS-Abgabe mit 

MNS aus PUL beschrieben [180]. Dabei wurde dem Polymer kein WM zugesetzt. Diese Arbeit 

konnte zeigen, dass PUL robust gegenüber der Verwendung von WM zu sein scheint. 

Des Weiteren konnte gezeigt werden, dass durch Wahl und Variation des Polymer die 

Auflösungsgeschwindigkeiten von LIS und dessen Freisetzungsverhalten verändert werden 

konnte. Dies kann einen guten Ansatz in der Formulierungsentwicklung darstellen, um die 

Applikationsfrequenz und die Wirkdauer sowie im Allgemeinen die Steuerung des Blutspiegels 

an AS anzupassen. Es wurde des Weiteren beschrieben, dass auch das Molekulargewicht der 

Polymere einen großen Einfluss auf das Freisetzungsverhalten hat [108]. Dies stellt eine 
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weitere Möglichkeit dar, um die MNS auf die persönlichen Bedürfnisse von Patienten und 

Patientinnen anzupassen.  

Weitere Charakterisierungen müssen durchgeführt werden, um zu zeigen, dass die MNS, 

welche in diesem Teil der Arbeit charakterisiert wurden, tatsächlich für die transdermale AS-

Abgabe geeignet sind. Vor allem muss die intradermale AS-Deposition charakterisiert werden. 

Ausschließlich AS, welcher die gesamte Epidermis der menschlichen Haut überwindet, kann 

in der Dermis von Blutgefäßen aufgenommen werden und steht für eine systemische Wirkung 

zur Verfügung. In diesem Versuchsteil wurde lediglich das erfolgreiche Durchstechen des SC 

von Humanhaut gezeigt, allerdings konnte nicht gezeigt werden, ob die Mikronadeln 

erfolgreich die gesamte Epidermis durchstechen können. Insgesamt konnte jedoch festgestellt 

werden, dass die Art und Konzentration von WM für die Herstellung von löslichen MNS eine 

entscheidende Rolle spielt. 

  



50 
 

3.2. Entwicklung und Charakterisierung von löslichen Mikronadelsystemen 

mittels Tintenstrahldruck für die personalisierte Medizin 

Teile dieses Kapitels wurden bereits in der Zeitschrift International Journal of Pharamaceutics 

mit Peer-Review-Verfahren veröffentlicht. Der Inhalt wurde ins Deutsche übersetzt und 

graphisch angepasst. Des Weiteren wurden einige Daten hinzugefügt. 

• Lammerding, L.C., Breitkreutz, J., 2023. Technical evaluation of precisely 

manufacturing customized microneedle array patches via inkjet drug printing. Int J 

Pharm 642, 123173. 

3.2.1. Hintergrund 

Ein weiteres Ziel dieser Arbeit ist die Entwicklung und Charakterisierung einer TZ, welche 

geeignet zur Herstellung von löslichen MNS mittels TSD ist. TSD wurde bereits als geeignete 

Herstellungsmethode anderer Arzneiformen wie orodispersibler Filme [151] beschrieben. Vor 

allem die Verwendung zur Herstellung personalisierter Arzneiformen ist hervorzuheben [152]. 

Es sollen zunächst mehrere wasserbasierte Polymerformulierungen charakterisiert werden, 

die als Kandidaten für das Verdrucken mittels TSD infrage kommen. Die Charakterisierung 

erfolgt anhand verschiedener physikochemischer Eigenschaften der TZ und der Berechnung 

der dimensionslosen Z-Zahl (Kapitel 1.4.3.). Im Anschluss sollen geeignete Druckparameter 

für die am besten geeignete TZ gefunden werden. Die Druckeigenschaften sind für den 

präzisen Druckerfolg von entscheidender Bedeutung. In einem zweiten Schritt wird LIS als 

Modell-AS der TZ hinzugesetzt. Diese arzneistoffhaltige Formulierung wird verwendet, um 

Mikrometer-große Kavitäten einer Silikonmatrize zu füllen. Die Silikonmatrize dient als Negativ 

für die Mikronadeln. Verschiedene Trocknungsparameter sollen untersucht werden, um den 

Herstellungsprozess der MNS zu optimieren und eine geeignete Polymerlösung zu finden, 

welche als DS aufgebracht werden kann. Im Anschluss werden die MNS hinsichtlich der 

folgenden Eigenschaften charakterisiert: Integrität, mechanische Stabilität, Eindringverhalten 

in ein künstliches Hautmodell und AS-Gehalt. Es sollen verschiedene Druckmuster angefertigt 

werden. Diese unterscheiden sich in Anordnung und Anzahl der Mikronadeln. Die 

Herstellungsmethode von MNS mittels TSD soll hinsichtlich der Eignung für die Anwendung in 

der personalisierten Therapie charakterisiert werden. Des Weiteren werden MNS mittels einer 

konventionell verwendeten Zentrifugationsmethode hergestellt. Bei der Herstellung von MNS 

mittels der Zentrifugationsmethode werden arzneistoffhaltige Polymerlösungen im Überschuss 

hinzugegeben [112, 125]. Dabei verbleibt meistens ein Rest des AS in der DS und steht 

anschließend nicht mehr für eine erfolgreiche transdermale AS-Abgabe zur Verfügung [140]. 

Daher soll ebenfalls untersucht werden, ob die Herstellung von MNS mittels TSD zu einer 

Reduktion des Verbrauchs an nicht an der Wirkung beteiligtem AS beitragen kann. 
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3.2.2. Arzneistofffreie Tintenformulierungen 

3.2.2.1. Auswahl der Hilfsstoffe 

Die TZ, welche zur Herstellung von löslichen MNS mittels TSD verwendet wurde, musste 

verschiedene kritische Qualitätsanforderungen erfüllen. Zunächst sollte ein wasserlösliches 

Polymer verwendet werden. Diese Polymere lösen sich nach Durchstechen des SC schnell in 

der subkutanen Flüssigkeit auf [102]. Des Weiteren war eine wasserbasierte TZ von Vorteil, 

da im Anschluss an die Trocknung keine reizenden LM in den MNS zurückblieben. MNS 

enthalten oftmals einen WM, da die mechanischen Eigenschaften der Mikronadeln auf diese 

Weise geschickt angepasst werden können [185]. Die Mikronadeln müssen nach dem 

Trocknen mechanisch robust genug sein, um das SC durchstechen zu können. Sind die 

Nadeln zu spröde, resultiert dies im Brechen der Nadeln und diese durchstechen das SC nicht 

erfolgreich.  

Außerdem musste die Tinte strenge Anforderungen erfüllen um einen erfolgreichen 

Druckprozess zu garantieren. Wichtig ist die Benetzbarkeit der Düse des Druckkopfes mit der 

Tinte [163]. Ist die Benetzbarkeit nicht ausreichend, resultiert dies in der Bildung von Luftblasen 

in der Düse. Der Druckprozess ist in der Folge unpräzise und die Dosierung des Arzneistoffes 

ist nicht gewährleistet. 

Es wurde sich bei der Auswahl der Hilfsstoffe an wasserlöslichen Polymeren orientiert, welche 

bereits zur Herstellung von MNS verwendet wurden. Als WM für spröde Polymere wurde Gly 

verwendet. Den TZ wurde 1 % Polysorbat (PS) 20 hinzugesetzt, um die Benetzbarkeit der 

Düse zu erhöhen. Die Auswahl der Hilfsstoffe anhand einer Literaturrecherche sind Tabelle 3 

zu entnehmen. 

Tabelle 3: Überblick über Hilfsstoffe; verwendet für die Herstellung von MNS und TSD; Stand Oktober 2024 

Hilfsstoff Funktion Referenz 

PVP Nadelbildendes Polymer [128, 184] 
PUL Nadelbildendes Polymer [180] 

HPMC Nadelbildendes Polymer [108, 172] 
PEG Nadelbildendes Polymer [186] 
Gly WM [185] 

PS 20 Tensid; Stabilisator TSD [150] 

 

3.2.2.2. Formulierungsentwicklung 

Es wurden die TZ F1 – 11 (Tabelle 19) hergestellt und charakterisiert. Der Polymeranteil in der 

Formulierung musste ausreichend hoch sein, dass nach Trocknung der MNS Nadeln gebildet 

werden, welche ausreichend stabil sind und kein Schrumpfen aufweisen. Des Weiteren 

mussten die TZ verdruckbar sein. Die Eigenschaften, die das Verhalten von Tinten während 

des Druckprozesses maßgeblich beeinflussen, sind die η, σ und ρ [162]. Ist die η einer TZ zu 

hoch, kann diese nicht verdruckt werden und die Düse verstopft. Allerdings führt eine zu 
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geringe η zu einer unzureichenden Adjustierung der Tropfenform. Es können sich sogenannte 

Satellitentropfen bilden. Dabei handelt es sich um kleinere Tropfen, welche sich von dem 

Haupttropfen separieren. Die Bildung von Satellitentropfen führt zu einer nicht steuerbaren 

Flugbahn der Tropfen und einem unzureichend präzisen Füllen der Kavitäten.  

Diese Anforderungen an die TZ werden durch die dimensionslose Z-Zahl beschrieben 

(Gleichung 4). Diese fasst die physikochemischen Eigenschaften η, ρ und σ bei einer 

bestimmten verwendeten Düsengröße einer TZ zusammen. Generell wird empfohlen, eine TZ 

mit 1 < Z < 10 zu verwenden [166]. Z-Zahlen < 1 bedeuten, dass die Tinte zu viskos ist, um 

verdruckt zu werden. Eine Z-Zahl > 10 hingegen indiziert die bevorzugte Bildung von 

Satellitentropfen. Die Ergebnisse der Charakterisierung der TZ F1 – 11 sind der Tabelle 4 zu 

entnehmen. 

Tabelle 4: Ergebnisse der Tintencharakterisierung; Gezeigt sind Werte für η, σ und ρ (�̅� ± sd; n=90 für η, 
n=30 für σ, n=3 für ρ) 

TZ 
η [mPa*s] σ [mN/m] ρ [kg/m³] Z-Zahl 

Name Polymer 

F1 PVP K12 
26,26 
± 0,44 

31,92 
± 0,30 

1085,21 
± 4,27 

1,58 

F2 PVP K17 
15,18 
± 0,27 

32,55 
± 0,26 

1066,27 
± 1,10 

2,74 

F3 PVP K17 
8,96 

± 0,12 
32,84 
± 0,22 

1052,12 
± 5,41 

4,70 

F4 HPMC 
9,23 

± 0,13 
36,71 
± 0,33 

1014,22 
± 9,01 

4,68 

F5 HPMC 
54,31 
± 0,80 

35,03 
± 0,65 

1020,91 
± 3,38 

0,78 

F6 PUL 
11,50 
± 0,15 

35,23 
± 0,32 

1018,12 
± 1,73 

3,68 

F7 PUL 
75,36 
± 1,10 

34,40 
± 0,75 

1033,83 
± 3,57 

0,56 

F8 PEG 1500 
11,24 
± 0,17 

31,52 
± 0,16 

1061,35 
± 1,18 

3,64 

F9 PEG 1500 
22,93 
± 0,29 

31,32 
± 0,20 

1073,54 
± 4,95 

1,79 

F10 PEG 3000 
15,44 
± 0,19 

31,07 
± 0,13 

1053,06 
± 1,68 

2,62 

F11 PEG 3000 
22,95 
± 0,27 

31,13 
±  0,14 

1060,03 
± 1,54 

1,77 

 

F5 und F7 enthielten 10 % Hypromellose bzw. PUL. Diese Formulierungen wiesen Z-Zahlen 

< 1 auf. Damit waren diese Formulierungen zu viskos, um mittels TSD verdruckt zu werden. 

Aus diesem Grund wurden F5 und F7 von weiteren Charakterisierungen ausgeschlossen. Die 

Z-Zahlen aller anderen verbleibenden TZ waren im angestrebten Bereich zwischen 1 und 10. 

Das Verdrucken mittels TSD war mit allen TZ möglich. Um im Anschluss an den 

Trocknungsprozess intakte Mikronadeln zu erhalten, wurde ein ausreichend hoher 
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Polymergehalt in der TZ benötigt. Die TZ F4 und F6 enthielten den geringsten Anteil an 

Polymer (5 % Hypromellose bzw. 5 % PUL). Die Bildung von ausreichend stabilen und gut 

ausgebildeten Mikronadeln war nicht möglich bei der Verwendung dieser Formulierungen. Als 

Hypromellose-Typ wurde Pharmacoat® 603 verwendet, welches ein geringes 

Molekulargewicht aufweist. Die Verwendung anderer Hypromellose-Typen mit höherem 

Molekulargewicht würde zu einer starken Erhöhung der η führen. Aus diesem Grund wurde 

HPMC als wasserlösliches Polymer zur Herstellung von MNS mittels TSD ausgeschlossen. 

PUL wurde ebenfalls ausgeschlossen, da eine Erhöhung des Polymeranteils ebenfalls in einer 

zu hohen η resultierte. 

Es wurden jeder Formulierung 4,0 % Gly als WM hinzugesetzt. Dennoch waren sämtliche TZ, 

welche PEG als nadelbildendes Polymer enthielten (F8 – 11) nach dem Trocknen zu spröde, 

um stabile Mikronadeln zu bilden. Diese Mikronadeln konnten nicht aus der Matrize 

entnommen werden, ohne die Nadeln zu brechen. Deshalb wurden auch diese 

Formulierungen von einer weiteren Charakterisierung ausgeschlossen.  

Die TZ F1 – 3 enthielten Povidon als nadelbildendes Polymer. F1 enthielt PVP K12. Dabei 

handelt es sich um ein Polymer mit sehr kurzer Kettenlänge. Allerdings weist Povidon mit 

sinkendem Molekulargewicht eine steigende Hygroskopizität auf. Nach ersten Vorversuchen 

mit F1 wurde festgestellt, dass die hergestellten Mikronadeln sehr hygroskopisch waren. Die 

Nadeln veränderten ihre Gestalt und wurden nach wenigen Minuten stumpf. Die erforderlichen 

präventiven Maßnahmen, um dieser Veränderung während der Herstellung 

entgegenzuwirken, wurden als zu aufwendig bewertet (z.B. Herstellung bei verringerter 

relativer Luftfeuchte). Auch wenn die Z-Zahl der TZ F2 2,74 betrug, konnte kein stabiler 

Druckprozess generiert werden. F3 hingegen ließ sich verdrucken. Es bildeten sich keine 

Satellitentropfen und der Feststoffanteil war hoch genug, dass Mikronadeln nach der 

Trocknung gebildet wurden. Aus diesen Gründen wurde F3 als die am besten geeignete TZ 

für den Herstellungsprozess von MNS mittels TSD ausgewählt. 

3.2.3. Lisinopril-haltige Tinte 

Es wurden 1750,0 mg LIS in 50,0 ml der TZ F3 gelöst. Die resultierende AS-Konzentration 

betrug somit 35,0 mg/ml. 

3.2.3.1. Ermittlung geeigneter Tintenstrahldruck-Parameter 

F3 wurde als die am besten geeignete TZ charakterisiert (Kapitel 3.2.2.2.). Die allgemeine 

Verdruckbarkeit der Tinte ist jedoch nicht das einzige Entscheidungskriterium. Die gedruckten 

Tropfen sollten zusätzlich ein möglichst großes Volumen aufweisen. Die Tropfen wiesen ein 

Volumen weniger Picoliter auf und jede einzelne Kavität fasste 27 nl. Die Tropfen sollten 

möglichst groß sein, sodass die Druckzeit minimiert werden konnte. Es handelte sich bei dem 
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PixDro LP 50 um einen DOD-Tintenstrahldrucker. Dies bedeutet, dass immer ein Tropfen nach 

dem anderen generiert wird. Somit konnte die Prozessdauer minimiert werden, indem bei einer 

konstanten Frequenz möglichst große Tropfen verdruckt wurden. Des Weiteren sollten die 

Tropfen eine möglichst hohe Geschwindigkeit aufweisen. Damit konnte ein präzises Füllen der 

Kavitäten sichergestellt werden. Bei dem Verdrucken mit einer höheren 

Tropfengeschwindigkeit ist die Abweichung des Tropfens in x- und y-Richtung geringer. 

Dadurch ist das Befüllen der mikrometergroßen Kavitäten möglich. 

Der Tropfen-Impuls (englisch droplet momentum, DM,) ist das Produkt aus Tropfenmasse und 

-geschwindigkeit und kombiniert somit beide Anforderungen. 

Gleichung 5:  𝑫𝑴 = 𝒎𝑻 ∗ 𝒗𝑻 

Des Weiteren haben die Haltezeit der angelegten Spannung und die Aktivierungs-Wellenform 

der Spannung am Druckkopf einen Einfluss auf das Volumen und die Geschwindigkeit der 

gedruckten Tropfen [187]. Die verwendete Wellenform ist schematisch der Abbildung 11 zu 

entnehmen. 

 

Abbildung 11: Schematische Darstellung der zur Aktivierung einer Tropfenabgabe verwendeten 
Wellenform am piezoelektrischen Druckkopf 

Zunächst steigt die Spannung an (Anstiegszeit), bis sie den maximalen eingestellten Wert (hier 

100,0 V) erreicht. Anschließend wird die maximale Spannung für eine definierte Zeit gehalten 

(Haltezeit), ehe sie wieder auf den Ausgangswert abfällt (Abfallzeit). Die Haltezeit wurde 

zwischen 0 – 25 µs in 0,5 µs-Schritten variiert. Die gedruckten Tropfen wurden hinsichtlich 

Volumen und Geschwindigkeit analysiert. Die Druckfrequenz wurde mit 500 Hz konstant 

gehalten. Die Ergebnisse des Einflusses der Haltezeit auf das DM sind in Abbildung 12 

dargestellt. 
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Abbildung 12: Einfluss der Haltezeit auf den Tropfenimpuls; f = 500 Hz, �̅� ± sd, n=9 

Das DM war am höchsten, wenn eine Haltezeit von 7,5 µs am Druckkopf angelegt wurde. Die 

gedruckten Tropfen hatten ein Volumen von 68,8 ± 0,54 pl und wiesen eine Geschwindigkeit 

von 9,79 ± 0,20 m/s auf. Beispielhafte Tropfen sind in der Abbildung 13 dargestellt. Bei einer 

Haltezeit von 14,5 µs wiesen die Tropfen ebenfalls ein großes Volumen von 69,2 ± 0,68 pl auf. 

Allerdings waren die Tropfen mit einer Geschwindigkeit von 4,35 ± 0,08 m/s vergleichsweise 

langsam. Andere Tropfen waren deutlich kleiner und langsamer (53,8 ± 0,6 pl und 1,58 ± 

0,01 m/s) wie zum Beispiel bei einer Haltezeit von 20 µs. Aufgrund des höchsten DM, wurde 

die Einstellung der Haltezeit von 7,5 µs für die Herstellung von löslichen MNS mittels TSD 

verwendet. Außerdem konnte festgestellt werden, dass die Tropfen bei einer Haltezeit von 

7,5 µs keine Bildung von Satellitentropfen aufwiesen. Dies ermöglichte einen stabilen und 

präzisen Druckprozess. Die verwendeten Einstellungen zur Herstellung von MNS mittels TSD 

sind in Tabelle 25 zusammenfassend dargestellt. 

Eine Übersicht über die Tropfenmorphologie bei sämtlichen untersuchten Haltezeiten ist dem 

Anhang zu entnehmen (Abbildung 79 und Abbildung 80). Ebenso sind die Ergebnisse der 

Berechnung des DM dem Anhang zu entnehmen (Tabelle 29). 
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Abbildung 13: Exemplarische Darstellung von Tropfen gedruckt mit unterschiedlichen Haltezeiten; TZ F3; 
f = 500 Hz 

3.2.3.2. Überprüfung des Druckerfolges 

Zur Herstellung von MNS mittels TSD wurden Silikonmatrizen als Negativ für die Mikronadeln 

verwendet. Es wurden Matrizen verwendet, welche sich zur Herstellung von MNS mit 37 

Mikronadeln eigneten. Jede Kavität wies eine Grundfläche von 300 x 300 µm auf. Die Höhe 

der Nadeln betrug 900 µm. Eine solche Matrize ist in Abbildung 14 A und B dargestellt. 

Während des Herstellungsprozesses wurden Aufnahmen mit der Kamera des Pixdro LP50 

gemacht (Abbildung 14 C). Zunächst wurden leere Kavitäten aufgenommen. Anschließend 

wurden die Kavitäten über manuelle Ansteuerung befüllt (Kapitel 5.2.3.2. und 5.3.1.). Der 

Druckerfolg wurde ebenfalls mit der Kamera des Druckers überprüft (Abbildung 14 D). 

 

Abbildung 14: Digitalmikroskopische Aufnahmen der Silikonmatrize (A: Aufsicht, B: Seitenansicht; 
eingestellte Vergrößerung am Mikroskop 10 x); Aufnahmen einer einzelnen Kavität (C: vor dem Befüllen, 
D: nach dem Befüllen) 
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Es war eindeutig zu erkennen, dass die einzelnen Kavitäten erfolgreich mit der TZ F3 gefüllt 

werden konnten. Das Befüllen erfolgte präzise mit Hilfe des Tintenstrahldruckers. Es konnte 

also davon ausgegangen werden, dass sich diese Methode dazu eignet, MNS mittels TSD 

herzustellen. Es wurden verschieden personalisierte Druckmuster angefertigt (Kapitel 5.3.2.). 

Die Charakterisierung dieser MNS ist in den nachfolgenden Sektionen beschrieben. 

3.2.4. Untersuchung geeigneter Trocknungsparameter 

Bevor die mittels TSD hergestellten MNS charakterisiert werden konnten, mussten zunächst 

eine geeignete Formulierung für die DS sowie geeignete Trocknungsparameter gefunden 

werden. Dazu wurden in einem ersten Schritt die Polymerlösungen DS 1 – 6 untersucht. Die 

Kavitäten wurden mit Hilfe der Zentrifugationsmethode (Kapitel 5.2.3.1.) mit der TZ F3 gefüllt. 

Die Trocknungszeit der Kavitäten wurde mit 60 min konstant gehalten und die Trocknung 

wurde unter kontrollierten Bedingungen durchgeführt (Kapitel 5.4.5.).  Anschließend wurden 

die Lösungen DS 1 – 6 aufgebracht. Als Zielgröße diente die Anzahl gut ausgebildeter 

Mikronadeln. Die Definition, welche Mikronadeln als gut ausgebildet angesehen wurden, ist 

dem Kapitel 5.4.5.1. zu entnehmen. Die Ergebnisse der Variation der DS sind der Tabelle 5 zu 

entnehmen. 

Tabelle 5: Anzahl gut ausgebildeter Mikronadeln für die jeweilige Formulierung der DS; �̅� ± sd, n=6 

DS Anzahl gut ausgebildeter Mikronadeln 

DS 1 33 ± 2 
DS 2   6 ± 5 
DS 3 19 ± 8 
DS 4   11 ± 11 
DS 5 14 ± 9 
DS 6 - 

 

DS 1 wurde als die am besten geeignete Polymerlösung für die DS identifiziert. Es waren 

33 ± 2 Mikronadeln gut und spitz ausgebildet (Abbildung 15 A). DS 1 enthielt den höchsten 

Wasseranteil (75,5 %) und kein EtOH. Die Verwendung von EtOH sorgte dafür, dass die DS 

spröde wurde. Dadurch waren die hergestellten MNS nur schwierig zu handhaben und die DS 

brach. DS 6 enthielt mit 30,0 % den geringsten Wasseranteil und einen hohen EtOH-Gehalt. 

Die gebildete DS war zu spröde und es konnten keine zusammenhängenden Nadeln der 

Matrize entnommen werden (Abbildung 15 B).  

Im zweiten Schritt wurde die Trocknungszeit der gefüllten Kavitäten variiert. Diese 

Untersuchungen wurden mit DS 1 durchgeführt. Die Trocknungszeit der DS wurde dabei 

konstant gehalten. Die Ergebnisse sind der Tabelle 6 zu entnehmen. 
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Tabelle 6: Variation der Trocknungszeit der Mikronadeln; DS 1 für die DS; �̅� ± sd, n=6 

Trocknungszeit der Mikronadeln [min] Anzahl gut ausgebildeter Mikronadeln 

15 17 ± 2 
30 31 ± 5 
60 33 ± 2 

120 10 ± 3 

Eine Trocknungszeit von 15 min der gefüllten Kavitäten war zu kurz. Die Mikronadeln waren 

noch feucht und die entnommenen Mikronadeln waren verformt (Abbildung 15 C). Die 

Trocknungsdauer von 120 min war zu lang für die gefüllten Kavitäten. Die Nadeln wurden zu 

trocken und brachen während des Herauslösens aus der Matrize zum Großteil ab. Die 

Trocknungszeit der Kavitäten von 60 min wurde als optimaler Trocknungsparameter ermittelt, 

da die Anzahl gut ausgebildeter Mikronadeln am größten und die Streuung zwischen den 

einzelnen MNS am kleinsten war.  

 

Abbildung 15: MNS mit unterschiedlichen Trocknungsparametern; A: Trocknung der Kavitäten für 1 h mit 
DS 1; B: Trocknung der Kavitäten für 1 h mit DS 6; C: Trocknung der Kavitäten für 15 min mit DS 1 

Die löslichen MNS wurden folglich mit DS 1 als Polymerlösung für die DS hergestellt. Die 

Kavitäten wurden in einem ersten Schritt 1 h getrocknet und im Anschluss wurde DS 1 

aufgetragen. Die DS wurde im Anschluss für 30 h getrocknet. Sämtliche Trocknungsschritte 

fanden bei 27 °C im Exsikkator über frisch aktiviertem Silicagel statt. 

Diese Trocknungsparameter sind vergleichbar mit in der Literatur beschriebenen 

Herstellungsmethoden von MNS aus PVP. So wurden MNS aus PVP hergestellt durch 

Trocknung für 48 h bei Raumtemperatur [140] oder durch Trocknung für 24 h bei 37 °C [188]. 

Es konnte gezeigt werden, dass die Trocknung der MNS eine entscheidende Rolle spielt, um 

eine optimale mechanische Eigenschaft für die Applikation der MNS zu gewährleisten. Bei 

einer zu langen Trocknungszeit waren die MNS zu spröde, sodass sie bei der Applikation 

brechen würden. Ist die Trocknungszeit der gefüllten Kavitäten zu kurz, entstehen unförmige 

Nadeln, welche ebenfalls nicht den geforderten Qualitätsmerkmalen entsprechen. 
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3.2.5. Charakterisierung von löslichen Mikronadelsystemen 

3.2.5.1. Optische Charakterisierung 

Es wurden drei verschiedene personalisierte Druckmuster von löslichen MNS mittels TSD 

hergestellt (Kapitel 5.3.2.). Dabei wurden zunächst sämtliche 37 Kavitäten der Matrize gefüllt 

(TSD komplett). Anschließend wurde ausschließlich die obere Hälfte der Kavitäten gefüllt 

(TSD obere Hälfte). Als letztes Druckmuster wurden abwechselnd Kavitäten gefüllt und 

ausgelassen (TSD abwechselnd). Die hergestellten MNS wurden zunächst 

digitalmikroskopisch analysiert. Die Ergebnisse sind in Abbildung 16 dargestellt. F3 wurde vor 

dem Drucken mit Amaranth angefärbt, damit der Druckprozess besser nachverfolgt werden 

konnte. 

 

Abbildung 16: MNS hergestellt mittels TSD; A: Füllen aller 37 Kavitäten der Matrize; B: Füllen der oberen 
Hälfte der Kavitäten der Matrize; C: Abwechselnd gefüllte und ausgelassene Kavitäten der Matrize; 
D: Exemplarische Messung einer einzelnen Mikronadel 

Jede Kavität wurde vollständig befüllt. Die Anzahl an gedruckten Tropfen konnte über das 

zuvor bestimmte Volumen eines einzelnen Tropfens berechnet werden. Ein Tropfen hatte ein 

Volumen von 68,8 pl. Jede Kavität wies ein Volumen von 27 nl auf. Somit wurden pro Kavität 

400 Tropfen gedruckt. Abbildung 16 ist zu entnehmen, dass es möglich war, MNS mittels TSD 

herzustellen. Sämtliche Druckmuster konnten erfolgreich und präzise hergestellt werden. Es 

konnten erfolgreich 22 Mikronadeln hergestellt werden, welche ausschließlich auf der oberen 

Hälfte des MNS lokalisiert werden (Abbildung 16 B). Als weiteres Muster wurde erfolgreich die 

abwechselnde Anordnung von Mikronadeln und Leerstellen hergestellt (Abbildung 16 C). Des 

Weiteren wurde die Form und Größe der gedruckten Mikronadeln analysiert. Die getrockneten 

Mikronadeln waren spitz und pyramidal. Außerdem zeigten die Mikronadeln kein Schrumpfen 
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(Abbildung 16 D). Die Mikronadeln zeigten auch nach der Trocknung eine mit der Zielhöhe von 

900 µm übereinstimmende Nadellänge.  

In dieser Versuchsreihe konnte gezeigt werden, dass sich TSD als Herstellungsmethode für 

MNS eignet. Das Verfahren wurde bereits als Herstellungsmethode beschrieben [160]. 

Allerdings wurden in dieser Studie ausschließlich einzelne Nadeln hergestellt. Das präzise 

Füllen von zuvor definierten Kavitäten zur Herstellung personalisierter Druckmuster wurde 

nicht gezeigt. Die in diesem Kapitel beschriebenen Ergebnisse zeigten, dass die Anzahl an 

Mikronadeln in einem MNS mittels TSD präzise variiert werden kann. Dadurch ist es denkbar, 

dass auch die Dosis an AS pro MNS für die personalisierte Therapie unter Verwendung der 

gleichen TZ möglich ist. Die präzise Füllung einzelner Kavitäten und das bewusste Auslassen 

anderer Kavitäten stellt außerdem einen interessanten Ansatz dar, um inkompatible AS in 

einem MNS zu kombinieren. 

3.2.5.2. Charakterisierung der mechanischen Eigenschaften 

Die relative HR nach Kompression der löslichen Mikronadeln wurde als Maß für die 

mechanische Stabilität verwendet. Eine große relative HR indizierte weiche Nadeln, welche 

sich während des Tests bogen. Diese Mikronadeln wären tendenziell zu weich für eine 

erfolgreiche transdermale Applikation und würden das SC nicht durchstechen. Ein Brechen 

der Mikronadeln während der Kompression wurde als nicht Bestehen des Tests definiert. Diese 

Mikronadeln würden auch während der Applikation brechen und könnten den AS nicht 

transdermal verabreichen. Die Durchführung des Testes ist dem Kapitel 5.4.8. zu entnehmen. 

Es wurde bereits beschrieben, dass eine prozentuale HR der Mikronadeln < 10 – 15 % 

indiziert, dass sich diese MNS für eine erfolgreiche und ausreichende transdermale AS-

Abgabe eignen [134, 178]. Daher wurde dieser Größenbereich der relativen HR auch für die 

mittels TSD hergestellten MNS angestrebt. Die Ergebnisse der Bestimmung der relativen HR 

sind der Abbildung 17 zu entnehmen. 
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Abbildung 17: Mechanische Stabilität der MNS; Bestimmung mittels Texture Analysers bei einer Kraft von 
32 N, gehalten für 30 s und Vermessung der Nadelhöhe vor und nach Kompression;  gezeigt sind die 
relativen HR von MNS hergestellt mittels Zentrifugationsmethode und TSD der unterschiedlichen 
Druckmuster; �̅� ± sd, n=6 

Die relative HR der Mikronadeln, welche mittelt TSD hergestellt wurden betrug 9,6 ± 3,2 % 

(TSD komplett), 14,6 ± 7,0 % (TSD abwechselnd) und 6,2 ± 2,5 % (TSD obere Hälfte). 

Insgesamt ließ sich also feststellen, dass sämtliche mittels TSD hergestellte MNS eine relative 

HR von < 15 % aufwiesen. Das personalisierte Muster, welches abwechselnd Mikronadeln und 

Leerstellen aufwies, zeigte die größte HR. Dies lässt sich damit erklären, dass der Abstand 

zwischen den Nadeln bei diesem Muster am größten war. Damit waren die MNS insgesamt 

instabiler als die anderen beiden Muster. Diese Druckmuster (TSD komplett und TSD obere 

Hälfte) wiesen eine HR < 10 % auf.  

Insgesamt war die mechanische Stabilität der MNS ausreichend gut. Die Mikronadeln waren 

auch nach Kompression spitz und intakt. Es wurde keinerlei Brechen beobachtet. Es wurden 

bereits MNS aus PVP hergestellt, welche vergleichbare HR aufwiesen [189]. Diese MNS 

eigneten sich für die transdermale Applikation von IBU-Natrium. TSD stellte eine vergleichbare 

Herstellungsmethode dar. Die resultierenden MNS entsprachen den beschriebenen 

mechanischen Anforderungen. Weitere Charakterisierungen waren nötig, um die MNS 

hinsichtlich ihres Potentials zur transdermalen AS-Abgabe zu charakterisieren. 
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3.2.5.3. Penetration in ein künstliches Hautmodell 

Als künstliches Hautmodell wurden 8 Schichten Parafilm® M verwendet. Es wurde beschrieben 

und validiert, dass sich Parafilm® M mechanisch ähnlich zu Schweinehaut verhält [133]. Die 

Durchführung ist dem Kapitel 5.4.9. zu entnehmen. Für lösliche MNS wurde beschrieben, dass 

mindestens 2 Schichten Parafilm® M (entsprechen einer Dicke von jeweils 127 µm) 

durchstochen werden müssen, um eine ausreichende transdermale AS-Abgabe zu erreichen 

[105]. Bei dieser Eindringtiefe kann der AS die gesamte Epidermis überwinden und 

anschließend in den Blutgefäßen, welche in der Dermis lokalisiert sind, aufgenommen werden. 

Die Ergebnisse der Insertion in das künstliche Hautmodell sind der Abbildung 18 zu 

entnehmen. 

99 ± 2 % (TSD komplett), 100 ± 0 % (TSD abwechselnd) und 98 ± 3 % (TSD obere Hälfte) der 

MNS, welche mittels TSD hergestellt wurden, konnten die 2. Schicht Parafilm® M 

durchstechen. 64 ± 14 % (TSD komplett), 39 ± 10 % (TSD abwechselnd) bzw. 70 ± 13 %  (TSD 

obere Hälfte) der Mikronadeln waren mechanisch robust genug, um die 5. Schicht Parafilm® 

M (entsprechen 635 µm) zu durchstechen. MNS mit abwechselnden Nadeln und Leerstellen 

waren mechanisch weniger robust und durchstachen weniger Schichten des künstlichen 

Hautmodells. 

 

 

Abbildung 18: Insertion in 8 Schichten Parafilm® M mittels Texture Analysers (Kraft von 32 N, für 30 s 
gehalten); gezeigt ist die prozentuale Anzahl an Mikronadeln, die die jeweilige Schicht durchstachen; für 

MNS hergestellt mittels Zentrifugationsmethode und TSD; �̅� ± sd, n=3 
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Es konnte festgestellt werden, dass sämtliche Muster der personalisierten MNS, welche mittels 

TSD hergestellt wurden, in der Lage waren, mindestens 2 Schichten Parafilm® M zu 

durchstechen. Es wurde bereits beschrieben, dass dies die Mindesteindringtiefe von 

Mikronadeln ist, um eine erfolgreiche transdermale Applikation von AS zu ermöglichen [105]. 

Allerdings kann diese Annahme nicht pauschalisiert werden. Auch die Nadelgeometrie, die 

Nadellänge und die erforderliche Auflösungszeit der Mikronadeln spielen eine entscheidende 

Rolle [130]. 

3.2.5.4. Lisinopril-Gehalt 

Der LIS-Gehalt der mittels TSD hergestellten personalisierten MNS wurde mittels 

Flüssigchromatographie (Kapitel 5.4.6.1.) bestimmt. Der Sollgehalt wurde anhand von 

Gleichung 6 berechnet (Kapitel 5.3.3.). Die Ergebnisse der Gehaltsbestimmungen sind in 

Tabelle 7 aufgeführt. 

Tabelle 7: Gehaltsbestimmung von MNS mittels Flüssigchromatographie; gezeigt sind die absoluten und 

relativen Gehalte von LIS; MNS hergestellt mittels Zentrifugationsmethode und TSD; �̅� ± sd, n=6 

Name MNS Zieldosis LIS [µg] Ist-Gehalt LIS [µg] Ist-Gehalt [%] 

Zentrifugation 34,97   80,27 ± 45,20   229,54 ± 129,25 
TSD komplett 34,97 33,45 ± 0,98 95,65 ± 2,86 

TSD obere Hälfte 20,77 20,75 ± 2,08   99,90 ± 10,01 
TSD abwechselnd 18,88 18,44 ± 1,39 97,67 ± 7,36 

 

Die MNS, welche mittels TSD hergestellt wurden, enthielten zwischen 95,65 – 99,90 % der 

angestrebten Zieldosis. Dies zeigte, dass eine Dosierung mittels TSD fein justierbar war. Die 

kleinen  Standardabweichungen indizieren, dass der Herstellungsprozess von MNS mittels 

TSD präzise war. Es konnte gezeigt werden, dass einzelne Kavitäten der Silikonmatrize 

zielgenau gefüllt und nach Belieben Kavitäten ausgelassen werden konnten. Dadurch konnte 

die AS-Dosierung in den getrockneten MNS variiert werden.  

Es ließ sich eindeutig demonstrieren, dass TSD geeignet ist für die Herstellung von 

personalisierten MNS. Die Dosis kann je nach den persönlichen Bedürfnissen des Patienten 

angepasst werden. Somit konnten unter Verwendung einer einzelnen Tinte durch Füllen exakt 

definierter Kavitäten verschiedene Dosierungen hergestellt werden. 

3.2.6. Vergleich mit konventionell hergestellten Mikronadelsystemen 

Des Weiteren sollten die mittels TSD hergestellten MNS mit einer etablierten Methode 

verglichen werden, die bereits in der Literatur beschrieben ist [101, 104]. Daher wurden 

ebenfalls MNS mittels einer Zentrifugationsmethode hergestellt. Die Herstellung dieser MNS 

ist in Kapitel 5.2.3.1. zusammenfassend beschrieben. Zur Herstellung von MNS mit Hilfe der 

Zentrifugationsmethode wurde ebenfalls TZ F3 verwendet. Als Modellarzneistoff diente LIS, 

welches in einer Konzentration von 35,0 mg/ml in F3 gelöst wurde. 
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Die hergestellten MNS wurden mit den gleichen Methoden charakterisiert wie die MNS, welche 

mittels TSD hergestellt wurden. Die visuelle Charakterisierung ergab ähnliche Ergebnisse wie 

die mittels TSD hergestellten MNS. Es bildeten sich nach Trocknung spitze, pyramidale und 

intakte Mikronadeln aus, welche kein Schrumpfen zeigten (Abbildung 19). Die Zielhöhe dieser 

Mikronadeln von 900 µm wurde konstant erreicht. Die Nadeln wiesen eine Höhe von 

899,94 ± 2,36 µm auf. 

 

Abbildung 19: Exemplarisches MNS mittels Zentrifugationsmethode hergestellt; Digitalmikroskopische 
Aufnahme, am Mikroskop eingestellte Vergrößerung: 20 x 

Die mechanische Stabilität der MNS war vergleichbar mit derer der MNS, welche mittels TSD 

hergestellt wurden. Die HR betrug 11,9 ± 2,6 % (Abbildung 17). Damit war die HR > 10 %, 

jedoch < 15 %. Die Insertion in 8 Schichten Parafilm® M als künstliches Hautmodell war 

ebenfalls vergleichbar (Abbildung 18). Fast alle Mikronadeln (97 ± 4 %) durchstachen 

mindestens zwei Schichten Parafilm® M (entsprechend 254 µm). 62 ± 11 % der Mikronadeln 

konnten sogar die fünfte Schicht des künstlichen Hautmodells punktieren. Damit waren auch 

diese MNS ein vielversprechender Kandidat, um AS transdermal zu applizieren. 
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Mit der Zentrifugationsmethode ist es nicht möglich, dass einzelne Kavitäten ausgelassen oder 

zielgenau gefüllt werden. Bei der Zentrifugationsmethode wurde ein Überschuss der 

Polymerlösung auf die Silikonmatrize aufgegeben [112]. Daher betrug der LIS-Gehalt 

80,27 ± 45,20 µg. Bezogen auf die AS-Menge, die maximal in den Nadeln vorhanden sein 

konnte und dementsprechend zur transdermalen Applikation zur Verfügung stehen würde, 

waren dies 229,54 ± 129,25 %. Dies war damit zu erklären, dass die vollständigen MNS 

inklusive DS zur Gehaltsbestimmung aufgelöst wurden. Der Großteil des AS verblieb in der 

DS und wäre somit nicht verfügbar für eine transdermale AS-Abgabe. Im Vergleich zu MNS 

hergestellt mittels TSD wird bei mittels Zentrifugationsmethode hergestellten MSN ein Großteil 

der AS-Menge entsorgt. 

3.2.7. Zusammenfassende Beurteilung 

Eine druckbare TZ wurde entwickelt und charakterisiert. Dabei stellte sich PVP als gut 

geeignetes wasserlösliches Polymer zur Herstellung von MNS mittels TSD heraus. Nach dem 

Trocknungsprozess konnten mechanisch robuste Mikronadeln charakterisiert werden, welche 

spitz, pyramidal sowie intakt waren und kein Schrumpfen aufwiesen. Auch nach Kompression 

mit einer etablierten Testmethode [133] blieben die Mikronadeln intakt und brachen nicht.  

Es war möglich, individuell zu bestimmen, welche Kavitäten mittels TSD befüllt werden sollten 

und welche Kavitäten ausgelassen wurden. Dadurch war es möglich, die Dosis der MNS 

präzise anzupassen. Diese Dosisvariation konnte durch Gehaltsbestimmungen gezeigt 

werden. Dabei betrug der LIS-Gehalt der MNS zwischen 95,65 – 99,90 %. Die Dosierung 

mittels TSD war möglich und präzise einstellbar. Des Weiteren wurden die hergestellten MNS 

hinsichtlich ihres Insertionsverhaltens in ein künstliches Hautmodell (8 Schichten Parafilm® M) 

charakterisiert. Es wurde bereits eindeutig gezeigt, dass das Durchstechen von zwei Schichten 

Parafilm® M zu einer erfolgreichen Deposition des AS in der Dermis und somit einer 

transdermalen AS-Abgabe führen kann [190]. Die mittels TSD hergestellten MNS erfüllten 

diese Anforderung. Ungefähr die Hälfte der Mikronadeln durchstach sogar fünf Schichten 

Parafilm® M. Dies bedeutet, dass mit diesen MNS eine transdermale AS-Abgabe in tiefere 

Hautschichten möglich sein könnte.  

Die mittels TSD hergestellten MNS wurden mit konventionell hergestellten MNS verglichen. 

Diese wurden aus der gleichen Polymerlösung hergestellt, welche auch als Tinte beim TSD 

verwendet wurde. Daher wiesen die MNS, welche mittels der Zentrifugationsmethode 

hergestellt wurden, vergleichbare mechanische Eigenschaften auf zu den mittels TSD 

hergestellten MNS. Allerdings wiesen die MNS, welche mit der Zentrifugationsmethode 

hergestellt wurden einen erhöhten LIS-Gehalt auf. 229,54 ± 129,25 % der LIS-Menge, die 

maximal in den Mikronadeln enthalten sein kann, wurde wiedergefunden. Dies lag daran, dass 
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die Polymerlösung im Überschuss aufgetragen werden musste, um sicher zu gehen, dass 

sämtliche Kavitäten gefüllt wurden. 

Es konnte gezeigt werden, dass TSD eine gut geeignete Herstellungsmethode für lösliche 

MNS darstellt. Eine individuelle Anpassung des Druckmusters und damit des AS-Gehalts 

konnte mittels TSD erzielt werden. Damit stellt TSD einen interessanten neuen 

Herstellungsansatz für MNS in der personalisierten Therapie dar. Außerdem kann dies ein 

möglicher Ansatz sein, dass inkompatible AS in einem MNS miteinander kombiniert werden 

können. Im Vergleich dazu war es nicht möglich mit der Zentrifugationsmethode zu bestimmen, 

welche Kavitäten exakt gefüllt werden. Es musste mit einem Überschuss an Polymerlösung 

gearbeitet werden, damit alle Kavitäten gleichmäßig befüllt wurden. Dabei verblieb ein Großteil 

des AS in der DS und würde der transdermalen Applikation nicht zur Verfügung stehen. Dies 

ist eine Verschwendung von Ressourcen, welche vor allem bei kostenintensiven AS vermieden 

sowie im Hinblick auf umweltbewusste Herstellungsmethoden einkalkuliert werden sollte. Auch 

die Kombination von inkompatiblen AS mittels der Zentrifugationsmethode ist nicht möglich.  

Allerdings nahm die Herstellung von MNS mittels TSD mehr Zeit in Anspruch (3 min pro MNS, 

entspricht 36 min für 12 MNS; Zentrifugation 20 min für 12 MNS). Dies könnte in Zukunft 

optimiert werden, indem der Prozess (semi-)kontinuierlich abläuft. Außerdem stellen MNS vor 

allem hinsichtlich transdermaler Applikation von Peptiden einen neuartigen Ansatz dar. Es 

müsste überprüft werden, ob die Peptide in Bezug auf ihre Sekundär- und Tertiär-Struktur nach 

dem Verdrucken intakt bleiben. 
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3.3. Herstellung und Charakterisierung von mehrschichtigen 

Mikronadelsystemen mittels Tintenstrahldrucks und Zentrifugation 

Teile dieses Kapitels wurden bereits in einem Proceedings mit Peer-Review-Verfahren 

veröffentlicht. Der Inhalt wurde ins Deutsche übersetzt und graphisch angepasst. Des 

Weiteren wurden einige Daten hinzugefügt. 

• Lammerding, L.C., Braun, S., Breitkreutz, J., 2023. Multilayer microneedle array 

patches by combining inkjet printing and micromolding – A technical evaluation. Trans. 

AMMM 5 (1) 

3.3.1. Hintergrund 

Ziel dieses Kapitels war die Erweiterung der Anwendbarkeit des TSD für die Herstellung von 

MNS. In der Literatur wurden bereits mehrschichtige MNS beschrieben. Dabei wurden 

Systeme beschrieben, bei denen die vollständigen Nadeln den AS enthielten und die DS AS-

frei war [109]. Außerdem wurde von dreischichtigen MNS berichtet, die eine AS-haltige 

Nadelspitze, einen AS-freien Nadelkörper aus demselben Polymer und eine AS-freie DS 

enthielten [129]. Außerdem wurden auch MNS beschrieben, bei denen Nadelspitze und 

Nadelkörper aus unterschiedlichen Polymeren bestanden und nur die Nadelspitze den AS 

enthielt [191]. Jedoch hatten sämtliche dieser hergestellten MNS gemein, dass sie mittels einer 

Zentrifugationsmethode oder dem Anlegen von Überdruck hergestellt wurden. Die Polymere 

zeigten Volumenkontraktion während der Trocknung und durch Aufbringen der zweiten Schicht 

konnte eine Trennung verschiedener Schichten erreicht werden. 

Die Herstellung der mehrschichtigen MNS mittels einer Zentrifugationsmethode zeigte 

wesentliche Nachteile (Kapitel 3.2.) verglichen mit der Herstellung mittels TSD. Die Herstellung 

erfolgt mit einem Überschuss an Polymerlösung und AS. Dies resultiert gewöhnlich in einer 

unwirtschaftlichen Nutzung des AS. Außerdem eignete sich TSD im Gegensatz zu der 

Zentrifugationsmethode für eine präzise und individuelle Füllung einzelner Kavitäten der 

Silikonmatrize. 

Konkret sollte in diesem Versuchsteil zunächst untersucht werden, ob sich TSD eignet, 

mehrschichtige MNS herzustellen. Dazu wurden MNS mit einer AS-haltigen Spitze mittels TSD 

hergestellt und eine AS-freie Schicht wurde mit der Zentrifugationsmethode aufgetragen 

(Kapitel 5.2.3.3.1.). Die Füllhöhe der AS-haltigen Spitze wurde variiert. Diese MNS wurden im 

Anschluss hinsichtlich ihrer optischen und mechanischen Eigenschaften charakterisiert. 

Außerdem wurde das Insertionsverhalten in ein künstliches Hautmodell untersucht und der 

AS-Gehalt in den MNS bestimmt. 

Im darauffolgenden Schritt wurde die DS der mehrschichtigen MNS variiert. Für andere 

Arzneiformen wie orodispersible Filme konnte bereits gezeigt werden, dass, in Abhängigkeit 
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der verwendeten Polymere, Diffusion des AS stattfinden kann [152, 192]. Es sollte überprüft 

werden, ob eine solche Diffusion des Modell-AS LIS bei mehrschichtigen MNS ebenfalls 

stattfindet. AS, welcher in die DS diffundiert, steht nicht mehr für eine transdermale AS-Abgabe 

zur Verfügung. Dadurch wäre die applikable AS-Menge nicht mehr der Zieldosis entsprechend 

und im Rahmen einer Therapie würde es zu einer Unterdosierung kommen. 

Die MNS wurden mittels konfokaler Raman-Mikroskopie (KRM) untersucht. Es wurden 

verschiedene Polymere für die DS charakterisiert und ebenso verschiedene LM, in welchen 

das Polymer für die DS gelöst wurde. Anschließend konnten Aussagen über die Stabilität der 

hergestellten MNS getroffen werden. In diesem Zusammenhang wurde die Stabilität als hoch 

definiert, wenn wenig bis keine Diffusion des AS in die DS stattfand. 

Des Weiteren sollte untersucht werden, ob sich KRM eignet, im Rahmen von In-Prozess-

Kontrollen bei der Herstellung von MNS eingesetzt zu werden. Bislang wurden 

Stabilitätsproben von MNS mit Hilfe klassischer Analytik wie HPLC durchgeführt. Dabei 

wurden im Falle von mehrschichtigen MNS die Nadelspitzen manuell abgeschnitten, aufgelöst 

und der AS quantifiziert. Dies stellt jedoch eine destruktive Prüfung dar. KRM wurde als 

vielversprechende Methode hinsichtlich einer alternativen, nicht-destruktiven Prüfung 

charakterisiert. 

3.3.2. Charakterisierung von mehrschichtigen Mikronadelsystemen 

Die Herstellung der mehrschichtigen MNS ist in Kapitel 5.2.3.3.1. beschrieben. Die erste 

Schicht (Nadelspitze) wurde aus der AS-haltigen TZ F3 hergestellt und LIS wurde als Modell-

AS in einer Konzentration von 35,0 mg/ml verwendet. Des Weiteren wurde F3 mit Amaranth 

angefärbt, um eine bessere Visualisierung bei der Charakterisierung zu ermöglichen. Als 

Matrize wurde die Mikronadelform mit 37 Kavitäten verwendet (Abbildung 14). 

3.3.2.1. Optische Charakterisierung 

Zunächst wurden die 37 Kavitäten mittels TSD gefüllt. Dazu wurden die in Kapitel  5.2.3.2. 

beschriebenen Einstellungen verwendet (Tabelle 25). Die Füllhöhe der Kavitäten wurde 

variiert, sodass jeweils 150, 250 und 450 Tropfen pro Kavitäten gedruckt wurden. Vor der 

Herstellung wurde das Volumen der Tropfen bestimmt. Dieses betrug 60 pl. Anschließend 

wurde die zweite Schicht aufgetragen. Die zweite Schicht der MNS bestand aus DS 8 

(Ethylcellulose (EC) in EtOH gelöst) und wurde mit Hilfe der Zentrifugationsmethode 

hergestellt. DS 8 wurden 4,0 % Triethylcitrat als WM hinzugegeben. 

Nach der Trocknung der MNS wurden diese zunächst visuell charakterisiert. Ein 

mehrschichtiges MNS ist in Abbildung 20 dargestellt. 
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Abbildung 20: Mehrschichtiges MNS; exemplarisch gezeigt mit 250 gedruckten Tropfen pro Kavität; Am 
Mikroskop eingestellte Vergrößerung: 10 x 

Es konnte gezeigt werden, dass die Herstellung von mehrschichtigen MNS mittels 

Kombination aus TSD und Zentrifugationsmethode möglich war. Die MNS wiesen pyramidale, 

spitze und intakte Nadeln nach der Trocknung auf. Eine deutliche Separierung zwischen den 

Schichten war erkennbar. 

Zur besseren Unterscheidung der erfolgreichen Herstellung der mehrschichtigen MNS wurden 

Bilder von einzelnen Mikronadeln aufgenommen. In diesem Zusammenhang wurde die Höhe 

der gesamten Nadel, sowie der AS-haltigen Spitze bestimmt. Die einzelnen Mikronadeln, 

welche durch Variation der Füllhöhe hergestellt wurden (MNS 150, MNS 250 und MNS 450) 

sind der Abbildung 21 zu entnehmen. Sämtliche MNS wiesen spitze, intakte und pyramidale 

Mikronadeln auf. Die MNS, welche durch Füllen der Kavitäten mit 150 Tropfen (Abbildung 21 

A, MNS 150) bzw. 250 Tropfen (Abbildung 21 B, MNS 250) hergestellt wurden, zeigten eine 

klare Trennung zwischen der rot gefärbten Nadelspitze und der farblosen zweiten Schicht 

(Nadelkörper bzw. DS). Es ist eindeutig zu erkennen, dass mehrschichtige MNS vorlagen. 

Wurden die Kavitäten jedoch mit jeweils 450 Tropfen gefüllt, konnte keine klare Separierung 

zwischen Nadelspitze und der DS erkannt werden. Die DS war ebenfalls rot angefärbt. Dies 

war damit zu erklären, dass die Kavitäten leicht überfüllt waren, sodass es erleichtert zu einer 

Diffusion des Farbstoffes in die DS kommen konnte (Abbildung 21 C).  
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Zur weiteren Charakterisierung wurden zudem die Höhen der einzelnen Schichten der 

Mikronadeln bestimmt. Die Ergebnisse dieser Bestimmung sind in Tabelle 8 

zusammenfassend dargestellt. 

 

Abbildung 21: Mehrschichtige MNS hergestellt mittels TSD und der Zentrifugationsmethode; A: MNS 150; 
B: MNS 250; C: MNS 450; Am Mikroskop eingestellte Vergrößerung: 50 x 

Tabelle 8: Bestimmung der Schichthöhe von mehrschichtigen MNS; �̅� ± sd; n=3 

Name Höhe AS-haltige Schicht [µm] Höhe gesamte Mikronadel [µm] 

MNS 150 425,04 ± 9,39 901,31 ± 6,61 
MNS 250 653,38 ± 6,11 902,71 ± 1,20 
MNS 450 901,83 ± 3,26 901,83 ± 3,26 

 

Sämtliche hergestellte mehrschichtige MNS zeigten eine Nadelhöhe von ca. 900 µm. Dies 

zeigte, dass eine Trocknung der Nadeln ohne Schrumpfen möglich war. Des Weiteren konnte 

demonstriert werden, dass die Füllhöhe zur Herstellung der Nadelspitze erfolgreich variiert 

werden konnte. Je mehr Tropfen pro Kavität gedruckt wurden, desto größer war die AS-haltige, 

angefärbte Schicht (Abbildung 21). 

Es konnte gezeigt werden, dass die Variation der AS-haltigen Schicht mittels TSD möglich ist. 

Dabei konnte die Anzahl an Tropfen frei variiert werden. Dies kann zu einer feinen Anpassung 

der AS-Menge in der Arzneiform führen. Durch die Anpassung der Konzentration an AS in der 

Tinte, die Anzahl an gefüllten Kavitäten pro MNS (Kapitel 3.2.) und die Anzahl an gedruckten 

Tropfen stellt TSD eine gut geeignete Alternative zu bisher beschriebenen 

Herstellungsmethoden dar. TSD eignet sich demnach hervorragend für die flexible Herstellung 

von personalisierten MNS. Durch die beschriebenen Prinzipien kann die AS-Menge den 

persönlichen Bedürfnissen der Patienten und Patientinnen entsprechend angepasst werden. 

Es wurde bisweilen die Herstellung von mehrschichtigen MNS ausschließlich mittels 

Zentrifugations- und Überdruck-Methoden beschrieben [193, 194]. In diesen Studien wurden 
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die Schichten der MNS nacheinander durch das Anbringen von Überdruck bzw. Zentrifugation 

in die Kavitäten des Mikronadelnegativs gefüllt. Im Anschluss erfolgte ein erster 

Trocknungsprozess, ehe die zweite Schicht aufgebracht wurde. Allerdings wurden die 

Kavitäten im ersten Schritt bereits vollständig gefüllt und die zweite Schicht der Mikronadeln 

konnte nur aufgebracht werden, weil die Nadelspitze Volumenkontraktion im Rahmen der 

Trocknung aufwies. Durch die Verwendung von TSD zur Herstellung der Nadelspitze konnte 

diese Voraussetzung jedoch erfolgreich umgangen werden. Die Kavitäten konnten präzise und 

zielgenau mit dem benötigten Volumen der TZ gefüllt werden. 

3.3.2.2. Charakterisierung der mechanischen Eigenschaften 

Um erste Informationen über die mechanische Stabilität der mehrschichtigen MNS zu erhalten, 

wurde die relative HR als Maß für diese bestimmt (Kapitel 5.4.8.). Dabei wurden Mikronadeln, 

welche während der Kompression mit einer Kraft von 32 N brachen, von dem Test 

ausgeschlossen. Die Ergebnisse der Bestimmung der relativen HR sind in Abbildung 22 

zusammenfassend dargestellt. 

 

Abbildung 22: Mechanische Stabilität von mehrschichtigen MNS; Nadelspitze hergestellt aus 150, 250 bzw. 
450 Tropfen AS-haltiger TZ; Bestimmung mittels Texture Analyser bei einer Kraft von 32 N, gehalten für 30 s 

und Vermessung der Nadelhöhe vor und nach Kompression; �̅� ± sd, n=6 

Sämtliche mehrschichtige MNS zeigten eine relative HR von < 15 %. Am größten war die 

relative HR mit 14,4 ± 4,3 % bei mehrschichtigen MNS, deren Spitze aus 150 Tropfen der AS-

haltigen TZ hergestellt wurde. Allerdings waren die Unterschiede in der prozentualen HR nur 

sehr gering ausgeprägt im Vergleich zu den MNS, deren erste Schicht durch das Verdrucken 

von 250 bzw. 450 Tropfen mittels TSD hergestellt wurden (12,3 ± 5,3 % für 250 Tropfen und 

12,3 ± 6,1 % für 450 Tropfen). Des Weiteren konnte erfolgreich gezeigt werden, dass die 

Mikronadeln während des Testes nicht brachen (Abbildung 23). Die Nadeln blieben während 
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der Kompression spitz und intakt. Dies ist eine wesentliche Voraussetzung für eine erfolgreiche 

transdermale AS-Abgabe mit Hilfe von MNS. Ebenso wurde bereits beschrieben, dass eine 

relative HR von < 10 – 15 % eine erfolgreiche transdermale AS-Abgabe ermöglichen konnte 

[178]. Insgesamt konnte davon ausgegangen werden, dass die mittels TSD und der 

Zentrifugationsmethode hergestellten mehrschichtigen MNS ausreichend robust waren für 

eine transdermale Applikation. Die mechanischen Eigenschaften wiesen darauf hin, dass die 

MNS stabil genug waren, um während der Applikation nicht am SC abzubrechen, sondern 

dieses erfolgreich perforieren konnten. Es wurden bereits mehrschichtige MNS mit PVP-

haltigen Nadelspitzen hergestellt [146, 195]. Diese zeigten ebenfalls ein ausreichend stabiles 

Verhalten, um der mechanischen Belastung während der Applikation standzuhalten. Weitere 

Untersuchungen mussten durchgeführt werden, um die Anwendbarkeit der mehrschichtigen 

MNS zu charakterisieren. 

 

Abbildung 23:Mehrschichtige MNS nach Kompression mittels Texture Analysers (32 N für 30 s); 
A: 150 MNS; B: 250 MN; C: 450 MNS; Am Mikroskop eingestellte Vergrößerung: 50 x 

3.3.2.3. Penetration in ein künstliches Hautmodell 

Zur Charakterisierung der mehrschichtigen MNS wurden 8 Schichten Parafilm® M als 

künstliches Hautmodell verwendet. Die Durchführung ist detailliert dem Kapitel 5.4.9. zu 

entnehmen. Die Ergebnisse der Untersuchung des Eindringverhaltens in dieses künstliche 

Hautmodell sind der Abbildung 24 zu entnehmen. 

Sämtliche MNS zeigten ein vergleichbares Insertionsverhalten bezogen auf die Fähigkeit, die 

ersten drei Schichten Parafilm® M zu durchstechen. Fast alle Mikronadeln konnten mindestens 

zwei Schichten des künstlichen Hautmodells durchstechen. 91 ± 8 % (150 MNS), 99 ± 2 % 

(250 MNS) bzw. 92 ± 12 % (MNS 450) der Mikronadeln durchstachen diese Schicht ohne zu 

brechen. Dies entsprach einer Eindringtiefe von 254 µm. 81 ± 7 % der Mikronadeln von MNS 

250 durchstachen die dritte Schicht (entspricht 381 µm). Damit war eine tiefere Insertion mit 

diesen MNS möglich verglichen mit den anderen beiden charakterisierten Füllhöhen. 77 ± 9 % 

(MNS 150) bzw. 66 ± 3 % (MNS 450) konnten diese Parafilm® M-Schicht durchstechen. 

Allerdings war das Eindringverhalten sämtlicher Mikronadeln für diese Schicht noch 

vergleichbar. Größere Unterschiede in dem Durchstechen des künstlichen Hautmodells waren 

erst beim Betrachten weiterer Schichten ersichtlich. So konnten lediglich 19 ± 3 % der 
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Mikronadeln mit der höchsten Füllhöhe für die AS-haltige Schicht (MNS 450) die vierte Schicht 

des künstlichen Hautmodells durchstechen. Dies entsprach einer Eindringtiefe von 508 µm. 

Die anderen MNS zeigten nicht vergleichbare Ergebnisse. 48 ± 4 % (MNS 150) bzw. 51 ± 7 % 

(MNS 250) konnten diese Schicht noch durchstechen. Damit zeigten die MNS, bei welchen 

die Kavitäten mit 150 bzw. 250 Tropfen gefüllt wurden, ein tieferes Eindringverhalten. Dies 

konnte damit erklärt werden, dass die Nadelspitze aus dem sprödbrüchigen Material Povidon 

hergestellt wurde, während für die DS EC und damit ein weniger sprödbrüchiges Material 

verwendet wurde. Im Falle von MNS 450 bestanden die Mikronadeln zu einem größeren Anteil 

aus PVP K17 (Abbildung 21). Das resultierte in spröderen Mikronadeln, welche vermutlich 

während des Insertionsprozesses brachen. Dies resultierte in einer geringeren Eindringtiefe in 

das künstliche Hautmodell. 

Abschließend konnte festgestellt werden, dass keinerlei Nadeln die fünfte Schicht Parafilm® M 

durchstechen konnten, wenn die Kavitäten mit 150 bzw. 450 Tropfen gefüllt wurden. Lediglich 

einige wenige Nadeln von MNS 250 konnten die fünfte Schicht durchstechen (20 ± 8 %), was 

einer Eindringtiefe von 635 µm entspricht. Die sechste Schicht (entspricht 762 µm) konnte von 

keiner der hergestellten MNS durchstochen werden.  

 

Abbildung 24: Insertion mehrschichtiger MNS in 8 Schichten Parafilm® M mittels Texture Analyser (Kraft 
von 32 N, für 30 s gehalten); �̅� ± sd, n=3 

Insgesamt sollten lösliche MNS mindestens 2 Schichten Parafilm® M durchstechen, um eine 

erfolgreiche transdermale AS-Abgabe zu ermöglichen [105]. Allerdings hängt die erforderliche 

Eindringtiefe auch sehr stark von der Länge und der Form der einzelnen Mikronadeln ab. In 

diesem Versuch konnte davon ausgegangen werden, dass die MNS, welche eine längere 

wasserlösliche Spitze aufwiesen, tiefer in die Haut eindringen müssen für eine erfolgreiche 
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AS-Abgabe. Somit sollten MNS 450 eine möglichst große Eindringtiefe aufweisen. Da 

sämtliche MNS mindestens 3 Schichten Parafilm® M (entsprechend 381 µm) erfolgreich 

durchstachen, konnte dies als positives Indiz für eine erfolgreiche transdermale AS-Abgabe 

gewertet werden.  

In der Literatur wurden mehrschichtige MNS beschrieben, welche ebenfalls mit Povidon-

Spitzen hergestellt wurden [146]. Diese konnten erfolgreich Maushaut durchstechen und 

ermöglichten eine transdermale AS-Abgabe. Diese MNS wurden außerdem in-vivo mit 

Mäusen getestet. Insgesamt konnten Plasmaspiegel erreicht werden, welche vergleichbar 

waren mit einer intramuskulären Gabe. Außerdem wurden sehr ähnliche mechanische 

Eigenschaften für mehrschichtige MNS beschrieben, welche Rifampicin als AS enthielten 

[145]. Bei diesen MNS bestand die Mikronadelspitze aus einem Gemisch aus PVA und PVP. 

Die Nadeln waren ebenfalls in der Lage zu 75 % die 3. Schicht Parafilm® M zu durchstechen. 

Außerdem konnte in-vitro eine transdermale AS-Abgabe über Schweinehaut beobachtet 

werden. 

In diesem Abschnitt konnte eindrucksvoll gezeigt werden, dass die hergestellten MNS 

unabhängig von der Höhe der ersten Schicht einen interessanten Kandidaten für die 

transdermale AS-Abgabe darstellten. Allerdings müssen in Zukunft weitere 

Charakterisierungen durchgeführt werden, um die Anwendbarkeit dieser mehrschichtigen 

MNS besser beurteilen zu können. 

3.3.2.4. Lisinopril-Gehalt 

Der Gehalt an LIS, welcher in den mehrschichtigen MNS vorhanden war, wurde mittels 

Flüssigchromatographie (Kapitel 5.4.6.1.) bestimmt. Der Sollgehalt wurde mit Hilfe von 

Gleichung 6 berechnet. Die Ergebnisse der Gehaltsbestimmung sind in Tabelle 9 

zusammenfassend dargestellt. 

Tabelle 9: Gehaltsbestimmung von LIS in mehrschichtigen MNS mittels Flüssigchromatographie ; gezeigt 
sind die absoluten und relativen Gehalte von LIS; �̅� ± sd, n=3 

Name Sollgehalt [µg] Ist-Gehalt [µg] Ist-Gehalt [%] 

MNS 150 11,66 11,58 ± 0,59 99,33 ± 5,09 
MNS 250 19,43 20,17 ± 2,24 103,83 ± 11,55 
MNS 450 34,97 33,99 ± 0,17 97,20 ± 0,48 

 

Es wurde festgestellt, dass die Dosisanpassung sehr präzise und erfolgreich mittels TSD 

erfolgen konnte. Es war eine Dosisvariationen von ca. 8 µg pro MNS (MNS 150 im Vergleich 

zu MNS 250) bzw. 14 µg (MNS 250 im Vergleich zu MNS 450) möglich. Die Anzahl an Tropfen, 

welche pro Kavität gedruckt wurden, ließ sich am Drucker sehr leicht einstellen. Durch diese 

Ergebnisse konnte belegt werden, dass TSD eine präzise, additive Herstellungsmethode für 

MNS darstellen kann. Durch die Variation an Tropfen, welche pro Kavität gedruckt wurden, 
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konnten verschiedene Dosierungen aus einer einzigen TZ hergestellt werden. Die 

Konzentration an LIS in der TZ musste nicht angepasst werden, um personalisierte 

Dosierungen zu ermöglichen. Dies stellt einen großen Vorteil im Vergleich zu konventionell 

hergestellten MNS mittels einer Zentrifugationsmethode dar. In diesem Fall kann die Dosis der 

MNS lediglich durch Variation der Konzentration an AS in der Polymerlösung oder durch die 

Verwendung verschiedener Matrizen mit einer unterschiedlichen Anzahl an Kavitäten realisiert 

werden. Allerdings ist die Herstellung und Anschaffung der Matrizen sehr kostenintensiv und 

das Ansetzen verschiedener Konzentrationen an AS könnte zu einer unwirtschaftlichen 

Nutzung des AS führen. Daher konnte die Verwendung von TSD zur Herstellung der 

Nadelspitze als geeignete Herstellungsmethode, welche diese Nachteile nicht aufweist, 

identifiziert werden. 

Allerdings wurden im Rahmen dieser Gehaltsbestimmungen die vollständigen MNS aufgelöst 

und analysiert. Daher konnte keine Aussage darüber getroffen werden, ob der AS in der 

Nadelspitze lokalisiert ist oder durch Diffusionsprozesse in der gesamten Nadel verteilt wurde. 

Es ist dabei zu bedenken gewesen, dass der AS ausschließlich zur transdermalen AS-Abgabe 

zur Verfügung steht, wenn dieser auch ausreichend tief in die Haut eindringt. Der AS muss die 

Epidermis der menschlichen Haut vollständig überwinden, um in den Blutgefäßen der Dermis 

aufgenommen werden zu können. Somit ist davon auszugehen, dass in der DS enthaltener 

AS nicht für die transdermale AS-Abgabe verfügbar ist. 

3.3.3. Variation der Deckschicht 

Die DS der mehrschichtigen MNS wurde im Anschluss variiert. Es wurden verschiedene 

Methoden verwendet, um mehr Informationen über die Lokalisation von LIS als Modell-AS zu 

erhalten. Dabei sollten Möglichkeiten gefunden werden, dass der AS in der Nadelspitze 

verbleibt und für eine transdermale AS-Abgabe zur Verfügung steht. 

3.3.3.1. Povidon in Wasser 

Zunächst wurden MNS wie zuvor beschrieben hergestellt. Dabei wurden sämtliche 37 

Kavitäten des Mikronadelnegativs mittels TSD gefüllt. Die Füllhöhe wurde dabei so gewählt, 

dass ca. die Hälfte der Kavität gefüllt wurde. Anschließend wurde DS 1 aufgetragen als zweite 

Schicht der Mikronadeln. DS 1 bildete gleichzeitig auch die DS. Nach erfolgreicher Trocknung 

wurden die MNS mittels KRM charakterisiert. 

Zunächst wurde kristallines LIS in Pulverform vermessen. Dies erfolgte mit den gleichen 

Messeinstellungen der KRM wie in Kapitel 5.4.4.2. beschrieben. Die Vermessung von LIS in 

Pulverform diente dazu, geeignete Signale für eine spätere Identifizierung und Quantifizierung 

des AS zu ermöglichen. Beispielspektren des AS-Pulvers sind in Abbildung 25 dargestellt. 
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Abbildung 25: Raman-Spektrum von kristallinem LIS in Pulverform; A: Spektrum dargestellt für 
Wellenzahlen von 300 – 3600 cm-1; B: vergrößertes Raman-Spektrum von kristallinem LIS in Pulverform für 
Wellenzahlen von 600 – 1800 cm-1 

Interessant für eine spätere Identifizierung von LIS in der TZ sowie in den getrockneten 

Mikronadeln waren vor allem einzeln separierte Signale. Bei Wellenzahlen von < 400 cm-1 

traten viele verschiedene Signale auf, welche sich später überlagern würden. Das Gleiche galt 

für Wellenzahlen > 3000 cm-1. Allerdings wurden auch Signale im Wellenzahlenbereich von 

1200 – 1700 cm-1 detektiert (Abbildung 25 B). 

Im Anschluss wurden Ramanspektren der flüssigen TZ F3 aufgenommen, in welcher LIS mit 

einer Konzentration von 35,0 mg/ml gelöst wurde. Diese Spektren wurden im Anschluss mit 

dem Spektrum von LIS in Pulverform verglichen. Wichtig war es hierbei, dass ein geeignetes 

Signal gefunden wurde, welches charakteristisch für LIS war und nicht von Signalen der TZ 

(PVP K17, Gly, PS 20, Wasser) überlagert wurde. Die Ergebnisse dieser Messungen sind in 

Abbildung 26 zusammenfassend dargestellt. 

 

Abbildung 26: Raman-Spektren von LIS in Pulverform (rot) und TZ F3 mit LIS (blau); A: Spektrum bei 
Wellenzahlen von 300 – 3600 cm-1; B: Vergrößertes Spektrum bei Wellenzahlen von 1400 – 1850 cm-1 mit 
markiertem Signal bei 1603 cm-1 

Das Ramanspektrum der TZ (blau) ist eindeutig an dem breiten Signal bei einer Wellenzahl 

von ca. 3100 – 3500 cm-1 zu erkennen. Dieses konnte auf das Wasser in der TZ zurückgeführt 

werden. Besondere Bedeutung hatte das Signal bei einer Wellenzahl von 1603 cm-1 

(markierter Bereich, Abbildung 26 B). Es war eindeutig zu erkennen, dass dieses Signal 

sowohl in LIS in kristalliner Pulverform als auch in der TZ zu erkennen war. Dies bedeutete, 
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dass das Signal von keinen Polymerbanden der TZ überdeckt wurde und für eine 

Identifizierung und möglicherweise auch Quantifizierung von LIS verwendet werden konnte. 

Im Anschluss wurden MNS hergestellt wie zuvor beschrieben. Die Nadeln wurden durch TSD 

mit TZ F3 mit LIS als Modell-AS hergestellt. Als DS wurde Povidon gelöst in Wasser verwendet 

(DS 1). Danach wurden die Mikronadeln mittels KRM vermessen. Eine Quantifizierung von LIS 

sollte dabei mit Hilfe einer Kalibriergerade bestimmt werden (Kapitel 5.4.4.2.1., Abbildung 72). 

Die Ergebnisse der KRM-Untersuchungen sind in Abbildung 27 dargestellt. 

 

Abbildung 27: KRM von einzelner Mikronadel mit DS 1 als DS; A: vergrößertes Spektrum für Wellenzahlen 
von 1150 – 1950 cm-1; B: Raman-Oberfläche im ausgewählten Bereich einer einzelnen Mikronadel 

Zunächst konnte festgestellt werden, dass in der Messung der Mikronadeln keine Signale 

detektiert werden konnten, welche charakteristisch für LIS waren (Abbildung 27 A). Diese 

Messung ist in blau dargestellt. Es konnte allerdings im Rahmen von Raman-Oberflächen-

Messungen (Abbildung 27 B) herausgefunden werden, dass in dem Polymer der Mikronadel 

(blau eingefärbt) einzeln kleine Domänen vorhanden sind. Diese sind in der Abbildung in rot 

dargestellt worden. Diese Domänen sind tropfenförmig in der Polymermatrix verteilt und die 

Einzelspektren dieser Tropfen unterschieden sich leicht von den Spektren des umgebenden 

Polymers (Abbildung 27 A, roter Graph). Das Signal von LIS bei einer Wellenzahl von 

1603 cm- 1 konnte erahnt werden, war allerdings zu schwach ausgeprägt für eine 

Quantifizierung. Dies bedeutete im Umkehrschluss, dass die Konzentration definitiv unter dem 

kalibrierten Bereich (< 10,0 mg/ml) lag.  

Es wurden im Anschluss noch weitere Messungen durchgeführt. Dabei wurden Kavitäten der 

Mikronadelmatrize mittels TSD mit der AS-haltigen TZ F3 gefüllt. Allerdings wurde im 

Anschluss keine DS aufgetragen. Durch diese Messungen sollte überprüft werden, ob wirklich 

LIS in den Kavitäten landete und im trockenen Zustand identifiziert und quantifiziert werden 

konnte. Des Weiteren wurde das umliegende Silikon der Matrize mittels KRM vermessen. 

Dadurch sollte untersucht werden, ob LIS in die Matrize diffundierte und deshalb nicht in den 

getrockneten Nadeln detektiert werden konnte. Die Ergebnisse dieser Messungen sind der 

Abbildung 28 zu entnehmen. 
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Es konnte gezeigt werden, dass kein oder nur sehr wenig LIS in die Silikonmatrize diffundierte 

(Abbildung 28 A). Es wurde kein Signal bei einer Wellenzahl von 1603 cm-1 detektiert. Im 

Gegensatz dazu wurde ein klares Signal bei dieser Wellenzahl bei Vermessen der 

getrockneten TZ F3 in der Kavität detektiert. Das Signal war so ausgeprägt, dass eine 

Quantifizierung des AS erfolgen konnte (Abbildung 29). Dabei wurde eine Konzentration von 

LIS in der getrockneten TZ F3 von 34,04 ± 3,96 mg/ml (n=3) berechnet. Die Konzentration war 

somit geringer als die eingewogene Konzentration der TZ. Diese betrug 35,0 mg/ml. Dieser 

Verlust an LIS kann dadurch erklärt werden, dass es sich bei PVP K17 um ein hygroskopisches 

Polymer handelte. Die KRM-Messungen nahmen Zeit in Anspruch. Währenddessen war das 

Povidon der Umgebungsluft ausgesetzt, sodass dieses Wasser aufnehmen konnte und die 

Konzentration niedriger als erwartet bestimmt wurde. 

 

Abbildung 28: KRM von gefüllter Kavität ohne DS; A: markierte Messpunkte auf der Matrize; B: zugehörige 
Spektren der gefüllten Kavität (rot) und des Silikons (blau) 

 

Abbildung 29: Normalisierte und Basislinien-korrigierte Spektren der KRM-Messungen der gefüllten Kavität 
ohne DS; A: gesamtes Spektrum; B: vergrößertes Spektrum der Wellenzahlen 1530 – 1900 cm-1 mit 
markiertem Signal bei 1603 cm-1 

Somit konnte demonstriert werden, dass LIS erfolgreich in die Kavitäten gedruckt wurde und 

auch in diesen mittels KRM vermessen werden konnte. Selbst eine Quantifizierung von LIS 

war möglich. Des Weiteren wurde gezeigt, dass der AS nicht in die Silikonmatrize diffundierte 

und im Anschluss nicht mehr in der Nadel lokalisiert war. Allerdings konnte in den hergestellten 

MNS keinerlei LIS mehr nachgewiesen bzw. quantifiziert werden. Dies konnte durch ein 
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anderes Prinzip erklärt werden. Dieses ist schematisch als Hypothese in Abbildung 30 

zusammengefasst. 

 

Abbildung 30: Hypothese des Herstellungsprozesses für mehrschichtige MNS, Mikronadel aus PVP K17 
und DS aus PVP K30 in wässriger Lösung 

Die LIS-haltige TZ wurde erfolgreich während der Herstellung mittels TSD in die Kavitäten 

gefüllt. Danach wurde durch Pipettieren die zweite, AS-freie Schicht aufgetragen und 

zentrifugiert. Während des Zentrifugierens löste die zweite Schicht die erste Schicht auf und 

die beiden Polymerlösungen vermischten sich. Dadurch wurde LIS stark verdünnt, sodass kein 

AS mehr mittels KRM detektiert werden konnte. Es wurde vermutet, dass die Domänen, in 

welchen ein LIS-Signal erahnt werden konnte, das Gly der TZ waren. LIS löste sich besser in 

Gly verglichen mit dem Polymer und ordnete sich daher so an. 

Anschließend konnte festgestellt werden, dass es auf diese Art und Weise nicht möglich war, 

MNS herzustellen, bei denen die AS-haltige Spitze und die AS-freie DS erfolgreich 

voneinander getrennt vorlagen. Der AS vermischte sich im Rahmen der Herstellung mit beiden 

Polymeren und war in der gesamten Nadel inklusive der DS verteilt. Dies würde in der Therapie 

zu einer unzureichenden transdermalen AS-Abgabe mit diesen MNS führen und damit zu einer 

Unterdosierung. Die klarere Trennung der rot gefärbten Nadelspitz und der farblosen DS des 

vorherigen Versuchsteils (Kapitel 3.3.2.) konnte damit erklärt werden, dass Amaranth sich 

deutlich schlechter in dem dort verwendeten EtOH löste. Diese Anfärbung gab jedoch keinen 

Aufschluss über die Lokalisation von LIS. 

3.3.3.2. Ethylcellulose in Ethanol 

Wie bereits zuvor untersucht und beschrieben wurde, konnten keine mehrschichtigen MNS 

hergestellt werden, bei denen die Nadelspitze und die DS aus dem gleichen Polymer (Povidon) 

bestanden, der AS aber ausschließlich in der Spitze vorlag. Daher sollte untersucht werden, 

ob eine besser geeignete Herstellung möglich war, wenn die DS aus einem anderen Polymer 

bestand. Es wurde sich für ein wasserunlösliches Polymer entschieden, da dieses andere 

physikochemische Eigenschaften aufwies als das wasserlösliche Povidon. Als 

wasserunlösliches Polymer wurde EC ausgewählt. Diese wurde in EtOH gelöst und als DS 8 

verwendet (Tabelle 24). 
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Zunächst wurden Vorversuche mit Hilfe von Agarosegel durchgeführt (Kapitel 5.4.14.). Die 

MNS wurden digitalmikroskopisch aufgenommen und auf die Unversehrtheit der Mikronadeln 

überprüft. Im Anschluss wurden die Mikronadeln in das Agarosegel eingestochen und in 

definierten Zeitabständen aus diesem entfernt. Anschließend wurden erneut Bilder der MNS 

aufgenommen. Die Ergebnisse dieser Untersuchung sind der Abbildung 31 zu entnehmen. 

 

Abbildung 31: MNS hergestellt aus PVP K17 (Nadelspitze) und EC (gelöst in EtOH, DS 8); A: Vor Insertion 
in Agarosegel; B: 10 min nach Insertion; C: 20 min nach Insertion; Eingestellte Vergrößerung am 
Mikroskop: 50 x 

Zunächst wurde festgestellt, dass sämtliche Nadeln spitz und intakt waren. Die Mikronadeln 

zeigten kein Schrumpfen und wiesen eine Höhe von ca. 900 µm auf. Es wurde erwartet, dass 

die Nadelspitze aus wasserlöslichem PVP besteht und die DS aus wasserunlöslicher EC. In 

diesem Fall hätten sich die Nadeln nach Insertion in das wässrige Agarosegel auflösen sollen. 

Allerdings wurde beobachtet, dass die Nadeln auch 20 min nach Insertion in das Agarosegel 

unverändert blieben. Dies indizierte bereits im Vorversuch, dass vermutlich eine Vermischung 

der Polymere im Rahmen der Herstellung stattfand. 

Dennoch wurden diese MNS zusätzlich mittels KRM charakterisiert. Die Ergebnisse dieser 

Messungen sind in Abbildung 32 dargestellt. Es wurden Spektren an fünf verschiedenen, 

zufällig ausgewählten Messpunkten einer Mikronadel durchgeführt (kolorierte Kreuze, 

Abbildung 32 A).  

 

Abbildung 32: KRM von einzelner Mikronadel mit DS 8 als DS; A: Mikroskopische Aufnahme einer einzelnen 
Mikronadel mit markierten Punkten der Einzelmessungen; B: Raman-Spektren der Einzelmessungen 

Die aufgenommenen Raman-Spektren unterschieden sich nicht voneinander und waren 

deckungsgleich. Es konnte festgestellt werden, dass keine Signale bei der zuvor für LIS 
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identifizierten Wellenzahl von 1603 cm-1 detektiert wurden. Auch die Verwendung von EC als 

Polymer für die DS führte nicht zu den gewünschten Ergebnissen. Die DS vermischte sich 

auch in diesem Fall mit der Nadelspitze. Dies konnte mit Hilfe der gleichen Hypothese wie 

zuvor beschrieben werden (Abbildung 30). Als LM wurde EtOH verwendet. Da für die DS 

verglichen mit der Nadelspitze ein deutlich größeres Volumen aufgegeben wurde, löste sich 

die Nadelspitze während der Zentrifugation auf. Dabei kam es zur Durchmischung der 

Polymere und LIS wurde soweit verdünnt, dass die Konzentration unter der Nachweis- und 

Bestimmungsgrenze lag. 

Es konnte also festgehalten werden, dass auch das LM, welches für die DS verwendet wurde, 

einen erheblichen Einfluss auf die erfolgreiche Separierung der Polymere bei der Herstellung 

von mehrschichtigen MNS hatte. Auf diese Weise konnten keine mehrschichtigen MNS 

hergestellt werden, bei denen der AS ausschließlich in der Nadel(spitze) lokalisiert war. Daher 

wäre mit diesen MNS keine Therapie möglich, da die in den MNS beladene AS-Menge nicht 

vollständig und sicher appliziert werden könnte. 

3.3.3.3. Ethylcellulose in Ethylacetat 

Aus den vorherigen Ergebnissen konnte gefolgert werden, dass die Herstellung von 

mehrschichtigen MNS einige kritische Prozessschritte aufweist. Wenn der AS ausschließlich 

in der Nadel(spitze) und nicht in der DS lokalisiert sein sollte, durfte das LM der DS nicht das 

Polymer des Nadelkörpers auflösen. Genauso konnte davon ausgegangen werden, dass sich 

die Polymere von Nadel und DS hinsichtlich ihrer physikochemischen Eigenschaften 

unterscheiden mussten, damit eine Diffusion von AS in die DS weitgehend verhindert werden 

konnte. 

Aus diesem Grund wurde in diesem Versuchsteil die DS der MNS erneut variiert. DS 9 wurde 

verwendet. Diese bestand aus EC, welche in Ethylacetat (EtAc) gelöst wurde. EtAc ist ein LM, 

in welchem Povidon unlöslich ist. Daher wurde davon ausgegangen, dass das Aufbringen von 

DS 9 nicht dazu führt, dass die Mikronadeln aufgelöst werden. 

Als Vorversuch wurde erneut das Auflösungsverhalten der Mikronadeln in einem wässrigen 

Medium durchgeführt. Dazu wurden die MNS in Agarosegel gestochen. Die Nadeln wurden 

visuell charakterisiert. Dies erfolgte vor dem Einstechen in Agarosegel sowie zehn und 20 min 

nach dem Einstechen. Die Ergebnisse dieses Vorversuches sind in Abbildung 33 dargestellt. 
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Abbildung 33: MNS hergestellt aus PVP K17 (Nadelspitze) und EC (gelöst in EtAc, DS); A: Vor Insertion in 
Agarose; B: 10 min nach Insertion in Agarose; C: 20 min nach Insertion 

Die hergestellten MNS waren von pyramidaler Form und spitz. Die Nadeln zeigten eine Höhe 

von ca. 900 µm. Dies bedeutete, dass die Nadeln kein Schrumpfen zeigten und während der 

Trocknung intakt blieben. Bereits nach zehn min in dem wässrigen Agarosegel hatten sich die 

Spitzen der Mikronadeln aufgelöst (Abbildung 33 B). Die Nadelstümpfe wiesen nur noch eine 

Höhe von ca. 300 µm auf. Nach 20 min Insertion in das Agarosegel waren diese Stümpfe noch 

ca. 200 µm hoch. Das bedeutete, dass eine erfolgreiche Trennung der beiden Polymere 

möglich war. Die Spitze bestand dabei aus dem wasserlöslichen Polymer PVP K17 und die 

DS aus dem wasserunlöslichen Polymer EC.  

Allerdings stellte eine erfolgreiche Trennung der beiden Polymere noch keinen Beweis für die 

Lokalisation des AS in den MNS dar. Daher wurden mittels KRM im Anschluss Messungen 

durchgeführt, um Auskunft über die Verteilung von LIS in dem MNS zu erhalten. 

Die Ergebnisse der ersten KRM-Messungen sind der Abbildung 34 zu entnehmen. Bereits in 

der mikroskopischen Aufnahmen können Unterschiede in der Beschaffenheit der Mikronadel 

erkannt werden (Abbildung 34 A). Es wurden insgesamt neun Messpunkte ausgewählt auf der 

Mikronadel. Dabei wurde der erste Messpunkt an der Spitze gesetzt und anschließend im 

Abstand von 50 µm Einzelpunktmessungen zur DS hin durchgeführt. Die daraus 

resultierenden Spektren sind der Abbildung 34 B zu entnehmen. Dabei handelt es sich um 

Mittelwertsspektren von jeweils fünf bzw. vier Einzelspektren. 
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Abbildung 34: KRM von einzelner Mikronadel mit DS 9 als DS; A: Mikroskopische Aufnahme einzelner 
Mikronadel mit markierten Punkten der Einzelpunktmessungen (kolorierte Kreuze); B: gemittelte Spektren 
der 5 Messpunkte an der Spitze (rot) und der übrigen 4 Messpunkte (blau) 

Es konnte gezeigt werden, dass bei diesen MNS nur die Spitze aus Povidon bestand. Die 

Spektren der Spitze und der DS unterschieden sich klar voneinander. Dabei konnte der AS LIS 

ausschließlich in der povidonhaltigen Nadelspitze detektiert werden. Es konnte in der 

povidonhaltigen Schicht eindeutig das charakteristische LIS-Signal bei einer Wellenzahl 

von 1603 cm- 1 detektiert werden. Ein vergrößertes Spektrum ist in Abbildung 35 A dargestellt 

und das entsprechende LIS-Signal durch eine schwarze Umrandung markiert.  

 

Abbildung 35: KRM von einzelner Mikronadel mit DS 9 als DS; A: vergrößertes Spektrum der PVP-haltigen 
Schicht (normalisiert auf Polymerbande), LIS-Signal markiert bei 1603 cm-1; B: Raman-Mapping der 
Mikronadel (rot: PVP, blau: EC) 

Des Weiteren wurde von dieser Mikronadel auch Raman-Oberflächenmessungen 

durchgeführt. Dabei wurde gezeigt, dass die Abgrenzung von Povidon und EC scharf ist. Es 

gibt keine Übergänge zwischen den beiden Polymeren, sondern diese sind durch scharfe 

Grenzen voneinander abgetrennt. Während der Einzelpunktmessungen wurde LIS 

ausschließlich in der povidonhaltigen Schicht nachgewiesen. Die Konzentration an LIS konnte 

mit Hilfe der angefertigten Kalibriergeraden quantifiziert werden (Kapitel 5.4.4.2.1.). Die 

Konzentration an LIS betrug 29,44 ± 1,02 mg/ml. Damit war die Konzentration geringer als die 

ursprünglich eingesetzten 35,0 mg/ml. Eine mögliche Erklärung könnte sein, dass es trotzdem 

zu einer (schwachen) Diffusion des AS in die EC-haltige Schicht kam. Dabei könnte LIS 

allerdings soweit verdünnt worden sein, dass die Konzentration unter der Nachweisgrenze 
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war. Eine andere Erklärung könnte darin liegen, dass die Nadelspitze aus PVP K17 hergestellt 

wurde. Dabei handelt es sich um ein sehr kurzkettiges Polymer, welches stark hygroskopisch 

ist. Während der Messung kamen die Nadeln zwangsläufig für 15 – 20 min mit der 

Umgebungsluft in Kontakt. Dadurch wurde Wasser aus der Umgebungsluft adsorbiert und die 

Konzentration an LIS in der Mikronadeln nahm als Konsequenz dadurch ab. 

Es wurden im Anschluss weitere Messungen durchgeführt, um ein klareres Bild von der 

Verteilung der Polymere und von LIS in den MNS zu erhalten. Dazu wurden 20 zufällig 

ausgewählte Messpunkte auf der Mikronadel ausgewählt und mittels KRM vermessen. Diese 

Messpunkte sind in Abbildung 36 A dargestellt. Sämtliche Spektren der Einzelpunktmessung 

in der PVP-haltigen Nadelspitze zeigten ein deutliches LIS-Signal bei einer Wellenzahl von 

1603 cm-1 (Abbildung 36 B). Auch in diesem Fall war das Signal ausreichend, um die 

Konzentration an LIS zu bestimmen. Diese betrug 29,70 ± 2,59 mg/ml. Somit deckten sich die 

Ergebnisse mit der zuvor berechneten Konzentration. 

 

Abbildung 36: KRM von einzelner Mikronadel mit DS 9 als DS; A: Markierte Messpunkte der 
Einzelpunktmessungen (kolorierte Kreuze); B: vergrößertes Spektrum der PVP-haltigen Schicht 
(normalisiert auf Polymerbande), LIS-Signal markiert bei 1603 cm-1 

Allerdings konnte bereits durch mikroskopische Aufnahmen erahnt werden, dass Vorder- und 

Rückseite der Mikronadel nicht identisch waren. Bisher wurden ausschließlich Ergebnisse für 

die Vorderseite der Nadel gezeigt. Die Optik der Rückseite der gleichen Mikronadel kann der 

Abbildung 37 A entnommen werden. Es konnte kein LIS in der Rückseite der Nadel gefunden 

werden. Es wurde kein Signal bei einer Wellenzahl von 1603 cm-1 detektiert. Außerdem 

entsprach das Spektrum der Einzelpunktmessungen dem Spektrum von EC. Das bedeutete, 

dass die Nadelspitze nicht einheitlich aus Povidon mit LIS bestand.  



85 
 

 

Abbildung 37: KRM von einzelner Mikronadel mit DS 9 als DS; A: Rückseite einer einzelnen Mikronadel (mit 
markierten Messpunkten); B: Gemittelte Spektren aus 7 Einzelmessungen 

Die beobachteten Phänomene konnten erklärt werden, indem angenommen wurde, dass die 

Kavität nicht genau mittig mittels TSD gefüllt wurde. Vermutlich wurde die Kavität leicht schrägt 

mit TZ F3 gefüllt und diese trocknete auch in dieser Form. Außerdem konnte davon 

ausgegangen werden, dass die TZ im Rahmen der Trocknung Volumenkontraktion zeigte. Die 

Nadelspitze war wesentlich kürzer als 450 µm, auch wenn die Kavität zur Hälfte  mittels TSD 

gefüllt wurde. Diese Volumenkontraktion war im Vorfeld nicht aufgefallen, da sich die einzelnen 

Schichten der MNS miteinander vermischten und genügend Volumen Polymerlösung zum 

„Nachfließen“ vorhanden war. 

Diese Erkenntnisse bzw. Schlussfolgerungen sind in Abbildung 38 schematisch als 

aufgestellte Hypothese zusammengefasst. 

 

Abbildung 38: Hypothese des Herstellungsprozesses für mehrschichtige MNS, Mikronadel aus PVP K17 
und DS aus EC gelöst in EtAc; oben: optimal mittiges Füllen der Kavität; unten: leicht schräges Füllen der 
Kavität 
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Es kann jedoch davon ausgegangen werden, dass ein schräges Befüllen der Kavitäten nicht 

zu Qualitätseinschränkungen der mehrschichtigen MNS führt. Wie zuvor gezeigt, konnte die 

Zieldosis sehr genau eingestellt werden (Tabelle 9). Außerdem lösten sich die Nadelspitzen im 

wässrigen Medium auf, weshalb davon ausgegangen werden konnte, dass es sich wirklich um 

lösliche MNS handelte.  

Zusammenfassend konnte gezeigt werden, dass die Herstellung von mehrschichtigen MNS 

einige Herausforderungen bot. Eine klare Separierung der Polymere und des Modell-AS war 

möglich, wenn Polymere mit unterschiedlichen physikochemischen Eigenschaften für die 

Herstellung der Nadelspitze und der DS verwendet wurden. Außerdem war es von 

entscheidender Bedeutung, dass das Polymer für die DS in einem LM gelöst wurde, welches 

nicht die Nadelspitze erneut auflöst. Nur wenn diese Anforderungen erfüllt wurden, war die 

erfolgreiche Herstellung von mehrschichtigen MNS möglich. KRM wurde bereits beschrieben 

als Methode, um AS in löslichen MNS sichtbar zu machen [126]. Dabei wurde rein optisch 

beschrieben, wie AS in den Mikronadeln verteilt sind. Allerdings handelte es sich dabei um 

einschichtige MNS und es wurde keine Quantifizierung der AS durchgeführt. 

3.3.4. Zusammenfassende Beurteilung 

Das Konzept der Herstellung von MNS mittels TSD konnte erfolgreich erweitert werden. Zuvor 

wurde diese Technologie bereits zur Herstellung von personalisierten löslichen MNS evaluiert. 

Nun wurde diese Herstellungstechnik zur Herstellung von mehrschichtigen MNS mit der 

konventionell verbreiteten Zentrifugationsmethode kombiniert. Es war möglich mit der bereits 

zuvor charakterisierten TZ mehrschichtige MNS herzustellen. Dabei konnte durch Variation 

der Füllhöhe der Kavitäten der Silikonmatrize die AS-Beladung der mehrschichtigen MNS fein 

justiert werden. Abstufungen in µg-Schritten waren durch Variation der Tropfenanzahl möglich, 

welche pro Kavität gedruckt wurden. Es war jedoch denkbar, dass sogar kleinere Variationen 

der Dosis pro MNS möglich sind, da die Tropfenanzahl am Drucker auf eine Zahl genau 

eingestellt werden kann. Diese Herstellungstechnik erweiterte die möglichen 

Herstellungsmethoden für mehrschichtige MNS zur Anwendung in der personalisierten 

Medizin. Auf diese Weise können unter Verwendung einer einzigen TZ Arzneiformen mit 

individualisierter Dosis hergestellt werden. Insgesamt sind somit verschiedene Konzepte zur 

Individualisierung der MNS möglich: Die Dosis kann variiert werden durch Anpassung der 

Füllhöhe der Kavitäten mit der AS-haltigen TZ, durch Auslassen einzelner Kavitäten oder sogar 

durch eine Kombination dieser beiden Konzepte. 

Die hergestellten mehrschichtigen MNS wurden hinsichtlich ihrer mechanischen Stabilität 

beurteilt. Die relative HR wurde dabei als Maß verwendet. Die MNS zeigten, unabhängig von 

der Höhe der AS-haltigen Schicht, eine ausreichend hohe mechanische Stabilität. Die relative 

HR war geringer als 15 %. Es wurden bereits zweischichtige MNS beschrieben, bei denen die 
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AS-haltige Spitze aus einem PVP-PVA-Gemisch gefertigt wurde [196]. Diese Mikronadeln 

zeigten eine ähnliche prozentuale HR und waren geeignet den AS Bictegravir bei Ratten in-

vivo transdermal zu verabreichen.  

Allerdings war nicht nur die mechanische Stabilität der mehrschichtigen MNS entscheidend, 

um den AS über die Haut zu applizieren. Daher wurde das Insertionsverhalten der Mikronadeln 

in 8 Schichten Parafilm® M zusätzlich untersucht. Dabei durchstachen die MNS zuverlässig 

mindestens 3 Schichten dieses künstlichen Hautmodells. Es wurde für mehrschichtige MNS 

mit löslichen Nadelspitzen beschrieben, dass das Durchstechen von mindestens 2 Schichten 

Parafilm® M ausreichen konnte, um eine transdermale AS-Abgabe zu ermöglichen [145]. Die 

in dieser Literaturstelle beschriebenen MNS zeigten ein vergleichbares Insertionsverhalten wie 

die in dieser Arbeit hergestellten mehrschichtigen MNS in das künstliche Hautmodell. Die in 

der Literatur beschriebenen MNS konnten Rifampicin über Schweinehaut in-vitro applizieren.  

Insgesamt konnten mehrschichtige MNS mittels TSD und der Zentrifugationsmethode 

hergestellt werden, welche mechanisch die geforderten Kriterien erfüllten. Es müssen jedoch 

weitere Charakterisierungen erfolgen, um die transdermale AS-Abgabe zu untersuchen. 

Im Fokus dieses Kapitels stand vor allem die Etablierung von KRM zur Untersuchung der 

mehrschichtigen MNS. KRM wurde bereits zuvor beschrieben und als nützliches Werkzeug 

zur Charakterisierung von MNS vorgestellt. KRM wurde verwendet, um die AS-Verteilung in 

löslichen MNS sichtbar zu machen [126]. Dabei wurden allerdings einschichtige MNS, bei 

denen der AS auch in der DS lokalisiert war, vermessen. Des Weiteren wurde Raman-

Spektroskopie bereits beschrieben, um die Integrität von Insulin im Überzug von überzogenen 

MNS zu zeigen [197]. In diesem Kapitel wurde eindeutig gezeigt, dass sich KRM auch dazu 

eignete, die AS-Konzentration von LIS in beiden Polymerschichten der MNS zu bestimmen. 

Dabei konnte bewiesen werden, dass der Herstellungsprozess und die ausgewählten 

Polymere und LM kritisch sein können. Es ist gewünscht, dass der AS ausschließlich in der 

Mikronadel lokalisiert ist. AS in der DS würde während der Anwendung nicht appliziert werden 

und in einer Verschwendung von AS resultieren. Das Polymer der Mikronadelspitze darf nicht 

durch das LM der DS aufgelöst werden. Dies führte zu einer starken Verdünnung des AS. 

Dadurch würde die applizierte AS-Menge drastisch reduziert werden und es käme zu einer 

Unterdosierung. Wenn allerdings die DS und die Nadelspitze aus Polymeren mit 

unterschiedlichen physikochemischen Eigenschaften hergestellt wurden und das LM der DS 

nicht die Nadel auflöste, konnten MNS hergestellt werden, bei denen der AS ausschließlich in 

der Nadel lokalisiert war. Die DS war AS-frei. KRM konnte erfolgreich etabliert werden, um die 

Konzentration von LIS in den Nadeln zu bestimmen.  

Insgesamt stellte KRM einen interessanten neuen Ansatz dar, um die AS-Konzentration in den 

MNS zu quantifizieren. Dabei war hervorzuheben, dass diese Bestimmung nicht-destruktiv 
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erfolgen konnte. Bisweilen wurden Gehaltsbestimmungen von MNS konservativ durchgeführt. 

Dabei wurden die kompletten MNS [198] oder die Nadelspitzen [138] in einem geeigneten LM 

gelöst und anschließend mittels HPLC-Analytik vermessen. Diese Art von Gehaltsbestimmung 

stellt allerdings destruktive Prüfmethoden dar. KRM könnte demnach in der Zukunft eine 

geeignete Alternative darstellen, um mehrschichtige MNS im Rahmen der Qualitätskontrolle 

und In-Prozess-Kontrollen zu charakterisieren. Allerdings muss das Messprinzip der KRM erst 

auf andere AS übertragen werden und die Methoden müssen validiert werden. 
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3.4. Herstellung und Charakterisierung von Mikronadelsystemen mit der 

räumlichen Aufteilung von zwei Arzneistoffen 

Teile dieses Kapitels wurden bereits in der Zeitschrift International Journal of Pharamaceutics 

mit Peer-Review-Verfahren veröffentlicht. Der Inhalt wurde ins Deutsche übersetzt und 

graphisch angepasst. Des Weiteren wurden einige Daten hinzugefügt. 

• Lammerding, L.C., Arora, A., Braun, S., Breitkreutz, J., 2025. Spatial separation of 

different drug substances in one microneedle array patch by combining inkjet printing 

and micromolding technology. Int J Pharm 670, 125102. 

3.4.1. Hintergrund 

Ziel dieses Versuches war es, verschiedene AS in einem MNS zu kombinieren. Es konnte in 

vorherigen Arbeiten gezeigt werden, dass die Kombination verschiedener AS in einem MNS 

möglich ist [190]. In dieser Studie wurden Acetylsalicylsäure, LIS und Atorvastatin als AS 

verwendet. Die AS wurden in Mikronadeln aus Povidon und PVME/VA  eingebettet und waren 

in der Lage, alle drei AS in-vitro transdermal zu verabreichen. Auch wurde die Herstellung von 

MNS aus Povidon beschrieben, welche eine Kombination aus Ascorbinsäure und Koffein 

enthielten [199]. Auch diese MNS waren mechanisch robust und konnten beide AS erfolgreich 

verabreichen. Allerdings hatten beide Studien gemeinsam, dass die MNS mittels einer 

Zentrifugationsmethode hergestellt wurden. Die AS wurden jeweils in der polymerhaltigen 

Formulierung gelöst und anschließend durch Zentrifugation in die Kavitäten gefüllt. Dadurch 

konnte nicht bestimmt werden, welche Kavitäten genau gefüllt wurden. Sämtliche Kavitäten 

wurden mit der gleichen Zusammensetzung befüllt. Diese Herstellungsmethode ist daher nicht 

geeignet für AS oder Hilfsstoffe, welche inkompatibel sind. Diese können nicht in der gleichen 

Polymerlösung gelöst werden. Außerdem kann nicht kontrolliert werden, welche Kavitäten 

befüllt oder ausgelassen werden, sodass auch eine Herstellung mit verschiedenen 

Polymerlösungen nicht möglich ist. 

Zuvor wurde bereits beschrieben, dass sich TSD eignet, um einzelne Kavitäten des 

Mikronadelnegativs präzise und individuell zu befüllen (Kapitel 3.2.). Es konnte gezeigt 

werden, dass die resultierenden Mikronadeln mechanisch robust genug waren und sich für 

eine erfolgreiche transdermale AS-Abgabe eignen könnten. Die verwendete TZ F3 enthielt 

PVP K17 als schnelllösliches Polymer. Es sollte untersucht werden, ob die Anwendbarkeit der 

TZ erweitert werden konnte. Es sollte eine Hälfte der Kavitäten des Mikronadelnegativs mit 

der TZ F3 mittels TSD gefüllt werden. In einem zweiten Schritt sollte eine andere 

Polymerlösung verwendet werden, um die andere Hälfte der Kavitäten zu füllen. Dabei sollte 

eine Formulierung verwendet werden, welche eine verlängerte AS-Freisetzung ermöglichte. 
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Dadurch sollten insgesamt MNS hergestellt werden, welche Mikronadeln aus zwei 

unterschiedlichen Polymeren mit LIS (in Povidon) und IBU als Modell-AS enthielten. 

Zunächst musste eine geeignete Formulierung gefunden werden, welche zur Herstellung von 

MNS mit einer verlängerten AS-Freisetzung geeignet war. Als verlängert freisetzende 

Polymere wurden Ammoniummethacrylat-Copolymere des Typs A und B (AMM A und B), 

sowie EC untersucht. Dazu wurden zunächst MNS hergestellt, welche ausschließlich aus 

diesen Polymeren bestanden. Diese MNS wurden mit der Zentrifugationsmethode hergestellt 

und hinsichtlich ihrer mechanischen Stabilität, der Insertion in ein künstliches Hautmodell, der 

optischen Beschaffenheit und des Freisetzungsverhaltens charakterisiert. 

Im Anschluss wurden MNS mit räumlich getrennten Mikronadeln hergestellt. Auch diese MNS 

wurden zunächst optisch charakterisiert. Anschließend wurden diese MNS hinsichtlich ihrer 

mechanischen Stabilität, der Insertion in ein künstliches Hautmodell, ihrer AS-Freisetzung und 

der Insertion in Humanhaut untersucht. Abschließend wurden die MNS zusätzlich in Hinblick 

auf die in-vitro Permeation durch Humanhaut charakterisiert. 

3.4.2. Formulierungsentwicklung für verlängerte Arzneistofffreisetzung aus 

Mikronadelsystemen 

3.4.2.1. Optische Charakterisierung 

Es wurden MNS aus Polymeren hergestellt, welche eine verlängerte AS-Freisetzung 

ermöglichten. Zur Herstellung wurden die Polymerlösungen R1, R2 und R3 verwendet (Tabelle 

23). Als Polymere wurden AMM A, AMM B und EC verwendet. Diese werden vor allem zum 

Überziehen fester Arzneiformen verwendet, um eine verlängerte AS-Freisetzung zu 

ermöglichen [200-202]. EC wurde in R3 in Kombination mit PEG 400 verwendet. Dies ist bei 

anderen Arzneiformen üblich, da EC einen Porenbildner benötigt, damit AS freigesetzt werden 

kann [203]. 

Zur Herstellung der MNS wurde den Formulierungen R1 - 3 IBU als Modell-AS zugesetzt. IBU 

wurde in einer Konzentration von 20,0 mg/g eingesetzt. Die MNS wurden mit Hilfe von 

Mikronadelmatrizen hergestellt, welche 300 Kavitäten enthielten. Jede Kavität war von 

pyramidaler Form mit einer quadratischen Grundfläche. Diese hatten eine Seitenlänge von 

300 µm. Die Tiefe der Kavitäten betrug 650 µm und die Kavitäten hatten jeweils einen Abstand 

von 0,5 mm in horizontaler und vertikaler Richtung. Solch eine verwendete Mikronadelmatrize 

ist in Abbildung 39 dargestellt. 
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Abbildung 39: Mikronadelmatrize mit 300 Kavitäten; A: Aufsicht; B: Seitliche Ansicht; Am Mikroskop 
eingestellte Vergrößerung: 20x 

Nach der Trocknung wurden die hergestellten MNS zunächst visuell charakterisiert. Die 

Ergebnisse der digitalmikroskopischen Auswertung sind der Abbildung 40 zu entnehmen. 

MNS, welche aus AMM B hergestellt wurden, waren spitz und intakt nach der Trocknung und 

konnten problemlos aus dem Mikronadelnegativ entnommen werden (Abbildung 40 A). 

Außerdem zeigten die Mikronadeln kein Schrumpfen. Die Zielhöhe von 650 µm wurde erreicht 

und die Nadeln waren 651,24 ± 6,51 µm hoch (Abbildung 40 B). Ähnliche Beobachtungen 

konnten für die MNS gemacht werden, welche aus AMM A hergestellt wurden (Abbildung 40 

C und D). Diese Nadeln waren ebenfalls spitz und intakt und wiesen eine Höhe von 

648,64 ± 3,34 µm auf. Somit waren beide Polymere geeignet zur Herstellung von formstabilen 

und intakten Mikronadeln. Davon abweichende Ergebnisse wurden erzielt bei der Herstellung 

von MNS aus EC. Diese Mikronadeln waren nicht spitz ausgeprägt (Abbildung 40 F). Die 

Nadelspitzen waren abgerundet und stumpf. Außerdem wurde mit einer Höhe von 

558,00 ± 37,34 µm die Zielhöhe nicht erreicht. Eine mögliche Erklärung könnte sein, dass die 

Polymerlösung aus 20 % EC in EtAc zu viskos war und die Zentripetalkraft nicht ausreichte, 

um die Kavitäten vollständig zu füllen. 
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Abbildung 40: MNS aus verlängert freisetzenden Polymeren hergestellt mit der Zentrifugationsmethode; 
A+B: MNS AMM B, C+D: MNS aus AMM A, E+F: MNS aus EC; 
Am Mikroskop eingestellte Vergrößerung: A, C, E 10x / B, D, F 50x 

3.4.2.2. Charakterisierung der mechanischen Eigenschaften von Mikronadelsystemen für 

eine verlängerte Arzneistofffreisetzung 

Die zuvor optisch beurteilten MNS wurden hinsichtlich ihrer mechanischen Stabilität 

untersucht. Dazu wurde die relative HR nach Kompression mit einer Kraft von 32 N als Maß 

verwendet. Die Ergebnisse sind in Abbildung 41 zusammenfassend dargestellt. 
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Abbildung 41: Ergebnisse der mechanischen Stabilität nach Kompression der verlängert freisetzenden 
Polymere; Bestimmung mittels Texture Analyser bei einer Kraft von 32 N, gehalten für 30 s und Vermessung 

der Nadelhöhe vor und nach Kompression; �̅� ± sd, n=6 

Die MNS, welche aus AMM B und EC hergestellt wurden zeigten vergleichbare relative HR. 

Diese betrug 13,9 ± 2,0 % (AMM B) bzw. 15,3 ± 3,3 % (EC). Beide Werte waren somit über 

dem idealen Bereich der prozentualen HR von < 10 %. Allerdings wurden bereits MNS 

hergestellt, welche eine relative HR von 15 – 20 % aufwiesen und dennoch für eine 

erfolgreiche transdermale AS-Abgabe geeignet waren [102]. Daher schien der reine 

Zahlenwert der relativen HR ein mögliches Indiz zu sein, dass diese MNS erfolgreich 

Humanhaut in späteren Untersuchungen durchstechen könnten. 

Allerdings spielt nicht nur die prozentuale HR eine entscheidende Rolle hinsichtlich der 

mechanischen Stabilität von Mikronadeln und der Möglichkeit, mit diesen MNS AS transdermal 

zu applizieren. Die Mikronadeln dürfen während der Kompression nicht abbrechen und sollten 

sich nicht in einem zu hohen Ausmaß verbiegen. MNS, welche aus AMM B hergestellt wurden, 

blieben nach der Kompression spitz und intakt, jedoch konnte ein leichtes Biegen der 

einzelnen Mikronadeln beobachtet werden (Abbildung 42 A). Aus EC hergestellte Mikronadeln 

waren ebenfalls nach der Kompression verbogen (Abbildung 42 C). Die Mikronadeln waren 

bereits vor der Kompression stumpf, weshalb nicht genau erkannt werden konnte, ob diese 

zusätzlich an der Spitze abbrachen. 



94 
 

 

Abbildung 42: MNS aus Polymeren für verlängerte Freisetzung, nach Kompression; 
A: AMM B; B: AMM A; C: EC + PEG 400; Am Mikroskop eingestellte Vergrößerung: 50x  

Aus AMM A hergestellte MNS waren auch nach der Kompression spitz und intakt. Diese 

Mikronadeln zeigten kein Anzeichen von Verbiegen (Abbildung 42 B). Die relative HR war mit 

4,33 ± 4,14 % am geringsten (Abbildung 41) und demnach deutlich unter dem empfohlenen 

Bereich von < 10 % [133].  

Abschließend konnte gezeigt werden, dass alle aus verlängert freisetzenden Polymeren 

hergestellten MNS unterschiedliche mechanische Stabilität aufwiesen. Am 

vielversprechendsten zeigten sich Mikronadeln aus AMM A. Diese wiesen die kleinste 

prozentuale HR auf, blieben nach dem Test spitz und verbogen sich nicht. Am wenigsten 

geeignet schienen MNS aus EC (+ PEG 400) zu sein. Diese Nadeln ließen sich kaum aus dem 

Mikronadelnegativ entfernen und waren von Anfang an stumpf. Es wurde bereits zuvor die 

Herstellung von MNS aus AMM strukturverwandten Polymeren (Eudragit® NM) beschrieben 

[204]. Von diesen MNS wurde zwar nicht die mechanische Stabilität bestimmt, allerdings 

waren sowohl MNS aus Eudragit® NM als auch aus einer Kombination von Eudragit® NM und 

PVA mechanisch stabil genug und konnten Schweinehaut durchstechen. Ansonsten wurde 

noch die Herstellung von MNS aus AMM B beschrieben [205]. Allerdings wurden diese MNS 

nicht ausschließlich aus AMM B hergestellt, sondern in Kombination mit Povidon K90, damit 

die mechanische Stabilität optimiert werden konnte. Diese MNS zeigten zufriedenstellende 

relative HR von 10 – 15 %. Über die Herstellung von MNS aus EC wurde bisher nicht berichtet. 

Es wurden lediglich lösliche MNS mit EC überzogen, um die AS-Freisetzung zu verlängern 
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[206]. Weitere Untersuchungen waren nötig, um eine geeignete Polymerformulierung für die 

Herstellung von MNS mit verlängerter AS-Freisetzung zu charakterisieren. 

3.4.2.3. Penetration von Mikronadelsystemen aus Retard-Polymeren in ein künstliches 

Hautmodell 

In der Folge wurde das Eindringverhalten der hergestellten MNS in 8 Schichten Parafilm® M 

als künstliches Hautmodell untersucht. Die Ergebnisse sind in Abbildung 43 dargestellt. 

 

 

Abbildung 43: Insertion von MNS aus verlängert freisetzenden Polymeren in 8 Schichten Parafilm® M 
mittels Texture Analyser (Kraft von 32 N, für 30 s gehalten); �̅� ± sd, n=3 

Die Ergebnisse deckten sich zu großen Teilen mit den ersten Aussagen, welche im Rahmen 

der Bestimmung der mechanischen Stabilität der MNS getroffen wurden. MNS, welche aus 

EC hergestellt wurden, durchdrangen überwiegend lediglich eine Schicht (entsprechend 

127 µm) Parafilm® M. Nur 22 ± 11 % der Mikronadeln durchstachen die zweite Schicht des 

künstlichen Membranmodells (entsprechend 254 µm). Dieses Insertionsverhalten ist 

vermutlich unzureichend, um im Rahmen einer späteren Anwendung das SC der 

menschlichen Haut zu durchstechen. Der Grund dafür war, dass die Mikronadeln keine klar 

ausgebildeten Spitzen aufwiesen (Abbildung 40 C). Außerdem konnte PEG 400 in den 

hergestellten MNS nicht nur als Porenbildner, sondern auch als WM dienen [184]. Dies könnte 

dazu geführt haben, dass die hergestellten Mikronadeln aus EC zu weich wurden und 

Parafilm® M nicht erfolgreich durchstechen konnten.  
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Die MNS, welche aus AMM A und B hergestellt wurden, zeigten ein tieferes Eindringen in das 

künstliche Hautmodell. In beiden Fällen war ein Großteil der Mikronadeln in der Lage die 

zweite Schicht Parafilm® M zu durchstechen. Des Weiteren durchstachen noch 29 ± 1 % der 

Mikronadeln aus AMM B und 18 ± 3 % aus AMM A die dritte Schicht (entsprechend 381 µm). 

Insgesamt gilt, dass eine transdermale AS-Abgabe möglich ist, wenn mindestens zwei 

Schichten Parafilm® M von den Mikronadeln durchstochen werden [207]. Jedoch gilt dieser 

Richtwert in erster Linie für lösliche MNS. Diese lösen sich innerhalb weniger Minuten in der 

Haut auf, sodass die Eindringtiefe tendenziell nicht so groß sein muss, um eine erfolgreiche 

transdermale AS-Abgabe zu ermöglichen. Bei AMM A und B handelt es sich um unlösliche 

Polymere. In diesem Fall könnte es sein, dass eine transdermale AS-Abgabe ein tieferes 

Eindringen der Mikronadeln erfordert. Weitere Untersuchungen waren daher notwendig. 

3.4.2.4. Arzneistofffreisetzung aus Mikronadelsystemen aus Retard-Polymeren 

Die AS-Freisetzung von IBU wurde bestimmt, um eine erste Einschätzung zu einer möglichen 

Anwendungsdauer der eingesetzten Polymere zu erhalten. Die Freisetzungsuntersuchungen 

wurden für MNS aus AMM B, AMM A und EC (+ PEG 400) durchgeführt. Als 

Freisetzungsmedium wurde PBS verwendet. Der pH-Wert des Freisetzungsmediums wurde 

auf 7,4 eingestellt, um den physiologischen pH-Wert abzubilden. Die Untersuchungen wurden 

in 10,0 ml des Freisetzungsmediums eingestellt und die Rührgeschwindigkeit auf 200 

Umdrehungen pro Minute. Die Ergebnisse der Freisetzungsuntersuchungen sind der 

Abbildung 44 zu entnehmen. 

 

Abbildung 44: Freisetzung von MNS aus Polymeren mit verlängerter AS-Freisetzung; Testmedium 10,0 ml 
PBS pH=7,4, T=30 °C, 200 UpM Rührgeschwindigkeit; Einzelkurven, n=3 
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IBU zeigte ein deutlich unterschiedliches Freisetzungsverhalten in Abhängigkeit des 

verwendeten Polymers zur MNS-Herstellung. Wurde AMM B zur Herstellung verwendet, so 

konnte eine ausgeprägt langsame Freisetzung beobachtet werden. Selbst nach 24 h waren 

erst 43,38 ± 1,90 % IBU freigesetzt. Nach 6 h waren es 21,50 ± 3,05 %. Des Weiteren konnte 

für die Verwendung von AMM B kein Burst-Release zu Beginn der Freisetzung festgestellt 

werden. Dies könnte dafür sprechen, dass IBU gleichmäßig in den nicht-erodierenden 

Mikronadeln aus AMM B eingebettet war. Zur besseren Vergleichbarkeit der einzelnen 

Polymere untereinander wurde die MDT berechnet (Gleichung 8). Die MDT für IBU, 

eingebettet in den unlöslichen Polymeren, sind in Tabelle 10 zusammenfassend dargestellt. 

Tabelle 10: Berechnete MDT für unlösliche MNS; �̅� ± sd, n=3 

Polymer MNS MDT [min] 

AMM B 454,60 ± 52,83 
AMM A 125,28 ± 43,57 

EC  342,74 ± 56,09 

 

Auch die berechnete MDT untermauert die Aussage, dass die Freisetzung aus Mikronadeln, 

welche aus AMM B hergestellt wurden, am langsamsten ablief. Die MDT betrug in diesem Fall 

knapp 8 h. 

MNS, welche aus AMM A hergestellt wurden, wiesen eine deutlich schnellere Freisetzung von 

IBU auf. Bereits nach 90 min war mehr IBU freigesetzt als aus den MNS aus AMM B nach 

24 h. Nach 90 min waren 46,48 ± 3,09 % des AS freigesetzt. Nach 24 h war die Freisetzung 

von IBU aus MNS aus AMM A beinahe abgeschlossen. Es waren 94,50 ± 6,80 % IBU 

freigesetzt (Abbildung 44). Auch die MDT war deutlich geringer verglichen mit der MDT, welche 

für MNS aus AMM B berechnet wurde. Die MDT betrug gut 2 h. Dieser Unterschied bzgl. der 

Freisetzung bei Verwendung von AMM A und B ist von anderen Arzneiformen bekannt und 

beabsichtigt [208]. Bei AMM A handelt es sich um eine leichter durchlässige Matrix im 

Vergleich zu AMM B. 

MNS, welche aus EC hergestellt wurden zeigten ein Freisetzungsverhalten, welches zwischen 

denen von AMM B und A einzuordnen war (Abbildung 44). So wurde aus diesen MNS nach 

24 h 79,87 ± 3,25 % IBU freigesetzt. Nach 90 min waren es 24,90 ± 2,61 % und damit 

vergleichbar mit der freigesetzten Menge von IBU aus MNS aus AMM B nach 6 h. Die MDT 

der MNS aus EC lag mit ungefähr 5,5 h ebenfalls genau zwischen den MDT von AMM B und 

A. 

Es konnte gezeigt werden, dass AMM B und A einen vielversprechenden Ansatz zur 

Herstellung von verlängert freisetzenden MNS darstellen. Die Polymere eigneten sich zur 

Herstellung von mechanisch robusten Mikronadeln, welche in ersten Charakterisierungen 

ausreichend tief in ein künstliches Hautmodell eindringen konnten. Die Polymere eigneten sich 
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für eine Freisetzung von bis zu 24 h (AMM A) oder sogar für deutliche längere 

Freisetzungszeiten (AMM B). Interessant könnte in diesem Zusammenhang auch der Ansatz 

sein, dass die beiden Polymere miteinander gemischt werden können. So könnte das 

Freisetzungsprofil und somit die spätere Applikationsfrequenz individuell auf den persönlichen 

Bedarf des Patienten oder der Patientin angepasst werden. 

EC war nicht geeignet zur Herstellung von MNS. EC ist undurchlässig für Wasser und AS, 

sodass den Zubereitungen ein Porenbildner hinzugegeben werden musste. Ein  Beispiel dafür 

ist PEG. Allerdings weist PEG ebenfalls Eigenschaften als WM auf (Kapitel 3.1.). Die 

resultierenden MNS waren mechanisch nicht ausreichend robust und verbogen während der 

Kompression. Des Weiteren waren die Mikronadeln nicht spitz, sodass ein Durchstechen des 

künstlichen Hautmodells drastisch eingeschränkt war. Daher wurde EC für eine weitere 

Charakterisierung zur Herstellung von Mikronadeln, welche zwei Polymere räumlich getrennt 

enthielten, ausgeschlossen. Weitere Versuche müssten durchgeführt werden, ob sich die 

Verwendung anderer löslicher Porenbildner besser eignet (z.B. Hypromellose). 

3.4.3. Charakterisierung von Mikronadelsystemen mit räumlich getrennten 

Arzneistoffen und Polymeren 

Im Folgenden wurden MNS hergestellt, welche 2 verschiedene Polymere räumlich getrennt 

enthielten. Die erste Hälfte des Mikronadelnegativs wurde mittels TSD hergestellt und enthielt 

schnelllösliche Mikronadeln aus PVP K17 mit LIS als Modell-AS. Die andere Hälfte wurde 

mittels der Zentrifugationsmethode aus den unlöslichen Polymeren AMM A bzw. B hergestellt. 

Als Modell-AS wurde diesen Mikronadeln IBU zugesetzt. Die Herstellung dieser MNS ist dem 

Kapitel 5.2.3.3.2. zu entnehmen. 

3.4.3.1. Optische Charakterisierung 

Die hergestellten MNS wurden zunächst mit Hilfe des digitalen Lichtmikroskopes 

charakterisiert. Dabei wurden sowohl Aufnahmen der gesamten MNS, als auch von einzelnen 

Mikronadeln gemacht.  

Die Ergebnisse der optischen Charakterisierung sind der Abbildung 45 zu entnehmen. 
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Abbildung 45: Optische Charakterisierung von MNS mit räumlich getrennten Mikronadeln aus 
unterschiedlichen Polymeren; A+B: MNS aus PVP K17 und AMM B; C+D: MNS aus PVP K17 und AMM A; 
Am Mikroskop eingestellte Vergrößerung: A, C 10x / B, D 50x 

Die hergestellten MNS enthielten 300 intakte Mikronadeln. Nach der Trocknung ließen sich die 

MNS ohne Probleme dem Mikronadelnegativ entnehmen. Die resultierenden Nadeln waren 

von pyramidaler Form und wiesen eine intakte Spitze auf (Abbildung 45 B und D). Außerdem 

zeigten die Nadeln kein Anzeichen von Schrumpfen während der Trocknung. Die Zielhöhe von 

650 µm wurde für beide Formulierungen erreicht. 

Anhand dieser Aufnahmen konnte jedoch noch keine Aussage über die erfolgreiche räumliche 

Trennung der Mikronadeln innerhalb des MNS getroffen werden. Daher wurden die MNS für 

10 min mit Wasser bedeckt und anschließend erneut mittels des digitalen Lichtmikroskopes 

analysiert. Die Ergebnisse dieser Charakterisierung sind der Abbildung 46 zu entnehmen. 
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Abbildung 46: MNS mit räumlich getrennten Polymeren nach Auflösen in Wasser; A: PVP K17 und AMM B; 
B: PVP K17 und AMM A 

Es konnte festgestellt werden, dass die Trennung der Nadeln, welche aus unterschiedlichen 

Polymeren hergestellt wurden, erfolgreich war. Nach dem Bedecken der MNS mit Wasser war 

eine Hälfte der Mikronadeln aufgelöst. Dabei handelte es sich um die Mikronadeln, welche 

mittels TSD aus Povidon als wasserlösliches Polymer hergestellt wurden. Im Gegensatz dazu 

waren die Mikronadeln aus den wasserunlöslichen Polymeren AMM B (Abbildung 46 A) und 

AMM A (Abbildung 46 B) auch nach Eintauchen in Wasser intakt. Die erfolgreiche Separierung 

der verschiedenen Polymere und der Modell-AS LIS und IBU lieferte interessante neue 

Möglichkeiten für die Therapie mittels MNS. Es wurden bereits MNS hergestellt, welche 

verschiedene Polymere kombinierten [172]. Im Rahmen dieser Studie wurden MNS aus einer 

Kombination von PMVE/MA, HPMC und PVP hergestellt. Allerdings war die 

Zusammensetzung sämtlicher Mikronadeln innerhalb dieser MNS identisch. Die MNS wurden 

ausschließlich mittels einer Zentrifugationsmethode hergestellt. Ebenso wurden MNS aus PVA 

und Maltose [209] bzw. PVA und Povidon [128] hergestellt. In diesen Fällen konnte durch das 

Mischen verschiedener Polymere eine erfolgreiche Anpassung der mechanischen 

Eigenschaften der MNS erzielt werden. Auch konnte dadurch das Freisetzungs- bzw. 

Auflösungsverhalten der MNS justiert werden. 

Die räumliche Separierung von Mikronadeln aus unterschiedlichen Polymeren innerhalb eines 

MNS wurde hingegen noch nicht beschrieben. Diese Aufteilung war möglich, indem die erste 

Hälfte der Mikronadeln mittels TSD hergestellt wurde. Wie zuvor beschrieben, durfte das LM 

der anderen Polymerformulierung die bereits gefüllten Kavitäten des Mikronadelnegativs nicht 

erneut auflösen (Kapitel 3.3.3.). Dies konnte erreicht werden, indem EtAc als LM für AMM A 

und B verwendet wurde. 

Zusammenfassend konnte festgestellt werden, dass eine räumliche Aufteilung von Polymeren 

und AS innerhalb eines MNS eine sinnvolle Erweiterung des Anwendungsbereiches von MNS 

darstellen kann. Auf diese Weise können inkompatible AS innerhalb eines MNS kombiniert 
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werden, wie es bereits in Kapitel 3.2. postuliert wurde. Durch die Kombination mehrerer AS in 

einer Arzneiform kann die Therapietreue der zu behandelnden Personen gesteigert werden. 

Des Weiteren ermöglicht die Kombination von Polymeren mit unterschiedlichen 

Auflösungseigenschaften die Anpassung des Freisetzungsverhaltens an die vom AS und 

Patienten benötigten Eigenschaften. Die hergestellten MNS mussten jedoch weiteren 

Untersuchungen hinsichtlich ihrer Anwendbarkeit unterzogen werden. 

3.4.3.2. Charakterisierung der mechanischen Eigenschaften 

Die mechanische Stabilität der MNS wurde bestimmt. Dabei diente die prozentuale HR der 

einzelnen Nadeln wie zuvor beschrieben als Maß für deren mechanisches Verhalten. Die 

Ergebnisse der Bestimmung der relativen HR nach Kompression mit einer Kraft von 32 N für 

eine Dauer von 30 s sind der Abbildung 47 zu entnehmen. 

 

Abbildung 47: Ergebnisse der mechanischen Stabilität der MNS mit räumlich getrennten Polymeren; 
Bestimmung mittels Texture Analyser bei einer Kraft von 32 N, gehalten für 30 s und Vermessung der 

Nadelhöhe vor und nach Kompression; �̅� ± sd, n=6 

Die relative HR der beiden MNS war vergleichbar. Die MNS, welche aus Povidon und AMM B 

hergestellt wurden, wiesen eine prozentuale HR von 8,1 ± 3,3 % auf. Die relative HR der MNS, 

bei denen Povidon und AMM A räumlich separiert voneinander vorlagen, betrug 8,3 ± 1,1 %. 

Es wurde bereits berichtet, dass eine prozentuale HR von < 10 einen guten Indikator darstellt, 

dass die Nadeln mechanisch robust genug sind, das SC erfolgreich zu durchstechen [210]. 

Wichtig war es, dass die Mikronadeln während des Testes nicht brachen. Dies könnte 

ansonsten auch während der Applikation erfolgen und eine transdermale AS-Abgabe wäre in 

der Folge nicht möglich. 

Es konnte festgestellt werden, dass keine Mikronadeln während der Kompression brachen. 

Die Nadeln waren auch nach der Kompression spitz und intakt und wiesen eine pyramidale 
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Form auf. Die Morphologie der Mikronadeln nach der Kompression ist der Abbildung 48 zu 

entnehmen. 

 

Abbildung 48: Mikronadeln nach Kompression; A: MNS aus PVP K17 und AMM B; B: MNS aus PVP K17 und 
AMM A 

Es konnte jedoch festgestellt werden, dass die Mikronadeln aus AMM B nach dem Test leicht 

gebogen waren (Abbildung 48 A). Diese Beobachtung deckte sich mit den zuvor getesteten 

Mikronadeln bei alleiniger Verwendung von AMM B (Abbildung 42 A). Die MNS, welche aus 

Povidon und AMM A hergestellt wurden, zeigten dieses leichte Biegen nicht (Abbildung 48 B).  

Weitere Versuche mussten durchgeführt werden, um die Folgen dieses Verbiegens der 

Mikronadeln aus AMM B einschätzen zu können. Theoretisch könnte ein Biegen der 

Mikronadeln zu einer unzureichenden transdermalen AS-Abgabe führen. Im Hinblick auf die 

relative HR handelte es sich jedoch bei beiden MNS um vielversprechende Kandidaten für 

eine ausreichende transdermale AS-Abgabe. 

3.4.3.3. Penetration in ein künstliches Hautmodell 

Das Eindringverhalten der hergestellten MNS, welche Povidon und AMM A bzw. AMM B 

enthielten, wurde zunächst mit Hilfe eines künstlichen Hautmodells (acht Schichten 

Parafilm® M) charakterisiert. Die Ergebnisse der Insertion in dieses Hautmodell sind der 

Abbildung 49 zu entnehmen. 
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Abbildung 49: Insertion von MNS mit räumlich getrennten Polymeren in 8 Schichten Parafilm® M mittels 
Texture Analyser (Kraft von 32 N, für 30 s gehalten); �̅� ± sd, n=3 

Sämtliche Mikronadeln durchstachen die erste Schicht Parafilm® M. Die zweite Schicht konnte 

ebenfalls von fast allen Mikronadeln durchstochen werden. 97 ± 4 % der räumlich separierten 

Mikronadeln aus Povidon und AMM B und 98 ± 2 % der räumlich separierten Mikronadeln aus 

Povidon und AMM A durchstachen diese Schicht. Dies entsprach einer Eindringtiefe von 

254 µm. Die beiden untersuchten Formulierungen unterschieden sich hinsichtlich ihres 

Eindringverhaltens in das künstliche Hautmodell kaum voneinander. Diese Insertionstiefe 

wurde bereits als ausreichend tief beschrieben, um eine erfolgreiche transdermale AS-Abgabe 

zu ermöglichen [207]. Dies indizierte, dass sämtliche Polymere ausreichend stabil waren, um 

die erforderliche Eindringtiefe in das künstliche Hautmodell zu erreichen. Allerdings stellt diese 

Methode nur eine erste Einschätzung dar. Weitere Faktoren wie die Nadelgeometrie [130], die 

Nadellänge oder der Abstand zwischen den Mikronadeln [211] beeinflussen die mechanischen 

Eigenschaften und somit das Eindringverhalten von MNS.  

3.4.3.4. Arzneistofffreisetzung 

Um erste Informationen über die AS-Abgabe der MNS zu erhalten, wurden 

Freisetzungsuntersuchungen durchgeführt. Als Freisetzungsmedium dienten hierbei 10,0 ml 

PBS. Das Freisetzungsmedium wurde auf einen physiologischen pH-Wert von 7,4 eingestellt. 

Die Ergebnisse der AS-Freisetzung sind in Abbildung 50 zusammenfassend dargestellt. 
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Abbildung 50: Freisetzung von MNS mit räumlich getrennten Polymeren; A: MNS aus AMM B (IBU) und 
PVP K17 (LIS); B: MNS aus AMM A (IBU) und PVP K17 (LIS); Testmedium 10,0 ml PBS pH=7,4, T=30 °C, 
200 UpM Rührgeschwindigkeit; �̅� ± sd, n=3 

Die Freisetzung von LIS aus den povidonhaltigen Mikronadeln ist für beide hergestellten MNS 

vergleichbar. So war die Freisetzung von LIS bereits nach wenigen Minuten weitestgehend 

abgeschlossen. Nach 7 min waren 96,31 ± 11,34 % LIS aus den MNS freigesetzt, welche 

PVP K17 und AMM B räumlich separiert enthielten. Nach der gleichen Zeit waren 

98,42 ± 2,34 % LIS aus den povidonhaltigen Mikronadeln freigesetzt, welche räumlich 

getrennt von AMM A vorlagen (Abbildung 50 B). Dieses Freisetzungsverhalten entsprach den 

Erwartungen. Es handelt sich bei PVP K17 um ein kurzkettiges, gut wasserlösliches Polymer. 

Die Mikronadeln lösten sich schnell im wässrigen Milieu auf und LIS wurde freigesetzt. Die 

Zieldosis betrug 132 µg (Tabelle 27). Nach vollständiger Freisetzung waren 128,09 ± 15,75 µg 

LIS (Povidon räumlich getrennt von AMM B) bzw. 135,21 ± 4,70 µg LIS (Povidon räumlich 
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getrennt von AMM A) freigesetzt. Dies zeigte erneut, dass eine gute Dosiergenauigkeit zur 

Herstellung von Mikronadeln mittels TSD möglich war. Die zuvor berechnete Soll-Dosis konnte 

über die berechnete Anzahl an Tropfen, welche pro Kavität gedruckt wurden, präzise 

eingestellt werden. 

Das Freisetzungsverhalten von IBU aus den unlöslichen Mikronadeln konnte durch die 

Variation des verwendeten Polymers variiert werden. Wie zuvor charakterisiert (Abbildung 44) 

erfolgte dabei die Freisetzung von IBU aus Mikronadeln, welche aus AMM B bestanden, 

langsamer als aus Mikronadeln aus AMM A. Nach 60 min waren lediglich 8,85 ± 3,92 % IBU 

freigesetzt (AMM B). Aus den Mikronadeln, welche aus AMM A bestanden, betrug die 

freigesetzte Menge IBU bereits 37,23 ± 2,81 % (Abbildung 50 B). Des Weiteren wurden nach 

6 h 79,48 ± 1,78 % IBU freigesetzt (AMM A), wohingegen die Freisetzung aus AMM B deutlich 

geringer ausfiel (Abbildung 50 A). In diesem Fall waren nach 6 h 18,93 ± 6,29 % freigesetzt. 

Die Freisetzung von IBU aus Mikronadeln aus AMM B konnte im ausgewählten 

Beobachtungszeitraum von 24 h nicht vollständig abgeschlossen werden. So waren bei 

Beendigung der Freisetzung lediglich 35,71 ± 10,12 % IBU freigesetzt, während 

100,40 ± 3,28 % IBU aus AMM A-haltigen Mikronadeln freigesetzt werden konnte.  

Insgesamt konnte festgestellt werden, dass sich AMM A als Polymer für MNS eignet, bei denen 

die AS-Freisetzung innerhalb von 24 h abgeschlossen werden sollte. Bei einer angestrebten 

Applikationsdauer von mehr als 24 h stellte hingegen AMM B ein vielversprechendes Polymer 

zur Mikronadel-Herstellung dar. Es wurde bereits die Herstellung und Charakterisierung von 

MNS aus einer Kombination von PVP und AMM B beschrieben [205]. Dabei wurden jedoch 

die beiden Polymere in einer gemeinsamen Lösung zur Herstellung der MNS verwendet und 

jede Mikronadel war von identischer Zusammensetzung. Diese MNS eigneten sich für eine 

erfolgreiche transdermale AS-Abgabe über einen Zeitraum von 24 h. Des Weiteren wurden 

auch MNS aus einer Mischung von AMM A und PVP hergestellt [210]. In diesem Fall war die 

Permeation durch die Haut neugeborener Schweine höher verglichen mit der Permeation bei 

Verwendung von AMM B und PVP. In beiden Studien wurde zudem der gleiche Modell-AS 

(Resveratrol) verwendet, weshalb sich diese beiden Studien gut miteinander vergleichen 

ließen.  

Zusammenfassend konnte gezeigt werden, dass sich das Freisetzungsverhalten der 

hergestellten MNS mit räumlich separierten Polymeren mit dem beschriebenen Freisetzungs- 

bzw. Permeationsverhalten von AMM A und B deckte. Durch eine geeignete Mischung dieser 

beiden Polymere ist zudem ein genau anpassbares Freisetzungsverhalten für andere 

Arzneiformen beschrieben worden [212]. Dies könnte auch einen interessanten Ansatz in der 

Herstellung von MNS darstellen. Durch genaue Anpassung der AS-Freisetzung an die 
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persönlichen Bedürfnisse der Patienten und an die pharmakokinetischen Eigenschaften der 

AS könnte langfristig die Therapie mittels MNS verbessert werden. 

Allerdings stellten die hier untersuchten Freisetzungsuntersuchungen keine realistische 

Simulation der physiologischen Eigenschaften dar. In den Hautschichten unter dem SC liegen 

deutlich geringere Mengen von Körperflüssigkeit vor als die in diesem Versuchsabschnitt 

verwendeten 10,0 ml. Weitere Untersuchungen waren nötig, damit die Aussagekraft gesteigert 

werden konnte. 

3.4.3.5. Insertion in Humanhaut 

Für die hergestellten MNS, welche Mikronadeln aus Povidon und AMM A bzw. B räumlich 

separiert voneinander enthielten, wurde ein erfolgreiches Durchstechen eines künstlichen 

Hautmodells gezeigt (Kapitel 3.4.3.3.). Allerdings wurde dieses Hautmodell lediglich mit 

Schweinehaut verglichen und zeigte ähnliche mechanische Eigenschaften wie diese [133]. 

Menschliche Haut weist allerdings andere Eigenschaften als Schweinehaut auf, weshalb eine 

Übertragbarkeit dieses Modells auf Humanhaut nicht per se möglich ist. 

Aus diesem Grund wurde das Eindringverhalten in Humanhaut zusätzlich untersucht. Dafür 

wurde die Humanhaut nach der Applikation der MNS mit dem wasserlöslichen Farbstoff 

Methylenblau angefärbt (Kapitel 5.4.11.). Das SC stellt die lipophile Barriere der Haut dar. Nach 

dem Abwaschen des Farbstoffes wird das SC wieder entfärbt. Sollten jedoch Mikroporen in 

der Haut durch die Applikation der MNS entstanden sein, sind diese hydrophil. Der Farbstoff 

lässt sich dann nicht mehr ohne Weiteres aus diesen Poren auswaschen und die Poren sind 

von einer intensiveren blauen Farbe [102, 115]. 

Die Ergebnisse der Insertion der MNS in Humanhaut sind der Abbildung 51 zu entnehmen. 

 

Abbildung 51: Insertion von MNS mit zwei räumlich getrennten Polymeren in Humanhaut; A: MNS aus 
AMM B und PVP K17; B: MNS aus AMM A und PVP K17 

Beide hergestellten MNS zeigten ein erfolgreiches Durchstechen des SC. Nach dem 

Abwaschen der überschüssigen Methylenblau-Lösung waren eindeutig die einzelnen 

Mikroporen, welche durch die Mikronadeln verursacht wurden, erkennbar. Dies galt für beide 

Formulierungen.  
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Bei Povidon handelt es sich um ein sehr intensiv untersuchtes Polymer zur Herstellung von 

löslichen MNS. Es konnten bereits verschiedene AS mit Hilfe von Povidon-Mikronadeln 

transdermal appliziert werden [213-215]. Sämtliche dieser MNS konnten demnach erfolgreich 

Haut durchstechen. Allerdings wurden diese Untersuchungen mit Schweine- oder Maushaut 

durchgeführt. Es konnte gezeigt werden, dass die in dieser Arbeit hergestellten Mikronadeln 

vergleichbare Ergebnisse lieferten und Humanhaut erfolgreich durchstachen. 

Die Herstellung von Mikronadeln aus AMM A und B ist weniger verbreitet. AMM B wurde in 

Kombination mit Povidon zur erfolgreichen transdermalen AS-Abgabe von Resveratrol 

eingesetzt [205]. Diese Mikronadeln durchstachen erfolgreich Schweinehaut. AMM A wurde 

charakterisiert hinsichtlich der transdermalen AS-Abgabe von Granisetron [88]. Die dort 

untersuchten MNS konnten ebenfalls erfolgreich Schweinehaut durchstechen. 

Die in dieser Arbeit hergestellten und charakterisierten MNS wiesen ähnliche Eigenschaften 

wie in der Literatur beschriebene MNS aus den gleichen Polymeren auf. Die Mikronadeln 

waren auch nach räumlicher Separierung mechanisch ausreichend robust, um Humanhaut zu 

durchstechen. Dies implizierte eine mögliche Verwendung dieser MNS für die transdermale 

AS-Abgabe von zwei AS mittels eines einzelnen MNS.  

3.4.3.6. Permeation durch Humanhaut 

Die hergestellten MNS konnten bisweilen sämtliche Anforderungen erfüllen, welche für eine 

erfolgreiche transdermale AS-Abgabe sprechen. Allerdings reicht der alleinige Beweis, dass 

die Mikronadeln mechanisch robust genug für das Durchstechen von Humanhaut sind, nicht 

aus. Ebenso spielen die physikochemischen Eigenschaften der AS eine entscheidende Rolle, 

ob die transdermale AS-Abgabe tatsächlich erfolgreich ist [139]. 

Eine geeignete Möglichkeit, die transdermale AS-Abgabe in-vitro zu bestimmen, stellt die 

Verwendung von Franz-Diffusionszellen dar. Dabei können verschiedene Membranen 

zwischen dem Donor- und Akzeptormedium eingespannt werden: Die Verwendung von 

Schweinehaut [189], Maushaut [216] oder Humanhaut [143] wurde bereits für diesen Zweck 

beschrieben. 

In diesem Versuchsteil wurde die transdermale AS-Abgabe mit Hilfe von Franz-

Diffusionszellen untersucht (Kapitel 5.4.15., Abbildung 78). Als Membran wurde Humanhaut 

verwendet. Die MNS mit räumlich separierten Mikronadeln aus Povidon und AMM A bzw. B 

wurden in die Haut appliziert und diese anschließend zwischen Donor- und Akzeptorkammer 

platziert. Als Akzeptormedium diente 11,5 ml PBS. Das Akzeptormedium wurde auf einen 

physiologischen pH-Wert von 7,4 eingestellt. 

Die Ergebnisse der Untersuchung der Permeation durch Humanhaut sind zusammenfassend 

in Abbildung 52 dargestellt. 
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Abbildung 52: Permeation durch Humanhaut von LIS und IBU mittels MNS mit räumlich getrennten 
Polymeren; A: MNS aus AMM B (IBU) und PVP K17 (LIS); B: MNS aus AMM A (IBU) und PVP K17 (LIS); 
Testmedium 11,5 ml PBS pH=7,4 im Akzeptorkompartiment, T=30 °C, 200 UpM Rührgeschwindigkeit; �̅� ± sd, 
n=6 

Die permeierte Masse an LIS durch die Humanhaut ist für die beiden hergestellten MNS 

vergleichbar. Wurden die povidonhaltigen Mikronadeln räumlich von Mikronadeln aus AMM B 

separiert, hatten nach 24 h 66,33 ± 15,17 µg LIS die Humanhaut überwunden (Abbildung 

52 A). Wurden Povidon und AMM A räumlich getrennt zur Herstellung von Mikronadeln 

verwendet, betrug die permeierte Masse LIS 65,25 ± 12,69 µg (Abbildung 52 B). Allerdings 

konnte festgestellt werden, dass die Permeation von LIS sich im Vergleich zum vorherigen 

Verlauf unterschied. So permeierte stetig mehr LIS durch die Humanhaut, wenn AMM A und 

Povidon räumlich separiert vorlagen. Zwar wurde die Humanhaut auf eine einheitliche Dicke 
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von 800 – 850 µm dermatomisiert, jedoch reichte die Menge an gespendeter Haut eines 

Spenders nicht aus. Aus diesem Grund mussten für diese Untersuchungen Hautproben von 

zwei verschiedenen Spendern verwendet werden. Auch wenn die Haut eine einheitliche Dicke 

aufwies, unterscheidet sich die Struktur der Haut in Abhängigkeit des Geschlechtes, des Alters 

und der ausgesetzten Umwelteinflüsse [217, 218]. Dadurch konnten diese Unterschiede in der 

Permeation von LIS erklärt werden. 

Des Weiteren wurde festgestellt, dass lediglich knapp die Hälfte der Sollmenge an LIS durch 

die Humanhaut permeierte. Diese Beobachtungen deckten sich mit beschriebenen Werten aus 

der Literatur. Es wurde berichtet, dass 34,18 % der AS-Menge durch Schweinehaut 

permeierten, wenn MNS aus Povidon mit LIS als AS hergestellt wurden [190]. Es konnte 

geschlussfolgert werden, dass die Permeation nach 24 h noch nicht vollständig abgeschlossen 

war. Des Weiteren verbleibt im Rahmen von Permeationsuntersuchungen in der Regel AS in 

der Membran. Dieser AS diffundiert demnach nicht in das Akzeptormedium und wird nicht 

analytisch erfasst. 

Die Menge an IBU, welche durch die Humanhaut permeierte unterschied sich in Abhängigkeit 

von dem verwendeten Polymer zur Mikronadel-Herstellung. Wurde AMM A verwendet, verlief 

die transdermale AS-Abgabe von IBU schneller als bei Verwendung von AMM B. Nach 24 h 

waren 66,90 ± 28,37 µg IBU permeiert (AMM A, Abbildung 52 B), verglichen mit 

45,28 ± 5,58 µg bei Verwendung von AMM B (Abbildung 52 A). Auch die initiale Permeation zu 

den vorherigen Zeitpunkten verlief wesentlich schneller bei Verwendung von AMM A. So 

konnte bereits nach 10 min IBU im Akzeptormedium nachgewiesen werden. Bei Mikronadeln, 

welche aus AMM B bestanden, wurde erst nach 2 h IBU nachgewiesen. Diese Beobachtungen 

deckten sich mit dem zuvor untersuchten Freisetzungsverhalten von IBU aus den beiden 

Polymer-Matrices (Abbildung 50). Es wurde bereits zuvor festgestellt, dass AMM B im 

Vergleich zu AMM A schwerer durchlässig für AS-Moleküle ist [212]. 

Insgesamt konnte gezeigt werden, dass sich die hergestellten MNS eigneten, beide 

Modellarzneistoffe in-vitro transdermal zu applizieren. Zudem konnte die Permeationsrate von 

IBU durch Humanhaut variiert werden, indem das Polymer zur Mikronadelherstellung variiert 

wurde. Dadurch lassen sich verschiedene Formulierungskonzepte entwickeln. Das 

Applikationsintervall dieser MNS könnte durch Anpassung des nadelbildenden Polymers an 

die individuellen Bedürfnisse des Patienten angepasst werden. Des Weiteren könnten 

verschiedene Arzneistoffe in Abhängigkeit vom angestrebten pharmakokinetischen Profil 

zielgerichtet appliziert werden. Durch die Möglichkeit, die Polymere AMM A und B in beliebigen 

Verhältnissen miteinander zu mischen, könnte dieser Anwendungsbereich ausgeweitet 

werden. 
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3.4.4. Zusammenfassende Beurteilung 

Das Konzept des TSD für die Herstellung von MNS konnte erfolgreich ausgeweitet werden. 

Zuvor wurde gezeigt, dass sich TSD für die Herstellung von individuell angefertigten MNS 

eignet und Vorteile gegenüber klassischer Herstellungsmethoden bieten kann. Auch die 

Herstellung von mehrschichtigen MNS mittels einer Kombination aus TSD und einer 

Zentrifugationsmethode konnte etabliert werden. In diesem Versuchsteil konnte die 

Kombination von Mikronadeln aus unterschiedlichen Polymeren in einem MNS realisiert 

werden.  

Normalerweise werden MNS aus verschiedenen Polymeren hergestellt, um die mechanischen 

Eigenschaften [178] oder das Freisetzungsverhalten [219] der Mikronadeln anzupassen. 

Dabei werden allerdings die Polymere zusammen in einem LM gelöst und anschließend mittels 

einer Zentrifugationsmethode oder mittels Anlegen von Überdruck in die Kavitäten gefüllt. 

Dabei ist die Zusammensetzung der einzelnen Mikronadeln im Anschluss an die Trocknung 

einheitlich. Außerdem wurden mit den gleichen Herstellungsmethoden bisweilen MNS 

hergestellt, welche mehr als einen AS enthalten [138]. Die AS wurden dabei ebenfalls 

gemeinsam in der polymerhaltigen Formulierung gelöst und jede Mikronadel enthielt jeden AS 

gleichermaßen nach der Trocknung. 

Diese Herstellungsmethoden sind jedoch ungeeignet, wenn die verwendeten Arzneistoffe, 

Polymere oder AS-Polymerkombinationen inkompatibel sind. Als Folge können 

Verringerungen der Wirksamkeit oder Veränderungen der Beschaffenheit der Mikronadeln 

auftreten. 

Daher stellt die hier demonstrierte Kombination von Arzneistoffen und Polymeren, welche in 

einem MNS vereint, aber räumlich getrennt vorliegen, eine Bereicherung für die Vielfalt an 

MNS dar. Durch TSD konnten ausgewählte Kavitäten des Mikronadelnegatives präzise gefüllt 

werden. Im Anschluss wurden die ausgelassenen Kavitäten mit Hilfe der 

Zentrifugationsmethode befüllt. Die Ergebnisse aus vorherigen Studien (Kapitel 3.3.) zeigten, 

dass die im zweiten Herstellungsschritt verwendeten LM die zuvor in die Kavitäten gefüllten 

Polymere nicht auflösen durften. Andernfalls kommt es zu einer Vermischung der Polymere 

und die applizierte Zieldosis wird nicht erreicht. 

In diesem Versuchsteil wurden verschiedene wasserunlösliche Polymere für die Herstellung 

von Mikronadeln untersucht. EC konnte dabei nicht die gewünschten mechanischen 

Eigenschaften erfüllen. Die getrockneten Mikronadeln waren zu weich und stumpf und wurden 

daher von einer weiteren Charakterisierung ausgeschlossen. AMM A und B hingegen bildeten 

nach erfolgreicher Trocknung mechanisch robuste Mikronadeln und wurden für die weitere 

Herstellung von räumlich getrennten Mikronadeln in einem MNS ausgewählt. Die übrigen 
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Mikronadeln wurden mittels TSD hergestellt. Dazu wurde die zuvor charakterisierte TZ F3 

verwendet (Kapitel 3.2.).  

Die Herstellung von MNS mit räumlich voneinander getrennten Mikronadeln aus Povidon und 

AMM A / B konnte realisiert werden. Bei Kontakt mit Wasser lösten sich lediglich die mittels 

TSD hergestellten Mikronadeln aus Povidon auf. Die wasserunlöslichen Mikronadeln aus 

AMM A und B blieben intakt. Dies indizierte eine erfolgreiche räumliche Trennung der 

Polymere und somit auch der Modellarzneistoffe LIS und IBU. Die hergestellten MNS waren 

mechanisch robust und konnten ausreichend tief in ein künstliches Hautmodell eindringen. 

Auch das Durchstechen von Humanhaut war möglich. Durch Variation des wasserunlöslichen 

Polymers konnte das Freisetzungsverhalten von IBU variiert werden. Die aus Povidon 

hergestellten Mikronadeln zeigten eine sehr schnelle Freisetzung und lösten sich innerhalb 

weniger Minuten auf. Zuletzt wurden die hergestellten MNS auf die Möglichkeit einer 

transdermalen AS-Abgabe getestet. Diese Prüfung zeigte ebenfalls positive Ergebnisse. Mit 

Hilfe der hergestellten MNS konnte für beide Modell-AS eine Permeation durch Humanhaut 

erreicht werden. 

Insgesamt stellt die Herstellung von MNS mit unterschiedlichen Mikronadeln, welche räumlich 

voneinander separiert sind, eine sinnvolle Erweiterung des bisherigen Anwendungsgebietes 

von Mikronadeln dar. Auf die in diesem Versuchsteil beschriebene Weise lassen sich 

inkompatible AS-Polymer- oder AS-AS-Kombinationen in einem MNS verabreichen. Durch 

geschickte Auswahl der Polymere kann zudem das pharmakokinetische Profil der Arzneistoffe 

angepasst werden. Es können schnelllösliche Mikronadeln, z.B. aus Povidon, verwendet 

werden, um eine schnell anflutende Initialdosis zu applizieren. Die Verwendung eines zweiten, 

verlängert freisetzenden Polymers, kann verwendet werden, um eine Applikation eines AS 

über einen längeren Zeitraum zu ermöglichen. 

Allerdings sind weitere Untersuchungen notwendig, um das volle Potential dieser MNS zu 

untersuchen. Die in-vitro bestimmte transdermale AS-Abgabe müsste in-vivo verifiziert 

werden. Außerdem ist der TSD zur Herstellung von MNS weiterhin auf Povidon limitiert. Eine 

größere Bandbreite an Polymeren, welche zur Herstellung von MNS mittels TSD geeignet ist, 

wäre erstrebenswert. Des Weiteren sollte untersucht werden, ob durch das Mischen der 

Polymere AMM A und B die präzise Anpassung der AS-Abgabe aus den MNS möglich ist. Die 

Überprüfung, ob die Herstellung mit inkompatiblen Arzneistoffen so funktioniert wie zuvor 

postuliert, bedarf ebenfalls einer Überprüfung. Nichtsdestotrotz stellen die gewonnenen 

Erkenntnisse eine Bereicherung für die Herstellung und den Anwendungsbereich von MNS 

dar. 
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3.5. Herstellung und Charakterisierung von bioabbaubaren 

Mikronadelsystemen mittels Tintenstrahldruck 

3.5.1. Hintergrund 

In den vorherigen Versuchsteilen wurde gezeigt, dass eine Herstellung von MNS mittels TSD 

prinzipiell möglich ist (Kapitel 3.2.). In der Literatur wurde TSD als eine mögliche 

Herstellungsmethode für einzelne Mikronadeln bereits beschrieben [160]. Dieses Prinzip 

wurde im Rahmen dieser Arbeit weiterentwickelt. Es konnte gezeigt werden, dass sich TSD 

für die individuelle Herstellung von MNS mit personalisierter Dosierung eignet. Es wurden 

verschiedene Strategien evaluiert, die Dosis zielgerichtet anzupassen. Das individuelle Füllen 

und Auslassen einzelner Kavitäten (Kapitel 3.2.) war ebenso möglich wie die Herstellung 

mehrschichtiger MNS mit variabler Füllhöhe der AS-haltigen Schicht (Kapitel 3.3.). Außerdem 

konnte gezeigt werden, dass TSD einen geeigneten Ansatz zur Kombination inkompatibler AS 

in einem MNS darstellen kann (Kapitel 3.4.). 

Allerdings beschränkte sich die Anwendung von TSD zur Herstellung von MNS bisweilen auf 

Povidon als wasserlösliches Polymer. Die physikochemischen Eigenschaften der TZ, vor allem 

η, σ und ρ, haben einen großen Einfluss auf die Verdruckbarkeit mittels TSD [220]. Vor allem 

η limitierte die Auswahl einer TZ für die erfolgreiche Herstellung von MNS drastisch (Kapitel 

3.2.). In der TZ muss ein Polymer in ausreichend hoher Konzentration enthalten sein, damit 

nach dem Trocknen mechanisch robuste und intakte Mikronadeln zurückbleiben. Allerdings 

steigt die η exponentiell mit Erhöhung der Polymerkonzentration in der Lösung. 

Ziel dieses Versuches war die Entwicklung einer TZ, welche ein anderes nadelbildendes 

Polymer als Povidon enthielt. Dieses Polymer sollte eine verlängerte Freisetzung / AS-Abgabe 

des Modell-AS IBU ermöglichen. Die Entwicklung von langwirksamen MNS ist in der aktuellen 

Forschung ein interessanter Themenbereich. MNS eignen sich vor allem für die Applikation 

niedrigdosierter, hochpotenter AS. Dabei stehen vor allem Sexualhormone wie Levonorgestrel 

[119] oder Zytostatika wie Doxorubicin [221] im Mittelpunkt. Bei diesen Arzneistoffen sollten 

Schwankungen des Plasmaspiegels möglichst gering ausfallen, um unerwünschte 

Nebenwirkungen zu reduzieren. 

Es wurden verschiedene PLGA-basierte Tintenzubereitungen untersucht. Dabei musste ein 

organisches LM verwendet werden, da PLGA wasserunlöslich ist. Zunächst wurden die 

physikochemischen Eigenschaften der TZ untersucht und anhand dieser Tintenzubereitungen 

ausgewählt, welche verdruckbar waren. Der Einfluss der Haltezeit auf das DM wurde 

untersucht, um die am besten geeigneten Druckparameter zu finden. Des Weiteren wurden 

verschiedene Druckfrequenzen getestet. Unter Verwendung dieser Einstellungen wurden im 

Anschluss mikrometergroße Kavitäten eines Mikronadelnegativs (Abbildung 39) gefüllt. Die 
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hergestellten MNS wurden hinsichtlich ihrer mechanischen Stabilität und ihres 

Eindringverhaltens in ein künstliches Hautmodell sowie Humanhaut untersucht. Des Weiteren 

wurden Permeationsuntersuchungen der hergestellten PLGA-MNS durchgeführt, um die 

transdermale AS-Abgabe in-vitro zu charakterisieren. 

3.5.2. Arzneistofffreie Tintenformulierungen 

3.5.2.1. Auswahl an Hilfsstoffen 

Zunächst musste eine geeignete TZ gefunden werden, welche verschiedene kritische 

Qualitätsattribute erfüllen musste. Dabei sollten die Mikronadeln aus einem Polymer bestehen, 

welches sich für eine verlängerte AS-Abgabe des Modell-AS IBU eignete. Dabei wurde sich 

an Polymeren orientiert, welche bereits in der Literatur erfolgreich für eine verlängerte AS-

Abgabe aus MNS eingesetzt wurden. Die Auswahl der Hilfsstoffe anhand einer 

Literaturrecherche ist der Tabelle 11 zu entnehmen. 

Tabelle 11: Überblick über Hilfsstoffe; verwendet für die Herstellung von langwirksamen MNS; 
Stand Oktober 2024 

Polymer Zeitraum AS-

Abgabe [d] 

Bioabbaubar Referenz 

Chitosan 7 Ja [222] 

Chitosan 1,5 Ja [223] 

Sucrose + Poly(ethylenglycol)diacrylat 6 Nein [221] 

CMC 1 Nein [224] 

PLGA 11 Ja [137] 

PLGA 60 Ja [119] 

Gelatine-Methacrylat 1 Ja [75] 

AMM A 4 Nein [88] 

PVA (+ AS-Nanosuspension) 1 Nein [174] 

PMVE/MA 1 Nein [112] 

PMVE/MA + AS-PEG-Reservoir 1 Nein [116] 

PVA + PVP 1 Nein [115] 

PMVE/MA + PLGA-Mikropartikel 25 Nein [225] 

 

Es wurden verschiedene Möglichkeiten beschrieben, um den Zeitraum der transdermalen AS-

Abgabe zu verlängern. Die Verwendung von bioabbaubaren Polymeren wie Chitosan 

ermöglichte dabei eine AS-Abgabe von bis zu 7 Tagen [222], wenn diese MNS mittels einer 

Schmelzmethode hergestellt wurden. Dabei wurde das Polymer aufgeschmolzen und mittels 

Anlegen von Druck in die Kavitäten eines Mikronadelnegativs gefüllt. Eine kürzere 

transdermale AS-Abgabe wurde erreicht, wenn feste Mikronadeln mit einem nm-dünnen Film 
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aus Chitosan überzogen wurden [223]. Weitere bioabbaubare Polymere, welche für die 

Herstellung von MNS verwendet wurden, sind PLGA und Gelatine-Methacrylat. Vor allem 

PLGA eignete sich dabei für die transdermale AS-Abgabe über einen ausgeprägt langen 

Zeitraum von bis zu 2 Monaten [119]. 

Die Verwendung von löslichen MNS stellte ebenfalls eine geeignete Methode für eine 

verlängerte AS-Freisetzung dar. In diesem Fall konnte über Auswahl des Molekulargewichtes 

und der Auflösungsgeschwindigkeit des Polymers der Zeitraum für die transdermale AS-

Abgabe verändert werden [108]. Vor allem langkettige Celluloseether wie HPMC stellten in 

dieser Studie einen geeigneten Ansatz für Auflösungszeiten von mehr als 24 h dar. 

Des Weiteren können lipophile AS als eine Nanosuspension in eine schnelllösliche 

Polymermatrix eingearbeitet werden [174]. Dabei löste sich der Mikronadelkörper schnell auf 

und die AS-Nanokristalle wurden transdermal appliziert. Durch die Auflösungszeit des AS 

bedingt bildete sich ein Depoteffekt aus und eine AS-Abgabe über einen Zeitraum von 24 h 

war möglich. 

Eine weitere Strategie, den Zeitraum der transdermalen AS-Abgabe mittels MNS zu 

verlängern, stellt die Verwendung von quellenden MNS dar [112]. Diese MNS nehmen Wasser 

nach Durchstechen des SC auf und quellen unter der Haut. In der Folge diffundiert der AS 

langsamer aus der Mikronadel und die AS-Abgabe wird verlängert. Dabei konnte der AS 

entweder in dem Nadelpolymer gelöst werden oder alternativ als AS-haltiger Film die DS der 

MNS bilden [116]. Dabei ermöglichten die Mikronadeln das Durchstechen des SC. Aus dem 

AS-haltigen Depot wurde anschließend der AS durch Diffusion durch die perforierte Haut 

transdermal appliziert. 

Eine weitere Lösung zur Verlängerung der AS-Freisetzung bestand in der Verwendung von 

bioabbaubaren PLGA-Mikropartikeln, mit welchen der Nadelkörper überzogen wurde [225]. 

Außerdem konnten erfolgreich unlösliche MNS für eine verlängerte transdermale AS-Abgabe 

hergestellt werden. Als Polymere konnten dabei AMM A und B etabliert werden [88]. Dies 

konnte durch die zuvor beschriebenen Ergebnisse (Kapitel 3.4.) bestätigt werden. 

Für die Herstellung von MNS mittels TSD mussten verschiedene kritische 

Qualitätsanforderungen erfüllt werden (Kapitel 3.2.). Aus diesem Grund konnte die 

Verwendung von AMM A und B als Polymer zur Herstellung von unlöslichen MNS mittels TSD 

ausgeschlossen werden. Die zuvor hergestellten Polymerlösungen R1 und R2 waren zu 

viskos, um mittels TSD verdruckt zu werden. Quellende MNS zeichnen sich ebenfalls durch 

eine sehr hohe η der verwendeten Polymerlösungen aus und waren für diese 

Herstellungsmethode nicht geeignet. PLGA wurde jedoch bereits erfolgreich mittels TSD 

verarbeitet [226]. Des Weiteren ist PLGA biokompatibel und wurde bereits zur Herstellung von 
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Implantaten weitreichend charakterisiert [227, 228]. Aus diesen Gründen wurde PLGA als 

bioabbaubares Polymer ausgewählt, welches mittels TSD zur Herstellung von MNS verwendet 

werden sollte. 

3.5.2.2. Formulierungsentwicklung 

Es wurden die TZ B1 – 9 (Kapitel 5.4.3.2., Tabelle 20) hergestellt und charakterisiert. Wie zuvor 

beschrieben haben η, σ, ρ und der verwendete Düsendurchmesser des Druckkopfes 

maßgeblich Einfluss auf die Verdruckbarkeit von TZ mittels TSD [147]. Diese Zielgrößen 

wurden jeweils für die TZ B1 – 9 bestimmt und im Anschluss wurden die dimensionslosen Z-

Zahlen (Kapitel 1.4.3., Gleichung 4) der TZ berechnet. Es wurde eine Z-Zahl zwischen 1 – 10 

angestrebt [164], um eine geeignete Verdruckbarkeit der TZ zu ermöglichen.  

Die Ergebnisse der Charakterisierung der TZ sind in Tabelle 12 zusammenfassend dargestellt. 

Tabelle 12: Ergebnisse der Tintencharakterisierung bei Verwendung des piezoelektrischen Druckkopfes 

Spectra SL-128 AA mit einem Düsendurchmesser von 50 µm; Gezeigt sind Werte für η, σ und ρ; �̅� ± sd; 
n=90 für η, n=30 für σ, n=3 für ρ 

Name 
PLGA 

[% w/w] 
LM 

η 

[mPa*s] 

σ 

[mN/m] 

ρ 

[kg/m³] 
Z-Zahl 

B1 20,0 EtAc 
40,46 

± 4,21 
- 

895,47 

± 21,96 
- 

B2 20,0 ACN 
10,33 

± 3,08 

29,7 

± 0,08 

796,73 

± 11,39 
3,39 

B3 5,0 DMSO 
7,06 

± 1,84 
- 

1098,07 

± 4,76 
- 

B4 10,0 DMSO 
20,10 

± 1,88 

45,17 

± 0,31 

1109,73 

± 2,87 
2,49 

B5 15,0 DMSO 
53,64 

± 1,83 
- 

1117,07 

± 3,53 
- 

B6 5,0 DMF 
2,87 

± 1,82 
- 

949,27 

± 1,50 
- 

B7 10,0 DMF 
6,90 

± 1,79 
- 

956,80 

± 2,27 
- 

B8 15,0 DMF 
18,08 

± 1,75 

37,08 

± 0,11 

972,67 

± 0,81 
2,35 

B9 20,0 DMF 
42,67 

± 1,75 
- 

989,8 

 ± 2,84 
- 

 

B1, B5 und B9 zeigten eine  η größer als 40 mPa*s. In dem vorherigen Versuchsteil der 

Untersuchung einer wasserbasierten TZ für die Herstellung von löslichen MNS mittels TSD 
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(Kapitel 3.2.2.2.) konnte bereits gezeigt werden, dass diese Viskositäten zu hoch waren, um 

mit dem verwendeten Druckkopf (Spectra SL 128-AA, Düsendurchmesser von 50 µm) 

verdruckt zu werden. Daher wurden von diesen TZ keine Bestimmungen der σ und somit keine 

Berechnung der Z-Zahlen durchgeführt. Für die Bestimmung der σ waren relativ große 

Volumina von 15 – 20 ml notwendig. Dies hätte zu einer unwirtschaftlichen Nutzung des 

kostenintensiven Polymers PLGA geführt. 

B3 und B6 enthielten lediglich 5,0 % PLGA. Das Verdrucken dieser geringen Polymer-Anteile 

führte zu keiner erfolgreichen Bildung von Mikronadeln nach dem Trocknungsprozess. 

Selbiges galt für B7 (10 % PLGA in Dimethylformamid (DMF)). Aus diesen Gründen wurde die 

σ dieser TZ ebenfalls nicht experimentell überprüft. 

Die Z-Zahlen von B2, B4 und B8 lagen im angestrebten Zielbereich zwischen 1 und 10. Damit 

stellten diese drei TZ geeignete Kandidaten für die Herstellung von bioabbaubaren MNS 

mittels TSD dar. Im Rahmen von ersten Druckuntersuchungen konnte jedoch festgestellt 

werden, dass B2 nicht verdruckbar war. Der Dampfdruck von Acetonitril (ACN) beträgt bei der 

eingestellten Drucktemperatur von 30 °C 152,71 hPa [229]. Dieser Dampfdruck war zu hoch, 

um einen stabilen Druckprozess zu ermöglichen. ACN verdunstete zu schnell während des 

Druckens. Dies resultierte in einem Verstopfen der Düse und B2 konnte nicht über einen 

ausreichend langen Zeitraum gedruckt werden. Aus diesem Grund musste auch B2 von einer 

weiteren Charakterisierung ausgeschlossen werden. 

In TZ B4 wurde DMSO als LM für PLGA verwendet. Diese TZ konnte erfolgreich verdruckt 

werden und der Druckprozess war für einen längeren Zeitraum stabil. Jedoch weist DMSO 

einen geringen Dampfdruck von ca. 1,13 hPa auf [230]. Aus diesem Grund konnte die 

verdruckte TZ B4 nicht ausreichend getrocknet werden. Des Weiteren wurde DMSO als 

potenter Hilfsstoff für die Verbesserung der transdermalen Permeation beschrieben [231]. Aus 

diesen Gründen wurde B4 ebenfalls von einer weiteren Charakterisierung ausgeschlossen. 

Eine Herstellung von MNS mit dieser TZ hätte eine lange und aufwendige Trocknung zur 

Folge. 

B8 zeigte eine gute Verdruckbarkeit mittels TSD. Diese TZ konnte über einen ausreichend 

langen Zeitraum erfolgreich verdruckt werden und die Trocknung der MNS stellte sich als 

unproblematisch heraus. Die Herstellung eines bioabbaubaren MNS nahm ca. 5 min in 

Anspruch. Auch nach 6 h konnte B8 noch problemlos verdruckt werden. Dies könnte auch für 

einen späteren Scale-up Prozess interessant sein. B8 wurde demnach als am besten 

geeignete TZ für die Herstellung von bioabbaubaren MNS aus PLGA ausgewählt und in der 

Folge weiter charakterisiert. DMF wies eine ausreichend niedrige σ auf, sodass kein Tensid 

hinzugegeben werden musste. Des Weiteren wurden bereits MNS aus PLGA hergestellt ohne 

die Verwendung eines WM [232]. PLGA bildete Mikronadeln, welche auch ohne die 
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Verwendung weiterer Hilfsstoffe geeignete mechanische Eigenschaften aufwiesen. Daher 

wurde auf den Zusatz eines WM in der TZ B8 verzichtet. 

3.5.3. Ibuprofen-haltige Tintenformulierung 

500,0 mg IBU wurden in 20,0 g von B8 gelöst. Die resultierende AS-Konzentration betrug 

somit 25,0 mg/g.  

3.5.3.1. Ermittlung geeigneter Tintenstrahldruck-Parameter 

B8 wurde als die am besten geeignete TZ für die Herstellung von bioabbaubaren MNS mittels 

TSD charakterisiert (Kapitel 3.5.2.2.). Allerdings mussten auch geeignete Parameter für den 

Herstellungsprozess mittels TSD gefunden werden. Es wurde beschrieben, dass vor allem die 

Wellenform, welche zur Aktivierung der Tropfenabgabe am Piezokristall des Druckkopfes 

angelegt wird, einen großen Einfluss auf das Volumen und die Geschwindigkeit der gedruckten 

Tropfen haben kann [154]. Auch die Druckfrequenz, welche am Druckkopf angelegt wird, kann 

einen Einfluss auf die Ausbreitung und Form der Tropfen haben [220]. Aus diesem Grund 

wurde die Frequenz zwischen 100 – 500 Hz variiert. Auch wurde die Haltezeit der maximalen 

Spannung am Druckkopf zwischen 0 – 25 µs variiert. Als Zielgröße wurde das DM verwendet 

(Gleichung 5). Das DM wird berechnet als das Produkt  aus der Masse und Geschwindigkeit 

der gedruckten Tropfen. Es wurde ein möglichst hohes DM angestrebt, um die Herstellungszeit 

der MNS mittels TSD möglichst gering zu halten und das Füllen der Kavitäten so präzise wie 

möglich zu gestalten. 

Die Ergebnisse zum Finden geeigneter Druckparameter sind in Abbildung 53 dargestellt. 

 

Abbildung 53: Einfluss der Haltezeit auf den Tropfenimpuls; Verwendet wurde TZ B8 und der 

piezoelektrische Druckkopf Spectra SL-128 AA; �̅� ± sd, n=9 
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Es konnte festgestellt werden, dass keine Tropfen abgegeben werden konnten, wenn die 

Haltezeit der maximalen Spannung am Druckkopf < 3,0 bzw. > 20,0 µs war. Des Weiteren war 

auffällig, dass das DM bei einer angelegten Druckfrequenz von 100 Hz tendenziell am 

geringsten war. 

Das maximale DM bei einer Frequenz von 100 Hz wurde bei einer Haltezeit von 13,0 µs mit 

einem DM von 214,84 ± 6,81 pN*s erreicht. Die abgegebenen Tropfen waren 

zusammenhängend und es bildeten sich keine Satellitentropfen, welche die Qualität des 

Druckbildes verschlechtern würden (Abbildung 54 B). Die Tropfen wiesen eine 

Geschwindigkeit von 4,31 ± 0,14 m/s auf und hatten ein Volumen von 50,97 ± 0,56 pl. 

Eine Verringerung der Haltezeit auf 7,0 µs resultierte bei einer angelegten Druckfrequenz von 

100 Hz in einer Reduktion des Tropfenvolumens auf 40,38 ± 1,71 pl. Interessanterweise blieb 

die Tropfengeschwindigkeit nahezu unverändert im Vergleich zu der Verwendung einer 

Haltezeit von 13,0 µs. Wurde die Haltezeit bei gleichbleibender Frequenz auf 16,5 µs erhöht, 

resultierte dies in einem Anstieg des Tropfenvolumens auf 54,69 ± 0,63 pl (Abbildung 54 C). 

Jedoch wurden die abgegebenen Tropfen deutlich langsamer und wiesen eine 

Geschwindigkeit von nur 2,52 ± 0,04 m/s auf. 

Die Erhöhung der angelegten Druckfrequenz auf 250 Hz resultierte in einer Zunahme des DM 

(Abbildung 53). Das maximale DM wurde bei Anlegen einer Haltezeit von 10,5 µs mit einem 

DM von 359,72 ± 54,09 pN*s erreicht. Diese Tropfen wiesen eine längliche Form auf 

(Abbildung 54 E). Das Tropfenvolumen betrug 74,81 ± 1,49 pl und die Tropfen erreichten eine 

durchschnittliche Geschwindigkeit von 4,94 ± 0,72 m/s. Sowohl eine Verringerung der 

Haltezeit auf 3,0 µs (Abbildung 54 D), als auch eine Erhöhung dieser auf 17,0 µs (Abbildung 

54 F) führte zu einer Reduktion des DM. Das Tropfenvolumen war zum Teil deutlich geringer 

(37,78 ± 0,36 pl bei 3,0 µs und 70,86 ± 0,33 pl bei 17,0 µs) und die Tropfen waren deutlich 

langsamer (0,86 ± 0,02 m/s bei 3,0 µs und 2,17 ± 0,01 m/s bei 17,0 µs).  
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Abbildung 54: Exemplarische Darstellung von Tropfen bei verschiedenen Frequenzen und Haltezeiten, TZ 

B8, verwendeter Druckkopf: Spectra SL-128AA; A: 100 Hz, 7,0 µs; B: 100 Hz, 13,0 µs; C: 100 Hz, 16,5 µs; 

D: 250 Hz, 3,0 µs; E: 250 Hz, 10,5 µs; F: 250 Hz, 17,0 µs; G: 500 Hz, 3,0 µs; H: 500 Hz, 8,5 µs; I: 500 Hz, 

15,5 µs 
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Das tendenziell größte DM wurde bei Anlegen einer Frequenz von 500 Hz erreicht. Das 

maximale DM im untersuchten Bereich der Haltezeit wurde bei einer Haltezeit von 8,5 µs mit 

417,74 ± 18,21 pN*s gemessen (Abbildung 53). Diese Tropfen wiesen ebenfalls eine längliche 

Form auf. Diese ließ sich mit der zugrundeliegenden Viskoelastizität von B8 erklären. Die 

Tropfen wiesen im Durchschnitt ein Volumen von 79,59 ± 0,66 pl und eine Geschwindigkeit 

von 5,40 ± 0,27 m/s auf (Abbildung 54 H). Auch in diesem Fall führte sowohl eine Erhöhung, 

als auch eine Reduktion der Haltezeit auf 3,0 bzw. 15,5 µs zu einer Verringerung des DM. 

Wurde eine Haltezeit von 15,5 µs am Druckkopf angelegt blieb das Tropfenvolumen 

vergleichbar groß (77,94 ± 0,27 pl, Abbildung 54 I), jedoch war die Tropfengeschwindigkeit 

deutlich geringer (3,82 ± 0,05 m/s). Bei einer Haltezeit von 3,0 µs (Abbildung 54 G) waren 

sowohl das Tropfenvolumen (33,62 ± 0,25 pl), als auch die Geschwindigkeit (0,69 ± 0,07 m/s) 

gering. 

Eine Übersicht über die berechneten DM sämtlicher Haltezeiten (Tabelle 30 - 32) und die 

jeweilige Tropfen-Geometrie (Abbildung 81 - 86) ist dem Anhang zu entnehmen. 

Insgesamt konnte festgehalten werden, dass das höchste DM im untersuchten Frequenz- und 

Haltezeit-Bereich bei einer Einstellung von 500 Hz und 8,5 µs erzielt wurde. Demnach 

handelte es sich dabei um die am besten geeigneten Einstellungen für den 

Herstellungsprozess von bioabbaubaren MNS aus PLGA mittels TSD. Die gewählten 

Einstellungen sind zusammenfassend in Tabelle 25 dargestellt. 

 

Abbildung 55: Tropfenentwicklung während des Druckprozesses; TZ B8, gedruckt bei f=500 Hz und einer 
Haltezeit von 8,5 µs mit dem piezoelektrischen Druckkopf Spectra SL-128AA 

Des Weiteren wurde die Bildung von Satellitentropfen während des Druckprozesses 

untersucht. B8 wurde mit den zuvor charakterisierten Einstellungen gedruckt und in 20 µs-

Abständen wurden Aufnahmen des gejetteten Tropfens gemacht (Abbildung 55). Dabei sollten 

sich keine Satellitentropfen bilden, da diese die Präzision des Druckprozesses negativ 

beeinflussten könnten [233]. Es konnte festgestellt werden, dass der Druckprozess leicht 
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zeitverzögert nach 20 – 40 µs startete. Im Anschluss breitete der Tropfen sich ohne die Bildung 

von Satellitentropfen aus. Der gesamte Abgabeprozess des Tropfens dauerte dabei 

ca. 220 µs. 

Es konnte gezeigt werden, dass die verwendeten Einstellungen während des Druckprozesses 

eine wichtige Rolle spielten. Sowohl die angelegte Haltezeit der maximalen Spannung am 

Druckkopf, als auch die verwendete Druckfrequenz hatten einen Einfluss auf die 

Tropfengeschwindigkeit und das Tropfenvolumen. Es wurden die am besten geeigneten 

Einstellungen gefunden, um den Druckprozess zur Herstellung der MNS möglichst kurz und 

präzise zu gestalten. 

3.5.4. Charakterisierung bioabbaubarer Mikronadelsysteme 

3.5.4.1. Optische Charakterisierung 

Zur Herstellung der bioabbaubaren MNS wurde TZ B8 verwendet. Der Herstellungsprozess 

mittels TSD erfolgte mit den in Tabelle 25 zusammengefassten Prozessparametern. Als 

Mikronadelnegativ diente eine Silikonmatrize, welche 300 pyramidale Kavitäten (300 x 300 µm 

Grundfläche, 650 µm Höhe) enthielt. Diese Matrize ist in Abbildung 39 dargestellt. Sämtliche 

Kavitäten des Mikronadelnegativs wurden mit jeweils 490 Tropfen befüllt. 

Zunächst wurde optisch mittels digitaler Lichtmikroskopie überprüft, ob die Herstellung der 

bioabbaubaren MNS erfolgreich war. Die Ergebnisse dieser Überprüfung sind der Abbildung 

56 zu entnehmen. 

 

Abbildung 56: MNS hergestellt mittels TSD aus TZ B8; A: Gesamtes MNS, am Mikroskop eingestellte 
Vergrößerung: 10x; B: Exemplarische Messung einer einzelnen Mikronadel, am Mikroskop eingestellte 
Vergrößerung: 50x 

Es konnte gezeigt werden, dass die Herstellung von MNS mittels TSD unter Verwendung von 

TZ B8 erfolgreich war. Nach dem Trocknungsprozess konnten MNS dem Mikronadelnegativ 

entnommen werden, welche 300 gut ausgebildete Mikronadeln enthielten (Abbildung 56 A). 

Sämtliche Mikronadeln waren von pyramidaler Form und wiesen eine intakte Nadelspitze auf. 
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Des Weiteren zeigten die Mikronadeln kein Schrumpfen während der Trocknung. Die Nadeln 

waren durchschnittlich 646,64 ± 4,59 µm lang (Abbildung 56 B).  

Die Herstellung von Mikronadeln aus PLGA wurde bereits zuvor beschrieben. Allerdings 

wurden diese MNS durch andere Herstellungsmethoden fabriziert. Es wurde bereits berichtet, 

dass PLGA-Pellets unter Anbringen von Vakuum auf den Mikronadelmatrizen geschmolzen 

wurden [76] oder eine Zentrifugationsmethode zur Herstellung dieser bioabbaubaren MNS 

verwendet wurde [170]. Diese Herstellungsmethoden ermöglichten jedoch nicht das präzise 

Füllen einzelner Kavitäten. Die Nachteile, welche mit diesen Herstellungsmethoden 

einhergehen, wurden bereits zuvor in dieser Arbeit herausgestellt (Kapitel 3.2.). Die 

Herstellung von PLGA-MNS mittels TSD wurde hingegen noch nicht beschrieben und stellte 

einen vielversprechenden Ansatz dar, die Anwendungsmöglichkeiten für die MNS-Herstellung 

mittels TSD zu erweitern. 

3.5.4.2. Charakterisierung der mechanischen Eigenschaften 

Die hergestellten MNS wurden zunächst hinsichtlich ihrer mechanischen Eigenschaften 

charakterisiert. Dazu wurde die relative HR als Maß für die mechanische Robustheit der 

Nadeln verwendet. Die Ergebnisse der Bestimmung der mechanischen Stabilität der mittels 

TSD hergestellten PLGA-MNS sind in Abbildung 57 dargestellt. 

 

Abbildung 57: Ergebnisse der mechanischen Stabilität der PLA-MNS; Bestimmung mittels Texture Analyser 
bei einer Kraft von 32 N, gehalten für 30 s und Vermessung der Nadelhöhe vor und nach Kompression; 
�̅� ± sd, n=6 

Die Mikronadeln wiesen vor der Kompression mit einer Kraft von 32 N für 30 s eine 

durchschnittliche Höhe von 646,64 ± 4,59 µm auf. Nach der Kompression wurde eine 

Nadelhöhe von 593,38 ± 12,43 µm gemessen. Dies entsprach einer relativen HR von 

8,2 ± 1,9 %. Dieser Wert lag unter dem in der Literatur beschriebenen Grenzbereich der 

prozentualen HR von 10 – 15 % [102, 174, 225]. Es wurde beschrieben, dass eine relative HR 
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unter 10 – 15 % erforderlich ist, um eine erfolgreiche transdermale AS-Abgabe mittels MNS zu 

ermöglichen. Größere Werte würden indizieren, dass die hergestellten MNS zu weich sind und 

während der Applikation verbiegen. Diese MNS würden das SC nicht erfolgreich durchstechen 

und die AS-Abgabe wäre nicht erfolgreich. Allerdings wurden die meisten dieser Studien 

anhand von löslichen MNS evaluiert. Bei PLGA-MNS liegen weniger Daten vor, allerdings 

wurde auch für diese MNS eine HR beschrieben, welche ca. 27 % betrug [142]. Diese MNS 

konnten trotz der verhältnismäßig großen HR den Modell-AS Finasterid erfolgreich in-vitro 

transdermal applizieren. In dieser Studie wurde geschlussfolgert, dass die relative HR weniger 

entscheidend sei, sondern im Vordergrund steht, dass die Mikronadeln nach Kompression 

spitz und intakt bleiben. 

Aus diesem Grund wurden die einzelnen Mikronadeln im Anschluss an die Kompression 

erneut mittels digitaler Lichtmikroskopie vermessen. Diese Ergebnisse sind in Abbildung 58 

zusammenfassend dargestellt. 

 

Abbildung 58: Exemplarische Darstellung von 3 verschiedenen Mikronadeln nach Kompression mit einer 
Kraft von 32 N für eine Dauer von 30 s 

Es konnte festgestellt werden, dass die Mikronadeln im Anschluss an die Kompression zum 

Großteil spitz und intakt verblieben. Einzelne Spitzen zeigten ein schwach ausgeprägtes 

Biegen während der Krafteinwirkung. Diese Ergebnisse in Kombination mit der gering 

ausgeprägten relativen HR von < 10 % waren positive Indikatoren, dass die mittels TSD 

hergestellten MNS aus PLGA sich für eine erfolgreiche transdermale AS-Abgabe eignen 

könnten. Weitere Untersuchungen waren erforderlich, um diese Aussage zu verifizieren. 

3.5.4.3. Penetration in ein künstliches Hautmodell 

Das Eindringverhalten der hergestellten MNS aus PLGA wurde zunächst mithilfe eines 

künstlichen Hautmodells bestehend aus acht Schichten Parafilm® M überprüft, welches sich 

nicht signifikant hinsichtlich der mechanischen Eigenschaften von Schweinehaut 

unterscheidet [133].  
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Jede Schicht des künstlichen Hautmodells wies eine Dicke von 127 µm. Das Eindringverhalten 

wurde nach Kraftausübung von 32 N für 30 s analysiert. Die Ergebnisse dieser Untersuchung 

sind der Abbildung 59 zu entnehmen. 

 

Abbildung 59: Insertion in 8 Schichten Parafilm® M als künstliches Hautmodell mittels Texture Analyser 
(Kraft von 32 N, für 30 s gehalten); gezeigt ist die prozentuale Anzahl an Mikronadeln, die die jeweilige 

Schicht durchstachen; �̅� ± sd, n=3 

Sämtliche Mikronadeln aus PLGA durchstachen die erste Schicht Parafilm® M. Ein Großteil 

(89 ± 1 %) der Mikronadeln konnte ebenfalls die zweite Schicht durchstechen. Dies entsprach 

einer Eindringtiefe von 254 µm in das künstliche Hautmodell. Allerdings konnten nur wenige 

Nadeln das künstliche Hautmodell noch tiefer durchstechen. Lediglich 17 ± 3 % durchstachen 

die dritte Schicht Parafilm® M.  

Es wurde für lösliche Mikronadeln beschrieben, dass mindestens zwei Schichten dieses 

künstlichen Membranmodells durchstochen werden sollten, damit eine effiziente transdermale 

AS-Abgabe möglich ist [105, 234]. Dieser Wert wurde von den in diesem Versuchsteil 

angefertigten MNS erreicht. Allerdings ist eine Übertragung auf bioabbaubare MNS, welche 

länger in der Haut verbleiben müssen für eine erfolgreiche AS-Deposition, nicht möglich.  

Die Herstellung und Charakterisierung von PLGA-Mikronadeln wurde zuvor beschrieben [142]. 

In dieser Studie konnte die Autoren zeigen, dass das Durchstechen von zwei Parafilm® M 

Schichten ausreichend war, um eine transdermale AS-Abgabe zu ermöglichen. In dieser 

Studie konnten ebenfalls nur ca. 20 % der Mikronadeln die dritte Schicht des künstlichen 

Hautmodells durchstechen. Die Ergebnisse deckten sich demnach mit den in dieser Arbeit 

vorgestellten Ergebnissen. 
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Abschließend konnte gezeigt werden, dass die hergestellten MNS mechanisch vergleichbar 

waren mit in der Literatur hergestellten MNS. Der Herstellungsprozess mittels TSD führte zu 

MNS mit vergleichbaren mechanischen Eigenschaften wie konventionell hergestellte MNS. 

Allerdings mussten weitere Untersuchungen durchgeführt werden, um die Anwendbarkeit der 

PLGA-MNS hinsichtlich einer transdermalen Applikation zu charakterisieren.  

3.5.4.4. Insertion in Humanhaut 

Die hergestellten PLGA-MNS wurden ebenfalls hinsichtlich ihres Eindringverhaltens in 

Humanhaut charakterisiert. Dabei stellt das Durchstechen des SC eine besondere 

Anforderung für die erfolgreiche transdermale AS-Abgabe dar. Da das SC die äußerste 

Barriere der Humanhaut darstellt, ist ein Durchstechen von großer Bedeutung für eine 

erfolgreiche transdermale Applikation. 

Die PLGA-MNS wurden für 30 s manuell auf die Humanhaut gepresst und diese wurde mit 

Methylenblau angefärbt (Kapitel 5.4.11.). Im Anschluss wurde der Farbstoff abgewaschen und 

die Haut wurde mit Hilfe eines Digitalmikroskopes untersucht. Die Ergebnisse des 

Eindringverhaltens der PLGA-Mikronadeln sind in Abbildung 60 dargestellt. 

 

Abbildung 60: Insertion des MNS in Humanhaut; A: Übersicht über gesamte Hautprobe, am Mikroskop 
eingestellte Vergrößerung: 10x; B: Vergrößerung der perforierten Hautareale, am Mikroskop eingestellte 
Vergrößerung: 40x 

Die PLGA-Mikronadeln waren in der Lage das SC der Humanhaut zu durchstechen. Dies ist 

eindeutig an den blau angefärbten Mikroporen in der Hautprobe zu erkennen (Abbildung 60 B). 

Das SC stellt eine lipophile Barriere dar. Durch Perforation kann sich der hydrophile Farbstoff 

in den hydrophilen Mikroporen anlagern und wird im Anschluss nicht abgewaschen. Diese 

Methode wird oft verwendet, um das Eindringverhalten von MNS in Haut zu charakterisieren 

[180]. 

Folglich konnte gezeigt werden, dass die angefertigten MNS geeignet waren, dass 

menschliche SC zu durchstechen. Allerdings stellte dies keinen Beweis für eine mögliche 

transdermale AS-Abgabe dar. Die Permeation von AS durch die menschliche Haut hängt von 
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weiteren Faktoren wie den AS-Eigenschaften [139] oder der Nadelgeometrie [130] ab. Daher 

wurde im Folgenden die Permeation des Modell-AS IBU genauer untersucht. 

3.5.4.5. Permeation durch Humanhaut 

Die Permeation von AS durch Humanhaut wird typischerweise mit Hilfe von Franz-

Diffusionszellen charakterisiert. Diese Methode wurde bereits erfolgreich für 

Transdermalpflaster [231] und für MNS [222] angewendet.  

Im Rahmen dieses Versuchsteils wurde IBU als Modell-AS verwendet. Allerdings ist IBU in der 

Lage, durch passive Diffusion das SC zu überwinden [235]. Aus diesem Grund wurden 

Filmformulierungen hergestellt, welche ebenfalls aus PLGA bestanden und die gleiche Masse 

IBU enthielten, wie die MNS (Kapitel 5.2.4.). Die Permeation von IBU mittels dieser 

Filmformulierungen wurde analog zu der Permeation von IBU mittels MNS bestimmt. Somit 

konnte die Permeation, welche durch die MNS vermittelt wurde mit der Permeation von IBU 

durch unperforierte Humanhaut verglichen werden. 

Die Ergebnisse der Bestimmung der Permeation von IBU durch Humanhaut sind in Abbildung 

61 dargestellt. 

 

Abbildung 61: Permeation von IBU mittels MNS und Filmen durch Humanhaut; Testmedium 11,5 ml PBS 
pH=7,4 im Akzeptorkompartiment, T=30 °C, 200 UpM Rührgeschwindigkeit; �̅� ± sd; n=6 für MNS, n=3 für 
Filme 

Die Permeation von IBU wurde durch die Verwendung von MNS im Vergleich zur Verwendung 

von Filmzubereitungen deutlich erhöht. Nach 168 h (7 d) permeierten 31,04 ± 2,73 µg IBU 

durch die Humanhaut unter Verwendung der PLGA-Filme. Wurde das SC mit Hilfe der PLGA-
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MNS durchstochen, konnte die Permeation auf 89,90 ± 25,57 µg IBU erhöht werden. Die 

initiale transdermale AS-Abgabe war ebenfalls erhöht unter Verwendung der MNS. 

28,81 ± 9,82 µg IBU permeierten durch die Humanhaut nach 48 h. Im Vergleich dazu 

permeierten zum gleichen Zeitpunkt lediglich 12,98 ± 3,30 µg IBU bei Verwendung der PLGA-

Filme. Des Weiteren war die Permeation nach 168 h nicht abgeschlossen. Nach 240 h (10 d) 

waren 96,79 ± 24,51 µg IBU permeiert unter Verwendung der MNS. 

Insgesamt konnte aus diesen Ergebnissen geschlussfolgert werden, dass eine transdermale 

AS-Abgabe unter Verwendung von PLGA-MNS in-vitro möglich war. Die Permeation des 

Modell-AS IBU konnte erhöht werden im Vergleich zur Permeation unter Verwendung von 

PLGA-Filmen, welche die gleiche AS-Beladung aufwiesen. Dies konnte durch das erfolgreiche 

Durchstechen des SC bei Applikation der MNS erklärt werden. Die Permeation mittels der 

PLGA-Filme beruhte auf dem Prinzip der passiven Diffusion durch das SC. Durch das 

Durchstechen des SC mit Hilfe der MNS konnte diese Barriere der Humanhaut umgangen 

werden und die Permeation wurde folglich erhöht. 

Eine transdermale AS-Abgabe war über einen verlängerten Zeitraum von mindestens 10 d in-

vitro möglich. Aufgrund der Degradation der Humanhaut im Verlauf der Versuche konnte die 

Permeation nicht über einen längeren Zeitraum untersucht werden. Die Soll-Masse jedes MNS 

betrug 290,36 µg IBU (Tabelle 27). Somit waren lediglich 33,33 % des AS nach 10 d durch die 

Humanhaut permeiert. Es konnte davon ausgegangen werden, dass eine noch längere 

transdermale AS-Abgabe mittels der hergestellten MNS möglich war.  

Es konnte demnach gezeigt werden, dass sich TSD für die Herstellung von applizierbaren 

MNS aus PLGA eignete. Eine verlängerte transdermale AS-Abgabe über einen Zeitraum von 

mindestens 10 d war möglich. Diese Ergebnisse deckten sich mit in der Literatur 

beschriebenen MNS aus PLGA, welche mit Hilfe einer Zentrifugationsmethode oder dem 

Anlegen von Druck hergestellt wurden [119, 137, 142]. Diese Studien zeigten eine 

transdermale AS-Abgabe über einen Zeitraum von mindestens 14 d. Nach 10 d waren 

20 – 60 % der Modell-AS permeiert.  

Dieser Versuchsteil konnte erfolgreich den Anwendungsbereich von TSD zur Herstellung von 

Arzneiformen erweitern. Die Herstellung von bioabbaubaren MNS war möglich und nicht mehr 

ausschließlich auf Povidon als wasserlösliches Polymer limitiert. Dadurch konnte eine 

verlängerte transdermale AS-Abgabe ermöglicht werden. 
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3.5.4.6. Restlösemittel 

In TZ B8 wurde DMF als LM verwendet. DMF wurde bereits als Permeationsvermittler 

beschrieben [236]. Außerdem ist DMF in Tabelle 2 der ICH-Leitlinie Q3C (R8) gelistet [237]. 

Dies bedeutet, dass es sich bei DMF um ein LM handelt, dessen Gehalt in der Arzneiform 

limitiert werden muss. Die Grenzkonzentration ist dabei auf 880 ppm festgelegt.  

Die Konzentration an DMF, welches im Anschluss an die Trocknung im MNS verblieb, wurde 

mittels 1H-NMR bestimmt. Die Gehaltsbestimmung erfolgte unter Verwendung des internen 

Standards Dichlormethan (DCM). Die Ergebnisse der Bestimmung des Restlösemittel-

Gehaltes in den MNS ist der Abbildung 62 zu entnehmen.  

 

Abbildung 62: 1H-NMR Spektrum des PLGA-MNS; gelöst in DMSO-d6 mit DCM als interner Standard 
(c=1 µg/ml) 

Die Berechnung des Gehaltes DMF in den hergestellten MNS erfolgte unter Verwendung des 

Signals der C-H-Schwingung von DMF bei einer chemischen Verschiebung von 7,95 ppm. Als 

Referenz diente das DCM-Signal bei einer chemischen Verschiebung von 5,75 ppm.  

DCM wurde in einer Konzentration von 1 µg/ml der Probe zugesetzt. Über das Wissen dieser 

Konzentration konnte der Gehalt an DMF berechnet werden. Somit ergab sich ein 

Restlösemittel-Gehalt von DMF von 245 ppm. Dieser Wert ist deutlich unter dem geforderten 

Grenzwert von 880 ppm. Des Weiteren wurde der permeationsverbessernde Effekt von DMF 

als geringer ausgeprägt beschrieben im Vergleich zu anderen Permeationsvermittlern [236]. 

Außerdem wurden in dieser Studie die Permeationsvermittler unverdünnt verwendet. Daher 
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konnte davon ausgegangen werden, dass der enthaltene Restlösemittel-Gehalt von 245 ppm 

DMF keinen nennenswerten Einfluss auf die zuvor charakterisierte Permeation von IBU mittels 

MNS hatte.  

3.5.5. Zusammenfassende Beurteilung 

Die Herstellung von MNS mittels TSD war zuvor ausschließlich auf das wasserlösliche 

Polymer Povidon limitiert. Povidon eignete sich allerdings nicht für eine verlängerte 

transdermale AS-Abgabe, welche jedoch für viele Therapieformen erstrebenswert ist. 

Verlängert freisetzende MNS wurden ausschließlich über konventionelle Methoden hergestellt. 

Dazu zählen das Anlegen eines Überdruckes auf ein Mikronadelnegativ oder dessen 

Zentrifugation, um die Polymerlösung in die Kavitäten zu füllen. Allerdings resultieren diese 

Herstellungsweisen oftmals in einer unwirtschaftlichen Nutzung des AS. Außerdem kann auf 

diese Weise nur jede Kavität mit der identischen Menge der Formulierung gefüllt werden. 

Zuvor konnte bereits gezeigt werden, dass sich TSD eignen kann, um diese Einschränkungen 

zu umgehen. Mittels TSD kann die Füllhöhe der Kavitäten erfolgreich und präzise variiert 

werden. Auch die räumliche Trennung von unterschiedlichen Mikronadeln innerhalb eines 

MNS war mittels TSD möglich. 

Es wurde eine TZ charakterisiert, welche sich verdrucken ließ. Als bioabbaubares Polymer 

wurde PLGA verwendet, um eine verlängerte transdermale AS-Abgabe zu erreichen. Es 

wurden geeignete Druckparameter für die Herstellung untersucht. Im Anschluss konnten 

erfolgreich MNS durch Verdrucken der PLGA-haltigen TZ hergestellt werden. Die hergestellten 

Mikronadeln waren spitz und intakt. Die Mikronadeln, deren Spitzen aus PLGA bestanden, 

verbanden sich erfolgreich mit der Povidon-Hyprolose-basierten DS. Die Mikronadeln zeigten 

kein Schrumpfen und wiesen zufriedenstellende mechanische Eigenschaften auf. Nach 

Kompression mit einer Kraft von 32 N für 30 s waren die Nadeln spitz und intakt und brachen 

nicht. Im Anschluss wurde das Insertionsverhalten der PLGA-MNS in ein künstliches 

Hautmodell und in Humanhaut untersucht. Die Mikronadeln konnten erfolgreich zwei 

Schichten Parafilm® M durchstechen. Das SC der Humanhaut wurde ebenfalls erfolgreich 

penetriert. Des Weiteren wurde die transdermale AS-Abgabe in-vitro untersucht. Dabei konnte 

gezeigt werden, dass die Permeation durch Humanhaut eindeutig verbessert wurde unter 

Verwendung der PLGA-MNS. Als Vergleich diente die Permeation durch Humanhaut, welche 

von PLGA-Filmen ohne Durchstechen des SC vermittelt wurde. Eine transdermale AS-Abgabe 

von mindestens 10 d war möglich durch Verwendung der PLGA-MNS. Abschließend konnte 

gezeigt werden, dass der Restlösemittel-Gehalt in den hergestellten MNS deutlich unter dem 

geforderten Grenzwert für DMF lag. 

Insgesamt konnte die Anwendbarkeit von TSD zur Herstellung von MNS erfolgreich erweitert 

werden. Die Herstellung von MNS für eine verlängerte transdermale AS-Abgabe war möglich. 
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Jedoch müssen weitere Untersuchungen durchgeführt werden, um die Anwendbarkeit der 

hergestellten MNS zu bewerten. Interessant wäre die Verwendung eines therapeutisch 

relevanten AS. Zum Beispiel könnten sich die hergestellten MNS in Zukunft für die hormonelle 

Kontrazeption eignen. Dabei werden niedrig-dosierte Sexualhormone verwendet. Durch die 

geringe Dosierung und die hohe Wirkpotenz sollten bei diesen Plasmaspiegelschwankungen 

vermieden werden. Die Verwendung von PLGA-MNS scheint hier demnach sinnvoll zu sein. 

Dazu müssten jedoch zunächst in-vivo Daten generiert und diese mit den in diesem 

Versuchsteil gewonnenen Erkenntnissen verglichen werden. 
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4. Zusammenfassung und Ausblick 

MNS stellen eine neuartige und vielversprechende Möglichkeit dar, AS effektiv und sicher 

transdermal zu applizieren. Da die mikrometergroßen Nadeln das SC der menschlichen Haut 

durchstechen können, kann diese Barriere umgangen werden. Damit lässt sich ein breiteres 

Spektrum an AS transdermal applizieren. Die Nadeln sind von der Länge her so gestaltet, dass 

sie Nervenfasern in der Dermis bei der Applikation nicht erreichen können. Dadurch ist die 

Applikation von MNS im Gegensatz zu klassischen parenteralen Arzneiformen weniger 

schmerzhaft. Jedoch gibt es bisher noch kein zugelassenes Marktpräparat. Ein 

vielversprechender Ansatz von beschichteten MNS, welche Zolmitriptan als AS enthalten, 

musste in Phase II b / III der klinischen Entwicklung abgebrochen werden, da die 

Dosiergenauigkeit nicht gegeben war [238]. Das liegt an den bisher verwendeten 

Herstellungsmethoden von löslichen und bioabbaubaren MNS. In der Regel werden diese 

Arten von MNS mittels Spritzguss-Verfahren hergestellt, wobei sich diese Verfahren nicht zur 

Kombination mehrerer, inkompatibler Arzneistoffe innerhalb eines MNS eignen. So kann mit 

Hilfe dieser Verfahren nicht die Füllhöhe der Kavitäten der Mikronadelnegative variiert werden. 

Bei der Herstellung von MNS mittels Spritzguss-Verfahren wird zudem mit einem Überschuss 

an AS-haltiger Polymerlösung gearbeitet. Dadurch soll sichergestellt werden, dass sämtliche 

Kavitäten des Mikronadelnegatives gefüllt werden. Der Überschuss der Formulierung wird im 

Anschluss an den Füllprozess mechanisch entfernt, wobei dennoch AS in der DS verbleibt, 

welcher im Anschluss nicht für eine transdermale Applikation zur Verfügung steht. Dies 

resultiert insgesamt in einer unwirtschaftlichen Nutzung des AS. Dies kann insbesondere bei 

der Verwendung kostenintensiver AS einen großen Nachteil darstellen. 

Im ersten Teil der angefertigten Arbeit wurden verschiedene, wasserlösliche Polymere 

hinsichtlich der Eignung zur Herstellung von löslichen MNS charakterisiert. Dabei wurden 

sechs verschiedene Polymere – Povidon, Copovidon, Soluplus®, HPC, Kollicoat® IR und PUL 

– verwendet. Besonders wurde die Wichtigkeit der Art und Konzentration des verwendeten 

WM herausgestellt. So konnte gezeigt werden, dass sprödbrüchige Polymere wie Povidon und 

Copovidon einen hohen Anteil von bis zu 12 % WM enthalten müssen, damit MNS hergestellt 

werden können, welche die Anforderungen an die mechanischen Eigenschaften für eine 

erfolgreiche transdermale AS-Abgabe erfüllen. Wurde HPC als Polymer zur Herstellung von 

MNS verwendet, so musste kein WM der Formulierung hinzugegeben werden, um geeignete 

mechanische Eigenschaften zu erreichen. Der Zusatz geringer Konzentrationen an WM 

resultierte bereits in Mikronadeln, welche zu weich für eine erfolgreiche transdermale 

Applikation waren. Diese Beobachtungen konnten ebenfalls für die Herstellung von MNS aus 

Soluplus® gemacht werden. MNS, welche aus PUL hergestellt wurden, zeigten hingegen 

ausreichend mechanische Stabilität unabhängig von Art und Konzentration des verwendeten 
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WM. Die Herstellung von MNS aus Kollicoat® IR war nicht möglich. Diese MNS waren bereits 

ohne den Zusatz von WM zu weich für eine zufriedenstellende transdermale Applikation und 

zeigten eine stark ausgeprägte Volumenkontraktion. Das hohe Einflusspotential der WM auf 

die resultierenden mechanischen Eigenschaften der MNS konnte eindrucksvoll gezeigt 

werden. Dabei wurde in der vorliegenden Arbeit der Einfluss der WM-Art und -Konzentration 

auf die mechanischen Eigenschaften von MNS erstmalig systematisch untersucht. Bisweilen 

wurden lediglich einzelne WM und Polymere hinsichtlich dieser Fragestellung charakterisiert. 

Der gegenüberstellende Vergleich verschiedener WM und Polymere fand hingegen wenig 

Beachtung. 

Die am besten geeigneten Polymer-WM-Kombinationen konnten darüber hinaus allesamt 

Humanhaut erfolgreich perforieren. Das Freisetzungsverhalten der MNS wurden ebenfalls 

untersucht. Sämtliche MNS setzten den Modell-AS LIS innerhalb weniger Minuten frei, wobei 

die MDT zwischen 2,67 ± 0,98 min (Copovidon) und 13,95 ± 3,25 min (PUL) lag. Damit 

konnten insgesamt fünf Polymere charakterisiert werden, welche sich zur Herstellung von 

löslichen MNS eigneten. Durch Auswahl des Polymers konnte dabei das 

Freisetzungsverhalten variiert werden. 

Die übrigen vier Kapitel dieser Arbeit beschäftigten sich mit der Herstellung und 

Charakterisierung von MNS mittels TSD. Dabei wurde zunächst eine wasserlösliche TZ 

entwickelt und untersucht. PVP K17 eignete sich als Polymer zur Herstellung von löslichen 

MNS mittels TSD. Es konnte gezeigt werden, dass TSD eine alternative Herstellungsmethode 

verglichen mit konventionell genutzten Spritzguss-Verfahren darstellt. Es war möglich, 

personalisierte lösliche MNS mittels TSD herzustellen, indem einzelne Kavitäten des 

Mikronadelnegatives gefüllt und ausgelassen wurden. Dies resultierte in einer Variation der 

AS-Beladung zwischen 33,45 ± 0,98 µg (alle Kavitäten gefüllt) und 18,44 ± 1,39 µg 

(abwechselndes Füllen und Auslassen der Kavitäten) LIS. Lösliche MNS, welche mittels TSD 

hergestellt wurden, zeigten dabei vergleichbare mechanische Eigenschaften zu konventionell 

hergestellten löslichen MNS. Außerdem konnte gezeigt werden, dass die Insertion in ein 

künstliches Hautmodell ausreichend tief war für eine erfolgreiche transdermale AS-Abgabe. 

Die Herstellung von löslichen MNS mittels TSD resultierte dabei in einer wesentlich geringeren 

Verschwendung von AS im Vergleich zur Herstellung mittels einer Zentrifugationsmethode. 

Insgesamt konnte demnach gezeigt werden, dass TSD eine geeignete Herstellungsmethode 

für MNS darstellt. Durch Variation der Anzahl an gefüllten Kavitäten konnte die Dosis pro MNS 

präzise eingestellt werden. Diese Aspekte machen die Herstellung von MNS mittels TSD zu 

einer optimalen Methode für die Herstellung von individualisierten Arzneiformen für die 

personalisierte Therapie. 
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Anschließend konnten erfolgreich mehrschichtige MNS mittels einer Kombination aus TSD 

und einer Zentrifugationsmethode hergestellt werden. Die Füllhöhe der einzelnen Kavitäten 

des Mikronadelnegatives wurde erfolgreich variiert, indem die Anzahl an Tropfen, welche pro 

Kavität gedruckt wurden, variiert wurde. Auf diese Weise konnte die Dosierung zwischen 

11,58 ± 0,59 und 33,99 ± 0,17 µg in Schritten von bis zu 8 µg präzise variiert werden. Die 

hergestellten MNS waren mechanisch robust und zeigten ein ausreichend tiefes Eindringen in 

ein künstliches Hautmodell. Außerdem konnte gezeigt werden, dass sowohl die verwendeten 

Polymere für die Nadelschichten, als auch die LM, in welchen die Polymere gelöst waren, von 

entscheidender Bedeutung für eine erfolgreiche Separierung der Nadelspitze von der DS 

waren. Zu diesem Zweck konnte KRM als Charakterisierungsmethode etabliert werden. Die 

Messmethode mittels KRM wurde teilvalidiert und eignete sich, um die Konzentration von LIS 

in den Mikronadeln zu quantifizieren. Dies gab Aufschluss über die Lokalisation des AS 

innerhalb der einzelnen Mikronadeln. Es konnte gezeigt werden, dass das LM, welches für die 

Herstellung der zweiten Schicht verwendet wurde, nicht das bereits in die Kavitäten gefüllte 

Polymer der Nadelspitze auflösen durfte. Ansonsten kam es zu einer Vermischung von 

Nadelspitze und DS, sodass die applizierbare Dosis nicht den Anforderungen entsprach. Eine 

erfolgreiche Separierung von Nadelspitze und DS konnte erreicht werden, indem die 

Nadelspitze mittels TSD aus Povidon hergestellt wurde. Die DS wurde in einem 

darauffolgenden Herstellungsschritt mittels der Zentrifugationsmethode aus EC hergestellt. 

Dabei musste EC in EtAc gelöst vorliegen. Mittels KRM konnte die klare räumliche Trennung 

der arzneistoffhaltigen und arzneistofffreien Schicht gezeigt werden und LIS lag ausschließlich 

in der Nadelspitze separiert vor. 

Im vierten Teil der vorliegenden Arbeit wurden erfolgreich verschiedene Polymere zur 

Herstellung von MNS verwendet. Diese Polymere konnten durch die Kombination von TSD 

und der Zentrifugationsmethode erfolgreich räumlich voneinander getrennt werden. Innerhalb 

der MNS lagen schnelllösliche Mikronadeln, welche aus Povidon mittels TSD hergestellt 

wurden, räumlich getrennt von unlöslichen Mikronadeln aus AMM A / B vor. Auf diese Weise 

konnten Mikronadeln, welche unterschiedliche Freisetzungskinetiken der Modellarzneistoffe 

IBU und LIS aufwiesen, innerhalb eines einzigen MNS kombiniert werden. Außerdem kann 

diese Herstellungsmethode zur Kombination von inkompatiblen Arzneistoffen innerhalb eines 

MNS verwendet werden. Mittels konventioneller Spritzguss-Verfahren ist diese räumliche 

Trennung bisweilen nicht möglich. Im Rahmen der Charakterisierung konnte gezeigt werden, 

dass sich diese MNS für eine transdermale Applikation eignen könnten. Die erfolgreiche 

Permeation der AS durch Humanhaut konnte in-vitro verifiziert werden. Durch die Ergebnisse 

dieses Kapitels konnte der mögliche Anwendungsbereich erweitert und die Wichtigkeit der 

Herstellung von MNS mittels TSD verdeutlicht werden. 
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Im letzten Kapitel der vorliegenden Arbeit konnte der Anwendungsbereich von TSD auf die 

Herstellung von bioabbaubaren MNS ausgeweitet werden. Es wurde eine geeignete TZ 

charakterisiert, welche PLGA als bioabbaubares Polymer enthielt und sich zur Herstellung der 

bioabbaubaren MNS eignete. Bis zu diesem Zeitpunkt war die Herstellung von MNS mittels 

TSD lediglich auf die Verwendung löslicher Polymere beschränkt. Durch die präzise 

Herstellung von bioabbaubaren MNS aus PLGA konnte gezeigt werden, dass auch MNS für 

eine langanhaltende transdermale AS-Applikation mittels TSD hergestellt werden konnten. Es 

konnte zudem gezeigt werden, dass die PLGA-MNS die transdermale AS-Abgabe im Vergleich 

zur Verwendung von Filmformulierungen deutlich erhöhten. Die hergestellten MNS waren 

mechanisch robust, ermöglichten in-vitro die Permeation von IBU und wiesen eine 

Restlösemittel-Konzentration unterhalb des vorgeschriebenen Grenzwertes auf. 

Zusammenfassend lässt sich festhalten, dass die Herstellung von MNS mittels TSD erfolgreich 

etabliert wurde. Diese Herstellungsmethode weist dabei einige Vorteile auf, verglichen mit der 

bisher verwendeten Herstellung mittels Spritzguss-Verfahrens. Es konnte gezeigt werden, 

dass TSD zu einer wirtschaftlicheren Nutzung von AS-haltigen Polymerformulierungen 

beitragen kann. Dies kann in Zukunft zu einer Kostenreduktion im Herstellungsprozess von 

MNS beitragen. Außerdem konnte gezeigt werden, dass durch TSD präzise einzelne Kavitäten 

der Mikronadelnegative gefüllt werden können. Dies resultiert in der Möglichkeit, dass auch 

inkompatible Arzneistoffe innerhalb eines MNS kombiniert werden können. In der 

Pharmakotherapie könnte dies zu einer Erhöhung der Therapietreue beitragen, wenn 

Patienten und Patientinnen lediglich ein MNS anwenden müssen anstelle von mehreren MNS, 

welche jeweils nur einen AS enthalten. TSD stellt zudem einen geeigneten Ansatz zur 

Personalisierung von MNS dar. Durch Variation der Anzahl an AS-haltigen Mikronadeln, der 

Füllhöhe der AS-haltigen Nadelschicht oder durch Anpassung der AS-Konzentration in der TZ 

kann die Dosis frei variiert werden und den individuellen Anforderungen der zu therapierenden 

Person angepasst werden. Des Weiteren konnte KRM als nützliche Methode zur 

Charakterisierung von mehrschichtigen MNS etabliert werden. KRM eignet sich, um die AS-

Konzentration in Mikronadeln zu bestimmen. In Zukunft kann diese Methode im Rahmen von 

In-Prozess-Kontrollen oder zur Qualitätskontrolle von MNS verwendet werden. Außerdem 

konnten auf diese Weise wertvolle Informationen über die Stabilität von mehrschichtigen MNS 

während des Herstellungsprozesses gewonnen werden. Besonders hervorzuheben ist, dass 

KRM eine nicht-destruktive Charakterisierungsmöglichkeit von MNS darstellt. Bisweilen wurde 

die Stabilität von mehrschichtigen MNS bestimmt, indem die einzelnen Mikronadeln mit Hilfe 

eines Skalpells von der DS getrennt wurden und in einem geeigneten LM gelöst wurden. 

Anschließend wurden die Mikronadeln mittels HPLC-Analytik vermessen. Dies stellt jedoch 

eine destruktive Methode dar, welche diesbezüglich der KRM unterlegen ist. 
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Allerdings muss bedacht werden, dass die Herstellung von MNS mittels TSD zeitintensiv ist 

verglichen mit Spritzguss-Verfahren. Das Befüllen der Kavitäten erfolgte im Rahmen dieser 

Arbeit individuell mit einer einzelnen aktiven Düse des piezoelektrischen Druckkopfes. Eine 

Möglichkeit, diesen Prozess zu beschleunigen, könnte die Automatisierung durch 

entsprechende Programmierung des Tintenstrahldruckers darstellen. Für andere 

Arzneiformen ist bereits ein (semi)-kontinuierlicher Herstellungsprozess beschrieben [151]. 

Außerdem kann die Verwendung mehrerer aktiver Düsen während des Druckprozesses oder 

die Verwendung von mehr als einem Druckkopf die Zeit, welche zur Herstellung eines MNS 

benötigt wird, reduzieren. Weitere Studien müssen zeigen, ob sich diese Automatisierung auf 

MNS übertragen lässt.  

Außerdem wurden im Rahmen dieser Arbeit Modellarzneistoffe verwendet. In einem nächsten 

Schritt müsste geklärt werden, ob sich die Herstellung der MNS mittels TSD problemlos auf 

therapeutische Dosierungen von AS übertragen lässt. MNS stellen vor allem für die 

transdermale Applikation von Vakzinen und Proteinen einen interessanten Ansatz dar. Bei der 

Herstellung mittels TSD muss geklärt werden, ob die empfindlichen Proteinstrukturen den 

mechanischen Stress des Druckprozesses unbeschadet überstehen. Auch muss im Rahmen 

von weiteren Untersuchungen geklärt werden, ob die Kombination inkompatibler Arzneistoffe 

innerhalb eines MNS tatsächlich möglich ist.  

Es kann hervorgehoben werden, dass im Rahmen dieser Arbeit zum ersten Mal beschrieben 

wurde, dass die Herstellung von bioabbaubaren MNS aus PLGA ebenfalls mittels TSD möglich 

ist. Nichtsdestotrotz bleibt dadurch die Auswahl an Polymeren, welche zur Herstellung von 

MNS mittels TSD verwendet werden können, auf Povidon und PLGA limitiert. Vor allem die 

Viskosität der verwendeten TZ stellt dabei einen stark limitierenden Faktor dar. Durch die 

Etablierung neuartiger Tintenstrahldrucker ist es bereits möglich, hochviskose Zubereitungen 

zu verdrucken. Eine Erweiterung des Spektrums der verwendbaren Polymere zur Herstellung 

von MNS mittels TSD scheint daher möglich und sollte im Rahmen von weiterführenden 

Untersuchungen charakterisiert werden. 

Sämtliche MNS, welche in dieser Arbeit hergestellt und weiterführend charakterisiert wurden, 

zeigten eine ausreichende mechanische Stabilität und indizierten in-vitro eine mögliche 

Verwendung zur transdermalen AS-Applikation. Allerdings muss betont werden, dass diese 

Ergebnisse in-vivo bestätigt werden müssen. Trotzdem kann zusammenfassend festgehalten 

werden, dass die Herstellung von MNS mittels TSD wichtige Vorteile gegenüber klassischen 

Herstellungsmethoden bieten kann. Die Anwendung von TSD konnte eindrucksvoll als 

alternatives Herstellungsverfahren von MNS etabliert werden.  
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5. Experimenteller Teil 

Teile dieses Abschnittes wurden bereits im Vorfeld im Rahmen von wissenschaftlichen 

Konferenzen und in Zeitschriften mit Peer-Review-Verfahren veröffentlicht. Der Inhalt wurde 

unverändert übernommen oder ins Deutsche übersetzt und teilweise erweitert. 

5.1.  Verwendete Materialien 
 

Tabelle 13: Modellarzneistoffe 

Name Charge Hersteller 

LIS C5170-21-126 
Zhejiang Huahai 

Pharmaceutical, China 

IBU 090240003 Caesar & Loretz, Deutschland 

 

Tabelle 14: Materialien für die Tintenherstellung 

Name Handelsname Hersteller 

PVP K12 Kollidon® K12 BASF, Deutschland 

PVP K17 Kollidon® K17 BASF, Deutschland 

Amaranth Amaranth 85 BASF, Deutschland 

HPMC Pharmacoat® 603 Shin-Etsu Chemical, Japan 

PUL - TCI, Japan 

PEG 1500 Polyglykol 1500 Clariant, Schweiz 

PEG 3000 Polyglykol 3000 Clariant, Schweiz 

PS 20 Tween® 20 
Caesar & Loretz, 

Deutschland 

Gly Ph. Eur. Caesar & Loretz Deutschland 

PLGA Resomer® RG 503 H Evonik, Deutschland 

ACN p.a. VWR, Frankreich 

DMF p.a.  

DMSO p.a.  

EtAc p.a. Fisher Scientific, Belgien 

Deionisiertes H20 - Frisch abgefüllt 
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Tabelle 15: Materialien für die Herstellung der DS 

Name Handelsname Hersteller 

PVP K30 Kollidon® K30 BASF, Deutschland 

EC AqualonTM EC-N10 Ashland, Deutschland 

HPC HPC SSL Nisso, Japan 

AMM A Eudragit® RL PO Evonik, Deutschland 

AMM B Eudragit® RS PO Evonik, Deutschland 

PS 20 Tween® 20 
Caesar & Loretz, 

Deutschland 

Glycerol Ph.Eur. 
Caesar & Loretz, 

Deutschland 

Triethylcitrat Citrofol AI Jungbunzlauer, Schweiz 

PEG 400 Polyglykol 400 Clariant, Schweiz 

EtOH 96 % Technisch Hausintern 

Deionisiertes Wasser - Frisch abgefüllt 

 

Tabelle 16: Polymerlösungen für MNS, hergestellt durch Zentrifugation 

Name Handelsname Hersteller 

HPC HPC SSL Nisso, Japan 

PVP K30 Kollidon® K30 BASF, Deutschland 

PUL - TCI, Japan 

Polyvinyl Caprolactam-polyvinyl acetat-

Polyethylenglycol-Copolymer 
Soluplus® BASF, Deutschland 

Copovidon Kollidon® VA64 BASF, Deutschland 

Polyethylenglycol-polyvinylalkohol-

Copolymer 
Kollicoat® IR BASF, Deutschland 

Gly Ph. Eur. 
Caesar & Loretz, 

Deutschland 

PEG 300 Polyglykol 300 Clariant, Schweiz 

PS 20 Tween® 20 
Caesar & Loretz, 

Deutschland 

Sor Parteck® SI 150 Merck, Deutschland 
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Tabelle 17: Materialien für Analytik 

Name Handelsname Hersteller 

ACN p.a. VWR, Frankreich 

Natriumdihydrogenphosphat p.a. Merck, Deutschland 

Natriumchlorid Ph. Eur. 
Sigma Aldrich, 

Deutschland 

Kaliumchlorid  Ph. Eur. VWR, Belgien 

Phosphorsäure p.a. 
Sigma Aldrich, 

Deutschland 

Natriumhydroxid 1 M  p.a. VWR, Frankreich 

Dinatriumhydrogenphosphat p.a. Carl Roth, Deutschland 

Kaliumdihydrogenphosphat  p.a. AppliChem, Deutschland 

Wasser Ultrafiltriert 
Mittels Mili-Q®-Apparatur 

frisch hergestellt 

 

5.2.  Herstellungsmethoden 

5.2.1. Tintenformulierungen 

Zur Herstellung der TZ wurden die Arznei- und Farbstoffe eingewogen (Tabelle 18). 

Anschließend wurden diese bei Raumtemperatur unter Rühren in dem jeweiligen LM gelöst. 

Während der Lagerung wurden die Gefäße mit Parafilm® M (Bemis, Neenah, USA) abgedeckt, 

um eine Veränderung der AS-Konzentration durch Verdunstung zu vermeiden. 

Tabelle 18: Verwendete Waagen 

AS  Waage Hersteller 

LIS  Cubis® MCE225P-2S00-A Sartorius, Göttingen, Deutschland 

IBU  Cubis® MCE225P-2S00-A Sartorius, Göttingen, Deutschland 

Amaranth  Practum 224S-1S Sartorius, Göttingen, Deutschland 

 

5.2.1.1. Arzneistofffreie Tintenformulierungen 

Für die Entwicklung einer geeigneten TZ zur Herstellung von löslichen MNS mittels TSD 

(Kapitel 3.2.) wurden initial 11 arzneistofffreie, polymerhaltige TZ hergestellt und charakterisiert 

(Tabelle 19). 
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Tabelle 19: Arzneistofffreie TZ für die Herstellung von löslichen MNS mittels TSD 

TZ Polymer 
Polymerkonzentration 

m/m [%] 

PS 20 

m/m [%] 

G 85 % 

m/m [%] 

F1 PVP K12 40,0 1,0 4,0 

F2 PVP K17 30,0 1,0 4,0 

F3 PVP K17 25,0 1,0 4,0 

F4 HPMC 5,0 1,0 4,0 

F5 HPMC 10,0 1,0 4,0 

F6 PUL 5,0 1,0 4,0 

F7 PUL 10,0 1,0 4,0 

F8 PEG 1500 35,0 1,0 4,0 

F9 PEG 1500 45,0 1,0 4,0 

F10 PEG 3000 30,0 1,0 4,0 

F11 PEG 3000 35,0 1,0 4,0 

 

Die einzelnen Bestandteile wurden eingewogen und anschließend unter Rühren bei 

Raumtemperatur in deionisiertem Wasser gelöst. Dabei wurde von jeder arzneistofffreien TZ 

100,0 g hergestellt.  

Des Weiteren wurden insgesamt 9 arzneistofffreie TZ für die Herstellung von bioabbaubaren 

MNS mittels TSD hergestellt (Tabelle 20).  

Tabelle 20: Arzneistofffreie TZ für die Herstellung von bioabbaubaren MNS mittels TSD 

Tinte 
PLGA 

m/m  [%] 

ACN 

m/m [%] 

DMSO 

m/m [%] 

DMF 

m/m [%] 

EtAc 

m/m [%] 

B1 20,0 - - - 80,0 

B2 20,0 80,0 - - - 

B3 5,0 - 95,0 - - 

B4 10,0 - 90,0 - - 

B5 15,0 - 85,0 - - 

B6 5,0 - - 95,0 - 

B7 10,0 - - 90,0 - 

B8 15,0 - - 85,0 - 

B9 20,0 - - 80,0 - 

 

PLGA wurde eingewogen und anschließend in dem jeweiligen LM unter Rühren bei 

Raumtemperatur gelöst. Dabei wurden initial von jeder TZ 1,0 g hergestellt. 
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5.2.1.2. Arzneistoffhaltige Tintenformulierungen 

Die arzneistofffreien TZ F3 (Tabelle 19) und B8 (Tabelle 20) wurden als Grundlage für 

arzneistoffhaltige TZ verwendet. 

1050,0 mg LIS wurden in 30,0 ml der TZ F3 unter Rühren bei Raumtemperatur gelöst. Somit 

ergab sich für diese arzneistoffhaltige TZ eine Konzentration von 35,0 mg/ml. IBU wurde als 

Modell-AS für die Herstellung von bioabbaubaren MNS verwendet. Zu diesem Zweck wurden 

500,0 mg IBU in 20,0 g der TZ B8 gelöst, resultierend in einer Konzentration von 25,0 mg/g. 

5.2.2. Polymerlösungen 

5.2.2.1. Formulierungen für die Herstellung von Mikronadelsystemen mittels Zentrifugation 

Für die systematische Untersuchung des Einflusses von Art und Konzentration des WM auf 

die mechanischen Eigenschaften von löslichen und unlöslichen MNS wurden verschiedene 

Polymerlösungen hergestellt, welche zur Herstellung von MNS mittels Zentrifugation dienten 

(Tabelle 21, Tabelle 23). 

Die wasserlöslichen Polymere wurden abgewogen und in deionisiertem Wasser gelöst. 

Anschließend wurden unter Rühren PS 20 und der entsprechende WM (G 85 %, PEG 300 

oder Sor) hinzugegeben. Die in Tabelle 21 angegebene WM-Konzentration bezieht sich jeweils 

auf die Gesamtmasse der Formulierung von 100,0 g. 

Es wurden im Anschluss anhand der mechanischen Eigenschaften der MNS die jeweils am 

besten geeigneten Kombinationen aus Polymer und WM charakterisiert. Diese wurden mit 

einer Polymerkonzentration von 40 % in wässriger Lösung hergestellt (Tabelle 22). Dabei 

wurde die Konzentration an WM bezogen auf das Trockengewicht des Polymeres konstant 

gehalten. Diesen Lösungen wurde LIS in einer Konzentration von 30,0 mg/g hinzugefügt. 

Die Polymere zur Herstellung von unlöslichen, verlängert freisetzenden Mikronadeln (Tabelle 

23) wurden abgewogen und unter Rühren bei Raumtemperatur in EtAc gelöst. 
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Tabelle 21: Polymerlösungen für die Herstellung von löslichen MNS für die systematische Untersuchung 
des WM-Einflusses 

Polymer 

m/m [%] 

PS 20 

m/m [%] 

G 85 % 

m/m [%] 

PEG 300 

m/m [%] 

Sor 

m/m [%] 

20,0 

 

PVP K30 

Copovidon 

HPC 

Soluplus® 

Kollicoat® IR 

PUL 

1,0 - - - 

1,0 0,8 - - 

1,0 1,6 - - 

1,0 2,4 - - 

1,0 - 0,8 - 

1,0 - 1,6 - 

1,0 - 2,4 - 

1,0 - - 0,8 

1,0 - - 1,6 

1,0 - - 2,4 

 

Tabelle 22: Am besten geeignete Kombinationen aus Polymer und WM; 40 % w/w Polymer; jeweils 100,0 g 
hergestellt 

Polymer 
Polymer m/m 

[%] 

PS 20 

m/m [%] 
WM 

WM 

m/m [%] 

PVP K30 40,0 1,0 Sor 4,8 

Copovidon 40,0 1,0 Sor 4,8 

HPC 40,0 1,0 - - 

Soluplus® 40,0 1,0 - - 

PUL 40,0 1,0 PEG 300 4,8 

 

Tabelle 23: Polymerlösungen zur Herstellung von unlöslichen MNS 

Formulierung Polymer 
Polymerkonzentration 

m/m [%] 

PEG 400 

m/m [%] 

R1 AMM B 20,0 - 

R2 AMM A 20,0 - 

R3 EC 20,0 2,0 
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5.2.2.2. Formulierungen für die Herstellung der Deckschicht 

Verschiedene Polymerzubereitungen, welche als DS der MNS dienten, wurden hergestellt 

(Tabelle 24). 

Die Polymere und sonstigen Hilfsstoffe wurden einzeln abgewogen und unter Rühren bei 

Raumtemperatur im jeweiligen LM gelöst. 

Tabelle 24: Formulierungen für die DS 

Name 
PVP K30 

[%] 

HPC 

[%] 

EC 

[%] 

G 85 % 

[%] 

PS 20 

[%] 

H2O 

[%] 

EtOH 

[%] 

EtAc 

[%] 

DS 1 20,0 - - 4,0 0,5 75,5 - - 

DS 2 20,0 - - 4,0 0,5 50,0 25,5 - 

DS 3 20,0 - - 4,0 0,5 40,0 35,5 - 

DS 4 20,0 - - 4,0 0,5 60,0 15,5 - 

DS 5 20,0 - - 4,0 0,5 70,0 5,5 - 

DS 6 20,0 - - 4,0 0,5 30,0 45,5 - 

DS 7 20,0 20,0 - - 0,5 59,5 - - 

DS 8 - - 20,0 - - - 80,0 - 

DS 9 - - 20,0 - - - - 80,0 

 

5.2.3. Herstellung von Mikronadelsystemen 

5.2.3.1. Herstellung von Mikronadelsystemen mittels Zentrifugation 

Für die Herstellung von MNS mittels Zentrifugation wurden 3D-gedruckte Halterungen 

verwendet, in die die Mikronadelnegative eingelegt werden konnten. Die (arzneistoffhaltige) 

Polymerlösung wurde mittels Eppendorf®-Pipette auf die Mikronadelform aufgetragen und bei 

einer Geschwindigkeit von 4250 Upm (=3776 g) für 20 min zentrifugiert (Multifuge 1L, 

Heraeus, Deutschland). Im Anschluss wurde das gefüllte Mikronadelnegativ entnommen und 

die Polymerlösung für die DS mittels Eppendorf®-Pipette aufgetragen. Anschließend wurden 

die MNS unter konstanten Bedingungen (27 °C im Trockenschrank für 30 h) über frisch 

aktiviertem Silicagel im Exsikkator getrocknet. Nach der Trocknung wurde das MNS vorsichtig 

aus der Form gelöst. Der Herstellungsprozess ist in Abbildung 63 schematisch dargestellt.  
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Abbildung 63:  Herstellung von MNS mittels Zentrifugationsmethode 

5.2.3.2. Herstellung von Mikronadelsystemen mittels Tintenstrahldruck 

Die Herstellung von MNS mittels TSD erfolgte mit dem Tintenstrahldrucker PixDro LP50 

(Meyer Burger, Eindhoven, Niederlande). Dabei wurde für alle TZ der mittels Piezokristall 

gesteuerte Druckkopf Spectra SL-128 AA (Fujifilm Dimatix, Santa Clara, USA) verwendet. Die 

Temperatur des Druckkopfes wurde mit 30 °C konstant gehalten und die Tropfen bei einer 

Frequenz von 500 Hz abgegeben. Dabei wurde lediglich eine einzelne Düse verwendet. Die 

Einstellungen des Druckprozesses können Tabelle 25 entnommen werden. 

Tabelle 25: Einstellungen für die Herstellung von MNS mittels TSD 

Tinte 
Druck 

mbar 

Frequenz 

Hz 

Spannung 

V 

Impulsform 

% 

Haltezeit 

µs 

F3 -18,30 500 100,0 90,0 7,5 

B8 -18,00 500 100,0 90,0 8,5 

 

Zunächst wurden die Kavitäten des Mikronadelnegativs individuell mittels TSD gefüllt. Die 

gefüllten Kavitäten wurden für 1 h getrocknet (im Trockenschrank bei 27 °C im Exsikkator über 

frisch aktiviertem Silicagel). Anschließend wurden 300 µl einer Polymerlösung für die DS 

aufgebracht und die MNS wurden unter den gleichen Bedingungen für 30 h getrocknet. Die 

getrockneten MNS wurden vorsichtig aus dem Negativ entnommen. Der Herstellungsprozess 

ist in Abbildung 64 schematisch dargestellt. 
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Abbildung 64: Herstellung von MNS mittels TSD 

5.2.3.3. Herstellung von Mikronadelsystemen mittels Kombination aus Tintenstrahldruck und 

Zentrifugation 

Zur Herstellung von mehrschichtigen MNS, MNS mit zwei räumlich getrennten Arzneistoffen 

sowie MNS mit bioabbaubaren PLGA-Spitzen wurden die gleichen Einstellungen für den 

Tintenstrahldrucker verwendet, wie zuvor beschrieben (Kapitel 5.2.3.2.). 

5.2.3.3.1. Herstellung von mehrschichtigen Mikronadelsystemen 

Die Nadelspitze der mehrschichtigen MNS wurde mittels TSD hergestellt wie zuvor 

beschrieben (Kapitel 5.2.3.2.). Dazu wurde die TZ F3 (Tabelle 19) verwendet. LIS wurde in 

einer Konzentration von 35 mg/ml als Modellarzneistoff verwendet. Zur Visualisierung des 

Druckerfolges wurde die Tinte mit 18 mg/ml Amaranth angefärbt. Der Druckprozess erfolgte 

mit dem Tintenstrahldrucker PixDro LP50 (Meyer Burger, Niederlande). Die Kavitäten des 

Mikronadelnegativs wurden gefüllt. Die Füllhöhe wurde variiert, indem 150, 250 bzw. 450 

Tropfen pro Kavität gejettet wurden. Anschließend wurden die Spitzen der MNS für 1-2 h 

getrocknet (bei 27 °C im Exsikkator über frisch aktiviertem Silicagel). Danach wurde die zweite, 

arzneistofffreie Schicht mittels Zentrifugation in die Kavitäten eingebracht (Kapitel 5.2.3.1.). 

Danach wurde unter den gleichen Bedingungen für 16 h getrocknet, ehe das MNS vorsichtig 



145 
 

aus dem Negativ entfernt werden konnte. Der Herstellungsprozess ist schematisch in 

Abbildung 65 dargestellt. 

 

Abbildung 65: Herstellung von mehrschichtigen MNS mittels einer Kombination aus TSD und Zentrifugation 

5.2.3.3.2. Herstellung von Mikronadelsystemen mit zwei räumlich getrennten Polymeren / 

Arzneistoffen 

Durch die Kombination von TSD und Zentrifugation wurden MNS hergestellt, in welchen 

schnelllösliche und unlösliche Mikronadeln kombiniert vorlagen, wobei zwei unterschiedliche 

Polymere räumlich getrennt vorlagen. Die löslichen Nadeln wurden aus PVP K17 mit LIS als 

Modellarzneistoff mittels TSD hergestellt. Die unlöslichen Nadeln bestanden aus AMM A / 

AMM B. Diese Mikronadeln wurden mittels Zentrifugation hergestellt und IBU wurde als 

Modell-AS verwendet. 

Zunächst wurde eine Hälfte der Kavitäten mittels TSD gefüllt. Als Tinte wurde F3 verwendet. 

F3 war LIS als Modellarzneistoff in einer Konzentration von 35 mg/ml zugesetzt. Jede Kavität 

wurde individuell mit 360 Tropfen gefüllt. Dabei wurden die Einstellungen wie zuvor 

beschrieben verwendet (Tabelle 25). Anschließend wurden die gefüllten Kavitäten in einem 

Exsikkator über frisch aktiviertem Silicagel getrocknet (27 °C für 2 h). Die andere Hälfte der 

Kavitäten wurde mittels Zentrifugation gefüllt. Dazu wurden 50 µg der Formulierungen R1 bzw. 

R2 (Tabelle 23) auf das Mikronadelnegativ aufgetragen. In den Formulierungen R1 und R2 

war IBU in einer Konzentration von 20 mg/ml gelöst. Die Zentrifugation wurde durchgeführt 

wie zuvor beschrieben. Der Überschuss an Polymerlösung wurde mittels Kartenblatt entfernt. 

150 µl der jeweils gleichen, arzneistofffreien Formulierung R1 bzw. R2 wurden als DS 

aufgetragen. Anschließend wurden die MNS unter den gleichen Bedingungen für 14 h 
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getrocknet. Die MNS konnten vorsichtig aus dem Mikronadelnegativ herausgelöst werden. Der 

Herstellungsprozess ist in Abbildung 66 schematisch dargestellt. 

 

Abbildung 66: Herstellung von MNS mit räumlich getrennten Mikronadeln aus unterschiedlichen Polymeren 
mit unterschiedlichen Arzneistoffen 

5.2.3.3.3. Herstellung von bioabbaubaren Mikronadelsystemen mit Nadelspitzen aus 

Poly(lactid-co-glycolid) 

Die Nadelspitze aus bioabbaubarem PLGA wurde mittels TSD hergestellt. Dazu wurde IBU als 

Modellarzneistoff in der TZ B8 (Tabelle 20) gelöst. Die Konzentration betrug 25 mg/g. Zunächst 

wurde jede Kavität des Mikronadelnegativs mit 490 Tropfen individuell befüllt. Anschließend 

wurden die gefüllten Kavitäten getrocknet. Dies erfolgte bei einer Temperatur von 30 °C und 

einem verminderten Druck von 300 mbar für 18 h. Anschließend wurde die zweite Schicht 

aufgebracht. Dazu wurden 100 µl der Formulierung DS 7 (Tabelle 24) auf das 

Mikronadelnegativ aufgetragen. Die Zentrifugation wurde durchgeführt wie zuvor beschrieben. 

Anschließend wurden weitere 200 µl von DS 7 für die DS aufgebracht und das MNS für weitere 

5 h unter den gleichen Bedingungen getrocknet. Die Herstellung ist zusammenfassend in 

Abbildung 67 dargestellt. 
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Abbildung 67: Herstellung von MNS mit AS-haltiger, bioabbaubarer Spitze und AS-freier DS 

5.2.4. Herstellung von Filmformulierungen 

Um die Permeation von MNS mit bioabbaubaren PLGA-Spitzen mit der Permeation ohne eine 

Perforation des SC zu vergleichen, wurden Filmformulieren hergestellt. Dazu wurden 29 mg 

IBU in 10,0 ml DMF gelöst. Anschließend wurden 150 mg PLGA in 1,0 ml dieser Lösung 

gelöst. Dadurch konnte eine Formulierung mit der gleichen Zusammensetzung wie B8 

hergestellt werden. 100 µl dieser Lösung wurden auf einen Liner aufgebracht, um Filme mit 

gleicher AS-Menge und Fläche wie die hergestellten MNS zu erhalten. Diese Filme wurden 

anschließend bei vermindertem Druck (300 mbar) und erhöhter Temperatur (30 °C) 

getrocknet. 

5.3. Tintenstrahldruck 

Sämtliche Versuche mit Tintenstrahldrucker wurden mit dem PixDro LP50 (Meyer Burger, 

Eindhoven, Niederlande) Desktop Tintenstrahldrucker durchgeführt (Abbildung 68). Dabei 

handelt es sich um einen sogenannten DOD-Tintenstrahldrucker, welcher mit Hilfe eines 

piezoelektrisch-gesteuerten Druckkopfes exakt einen Tropfen pro Bildpunkt abgeben kann. Als 

Druckkopf wurde in sämtlichen Versuchen der Druckkopf Spectra SL-128 AA (Fujifilm Dimatix, 

Santa Clara, USA) verwendet. Dieser weist einen Düsendurchmesser von 50 µm auf und 

verfügt über 128 Düsen. Bei sämtlichen Charakterisierungen und Herstellungsschritten wurde 

lediglich eine dieser Düsen verwendet. 
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Abbildung 68: Übersicht über den verwendeten Tintenstrahldrucker PixDro LP50; A: Vorrichtung für den 
Druckkopf; B: Druckbett; C: Tintenreservoir; D: Kamera für die Tropfenanalyse 

5.3.1. Bestimmung des Versatzes zwischen Kamera und Düse des Druckkopfes 

Das Füllen der Kavitäten mittels TSD erfolgte manuell. Dazu wurden die x- und y-Koordinaten 

auf dem Druckbett verwendet. Über die Kamera des PixDro LP50 (Abbildung 68 D) konnten 

die Koordinaten der Kavitäten des Mikronadelnegativs, welches auf dem Druckbett befestigt 

war, ermittelt werden. Allerdings konnte mit diesen Koordinaten nicht das Füllen der Kavitäten 

erfolgen. Zwischen der Kamera des PixDro und der verwendeten Düse des Druckkopfes 

bestand ein Versatz (Abbildung 69), welcher zunächst experimentell ermittelt werden musste. 

Dazu wurde die TZ F3 (Tabelle 19) mit Methylenblau angefärbt. Anschließend wurde ein Blatt 

Papier als Substrat verwendet und auf das Druckbett gelegt. Auf dem Blatt Papier wurde eine 

beliebige Position angesteuert und die x- und y-Koordinaten dieser Position notiert. 

Anschließend wurden mit einer einzelnen Düse 1000 Tropfen gejettet. Die Position der Tropfen 

wurde mit Hilfe der Kamera des PixDro ermittelt und die x- und y-Koordinaten wurden erneut 

notiert. Anhand der jeweiligen Koordinatenpaare konnte im Anschluss der Versatz zwischen 

Düse und angesteuerter Position berechnet werden. Dies wurde für verschiedene Düsen 

durchgeführt. Jeder Versatz wurde zehnfach bestimmt und das arithmetische Mittel (�̅�) sowie 

die Standardabweichung (sd) berechnet. 
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Abbildung 69: Teilaufnahme der Vorrichtung für den Druckkopf des PixDro LP50; A: Düsenplatte des 
Druckkopfes; B: Kamera für die Bestimmung der Position der Kavitäten 

In Tabelle 26 ist der experimentell bestimmte Versatz von drei Düsen exemplarisch aufgezeigt. 

Tabelle 26: Beispielhafte Versätze zwischen Kamera und Düse des PixDro LP50; n=10, �̅� ± sd 

Düse Versatz x Versatz y 

14 -77,364 ± 0,089 -25,292 ± 0,086 

51 -96,046 ± 0,069 -25,215 ± 0,099 

99 -120,583 ± 0,059 -25,178 ± 0,062 

 

Zur Herstellung von MNS wurde zunächst die Position einer Kavität per Kamera bestimmt. 

Anschließend konnte über den Versatz die Position bestimmt werden, welche für den 

Druckprozess zu verwenden war, damit die Kavität mittels TSD gefüllt wurde. 
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5.3.2. Druckmuster 

Zur Personalisierung der mittels TSD hergestellten MNS wurden verschiedene Druckmuster 

angefertigt. Diese unterschieden sich in der Anzahl und der Anordnung der Mikronadeln. 

Abbildung 70 A - D zeigt die Druckmuster der MNS, die mittels TSD hergestellt wurden. 

 

Abbildung 70: Druckmuster für personalisierte MNS, hergestellt mittels TSD; Matrize mit 37 Kavitäten (A-C) 
und Matrize mit 300 Kavitäten (D) 

Matrizen mit 37 Kavitäten wurden für die Herstellung von drei personalisierten MNS 

verwendet. Dabei wurden unterschiedliche Druckmuster für die Befüllung der Kavitäten 

ausgewählt (Abbildung 70 A - C). Diese Druckmuster wurden für die Herstellung von 

wasserlöslichen MNS verwendet, bei welchen F3 (Tabelle 19) als Tinte diente und LIS als 

Modell-AS eingesetzt wurde. Druckmuster A entspricht einer vollständigen Befüllung 

sämtlicher Kavitäten der Matrize. Bei Druckmuster B wurden abwechselnd Kavitäten befüllt 

und ausgelassen und bei Druckmuster C wurde die obere Hälfte der 37 Kavitäten befüllt und 

die untere Hälfte ausgelassen. Dies entsprach dem Füllen von 20 (B) bzw. 22 (C) Kavitäten 

mit Hilfe des TSD. Des Weiteren ist in Abbildung 70 D das Druckmuster skizziert, welches für 

die Herstellung von MNS mit zwei räumlich voneinander getrennten Arzneistoffen / Polymeren 

verwendet wurde. Dabei wurde die obere Hälfte der Matrize mit der TZ F3 (mit LIS als Modell-

AS) befüllt. Die untere Hälfte des Mikronadelnegatives wurde ausgelassen. Somit wurden 

insgesamt 150 der 300 Kavitäten befüllt. Außerdem wurde die selbe Matrize für die Herstellung 

von MNS mit bioabbaubaren PLGA-Spitzen verwendet. Dabei wurden alle 300 Kavitäten mit 

der TZ B8 (mit IBU als Modell-AS) befüllt. 

5.3.3. Berechnung des Soll-Gehaltes 
Die Berechnung des Soll-Gehaltes von MNS, welche mittels TSD hergestellt wurden, konnte 

nach Gleichung 6 berechnet werden. 

Gleichung 6:  𝒎(𝑨𝑺) =
𝑽𝑻∗𝒏𝑻∗𝒏𝑲∗𝒄𝑻𝒊𝒏𝒕𝒆

𝟏𝟎𝟔  

VT ist dabei das Volumen eines einzelnen Tropfens in pl, welches mittels der Kamera des 

Tintenstrahldruckers (PixDro LP50, Meyer Burger, Niederlande) und der zugehörigen Software 

Advanced Drop Analysis (ADA, V2.4.2) bestimmt wurde (Kapitel 5.3.4.). nT ist die Anzahl an 

Tropfen, welche pro Kavität gejettet wurden, nK ist die Anzahl an Kavitäten, welche pro MNS 

per TSD gefüllt wurden und cTinte ist die Konzentration des jeweiligen AS, welche in der TZ 
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gelöst wurde in µg/µl. m(AS) ist folglich die berechnete Soll-Masse eines einzelnen MNS in 

µg. 

Tabelle 27 listet die AS-Soll-Gehalte der in dieser Arbeit hergestellten und charakterisierten 

MNS. 

Tabelle 27: Berechnete Soll-Masse AS pro MNS, welches mittels TSD hergestellt wurde 

Name MNS AS VT 

pl 

nT nC cTinte 

µg/µl 

m(AS) 

µg 

Gedruckt, komplett 

LIS 

68 400 37 35,0 34,97 

Gedruckt, abwechselnd 68 400 20 35,0 18,88 

Gedruckt, obere Hälfte 68 400 22 35,0 20,77 

Mehrschichtig, 150 Tropfen 60 150 37 35,0 11,66 

Mehrschichtig, 250 Tropfen 60 250 37 35,0 19,43 

Mehrschichtig, 450 Tropfen 60 450 37 35,0 34,97 

Räumlich getrennt 70 360 150 35,0 132,30 

PLGA IBU 79 490 300 25,0 290,36 

 

5.3.4. Tropfenanalyse 

Die mittels TSD gedruckten Tropfen wurden in Echtzeit mit dem eingebauten Kamerasystem 

des PixDro LP50 analysiert. Dabei handelt es sich um eine Highspeed-Kamera, welche in sehr 

kurzen Zeitabständen Stroboskop-Lichtimpulse absenden kann. Dabei wird der Schatten des 

angeleuchteten Tropfen zur Analyse herangezogen. Es werden in bestimmten Zeitabständen 

Fotos des Tropfens bzw. dessen Schattens aufgenommen, sodass die Geschwindigkeit des 

Tropfens berechnet werden kann. Die Berechnung erfolgt mit Hilfe der integrierten Analyse-

Software ADA (V2.4.2, Meyer Burger, Niederlande). Über die zeitliche Ausbreitung des Tropfen 

konnte des Weiteren der Winkel des Tropfens bestimmt werden, um welchen sich die Flugbahn 

während des Druckprozesses verändert. 

Des Weiteren wurde die Software ADA verwendet, um das Volumen der gedruckten Tropfen 

zu bestimmen. Dazu unterteilt die Software den Tropfen in einzelne Zylinder mit einer Höhe 

von einem Pixel [239]. Durch die anschließende Bestimmung der Pixelanzahl konnte das 

Volumen des Tropfens berechnet werden (Abbildung 71). 
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Abbildung 71: A: Prinzip der Tropfenanalyse; B: Beispielhafter Tropfen, in rot: Berechnete 
Ausbreitungsrichtung bestimmt mittels ADA 

Die Tropfenanalyse wurde zur Charakterisierung der TZ F1 - 11 sowie B1 - 9 verwendet. Des 

Weiteren wurde das Tropfenvolumen vor jedem Herstellungsprozess von MNS mittels TSD 

bestimmt und über das Tropfenvolumen der Soll-Gehalt berechnet (Kapitel 5.3.3.). Das 

Tropfenvolumen wurde dabei neunfach bestimmt und das arithmetische Mittel (�̅�) und die 

Standardabweichung (sd) berechnet. 

5.4. Analytische Methoden 

5.4.1. Rheologische Untersuchungen 

Die TZ F1 - 11 und B1 - 9 wurden hinsichtlich ihrer rheologischen Eigenschaften untersucht. 

Dabei wurde die η bestimmt. Das Fließverhalten von Tinten spielt während des 

Druckprozesses mittels TSD eine große Rolle und hat erheblichen Einfluss auf den 

Druckerfolg. Die Charakterisierung erfolgte mit dem Rotationsrheometer Kinexus Pro (Malvern 

Instruments, Worcestershire, UK). Das Rheometer wurde mit einer Kegel-Platte-Geometrie 

ausgestattet. Für die TZ F1 - 11 wurde ein Kegel mit einem Durchmesser von 60 mm und 

einem Winkel von 1° verwendet (CP 1/60 SR2482 SS). Für die TZ B1 – 9 wurde ein Kegel mit 

einem Durchmesser von 20 mm und einem Winkel von 1° verwendet (CP 1/20 SC004 SS). 

Für sämtliche TZ wurde die gleiche Platte verwendet (PL65 S0520 SS). Diese hatte einen 

Durchmesser von 65 mm. Das Probenvolumen betrug 1,0 ml für die TZ F1-11 und 50 µl für die 

TZ B1 - 9. 

Die Temperatur wurde auf 30 °C eingestellt und die Scherrate auf 1000 s-1. Die Scherrate 

wurde über den gesamten Messzeitraum von 5 min konstant gehalten und alle 10 s wurde ein 

Messwert aufgezeichnet (insgesamt 30 Messwerte pro Messung). Sämtliche Messungen 

wurde dreifach durchgeführt und anschließend wurde das arithmetische Mittel (�̅�) und 

Standardabweichungen (sd) bestimmt. 
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5.4.2. Oberflächenspannung 

Die σ der TZ F1 - 11 und B2, B5 und B8 wurde mit dem automatischen Tensiometer K100 

(Krüss, Deutschland) bestimmt. Von den PLGA-haltigen TZ standen nur geringe Volumina zur 

Verfügung, weshalb ausschließlich die drei aussichtsreichsten Kandidaten hinsichtlich der σ 

charakterisiert wurden. Das Tensiometer wurde mit einer Wilhelmy-Platte ausgestattet und die 

Temperatur auf 30 °C eingestellt. Die Messungen wurden jeweils über einen Zeitraum von 60 s 

durchgeführt. Dabei wurde alle 6 s ein Messwert aufgezeichnet (insgesamt 10 Messwerte pro 

Messung). Sämtliche Messungen wurden als Dreifachbestimmung durchgeführt. 

Arithmetische Mittel (�̅�) und Standardabweichungen (sd) wurden berechnet. 

5.4.3. Dichte 

5.4.3.1. Tintenformulierungen für lösliche Mikronadelsysteme 

Die ρ der TZ F1-11 wurden mit Hilfe eines Pyknometers (Brand, Wertheim, Deutschland) 

bestimmt. Das Pyknometer wurde im leeren Zustand gewogen und anschließend vollständig 

befüllt. Die befüllten Pyknometer wurden auf eine Temperatur von 30 °C erwärmt und im 

Anschluss im befüllten Zustand erneut gewogen. Über das Volumen des Pyknometers 

(52,319 cm³) wurde die ρ der TZ berechnet. Sämtliche Dichtebestimmungen wurden dreifach 

durchgeführt. Arithmetische Mittel (�̅�) und Standardabweichungen (sd) wurden berechnet. 

5.4.3.2. Tintenformulierungen für bioabbaubare Mikronadelsysteme 

Die ρ der TZ B1 - 9 wurde durch Auswiegen einer definierten Menge der TZ bestimmt. Die 

Verwendung des Pyknometers war nicht möglich, da von dem kostenintensiven Polymer PLGA 

nur geringe Mengen zur Verfügung standen. Zunächst wurden die TZ auf eine Temperatur von 

30 °C erwärmt. Anschließend wurden jeweils 500 µl der TZ mit Hilfe einer Hochpräzisions-

Analysenwaage (Sartorius, Göttingen, Deutschland) gewogen. Aus dem Verhältnis von Masse 

und Volumen wurde die ρ berechnet. Sämtliche Dichtebestimmungen wurden dreifach 

durchgeführt und arithmetische Mittel (�̅�) sowie Standardabweichungen (sd) berechnet. 

5.4.4. Mikroskopische Methoden 

5.4.4.1. Lichtmikroskopische Aufnahmen 

Die Visualisierung von MNS erfolgte hauptsächlich mit Hilfe von Lichtmikroskopie. Für diesen 

Zweck wurde das digitale Lichtmikroskop VHX 7000 (Keyence, Osaka, Japan) verwendet. 

Aufnahmen von vollständigen MNS wurden durch Schwenken der Digitalkamera um 60° bei 

einer 10 - 20fachen Vergrößerung durchgeführt. Die Aufnahmen von einzelnen Mikronadeln 

wurden bei einer 50fachen Vergrößerung aufgenommen. Das Ausmessen der Höhe von 

einzelnen Mikronadeln sowie der einzelnen Schichten der mehrschichtigen Mikronadeln 

erfolgte ebenfalls bei einer 50fachen Vergrößerung unter Zuhilfenahme der integrierten 

Software. 
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5.4.4.2. Konfokale Raman Mikroskopie und Raman-Oberflächenmessungen 

Raman-mikroskopische Untersuchungen wurden mit einem konfokalen Raman-Mikroskop 

(alpha 300R , WITec, Ulm, Deutschland) durchgeführt. Dazu wurden die mehrschichtigen MNS 

mit einem Skalpell vorsichtig entlang der DS abgeschnitten und anschließend horizontal auf 

den Mikroskopiertisch gelegt. Hellfeld-Aufnahmen wurden angefertigt mit einem 10x / 0,25 

Objektiv (EC Epiplan HD, Zeiss, Jena, Deutschland). Die Raman-Messungen wurden mit 

einem anderen Objektiv durchgeführt (Epiplan Neofluar Dic 50x / 0,8, Zeiss, Jena, 

Deutschland). Ein Einzelfaser-Laser wurde verwendet mit einer Wellenlänge von 532 nm. Die 

Probe wurde mit diesem Laser bestrahlt und angeregt. Das Raman-Mikroskop war mit einem 

Spektrometer (UHTS 300, WITec, Ulm, Deutschland) und einer auf –60 °C gekühlten 

Depletions-CCD-Kamera (iDus Deep, Andor Oxford Instruments, Abingdon, UK) ausgestattet. 

Es wurde ein Reflexionsgitter mit 600 Linien pro mm verwendet. Damit wurde eine 

durchschnittliche spektrale Auflösung von 3,8 cm-1 pro Pixel erreicht. 

An den Mikronadeln wurden Einzelpunktmessungen an zufällig ausgewählten Positionen 

durchgeführt. Die Einzelpunktmessungen wurden an beiden Schichten der mehrschichtigen 

MNS durchgeführt. Die Belichtungszeit pro Spektrum wurde auf 20 s (10 x 2 s kumuliert) 

festgelegt und für jede Messung konstant gehalten. Die Laserleistung wurde auf 20 mW 

eingestellt. Die Verarbeitung der Raman-Spektren, einschließlich Grundlinienkorrektur und 

Normalisierung, erfolgte mit der Software WITec FIVE (V.5.3.18.110, WITec, Ulm, 

Deutschland). 

Mehrschichtige Mikronadeln, bei welchen die Nadelspitze aus PVP (hergestellt mittels TSD 

aus TZ F3) und die DS aus PVP oder EC bestand wurden mit Hilfe der KRM charakterisiert. 

Es wurde der Gehalt an LIS in der PVP-haltigen Nadelspitze sowie der DS bestimmt. Dies 

erfolgte anhand des LIS-Signals bei einer Wellenzahl von 1603 cm-1. Das Signal wurde auf 

das Polymersignal bei einer Wellenzahl von 2927 cm-1 normiert. 

Außerdem wurden Raman-Oberflächenmessungen von mehrschichtigen MNS durchgeführt. 

Dazu wurde das gleiche Raman-Mikroskop verwendet, welches auch für die 

Einzelpunktmessungen zur Quantifizierung von LIS in den MNS verwendet wurde. Dieses war 

ausgestattet mit einem EC Epiplan-Neofluar Objektiv (Zeiss, Jena, Deutschland). Die 

eingestellte Vergrößerung betrug 20x und der ein eingesetzte Anregungswellenlänge des 

Lasers wurde auf 532 nm eingestellt. Das Raman-Oberflächenbild, welches von 

mehrschichtigen MNS aus Povidon und EC in EtAc untersucht wurde, war 300 x 150 µm groß. 

Die Ortsauflösung wurde auf 2 µm eingestellt und die Laserleistung auf 20 mW. Das Raman-

Oberflächenbild, welches in Kapitel 3.3.3.1. dargestellt wurde, wurde mit einer Ortsauflösung 

von 1 µm aufgenommen. Die Größe des untersuchten Bereiches der Oberfläche der 

Mikronadel betrug 120 x 20 µm. Sämtliche anderen Einstellungen wurden beibehalten. 
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5.4.4.2.1. Kalibrierung 

Die Raman-Messungen um die Messmethode zu kalibrieren wurden unter Verwendung der 

gleichen Einstellungen und Geräte wie in Kapitel 5.4.4.2. beschrieben durchgeführt. Es wurden 

Konzentrationen zwischen 10,0 - 35,0 mg/ml in äquidistanten Schritten von LIS in der TZ F3 

gelöst. Anschließend wurden diese 6 Polymerlösungen auf einen Objektträger aufgetragen 

und die Polymerlösungen wurden getrocknet. Die getrockneten Polymerlösungen wurden 

mittels KRM vermessen. Es wurden 6 Einzelpunktmessungen durchgeführt pro 

Polymerlösung. Die Spektren und das resultierende Ergebnis der Kalibrierung sind der 

Abbildung 72 zu entnehmen. 

 

Abbildung 72: Ergebnisse der Kalibrierung der KRM zur Quantifizierung von LIS in TZ F3; A: Ausschnitt der 

Spektren der 6 Verdünnungslösungen; B: Kalibriergerade (�̅� ± sd, n=6) 

Es ergab sich ein eindeutig linearer Zusammenhang zwischen dem Signal von LIS und der 

Konzentration in F3 (R² von 0,99326). Es war demnach möglich LIS im Konzentrationsbereich 

von 10,0 - 35,0 mg/ml zu quantifizieren, ohne einen negativen Einfluss der TZ auf die 

Signaldetektion zu beobachten. 

5.4.4.3. Visualisierung des Druckerfolges 

Zur Überprüfung des erfolgreichen Füllens der Kavitäten des Mikronadelnegatives wurde die 

integrierte Kamera des PixDro LP50 (Meyer Burger, Eindhoven, Niederlande) verwendet. 

Diese ist neben dem Druckkopf angebracht (Abbildung 69). Mittels der Steuerung über x- und 

y-Koordinaten wurde die Kamera an die Positionen der Kavitäten gesteuert. Es konnte 

eindeutig erkannt werden, ob die Kavitäten erfolgreich mittels TSD gefüllt wurden. Es wurden 

Bilder vor und nach dem Füllen der Kavitäten aufgenommen. 

5.4.5. Trocknung von Mikronadelsystemen 

5.4.5.1. Anzahl gut ausgebildeter Nadeln als Qualitätsmerkmal 

Im Rahmen der Untersuchung geeigneter Trocknungsparameter wurde die Anzahl gut 

ausgebildeter Mikronadeln als Qualitätsmerkmal verwendet. Dabei wurde definiert, dass die 

Anzahl an gut ausgebildeten Mikronadeln pro MNS möglichst groß sein sollte. Als gut wurde 

definiert, dass die Mikronadeln intakt sind, d.h. keine Bruchstellen aufwiesen. Des Weiteren 
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durften die Mikronadeln nicht mehr feucht sein. Auch Schrumpfen der Nadeln wurde als 

Qualitätsmangel definiert. Abbildung 73 sind beispielhaft gut und schlecht ausgebildete 

Mikronadeln zu entnehmen. 

Lediglich spitze Mikronadeln, welche keinerlei Schrumpfen aufwiesen und auf einer 

kohärenten DS befestigt waren, wurden als gut ausgebildete Mikronadeln bezeichnet. 

Sämtliche Versuche zur Bestimmung der Anzahl gut ausgebildeter Mikronadeln wurden als 

Sechsfachbestimmung durchgeführt. Als Negativ für die Mikronadelherstellung wurde eine 

Matrize mit 37 Kavitäten verwendet. Jede Kavität hatte eine pyramidale Form mit einer 

quadratischen Grundfläche von 300 x 300 µm. Die Höhe der Mikronadeln betrug 900 µm. Der 

Abstand zwischen den Mikronadeln betrug 2 mm in horizontaler Richtung und 1,7 mm in 

vertikaler Richtung. 

 

Abbildung 73: Beispielhaftes defektes MNS; grün: gut ausgebildete Mikronadeln, rot: verformte 
beziehungsweise unvollständig ausgebildete Mikronadeln 
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5.4.5.2. Variation des Wassergehaltes in der Deckschicht 

Zunächst wurden verschiedene Formulierungen für die DS untersucht (DS 1-6, Tabelle 24). 

Diese Polymerzubereitungen unterschieden sich lediglich in ihrem Wasser- (30,0 - 75,5 %) 

und EtOH-Gehalt (0 - 45,5 %). Die Trocknung wurde in einem Exsikkator bei Raumtemperatur, 

welcher mit frisch aktiviertem Silicagel gefüllt war, durchgeführt. Die MNS wurden mittels der 

Zentrifugationsmethode, wie in Kapitel 5.2.3.1 beschrieben, hergestellt. Die gefüllten Kavitäten 

wurden konstant für 60 min getrocknet, ehe die DS aufgebracht wurde. Anschließend wurden 

als DS die Polymerlösungen DS 1-6 aufgebracht und die MNS wurden für weitere 30 h unter 

den gleichen Bedingungen getrocknet. Die Anzahl an gut ausgebildeten Mikronadeln 

(Kapitel 5.4.5.1.) wurde als Zielgröße für eine geeignete Trocknungszeit und DS-Formulierung 

verwendet. Sämtliche MNS wurden dreifach vermessen. Arithmetische Mittel (�̅�) und 

Standardabweichungen (sd) wurden berechnet. Die DS-Formulierung, bei welcher die meisten 

vollständig ausgebildeten Mikronadeln nach der Trocknung charakterisiert wurden, wurde für 

die weitere Untersuchung (Kapitel 5.4.5.3.) verwendet. 

5.4.5.3. Variation der Trocknungszeit der Mikronadeln 

Als weiterer Einflussfaktor auf die Trocknung der MNS wurde die Trocknungszeit der gefüllten 

Kavitäten untersucht. Dieser Trocknungsschritt erfolgte vor dem Aufbringen der DS. Als 

Polymerlösung für die DS diente DS 1 (Tabelle 24). Die Trocknungszeit der gefüllten Kavitäten 

wurde zwischen 15, 30, 60 und 120 min variiert. Anschließend wurde die DS aufgetragen und 

für weitere 30 h getrocknet. Die Trocknung fand dabei unter kontrollierten Bedingungen 

(Exsikkator gefüllt mit frisch aktiviertem Silicagel bei Raumtemperatur) statt. Die Anzahl an gut 

ausgebildeten Mikronadeln (spitze Nadeln, an DS zusammenhängend) wurde als Maß für die 

Güte der Trocknung verwendet (Kapitel 5.4.5.1.). Die Anzahl an gut ausgebildeten Mikronadeln 

wurde für jede Trocknungszeit der Kavitäten dreifach bestimmt. Arithmetische Mittel (�̅�) und 

Standardabweichungen wurden berechnet. 

5.4.6. Quantifizierung von Arzneistoffen 

5.4.6.1. Lisinopril 

Die Quantifizierung von LIS (als Dihydrat) erfolgte mittels Hochleistungs-

Flüssigchromatographie (HPLC). Dazu wurde das analytische HPLC-System Agilent 1260 

infinity (Agilent Technologies, Santa Clara, USA) verwendet. Dieses bestand aus einer binären 

Pumpe (G1312B), einem Autosampler (G1329B), einem temperierten Säulenofen (G1316A), 

einem Entgaser (G4225A) und einem Diodenarray-Detektor (DAD, G4212B). Es wurde eine 

C18-modifizierte Umkehrphase als stationäre Phase verwendet (Eurospher II 100-5 C18A, 

Knauer, Berlin, Deutschland). Diese Säule war 150 mm lang und hatte einen Durchmesser 

von 4,6 mm. Die Packung des Säulenmaterials betrug 5 µm. Es wurden 20 µl Probe injiziert. 

Die Temperatur wurde auf 40 °C eingestellt und die Detektion von LIS erfolgte bei einer 
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Wellenlänge von 210 nm. Es wurde eine isokratische Methode verwendet. Als mobile Phase 

dienten Phosphatpuffer (0,8 g/l Natriumdihydrogenphosphat, eingestellt auf einen pH-Wert 

von 3,5 mit  Phosphorsäure 85 %) und ACN im Verhältnis 80:20. Die Fließrate wurde auf 

1,0 ml/min eingestellt. LIS zeigte bei der Verwendung dieser Methode eine Retentionszeit von 

2,68 min. 

Die Gehaltsbestimmung von LIS in MNS wurde durchgeführt, indem die vollständigen MNS in 

10,0 ml Wasser gelöst wurden. Daher wurde als Zielkonzentration 3,5 µg/ml LIS (Tabelle 27) 

gewählt. 

Die Methode wurde hinsichtlich Identität, Richtigkeit, Linearität, Präzision und dem 

Wiederfinden von LIS in der TZ teilvalidiert. Die Bestimmungen wurden jeweils als 

Dreifachbestimmung durchgeführt. 

Die Identität von LIS wurde bestimmt, indem die Retentionszeit mit der Retentionszeit der 

chemischen Referenz-Substanz (CRS) von LIS (ebenfalls als Dihydrat) verglichen wurde. 

Dazu wurden jeweils 50 mg LIS und der CRS in Wasser gelöst und anschließend auf eine 

Konzentration von 10,0 µg/ml verdünnt. Die Retentionszeiten von der CRS und des AS 

betrugen 2,68 min. Damit konnte die Identität bestätigt werden. 

Die Genauigkeit der Methode wurde bestimmt, indem der AS mit der CRS verglichen wurde. 

Es wurden Lösungen von LIS in Wasser hergestellt, welche 80 %, 100 % und 120 % der 

Zielkonzentration aufwiesen (2,8 µg/ml, 3,5 µg/ml und 4,2 µg/ml). Anschließend wurde die 

Fläche unter der Kurve (AUC) der CRS und der AS-Lösung verwendet, um die Konzentration 

an LIS zu berechnen. Die arithmetischen Mittel betrugen 100,10 % (2,8 µg/ml), 100,23 % 

(3,5 µg/ml) und 99,57 % (4,2 µg/ml) der Zielkonzentration. Die relative Standardabweichung 

betrug 0,49 - 0,79 %. 

Des Weiteren wurde der Einfluss der TZ auf die Quantifizierung von LIS bestimmt. Dazu wurde 

LIS in der TZ F3 gelöst. Die Konzentration betrug 35,0 mg/ml. Anschließend wurde die TZ 

verdünnt, dass die Proben 80 %, 100 % und 120 % der Zielkonzentration aufwiesen 

(2,8 µg/ml, 3,5 µg/ml und 4,2 µg/ml). Es wurden im Mittel 100,16 % (2,8 µg/ml), 99,28 % 

(3,5 µg/ml) und 99,34 % (4,2 µg/ml) der Zielkonzentration wiedergefunden. Die relative 

Standardabweichung lag zwischen 0,18-0,65 %. Damit konnte gezeigt werden, dass die 

Formulierungsmatrix keinen nennenswerten Einfluss auf die Form und die Fläche des Peaks 

von LIS hatte. 

Die Linearität wurde bestimmt, indem eine Verdünnungsreihe an sieben Tagen über einen 

Zeitraum von sechs Monaten frisch hergestellt und vermessen wurde. Es wurden acht 

äquidistante Verdünnungen angefertigt und vermessen. Die Konzentrationen lagen im Bereich 

von 1,00 - 11,50 µg/ml (Abbildung 74). Das Bestimmtheitsmaß lag an allen sieben Tagen 
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zwischen 0,9991 - 0,9999 und damit über dem geforderten Wert von 0,999. Die Steigung der 

Kalibriergerade wurde als Maß für die Sensitivität der Methode verwendet und lag zwischen 

34,98 und 35,56. Die relative Standardabweichung betrug dabei 0,88 %. 

 

Abbildung 74: Beispielhafte Kalibriergerade von LIS in Wasser unter Verwendung der zuvor beschriebenen 
isokratischen Elution; Detektion bei einer Wellenlänge von 210 nm; Stationäre Phase: Eurospher II 100-5 
C18A, Knauer 

Die intermediäre Präzision und die Injektionswiederholbarkeit wurden untersucht. Für die 

intermediäre Präzision wurden Proben mit einer Konzentration von 3,5 µg/ml angefertigt. Es 

wurden sechs Proben an einem Tag hergestellt (intra-day precision) und vermessen und 

ebenso fünf Proben an verschiedenen Tagen (inter-day precision). Die Untersuchungen 

hinsichtlich der intermediären Präzision wurden ebenfalls als Dreifachbestimmung 

durchgeführt. Die relative Standardabweichung betrug zwischen 0,05 und 0,44 % und lag 

damit unter 1 %. Die Injektionswiederholbarkeit wurde untersucht, indem eine Lösung mit der 

gleichen Konzentration (3,5 µg/ml) zehnmal in Folge injiziert und vermessen wurde. Die 

relative Standardabweichung betrug 0,15 %. 

Diese Methode wurde für die Gehaltsbestimmungen LIS-haltiger MNS sowie die 

Quantifizierung von LIS bei Freisetzungsuntersuchungen verwendet. Die Proben der 

Freisetzungsuntersuchungen wurden unverdünnt mit der oben beschriebenen Methode 

vermessen. 

5.4.6.2. Ibuprofen 

Die Quantifizierung von IBU erfolgte mittels HPLC. Dazu wurde das in Kapitel 5.4.6.1. 

beschriebene HPLC-System (Agilent 1260 Infinity, Agilent Technologies, Santa Clara, USA) 

verwendet.  
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Als stationäre Phase wurde eine C18-modifizierte Umkehrphase verwendet (Eurospher II 100-

5 C18A, Knauer, Berlin, Deutschland). Diese wies eine Länge von 150 mm, einen 

Durchmesser von 4,6 mm und eine Packungsdichte von 5 µm auf. Als mobile Phase wurde 

ein Gemisch aus Natriumdihydrogenphosphat-Puffer (0,8 g/l, eingestellt auf einen pH-Wert 

von 3,0 mit Phosphorsäure 85 %) und ACN im Verhältnis 35:65 verwendet. Die Elution wurde 

isokratisch bei einer Flussrate von 1,0 ml/min und einer Temperatur von 40 °C durchgeführt. 

Es wurden jeweils 20 µl Probenlösung injiziert. Die Detektion von IBU erfolgte bei einer 

Wellenläng von 210 nm. Die Retentionszeit von IBU betrug 3,8 min. 

Die Methode wurde hinsichtlich Linearität teilvalidiert. Dazu wurde die IBU in ACN gelöst, um 

die Stammlösung zu generieren. Anschließend wurden fünf Verdünnungen in äquidistanten 

Verdünnungsschritten zwischen 5 - 45 µg/ml angefertigt und vermessen (Abbildung 75). 

 

Abbildung 75: Beispielhafte Kalibiergerade von IBU in ACN unter Verwendung der zuvor beschriebenen 
isokratischen Elution; Detektion bei einer Wellenlänge von 210 nm; Stationäre Phase: Eurospher II 100-5 
C18A, Knauer 

Diese Methode wurde verwendet, um die Proben von Freisetzungs- und 

Permeationsuntersuchungen zu vermessen. Die Proben wurden unverdünnt vermessen und 

anschließend wurde der Gehalt an IBU anhand der AUC berechnet. 

5.4.6.3. Lisinopril und Ibuprofen 

Proben, welche sowohl LIS, als auch IBU enthielten, wurden mittels HPLC-Analytik unter 

Nutzung einer Gradienten-Elution quantifiziert. Für diesen Zweck wurde die in Kapitel 5.4.6.1. 

beschriebene HPLC (Agilent Infinity 1260, Agilent Technologies, Santa Clara, USA) verwendet. 

20 µl der Proben wurde injiziert und bei einer Wellenlänge von 210 nm detektiert. Als mobile 

Phase A wurde Phosphatpuffer (0,8 g/l Natriumdihydrogenphosphat, eingestellt auf einen pH-
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Wert von 3,5 mit Phosphorsäure 85 %) verwendet. Als mobile Phase B diente ACN. Die 

Flussrate wurde mit 1,0 ml/min konstant gehalten. Die Temperatur wurde auf 40 °C eingestellt. 

Die Gradienten-Elution kann Tabelle 28 entnommen werden. 

Tabelle 28: HPLC Gradienten-Methode für die Trennung und Quantifizierung von LIS und IBU 

Zeit 

min 

A: Phosphatpuffer 

% 

B: ACN 

% 

0,0 – 1,5 85 15 

1,5 – 2,5 85 → 30 15 → 70 

2,5 – 8,0 30 70 

8,0 – 9,0 30 → 85 70 → 15 

9,0 – 12,0 85 15 

 

 

Abbildung 76: A: Beispielchromatogramm mit LIS und IBU generiert mit der zuvor beschriebenen 
Gradientenelution; Detektion bei einer Wellenlänge von 210 nm; Stationäre Phase: Eurospher II 100-5 
C18A, Knauer; B: Beispielhafte Kalibriergerade von LIS und IBU 
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Die Retentionszeit von LIS betrug 3,3 min und von IBU 6,0 min (Abbildung 76 A). Eine 

erfolgreiche Separation der beiden Arzneistoffe war folglich möglich unter Zuhilfenahme der 

beschriebenen Methode. Die Methode wurde hinsichtlich der Linearität teilvalidiert. Dazu 

wurde IBU in ACN gelöst und LIS in demineralisiertem Wasser. Anschließend wurde eine 

Kalibrierreihe angefertigt. Dazu wurden beide Stammlösungen in einem Messkolben vereinigt 

und entsprechend verdünnt. Es wurden Verdünnungen zwischen 1,0 - 7,0 µg/ml (LIS) und 

2,5 - 17,5 µg/ml (IBU) angefertigt. Eine beispielhafte Kalibrierreihe beider AS ist Abbildung 76 

B zu entnehmen. 

5.4.7. Löslichkeitsuntersuchungen 

Die Sättigungslöslichkeit von LIS in der TZ F3 wurde untersucht. Es sollte die 

Sättigungslöslichkeit bei einer Temperatur von 30 °C bestimmt werden. Dazu wurden jeweils 

2100 - 2200 mg LIS eingewogen und anschließend in 20,0 ml der TZ F3 suspendiert. Die 

Lösung war jederzeit übersättigt und ein deutlicher Bodensatz erkennbar. Die Proben wurden 

für 48 h bei 30 °C auf einer Magnetrührplatte gerührt (600 Upm). Anschließend wurden die 

Proben mit einem Polytetrafluorethylen-Filter mit einer Porengröße von 0,45 µm 

(CHROMAFIL® Xtra, Machery Nagel, Düren, Deutschland) filtriert. Die ersten 2,0 ml Filtrat 

wurden jeweils verworfen. Anschließend wurden die Proben mittels HPLC vermessen 

(Kapitel 5.4.6.1.) und über die AUC des LIS-Peaks die Sättigungskonzentration von LIS in F3 

bestimmt.  

Die Sättigungslöslichkeit wurde dreifach bestimmt. Arithmetische Mittel (�̅�) und 

Standardabweichungen (sd) wurden berechnet. Die Sättigungslöslichkeit von LIS in F3 betrug 

bei 30 °C 40,84 ± 0,84mg/ml. Daher wurden für die Herstellung von löslichen MNS 1750,0 mg 

LIS in 50,0 ml TZ F3 gelöst. Die resultierende Konzentration betrug somit 35,0 mg/ml. 

5.4.8. Mechanische Stabilität von Mikronadelsystemen 

Die mechanische Stabilität von MNS wurde mit Hilfe einer in der Literatur beschriebenen 

Methode untersucht [133]. Zunächst wurde die Höhe der Mikronadeln mittels des 

Digitalmikroskopes VHX 7000 (Keyence, Osaka, Japan; Kapitel 5.4.4.1.) bestimmt. 

Anschließend wurden die MNS mit den Mikronadeln nach unten gerichtet mit Hilfe von 

doppelseitigem Klebeband an der zylindrischen Sonde eines TA.XT Plus Texture Analysers 

(Stable Micro Systems, Godalming, UK) befestigt. Die Sonde wurde mit einer Geschwindigkeit 

von 1,0 mm/s nach unten bewegt (𝑣(𝑝𝑟𝑒)). Die Nadeln wurden gegen den Aluminiumblock des 

Texture Analysers gedrückt, sobald die Auslösekraft von 0,049 N erreicht wurde. Die 

Kompression der Mikronadeln erfolgte für 30 s mit einer Kraft von 32 N und einer 

Testgeschwindigkeit von 0,5 mm/s. Anschließend wurde die Sonde mit einer Geschwindigkeit 

von 1,0 mm/s (𝑣(𝑝𝑜𝑠𝑡)) nach oben zurück in die Ausgangsposition gefahren. Das MNS wurde 

vorsichtig von der Sonde gelöst und die Nadelhöhe wurde nach der Kompression erneut 
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mikroskopisch vermessen. Als Maß für die mechanische Stabilität der Mikronadeln wurde die 

relative HR berechnet (Gleichung 7). 

Gleichung 7:  𝑯𝑹 (%) =
𝒉𝒗−𝒉𝒏

𝒉𝒗
∗ 𝟏𝟎𝟎 

ℎ𝑣 ist die Höhe der Mikronadel vor der Kompression und ℎ𝑛 ist die Höhe der Mikronadel im 

Anschluss an die Kompression.  

Die Testmethode ist in Abbildung 77 zusammenfassend skizziert. 

 

Abbildung 77: Ablauf Texture Analyser; A: Sonde fährt in Startposition; B: Kompression der Mikronadeln 
gegen Aluminiumblock mit einer Geschwindigkeit von 0,5 mm/s, eine Kraft von 32 N wird für 30 s gehalten; 
C: Sonde fährt in Ausgangsposition 

Die relative HR der MNS wurde für jedes MNS repräsentativ an sechs einzelnen Mikronadeln 

bestimmt. Arithmetische Mittel (�̅�) und Standardabweichungen (sd) wurden berechnet. 

5.4.9. Penetration von Mikronadelsystemen in ein künstliches Hautmodell 

In der Literatur wurde beschrieben, dass acht Schichten Parafilm® M (Bemis, Neenah, 

Wisconsin, USA) ein geeignetes Modell für Haut darstellen aufgrund vergleichbarer 

mechanischer Eigenschaften [133]. Dabei wurde Schweinehaut mit den acht Schichten 

Parafilm® M verglichen und die künstliche Membran unterschied sich dabei nicht signifikant 

hinsichtlich der mechanischen Eigenschaften von der Schweinehaut. Erste 

Charakterisierungen hinsichtlich des Insertionsverhaltens wurden daher zunächst mit acht 

Schichten Parafilm® M durchgeführt. 

Die Testmethode wurde ebenfalls mittels des in Kapitel 5.4.8. beschriebenen Texture 

Analysers (TA.XT Plus, Stable Micro Systems, Godalming, UK) unter Nutzung des identischen 

Aufbaus durchgeführt. Die MNS wurden an der beweglichen, zylindrischen Sonde des Texture 

Analysers mit Hilfe von doppelseitigem Klebeband angebracht. Dabei zeigten die Mikronadeln 

nach unten (Abbildung 77). Anschließend wurde die Sonde nach unten bewegt und die 

Mikronadeln wurden gegen / in acht Schichten aus Parafilm® M gedrückt. Die 

Kompressionskraft wurde mit 32 N über den kompletten Testzeitraum von 30 s konstant 

gehalten. Nach Ablauf der Testdauer wurde die bewegliche Sonde erneut in die 
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Ausgansposition gefahren und das MNS vorsichtig entfernt. Anschließend wurden mit Hilfe 

des Digitalmikroskopes VHX 7000 (Keyence, Osaka, Japan) bei einer zehnfachen 

Vergrößerung Aufnahmen der einzelnen Schichten Parafilm® M gemacht. Die Löcher, welche 

von den Mikronadeln in jeder Schicht Parafilm® M kreiert wurden, wurden gezählt. Da jede 

Schicht Parafilm® M eine Dicke von 127 µm aufweist, konnte dadurch auf die Eindringtiefe in 

das künstliche Hautmodell geschlossen werden. 

Jede Messung wurde mit drei MNS durchgeführt. Arithmetische Mittel (�̅�) und 

Standardabweichungen (sd) wurden berechnet. 

5.4.10. Präparation von Humanhaut 

Humanhaut für Insertions- und Permeationsversuche von MNS wurden von Männern und 

Frauen aus schönheitschirurgischen Eingriffen in verschiedenen Kliniken von dafür 

ausgebildeten Fachpersonal gewonnen und anschließend der Firma Labtec by AdhexPharma 

(Langenfeld, Deutschland) zur Verfügung gestellt. Die Haut wurde bei -80 °C eingefroren und 

gelagert. Die Haut wurde direkt vor dem Dermatomisieren aufgetaut. Anschließend wurde die 

Humanhaut mit Hilfe eines Dermatoms (Integra Padgett® Dermatome Model S, Integra 

LifeSciences, Ratingen, Deutschland) auf eine einheitliche Dicke von 800-850 µm geschnitten, 

um zu gewährleisten, dass sie im Rahmen der Permeationsuntersuchungen nicht vollständig 

von den MNS durchstochen wird. Im Anschluss wurden die Hautproben erneut eingefroren 

und bei einer Temperatur von -80 °C gelagert. 

Die Hautproben wurden unmittelbar vor Start der Permeations- und Insertionsuntersuchungen 

aufgetaut. Es wurde visuell überprüft, ob das SC intakt war. Nachdem die Haut vollständig 

aufgetaut war, wurde diese mithilfe einer Lochstanze in Proben mit einem Durchmesser von 

22 mm gestanzt.  

5.4.11. Insertion von Mikronadelsystemen in Humanhaut 

Die Humanhaut wurde vorbereitet wie in Kapitel 5.4.10. beschrieben. Die Hautproben mit 

einem Durchmesser von 22 mm wurden sorgfältig mit PBS (eingestellt auf einen pH-Wert von 

7,4) gespült. Danach wurde das MNS mit Hilfe von Daumenkraft für 30 s in die Hautprobe 

eingedrückt. Im Anschluss wurde das MNS vorsichtig entfernt. Die mit dem MNS behandelte 

Haut wurde mit einer wässrigen Methylenblau-Lösung (1 % w/w) gespült. Nach einer 

Einwirkzeit von 1 min wurde die Methylenblau-Lösung mit EtOH 96 % gründlich abgewaschen. 

Die Mikroporen in der Haut wurden mit Hilfe des Digitalmikroskopes VHX 7000 (Keyence, 

Osaka, Japan) untersucht. Im Vergleich zur umliegenden, intakten Haut waren die 

Mikroperforationen an der intensiveren Blaufärbung zu erkennen. 
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5.4.12. Arzneistofffreisetzung aus Mikronadelsystemen 

Das Freisetzungsverhalten aus MNS wurde mit Hilfe selbstkonstruierter Halterungen 

charakterisiert. Dazu wurden die MNS mit Cyanoacrylat-Kleber an den Halterungen befestigt. 

Sobald der Kleber getrocknet war, wurde die Halterung in ein Gefäß einbracht (20 ml 

Fassungsvermögen), welches mit 10,0 ml PBS (eingestellt auf einen pH-Wert von 7,4, 

vorgewärmt auf 37 °C) als Freisetzungsmedium gefüllt wurde. Dabei wurde auf ein 

vollständiges Eintauchen der MNS (inklusive DS) in das Freisetzungsmedium geachtet. 

Die Freisetzungsuntersuchungen wurden in einem Klimaschrank (Binder, Deutschland) bei 

einer konstant eingestellten Temperatur von 37 °C durchgeführt. Die Proben wurden mit einer 

Magnetrührplatte bei einer Geschwindigkeit von 200 Upm durchmischt. Zu festgelegten 

Zeitpunkten wurden Proben entnommen. 1,0 ml Probe wurde zu jedem Zeitpunkt entnommen 

und das entnommene Volumen direkt mit frischem, auf 37 °C vorgewärmten PBS (eingestellt 

auf einen pH-Wert von 7,4) ersetzt. 

Die Proben wurden im Anschluss unverdünnt mittels HPLC-Analytik (Kapitel 5.4.6.) analysiert. 

5.4.13. Berechnung der mittleren Auflösungszeit 

Anhand der generierten Daten aus den Freisetzungsuntersuchungen der Arzneistoffe aus den 

Mikronadeln konnte ebenfalls die mittlere Auflösungszeit (mean dissoultion time, MDT) 

berechnet werden. Die Berechnung der MDT erfolgte dabei anhand von Gleichung 8. 

Gleichung 8:  𝑴𝑫𝑻 =
𝑨𝑩𝑪

𝒄∞
 

Dabei ist 𝑐∞ die Grenzkonzentration nach vollständigem Auflösen des AS. ABC (area between 

the curves) ist die Fläche zwischen der Auflösungskurve und der zugehörigen Asymptote. ABC 

wird wie in Gleichung 9 beschrieben berechnet. 

Gleichung 9:  𝑨𝑩𝑪 = ∑ (𝒄𝒏+𝟏 − 𝒄𝒏) ∗ (𝒕𝒏+𝟏 − 𝒕𝒏)𝒏
𝒊=𝟏 ∗

𝟏

𝟐
 

𝑐𝑛 ist die Konzentration des AS, welche zu dem Zeitpunkt 𝑡𝑛 gelöst in dem verwendeten 

Freisetzungsmedium vorliegt.  

5.4.14. Auflösen von mehrschichtigen Mikronadelsystemen mittels Agarose-Gel 

Zur Überprüfung, ob die Mikronadelspitze der mehrschichtigen MNS aus wasserlöslichem 

Povidon besteht, wurden Agarose-Gele angefertigt. 2,0 g Agarose wurden in 100,0 g 

demineralisiertem Wasser dispergiert. Unter Rühren wurde die Dispersion zum Sieden 

erwärmt, bis sich die Agarose vollständig gelöst hatte. Anschließend wurden 

Verdunstungsverluste ergänzt. Die Agarose-Lösung wurde im warmen Zustand in runde 

Formen mit einer Dicke von 10 mm und einem Durchmesser von 20 mm ausgegossen. Nach 

dem Abkühlen wurden die Gele vorsichtig aus der Form entnommen. Die MNS wurden in die 
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Agarose eingestochen und nach festgelegten Zeiten aus den Agarose-Gelen entfernt. Die 

einzelnen Mikronadeln wurden mit Hilfe des Digitalmikroskopes VHX 7000 (Keyence, Osaka, 

Japan) visualisiert und analysiert.  

5.4.15. Permeation durch Humanhaut mittels Franz-Diffusionszellen 

Für die Permeationsuntersuchungen durch Humanhaut wurde die in Kapitel 5.4.10. 

beschriebene, präparierte Humanhaut verwendet. Die auf einen Durchmesser von 22 mm 

gestanzten Hautproben wurden visuell auf die Unversehrtheit des SC und der Epidermis 

überprüft. Es wurden Franz-Diffusionszellen verwendet, um die Permeation von Arzneistoffen 

zu untersuchen. Die Franz-Diffusionszellen wiesen ein Volumen von 11,5 ml im 

Akzeptorkompartiment auf. Als Akzeptormedium wurde PBS (eingestellt auf einen pH-Wert 

von 7,4) verwendet. Die Permeation von AS wurde sowohl von Filmen, welche nicht das SC 

durchstachen, als auch von MNS untersucht.  

Die MNS wurden mit der Kraft eines Daumens für 30 s in die Humanhaut gedrückt. 

Anschließend wurden die runden Hautproben mit Cyanoacrylat-Kleber auf der runden Öffnung 

(Durchmesser 16 mm) der Franz-Diffusionszelle angebracht. Ein Edelstahlgewicht (25,0 g) 

wurde auf dem MNS platziert, um dieses in Position zu halten. Anschließend wurde die Franz-

Diffusionszelle vollständig mit Parafilm® M (Bemis, Neenah, Wisconsin, USA) umwickelt, um 

eine Verdunstung des Akzeptormediums zu minimieren. Der Aufbau für die Untersuchung des 

Permeationverhaltens ist schematisch in Abbildung 78 dargestellt. Das Permeationsverhalten 

wurde bei einer Temperatur von 37 °C in einem Klimaschrank untersucht. Die Probennahme 

erfolgte mit einer Spritze mit Kanüle über den seitlichen Anschluss. 1,0 ml Probe wurde jeweils 

zu definierten Zeitpunkten entnommen und das entnommene Probenvolumen direkt mit 

frischem, auf 37 °C vorgewärmten PBS (pH-Wert von 7,4) ersetzt. Im Anschluss wurden die 

Proben mittels HPLC-Analytik (Kapitel 5.4.6.) analysiert und der AS quantifiziert. 
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Abbildung 78: Übersicht Franz-Diffusionszelle zur Bestimmung der AS-Permeation von MNS 

Die Permeation mittels MNS wurde jeweils sechsfach bestimmt. Die Permeation mittels dünner 

Filmformulierungen wurde als Dreifachbestimmung untersucht. Es wurden jeweils 

arithmetische Mittel (�̅�) und Standardabweichungen (sd) berechnet. 

5.4.16. Restlösemittel (1H-NMR) 
Der Gehalt an Restlösemittel in den MNS wurde mittels 1H-NMR bestimmt. Es wurde der 

Gehalt an DMF in den PLGA-Spitzen von bioabbaubaren MNS bestimmt. Die MNS wurden in 

2,0 ml deuteriertem DMSO gelöst. Es wurden 1H-NMR-Spektren mit einem 300 MHz 

Spektrometer aufgenommen (Bruker Avance III – 300, Bruker, Billerica, USA). Den Proben 

wurde DCM als interner Standard zugesetzt (1 µg/ml). Der Gehalt an DMF in den Proben 

wurde anhand dessen C-H-Signals bei einer chemischen Verschiebung von 7,95 ppm relativ 

zu DCM berechnet. Das DMSO-d6-Signal bei 2,50 ppm wurde als interne Referenz der 

chemischen Verschiebung verwendet. Die Daten wurden im Anschluss an die Messung mit 

Hilfe der MestReNova Software (v.14.1.2, Mestrelab Research S.L., Santiago de Compostella, 

Spanien) ausgewertet. 
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6. Anhang 
Tabelle 29: Gemessene Werte für Tropfengeschwindigkeit und -volumen und berechneter Tropfenimpuls in 
Abhängigkeit von der Haltezeit am Druckkopf; TZ F3, f=500 Hz; �̅� ± sd, n=9 

Haltezeit / µs Geschwindigkeit / m/s Volumen / pl DM / pN*s 

0 1,39 ± 0,04 19,82 ± 0,64 32,73 ± 1,33 

1,0 2,47 ± 0,02 26,38 ± 0,35 77,33 ± 1,16 

1,5 3,32 ± 0,04 27,63 ± 0,61 109,08 ± 1,76 

2,0 3,31 ± 0,01 36,49 ± 0,46 143,63 ± 1,73 

2,5 2,74 ± 0,28 40,53 ± 0,92 131,80 ± 11,67 

3,0 3,10 ± 0,12 46,94 ± 0,60 172,82 ± 6,76 

3,5 2,84 ± 0,10 49,97 ± 0,24 168,51 ± 6,08 

4,0 3,84 ± 0,14 53,64 ± 0,46 244,76 ± 10,23 

4,5 3,65 ± 0,06 55,94 ± 0,57 424,29 ± 4,64 

5,0 7,63 ± 0,26 71,61 ± 1,37 649,33 ± 33,21 

5,5 7,48 ± 0,17 63,32 ± 0,70 562,49 ± 15,80 

6,0 8,56 ± 0,74 66,48 ± 1,18 675,29 ± 54,33 

6,5 7,23 ± 0,22 68,11 ± 0,76 584,63 ± 17,82 

7,0 9,79 ± 0,20 68,81 ± 0,54 800,46 ± 19,77 

7,5 7,36 ± 0,18 71,77 ± 0,32 627,68 ± 14,61 

8,0 8,87 ± 0,23 74,89 ± 0,4 789,55 ± 21,93 

8,5 7,08 ± 0,45 69,69 ± 0,29 586,39 ± 38,64 

9,0 7,56 ± 0,55 73,79 ± 0,98 662,72 ± 53,16 

9,5 8,57 ± 0,43 71,41 ± 0,90 727,57 ± 43,47 

10,0 7,66 ± 0,07 73,41 ± 0,52 668,23 ± 32,02 

10,5 7,47 ± 0,16 76,19 ± 0,89 676,48 ± 19,04 

11,0 7,13 ± 0,11 71,31 ± 0,49 603,79 ± 12,29 

11,5 7,03 ± 0,21 72,39 ± 0,60 604,42 ± 20,73 

12,0 6,60 ± 0,37 68,74 ± 2,14 538,44 ± 24,07 

12,5 7,02 ± 0,31 72,82 ± 0,54 607,13 ± 27,27 

13,0 6,27 ± 0,13 69,02 ± 0,41 514,14 ± 12,03 

13,5 5,01 ± 0,18 69,36 ± 2,71 412,49 ± 3,40 

14,0 4,66 ± 1,72 64,58 ± 17,10 332,38 ± 156,68 

14,5 4,35 ± 0,08 69,24 ± 0,68 357,91 ± 6,01 

15,0 4,57 ± 0,02 76,69 ± 2,23 416,47 ± 12,49 

15,5 3,71 ± 0,22 67,88 ± 0,86 299,24 ± 21,05 

16,0 4,23 ± 0,02 73,72 ± 2,09 370,47 ± 10,62 

16,5 3,08 ± 0,01 66,48 ± 0,41 243,42 ± 1,48 
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Haltezeit / µs Geschwindigkeit / m/s Volumen / pl DM / pN*s 

17,0 3,75 ± 0,03 72,07 ± 0,39 321,43 ± 2,45 

17,5 2,54 ± 0,23 60,54 ± 4,97 182,34 ± 20,01 

18,0 3,16 ± 0,02 65,96 ± 0,42 247,86 ± 1,80 

18,5 2,56 ± 0,01 59,39 ± 0,61 180,47 ± 2,44 

19,0 2,45 ± 0,02 60,91 ± 0,38 177,45 ± 1,93 

19,5 1,81 ± 0,01 53,76 ± 0,49 115,45 ± 0,94 

20,0 1,58 ± 0,01 53,77 ± 0,64 100,85 ± 1,27 

 

Tabelle 30: Gemessene Werte für Tropfengeschwindigkeit und -volumen und berechneter Tropfenimpuls in 

Abhängigkeit von der Haltezeit am Druckkopf; TZ B8, f=100 Hz; �̅� ± sd, n=9 

Haltezeit / µs Geschwindigkeit / m/s Volumen / pl DM / pN*s 

3,0 0,82 ± 0,02 35,34 ± 0,41 28,16 ± 0,92 

3,5 1,46 ± 0,02 35,56 ± 0,38 50,34 ± 0,52 

4,0 2,23 ± 0,05 37,49 ± 1,02 75,63 ± 28,47 

4,5 3,99 ± 0,07 37,20 ± 0,32 144,40 ± 2,04 

5,0 3,58 ± 0,10 44,43 ± 0,41 154,81 ± 4,03 

5,5 3,38 ± 0,11 41,01 ± 0,43 134,80 ± 3,34 

6,0 3,82 ± 0,22 42,39 ± 0,43 157,64 ± 9,11 

6,5 3,63 ± 0,27 42,58 ± 0,61 150,27 ± 10,42 

7,0 4,18 ± 0,22 40,38 ± 1,71 164,30 ± 10,50 

7,5 3,87 ± 0,38 46,72 ± 0,36 175,71 ± 17,08 

8,0 3,96 ± 0,61 46,47 ± 0,86 178,74 ± 26,63 

8,5 4,31 ± 0,20 47,52 ± 0,63 199,01 ± 9,48 

9,0 3,44 ± 0,16 49,23 ± 0,48 164,49 ± 6,75 

9,5 4,21 ± 0,16 47,84 ± 0,60 195,89 ± 7,26 

10,0 4,36 ± 0,19 47,63 ± 0,65 202,07 ± 7,47 

10,5 3,54 ± 0,09 49,28 ± 1,22 169,49 ± 5,16 

11,0 3,77 ± 0,16 47,32 ± 0,75 173,34 ± 6,94 

11,5 3,95 ± 0,18 47,37 ± 0,74 181,95 ± 6,40 

12,0 4,02 ± 0,26 48,33 ± 0,67 189,06 ± 10,06 

12,5 4,03 ± 0,20 49,30 ± 0,60 193,19 ± 8,48 

13,0 4,31 ± 0,14 51,20 ± 0,56 214,84 ± 6,81 

13,5 4,04 ± 0,27 53,30 ± 0,81 209,34 ± 15,08 

14,0 3,26 ± 0,10 55,59 ± 1,15 176,36 ± 7,23 

14,5 3,60 ± 0,15 59,30 ± 0,49 207,40 ± 9,19 

15,0 3,44 ± 0,08 58,49 ± 0,66 195,71 ± 5,37 
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Haltezeit / µs Geschwindigkeit / m/s Volumen / pl DM / pN*s 

15,5 3,34 ± 0,16 58,88 ± 0,89 191,03 ± 9,71 

16,0 3,31 ± 0,58 54,82 ± 3,28 178,38 ± 41,22 

16,5 2,52 ± 0,04 54,69 ± 0,63 134,29 ± 2,60 

17,0 2,20 ± 0,05 58,51 ± 0,65 125,03 ± 3,93 

17,5 1,85 ± 0,04 59,98 ± 0,67 107,67 ± 2,75 

18,0 1,42 ± 0,04 55,79 ± 0,50 76,93 ± 2,29 

18,5 1,29 ± 0,03 57,76 ± 1,29 72,42 ± 2,96 

19,0 1,06 ± 0,01 57,43 ± 0,57 59,40 ± 0,75 

19,5 0,83 ± 0,02 58,01 ± 0,31 46,83 ± 1,36 

20,0 0,60 ± 0,04 57,77 ± 0,58 33,96 ± 1,96 

 

Tabelle 31: Gemessene Werte für Tropfengeschwindigkeit und -volumen und berechneter Tropfenimpuls in 

Abhängigkeit von der Haltezeit am Druckkopf; TZ B8, f=250 Hz; �̅� ± sd, n=9 

Haltezeit / µs Geschwindigkeit / m/s Volumen / pl DM / pN*s 

3,0 0,86 ± 0,02 37,78 ± 0,36 31,64 ± 0,58 

3,5 1,55 ± 0,02 40,63 ± 0,46 61,39 ± 0,95 

4,0 2,14 ± 0,02 46,42 ± 0,20 96,43 ± 0,93 

4,5 3,90 ± 0,13 51,32 ± 0,32 194,85 ± 6,38 

5,0 3,89 ± 0,13 55,51 ± 0,44 210,14 ± 6,87 

5,5 4,29 ± 0,11 58,38 ± 0,38 243,64 ± 5,70 

6,0 4,32 ± 0,20 61,38 ± 0,85 257,89 ± 13,46 

6,5 4,57 ± 0,19 63,66 ± 0,40 282,66 ± 11,46 

7,0 4,40 ± 0,18 65,92 ± 0,94 282,26 ± 13,47 

7,5 4,31 ± 0,37 67,83 ± 1,00 284,44 ± 22,78 

8,0 4,20 ± 0,29 69,56 ± 0,66 283,88 ± 17,92 

8,5 4,26 ± 0,40 70,84 ± 0,88 293,29 ± 24,30 

9,0 4,27 ± 0,28 72,89 ± 0,90 302,58 ± 20,63 

9,5 4,52 ± 0,53 73,24 ± 0,70 321,89 ± 37,06 

10,0 4,81 ± 0,69 75,46 ± 0,93 353,46 ± 55,78 

10,5 4,94 ± 0,73 74,81 ± 1,49 359,72 ± 54,09 

11,0 4,51 ± 0,59 75,81 ± 1,64 332,39 ± 42,34 

11,5 4,49 ± 0,46 75,49 ± 1,08 329,83 ± 32,99 

12,0 4,44 ± 0,18 76,39 ± 1,15 329,84 ± 16,42 

12,5 4,49 ± 0,12 76,88 ± 1,18 336,01 ± 7,61 

13,0 4,24 ± 0,26 76,20 ± 1,29 314,45 ± 23,06 

13,5 3,98 ± 0,16 76,38 ± 0,67 295,71 ± 13,37 
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Haltezeit / µs Geschwindigkeit / m/s Volumen / pl DM / pN*s 

14,0 4,06 ± 0,35 75,68 ± 0,56 298,52 ± 24,41 

14,5 3,74 ± 0,34 76,04 ± 0,51 276,74 ± 25,67 

15,0 3,20 ± 0,10 74,94 ± 0,91 233,30 ± 9,04 

15,5 2,58 ± 0,06 72,73 ± 1,09 182,46 ± 5,46 

16,0 2,34 ± 0,03 72,20 ± 0,35 164,10 ± 2,41 

16,5 2,21 ± 0,03 70,40 ± 0,92 151,10 ± 2,41 

17,0 2,17 ± 0,01 70,86 ± 0,33 149,40 ± 0,92 

17,5 1,97 ± 0,02 68,86 ± 0,40 131,64 ± 1,65 

18,0 1,62 ± 0,02 66,59 ± 0,26 104,71 ± 1,35 

18,5 1,34 ± 0,03 63,80 ± 0,51 83,08 ± 1,88 

19,0 1,29 ± 0,02 63,77 ± 0,31 80,29 ± 1,52 

19,5 0,90 ± 0,01 60,07 ± 0,50 52,51 ± 0,46 

20,0 0,68 ± 0,02 58,90 ± 0,43 38,96 ± 0,96 

 

Tabelle 32: Gemessene Werte für Tropfengeschwindigkeit und -volumen und berechneter Tropfenimpuls in 
Abhängigkeit von der Haltezeit am Druckkopf; TZ B8, f=500 Hz; �̅� ± sd, n=9 

Haltezeit / µs Geschwindigkeit / m/s Volumen / pl DM / pN*s 

3,0 0,69 ± 0,07 33,62 ± 0,25 22,45 ± 2,17 

3,5 1,83 ± 0,02 42,01 ± 0,25 74,87 ± 1,00 

4,0 3,29 ± 0,13 48,79 ± 0,33 156,18 ± 6,31 

4,5 3,59 ± 0,11 54,68 ± 0,37 190,98 ± 5,49 

5,0 4,00 ± 0,34 56,62 ± 0,59 220,18 ± 18,79 

5,5 4,39 ± 0,26 63,53 ± 0,48 271,30 ± 14,85 

6,0 4,45 ± 0,18 67,86 ± 0,23 293,40 ± 11,25 

6,5 4,98 ±0,23 70,76 ± 0,38 342,52 ± 16,35 

7,0 5,01 ± 0,29 73,04 ± 0,35 355,61 ± 19,92 

7,5 5,14 ± 0,25 76,11 ± 0,73 380,60 ± 16,81 

8,0 5,30 ± 0,25 77,82 ± 0,45 401,40 ± 18,33 

8,5 5,40 ± 0,27 79,59 ± 0,66 417,74 ± 18,21 

9,0 5,01 ± 0,06 80,73 ± 0,37 393,33 ± 4,97 

9,5 4,81 ± 0,13 81,89 ± 0,37 383,00 ± 21,81 

10,0 4,88 ± 0,57 82,38 ± 0,70 391,28 ± 43,09 

10,5 5,25 ± 0,10 81,27 ± 0,56 414,62 ± 7,46 

11,0 4,46 ± 0,04 83,68 ± 0,49 363,10 ± 3,96 

11,5 4,57 ± 0,16 82,88 ± 0,47 368,55 ± 12,22 

12,0 3,83 ± 0,16 82,78 ± 0,47 308,51 ± 12,05 
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Haltezeit / µs Geschwindigkeit / m/s Volumen / pl DM / pN*s 

12,5 4,12 ± 0,17 83,87 ± 0,61 336,40 ± 12,65 

13,0 4,21 ± 0,07 82,22 ± 0,44 337,05 ± 5,52 

13,5 4,08 ± 0,17 82,39 ± 0,24 327,05 ± 13,57 

14,0 3,81 ± 0,15 82,16 ± 1,35 304,75 ± 15,72 

14,5 4,09 ± 0,03 78,38 ± 0,29 312,14 ± 2,04 

15,0 4,22 ± 0,05 78,16 ± 0,51 321,14 ± 4,38 

15,5 3,82 ± 0,05 77,94 ± 0,27 289,86 ± 3,41 

16,0 3,01 ± 0,03 77,52 ± 0,36 226,63 ± 2,61 

16,5 2,70 ± 0,02 75,02 ± 0,74 197,35 ± 2,26 

17,0 2,45 ± 0,02 73,69 ± 0,29 175,60 ± 1,36 

17,5 2,29 ± 0,03 71,30 ± 0,46 158,66 ± 2,04 

18,0 2,05 ± 0,03 69,46 ± 0,38 138,26 ± 1,66 

18,5 1,84 ± 0,02 66,26 ± 0,49 118,44 ± 1,45 

19,0 1,65 ± 0,04 64,14 ± 0,55 103,08 ± 2,51 

19,5 1,35 ± 0,02 61,33 ± 0,49 80,34 ± 1,41 

20,0 1,04 ± 0,01 58,39 ± 0,40 52,69 ± 19,77 
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Abbildung 79: Abgegebene Tropfen der TZ F3; Tropfenform in Abhängigkeit der Haltezeit (0 – 12 µs); 
f=500 Hz 
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Abbildung 80: Abgegebene Tropfen der TZ F3; Tropfenform in Abhängigkeit der Haltezeit (12,5 – 20 µs); 
f=500 Hz 
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Abbildung 81: Abgegebene Tropfen der TZ B8; Tropfenform in Abhängigkeit der Haltezeit (3 – 14,5 µs); 
f=100 Hz 
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Abbildung 82: Abgegebene Tropfen der TZ B8; Tropfenform in Abhängigkeit der Haltezeit (15 – 20 µs); 
f=100 Hz 
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Abbildung 83: Abgegebene Tropfen der TZ B8; Tropfenform in Abhängigkeit der Haltezeit (3 – 14,5 µs); 
f=250 Hz 
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Abbildung 84: Abgegebene Tropfen der TZ B8; Tropfenform in Abhängigkeit der Haltezeit (15 – 20 µs); 
f=250 Hz 
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Abbildung 85: Abgegebene Tropfen der TZ B8; Tropfenform in Abhängigkeit der Haltezeit (3 – 14,5 µs); 
f=500 Hz 
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Abbildung 86: Abgegebene Tropfen der TZ B8; Tropfenform in Abhängigkeit der Haltezeit (15 – 20 µs); 
f=500 Hz 
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