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1 Zusammenfassung

Bei der Entwicklung neuer Medikamente sind in vivo Toxizitatsscreenings potentieller Wirk-
stoffe grundlegende Bestandteile der Forschung. Um die Anzahl der hierfiir benétigten Tier-
versuche zu minimieren und die Ubertragbarkeit der Testergebnisse auf den Menschen zu
verbessern, versucht die Wissenschaft durch das Tissue Engineering funktionelle dreidimen-
sionale (3D) humane in vitro Gewebemodelle zu entwickeln. Eine vielversprechende Methode
zur prazisen Rekonstruktion von Gewebemodellen ist der 3D-Biodruck. Bei diesem Verfahren
werden Biomaterialien und Zellen gleichzeitig in einem schichtweisen Verfahren in einer defi-
nierten Anordnung prazise positioniert, wodurch gezielt 3D-Gewebemodelle generiert werden
kdénnen. Die Wahl eines geeigneten Materials - einer sogenannten Biotinte - fir den Druckpro-
zess ist dabei von entscheidender Bedeutung. Die Biotinte muss zum einen die biologischen
Anforderungen der Zellen und zum anderen die physikalischen Anforderungen des 3D-Druck-
prozesses erfiillen.

Hydrogele ahneln in ihren Eigenschaften der natirlichen extrazellularen Matrix (engl.:
Extracellular matrix, ECM) und sind daher gut zum Biodruck geeignet, da sie die Einkapselung
der Zellen in einer hoch-hydratisierten und mechanisch stabilen 3D-Umgebung gewahrleisten.
Eine Vielzahl natirlicher und synthetischer Hydrogele steht dabei fir Anwendungen im Tissue
Engineering zur Verfugung. Fir den Einsatz der Gele in der medizinischen Forschung muss
jedoch eine reproduzierbare Synthese und eine einfache Prozessierung umsetzbar sein.
Semi-synthetische Hydrogele vereinen dabei die Anforderungen der reproduzierbaren Syn-
these mit der flr die Gewebebildung wichtigen Bioaktivitat. Besonders haufig wird in der Lite-
ratur das auf Gelatine basierende semi-synthetische Hydrogel Gelatinemethacrylamid
(GelMA) verwendet, das durch eine Photopolymerisation vernetzt wird. Dieses Hydrogel kann
besonders einfach synthetisiert werden und ermaoglicht die Gewebebildung durch die natirli-
chen Zellinteraktionsdomanen der Gelatine. Jedoch sind zur Vernetzung von GelMA-Hydro-
gelen grofe Mengen an Photoinitiator und lange Polymerisationszeiten notwendig. Sowohl die
Verwendung hoher Photoinitiatormengen als auch die Methacrylamidgruppen im GelMA wir-
ken sich negativ auf die Viabilitdt der eingebetteten Zellen aus. Aus diesen Grlinden lag der
Fokus dieser Arbeit auf der Herstellung und Charakterisierung neuartiger Gelatine-basierter
Hydrogelsysteme, die durch eine einfache, reproduzierbare und prozessorientierte Synthese
hergestellt wurden. Gelatine wurde dafir mit Norbornengruppen (GelNB) und Thiolgruppen
(GelS) funktionalisiert, um lichtinduzierte Thiol-En Reaktionen flr die Vernetzung zum Hydro-
gel zu erlauben. Dadurch lieR® sich die ndtige Polymerisationszeit zur Vernetzung der beiden
Photopolymere GeIlNB und GelS im Vergleich zu GelMA deutlich reduzieren. AulRerdem
konnte die bendtigte Menge des fur Zellen toxischen Photoinitiators fur die Vernetzung der
GelNB/GelS-Hydrogele deutlich reduziert werden, ohne dass sich dies auf die Polymerisati-
onszeit auswirkte. Die verschiedenen Hydrogele mit unterschiedlichen Vernetzungsgraden
wurden hinsichtlich ihrer physikalisch-chemischen und biologische Eigenschaften umfassend
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auf ihre Eignung als Biotinten fiir den 3D-Biodruck charakterisiert. Die unterschiedlichen Ver-
netzungsgrade beeinflussten auch das Quell- und Abbauverhalten sowie die viskoelastischen
Eigenschaften der Hydrogele. Die Evaluierung der Biokompatibilitdt zeigte die Eignung aller
Hydrogelsysteme fir den Einsatz in der 3D-Zellkultur auf. Durch die vorhandenen Adhasions-
domanen konnten die eingekapselten Zellen in den Hydrogelen proliferieren und dichte Netz-
werke ausbilden.

Durch eine temperaturabhangige Druckoptimierung fiir die einzelnen Hydrogelsysteme im 3D-
Biodruckverfahren konnten homogene und gleichzeitig stabile Strukturen gedruckt werden.
Dabei konnte eine deutlich héhere Biokompatibilitat in Viabilitatsstudien des GelNB/GelS-Hyd-
rogels im Vergleich zu GelMA nachgewiesen werden. Mit Hilfe dieser ultra-schnell ausharten-
den Biotinte konnte abschlielend ein Modell der humanen Blut-Hirn-Schranke auf einem
durchbluteten Organ-on-a-Chip-System mit Hilfe des 3D-Biodrucks generiert werden. In wei-
teren Arbeiten wurden erste Knorpelersatzmaterialien durch Verdrucken von adipdsen
Stammzellen in Langzeitstudien in der Maus untersucht. In beiden Fallen erwies sich diese
ultra-schnell aushartende Biotinte als hervorragende, industriell prozessierbare Alternative zu
herkdmmlichen Biotinten.



2 Einleitung

Der rasche Fortschritt im Bereich neuer Technologien zur chemischen Synthese von Moleki-
len erméglicht heutzutage den Zugang zu einem breiten Spektrum an neuen potentiellen Wirk-
stoffkandidaten fiir die Pharmaindustrie.’ Diese miissen dann in Voruntersuchungen an Zell-
kulturen, sowie anhand von Tierversuchen auf ihre Toxizitat und ihr Penetrationsverhalten hin
Uberprift werden, bevor sie in klinischen Studien am Menschen eingesetzt und ihre Wirkung
validiert werden kann.*® Dieser Prozess ist sehr aufwandig, sodass bis zur Validierung der
Wirkstoffe in klinischen Studien mehrere Jahre vergehen. Zudem scheitern 90 % der Wirkstoff-
kandidaten wahrend dieser Phase aufgrund ihrer Toxizitat oder eines unzureichenden thera-
peutischen Effektes.®® Tierversuche sind dabei ein essentieller Bestandteil des Verfahrens zur
Validierung der potentiellen Wirkstoffe. Diese sind jedoch sehr kosten- und zeitaufwandig und
stellen die physiologischen und metabolischen Ablaufe im Menschen haufig nur unzureichend
dar.®1° Zusatzlich wird die Notwendigkeit von Tierversuchen heutzutage aus ethischen Griin-
den immer weiter hinterfragt.'" So wurde deren Einsatz fiir die Erforschung und Entwicklung
von Kosmetika bereits 2009 in der Europaischen Union strikt verboten. Somit ist die Suche
nach alternativen Methoden zum Tierversuch in der aktuellen Forschung ein stark diskutiertes
Thema.'®™

2.1 Entwicklung artifizieller Gewebe

Das Tissue Engineering ist ein interdisziplinares Feld, das Prinzipien der Ingenieurwissen-
schaften und der Naturwissenschaften vereint, um funktionelle biologische Ersatzgewebe
nachzubilden.’®""Mit diesen kdnnen dann organspezifische Experimente in vitro durchgefiihrt
werden, wodurch die Anzahl der benétigten Tierversuche im Bereich der Wirkstoffentwicklung
Schritt fir Schritt reduziert werden soll.'®'® Das einfachste System, welches bereits zur Cha-
rakterisierung von Wirkstoffkandidaten eingesetzt wird, stellen humane zweidimensionale (2D)
Gewebemodelle dar.? Bereits im letzten Jahrhundert wurde deren Potential erkannt und stetig
weiterentwickelt.?' 2D-Kulturen zeichnen sich durch vergleichsweise niedrige Kosten und eine
einfache Reproduzierbarkeit aus.?? Die Zellen wachsen dabei in Form von Monolayern auf
Polystyrol oder Glasoberflachen und werden mit Kulturmedium uberschichtet, sodass eine
gleichmaRige Nahrstoffversorgung aller Zellen erreicht wird.?® Bei der Medikamentenentwick-
lung hat dies den Vorteil, dass auch die potentiellen Wirkstoffe gleichmafig im Kulturmedium
verteilt sind und die Exposition fir alle Zellen der 2D-Schicht identisch ist. Dies vereinfacht
zwar die Charakterisierung der Stoffe, spiegelt jedoch die Situation in vivo nur bedingt wider.?*
Im Organismus liegen die Zellen in einer dreidimensionalen (3D) Anordnung vor und stehen
mit verschiedenen Zelltypen und der extrazellularen Matrix (engl.: Extracellular matrix, ECM)
in Kontakt. Diese besteht aus fibrillaren Proteinen wie Fibronectin, Kollagen und Laminin, die
der ECM ihre Struktur verleihen. Die Zwischenrdume sind mit Proteoglykanen und Wasser
ausgefillt.?>?¢ Die ECM (bt dabei nicht nur eine Stiitzfunktion aus und stabilisiert dadurch die
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3D-Anordnung der Zellen, sondern ist auch an Prozessen der Differenzierung, Proliferation,
der zellularen Funktion und der Signalweiterleitung beteiligt.?”-?° Bei der 2D-Kultivierung auf
einer Oberflache sind dagegen die Ausbildung der Adhasionskontakte und die Polaritat der
Zelle durch bestimmte Oberflachenbeschichtungen vorgegeben.?33° Zudem flihrt diese Art der
Kultivierung haufig zu einem Verlust der gewebespezifischen Eigenschaften der Zellen. Dazu
zahlen die Veranderung im Metabolismus der Zellen, der Morphologie und im Differenzie-
rungs- und Proliferationsverhalten.®!32 All diese Faktoren limitieren die Einsatzmdoglichkeiten
der 2D-Gewebemodelle in vitro und auch deren Ubertragbarkeit auf die Situation in vivo.**3*
Um eine gewebespezifische Funktion zu modellieren ist eine genaue Nachbildung der gewe-
bespezifischen Mikroumgebung nétig. Deshalb wurden bereits in den 50iger Jahren erste Zel-
len in einer 3D-Anordnung in Form sogenannter Organoide kultiviert.>> Bei den Organoiden,
bzw. Spharoiden, handelt es sich um kugelférmigen Zellaggregate, die sich aufgrund der
Schwerkraft oder durch Kultivierung auf nicht-adhasiven Oberflachen selbst ausbilden und
durch die vielen Kontakte der Zellen untereinander zusammengehalten werden.*¢38 Eine wei-
tere Moglichkeit der 3D-Kultivierung ist die Einbettung von Zellen in Hydrogele, welche die
Stiitzfunktion der ECM tibernehmen.**4° In Abbildung 1 sind die verschiedenen Zellkulturmo-
delle dargestellit.

2D-Zellkultur 3D-Zellkultur
53
&
B
Planare Zellschicht 7 Spharoid 7 Hydrogel

Abbildung 1: Verschiedene Kultivierungsmethoden von Zellen. Die planare Zellschicht ist eine 2D-Kul-
tivierungsmethode. Die Kultivierung der Zellen in Form eines Sphéroids oder in einem Hydrogel einge-
bettet zéhlt zu den 3D-Kultivierungsmethoden.

Ein groRRer Nachteil dieser Methoden ist jedoch die fehlende Reproduzierbarkeit, da eine pra-
zise Platzierung der Zellen mit diesen beiden 3D-Kultivierungsmethoden haufig nicht méglich
ist.*142 Die Zellen, Materialien und bioaktiven Molekile werden in den herkdmmlichen Kultur-
methoden eher zufillig verteilt.** Um heutzutage die in vivo Situation noch exakter durch 3D-
Gewebemodelle abzubilden, werden verschiedene Biofabrikationstechniken angewandt, bei
denen Zellen, Materialien, Zellaggregate oder bioaktive Molekile genau positioniert und as-
sembliert werden kénnen.** Dabei wird zwischen Techniken der Bioassemblierung und des
Biodrucks unterschieden. Bei der Bioassemblierung werden hierarchische Strukturen mit einer
definierten 3D-Anordnung durch eine automatische Assemblierung von Zell-enthaltenden
Bausteinen gebildet. Dieser Prozess wird dabei durch die zellgesteuerte Selbstorganisation
oder durch die Assemblierung von Zell- und Materialbausteinen mit Hilfe von mikrostrukturier-
ten Formen oder mikrofluidischer Systeme initiiert.*>46 Durch Biodruckprozesse werden Zellen
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und/oder Materialien durch Computer-unterstiitze Transferprozesse prazise in einer 3D-An-
ordnung mit einer definierten Struktur positioniert um artifizielle Gewebemodelle zu konstruie-
ren.47:48

2.2 3D-Biodruckmethoden

Beim 3D-Biodruck werden Biomaterialien und Zellen gleichzeitig in einem schichtweisen Ver-
fahren in einer definierten Anordnung positioniert, wodurch gezielt 3D-Strukturen und Gewe-
bemodelle generiert werden kénnen.*?4° Dieser Prozess kann dabei in drei Arbeitsschritte un-
terteilt werden: die Vorverarbeitung, die Verarbeitung (der eigentliche Druckprozess) und die
Nachverarbeitung.*® Zu Beginn muss die Struktur des Gewebemodells fiir den Biodruck mit
Hilfe rechnerunterstltzter Konstruktion (engl.: computer-aided design models, CAD) designt
werden. Daten fir diese Modelle kénnen z.B. durch Computertomografien oder Magnetreso-
nanzspektroskopien des entsprechenden Gewebes generiert werden.5! Anschlielend erfolgt
der eigentliche 3D-Druckprozess mit einem Biodrucker. Das so generierte vorlaufige Gewebe-
konstrukt wird dann haufig unter Zellkulturbedingungen kultiviert, sodass durch eine Remodel-
lierung der Matrix und eine Zellproliferation oder Differenzierung das endgiltige Gewebe aus-
gebildet werden kann.%%52 Obwohl es noch einige Jahrzehnte dauern wird bis voll funktionsfa-
hige Gewebe oder Organe mit dieser Methode fir die regenerative Medizin generiert werden
kénnen, kommen die gedruckten in vitro Gewebemodelle bereits fir die Medikamentenent-
wicklung und Krankheitsmodellierung zum Einsatz.3-°¢ Bei den fiir unter anderem diese An-
wendungsgebiete eingesetzten Biodruckprozessen wird dabei zwischen drei verschiedenen
Techniken unterschieden: dem Laser-basierten, dem Inkjet-basierten und dem Extrusions-ba-
sierten Druckprozess. Fir alle drei Techniken missen die verwendeten Materialien bestimmte
Voraussetzungen hinsichtlich ihrer rheologischen Eigenschaften erfillen.

Bei der Laser-basierten Methode leitet ein Laserimpuls einzelne Zellen von einem Donor- auf
ein Akzeptorsubstrat. Das Donorsubstrat wird zunachst mit einer Zell-Matrix-Suspension be-
schichtet. Der fokussierte Laserimpuls erzeugt dann Luftblasen in der Zellsuspension wodurch
einzelne Zellen freigesetzt und auf ein Akzeptorsubstrat aufgebracht werden.*? Diese Methode
wird deshalb auch als Laserinduzierter-Vorwartstransfer (engl.: laser induced forward transfer,
LIFT) bezeichnet. Der Vorgang ist in Abbildung 2 dargestellt. Da keine Druckernadel fir den
Prozess nétig ist kbnnen auch hochviskose Materialien fir den Druckprozess eingesetzt wer-
den. Zusatzlich erlaubt das LIFT-Verfahren eine prazise Positionierung von Materialien und
Zellen in kleinen 3D-Strukturen, ohne dass die Viabilitat der Zellen dabei negativ beeinflusst
wird.5”%® Durch Einsatz dieser Methode konnten Zellen bereits in einer Auflésung im Mikrome-
terbereich prazise platziert werden.® Diese Prazision flhrt jedoch zu einer starken Verlangsa-
mung des Druckprozesses, sodass die Generierung von gréReren und damit klinisch relevan-
teren Strukturen sehr zeitaufwandig ist und dadurch keine breite Anwendung findet.
Beim Inkjet-basierten Biodruck werden Zellen zusammen mit der Stutzmatrix durch Dispension
in Form von Tropfen durch eine schmale Offnung der Druckerkartusche kontaktlos auf ein
Substrat aufgebracht.®° Ein in die Kartusche integrierter piezoelektrischer Kristall beginnt dabei
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nach Anlegen einer elektrischen Spannung zu vibrieren und forciert dadurch die Bildung von
Flussigkeitstropfen an der Kartuschend&ffnung.®' Dies ist in Abbildung 2 dargestellt. Der Einsatz
dieser Methode erlaubt die prazise Positionierung von Zellen und sehr kleinen Volumina (1-
100 Pikoliter).6283 Daher wird dieses Verfahren sowohl fir die Positionierung von Zellen in
einer 2D-Anordnung als auch in einer 3D-Anordnung verwendet. Ein Nachteil dieser Methode
ist, dass die eingesetzten Materialien nur eine sehr geringe Viskositat aufweisen dirfen. Diese
sollte fiir einen erfolgreichen Druckprozess im Bereich von 0,1 Pa-s liegen.®* Der Einsatz von
viskosen Stoffen wie Hydrogelen oder Komponenten der ECM ist daher bei dieser Druckme-
thode deutlich erschwert.?® In Kombination mit den geringen Dosiervolumina ist eine Anwen-
dung dieser Biodruckmethode zum Aufbau gréRerer und damit klinisch relevanter Gewebemo-
delle eine grofke Herausforderung.*?

Laser-basierter Biodruck Inkjet-basierter Biodruck Extrusions-basierter Biodruck

P Zell-Matrix-Suspension .
g \\\
- Kraft:

Elektrische pneumatisch/mechanisch

@Spanﬂung

Donorslide mit
Zellsuspension Fokussierter

beschichtet Laserimpuls
\»\ ’ - Piezoelektrischer Kristall,
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= Luftblase
OGO
|
- ffnung
Bl CocCON
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Abbildung 2: Darstellung der verschiedenen 3D-Biodruckmethoden: Laser-basierter Biodruck, Inkjet-
basierter Biodruck, Extrusions-basierter Biodruck (modifiziert nach Dababneh et al., 2014).42

Beim Extrusions-basierten Druckprozess werden Zellen zusammen mit einer Stitzmatrix auf
einem Substrat positioniert. Dabei erfolgt die Dispension der Losung pneumatisch oder me-
chanisch durch Spritzenpumpen. Im Gegensatz zu einzelnen Tropfen werden bei dieser Me-
thode lange Fasern generiert die von dem Drucker kontinuierlich auf dem Substrat abgelegt
werden. Dies ist in Abbildung 2 dargestellt. Damit die gedruckten Strukturen eine ausreichende
Formstabilitat aufweisen, werden fur diese Druckmethode viskose Materialien eingesetzt, die
ein vorzeitiges AuseinanderflieRen der Fasern verhindern.®® Die Auflosung bei dieser Methode
ist mit ca. 200 um deutlich geringer als die des Laser-basierten oder des Inkjet-basierten Bio-
drucks, dafir ist die Fabrikationsgeschwindigkeit der 3D-Strukturen deutlich héher.** Die Kon-
trolle des Materialflusses ist dabei bei der mechanischen Extrusion im Gegensatz zur pneu-
matischen Extrusion hdher, da es bei der pneumatischen Extrusion haufig zu einer Verzdge-
rung des Materialflusses aufgrund der langsamen Luftkompression kommt. Ein Nachteil des
Extrusions-basierten Druckprozess stellt die erhéhte Scherspannung in den Druckernadeln
dar. Diese kann sich negativ auf die Viabilitat der Zellen auswirken. Es konnten allerdings
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bereits erfolgreich Zellen mit einer hohen Viabilitat durch dieses Verfahren positioniert wer-
den.%-%% Diese Methode stellt somit die vielversprechendste zur Generierung von groRen und
damit klinisch relevanten Strukturen in relativ kurzer Zeit dar.”-"?

2.3 Biotinten

Fir einen erfolgreichen Aufbau von Gewebemodellen durch 3D-Biodruckprozesse ist die Wahl
und Entwicklung geeigneter Biomaterialien von entscheidender Bedeutung. Die Zellen werden
dabei fur die meisten Drucktechniken zundchst mit den Materialien vermischt, wodurch eine
sogenannte Biotinte entsteht. Diese wird dann in definierte Strukturen gedruckt um ein artifizi-
elles Gewebe zu generieren. Die Tinten missen deshalb zum einen die biologischen Anforde-
rungen der Zellen und zum anderen die physikalischen und mechanischen Anforderungen des
3D-Druckprozesses erfiillen.”® Die Wahl der Biotinte hangt von der spezifischen Anwendung,
den verwendeten Zelltypen und der Art des Druckprozesses ab.™

2.3.1 Anforderungen

Eine ideale Biotinte sollte, je nach Anwendung, die geeigneten physikalisch-chemischen Ei-
genschaften wie z.B. mechanische, rheologische, chemische und biologischen Eigenschaften
aufweisen.” Durch den Einsatz dieser Tinte sollten dann Gewebestrukturen generiert werden,
deren Festigkeit und Robustheit durch ein entsprechendes Polymernetzwerk dem Gewebe in
vivo entspricht. Bei Knochen- und Knorpelgewebe sollte das verwendete Material deutlich fes-
ter sein, als fir die Bildung von weichem Gewebe, vorkommend unter anderem in Leber oder
Niere.”®"” Es konnte bereits gezeigt werden, dass verschiedene Zelltypen iiber mechanosen-
sitive Eigenschaften verfiigen und die Festigkeit der umgebenden Matrix detektieren.”® Je
nach Harte des Materials weisen z.B. Epithelzellen, Fibroblasten, Muskelzellen oder Neuronen
Unterschiede in der Morphologie und den Adhasionseigenschaften auf.”®8° Weitere wichtige
Eigenschaften fir einen erfolgreichen Biodruckprozess sind die Viskositat der Biotinte und die
Gelierungseigenschaften.*® Die Viskositat des Materials beeinflusst die Formstabilitat des ge-
druckten Konstrukts und bestimmt den Scherstress, der wahrend des Prozesses auf die Zellen
in der Biotinte wirkt. Die Gelierung oder Vernetzung des Materials nach dem Druckprozess
sorgt fur eine Fixierung der generierten Struktur. Je nach Vernetzungsmethode kann sich dies
ebenfalls auf die Zellviabilitdt auswirken. Daher sollten diese unter mdglichst physiologischen
Bedingungen ablaufen.?! Fir eine erfolgreiche Kultivierung von Zellen sollten die verwendeten
Materialien biokompatibel und bioabbaubar sein, um die natlrliche Mikroumgebung des Ge-
webes nachzubilden.®? Eine Ausrichtung der eingekapselten Zellen sowie eine Proliferation
und Differenzierung sollte durch das Material ermdglicht werden. Die eingekapselten Zellen
sollten sich in den Strukturen ausrichten, proliferieren und gegebenenfalls differenzieren kén-
nen. Die Materialien sollten deshalb tGber bioaktive Domanen, wie Adhasionsdomanen, verfu-
gen, um eine Interaktion mit den Zellen zu gewahrleisten.® Zusatzlich sollten sie enzymatisch
abbaubar sein, damit die Zellen die Mikroumgebung remodellieren kdnnen und so die Mog-
lichkeit einer spateren Vaskularisierung und einer neuen Gewebebildung gegeben ist.348 Die
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Versorgung der eingekapselten Zellen mit Nahrstoffen, Gasen und Signalmolekilen sollte z.B.
durch eine porése Materialstruktur sichergestellt werden.®” Weitere Anforderungen an die Bi-
otinten sind die Mdglichkeit der chemischen Modifizierung um gewebespezifische Bedirfnisse
zu erflllen und die Produktion der Materialen in gro3en Mengen mit geringen Variationen zwi-
schen einzelnen Chargen.®#° In Abbildung 3 sind die einzelnen Parameter und ihre Beziehung
untereinander fur die erfolgreiche Bildung eines artifiziellen Gewebes zusammenfassend dar-
gestellt. Die gewahlte Biotinte bestimmt direkt die Viskositat, den Gelierungsmechanismus und
die mechanischen Eigenschaften des Konstrukts. Zusatzlich bestimmen Prozessparameter
des 3D-Biodrucks wie die Wahl der Druckernadel und die Fabrikationszeit den Druck der Ge-
webestruktur sowie die Viabilitdt und Funktion der eingebetteten Zellen.
Biotinte
*  Polymerart
+ Konzentration

* Molekulargewicht
* Chemische Zusammensetzung

Gelierung
*  Strukturfixierung
= Zeitpunkt entscheidend
« Biokompatibilitat

4

Polymernetzwerk
» Bestimmt Festigkeit
4~ + Porengrofie beeinflusst Diffusion
» Kann Gewebebildung begrenzen

Viskositat
« Beeinflusst
Formstabilitat
* Bestimmt Scherstress

Druck Zellen

- Komplexitat - Viabilitat
- Auflésung - Proliferation
- Formstabilitat - Differenzierung
StrukturgréRRe Gewebebildung Fabrikationszeit

Druckernadel
* Beeinflusst Auflésung und
Fabrikationsgeschwindigkeit

» Bestimmt Expositionsdauer gegenuber
nicht-idealen Bedingungen

t

Scherstress
* kann zu Zellsch&aden fiihren

Abbildung 3: Wichtige Parameter fiir die Generierung eines artifiziellen Gewebes mit 3D-Biodruckpro-
zessen. Die gewdhlte Biotinte (Polymerart, Konzentration, Molekulargewicht und chemische Zusam-
mensetzung) bestimmt direkt die Viskositét, den Gelierungsmechanismus und die mechanischen Ei-
genschaften des Konstrukts. Diese Parameter in Kombination mit Prozessparametern wie der Wahl der
Druckernadel und der Fabrikationszeit beeinflussen den Druck der Struktur sowie Viabilitdt und Funktion
der Zellen. Modifiziert nach Malda et al. 43

Der wichtigste Schritt zur erfolgreichen Generierung eines Gewebemodells durch 3D-Bio-
druckprozesse ist somit die Wahl einer geeigneten Biotinte. Viele verschiedene naturliche und
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synthetische Materialien wurden fiir diesen Prozess bereits genutzt.®*°' Als besonders vielver-
sprechende Materialien gelten Hydrogele, da sie viele Eigenschaften der natirlichen ECM be-
sitzen und die Einkapselung der Zellen in einer hoch-hydratisierten und mechanisch stabilen
3D-Mikroumgebung gewahrleisten.®?% Zusatzlich kénnen Hydrogele beim 3D-Biodruck oft un-
ter zellfreundlichen Bedingungen prozessiert werden, weshalb sie bevorzugt als Biotinten ein-
gesetzt werden.

2.3.2 Hydrogele

Bei Hydrogelen handelt es sich um eine Klasse von vernetzten Polymeren, die in der Lage
sind groBe Mengen an Wasser aufzunehmen und zu speichern.?® Sie konnen dabei das 1000-
fache ihres eigenen Gewichts an Wasser speichern, ohne sich dabei aufzulésen.*® Die starke
Hydrophilie dieser Materialklasse ist der Hauptgrund fiir ihre Biokompatibilitat und macht Hyd-
rogele dadurch zu geeigneten Kandidaten flr die Generierung von Gewebemodellen. Die Po-
lymerstruktur der Hydrogele ermdéglicht dabei die Wassereinlagerung zwischen den einzelnen
Polymerketten, wodurch letztlich das hydratisierte Gel entsteht.®*% Im Bereich des Tissue En-
gineering und der regenerativen Medizin werden sie fur eine Vielzahl von Anwendungsberei-
chen wie dem Wirkstofftransport, der Herstellung von Kontaktlinsen oder der Bildung von
Wundauflagen eingesetzt.®*8 Da sie viele Eigenschaften der nativen ECM besitzen und ein
hohes Mal} an Biokompatibilitdt aufweisen, werden sie haufig fur die Generierung von artifizi-
ellem Gewebe eingesetzt. Die Zellen werden dabei in einer hoch-hydratisierten und mecha-
nisch stabilen Hydrogelumgebung eingekapselt, die der Situation in vivo ahnelt. Zusatzlich
stellen sie durch ihre Permeabilitat fir Sauerstoff, Nahrstoffe und wasserlosliche Molekile die
Versorgung der Zellen sicher.®®'® |m Gegensatz zu polymeren Geriststrukturen, welche
ebenfalls im Tissue Engineering eingesetzt werden, bei denen die Zellen aber lediglich auf die
Oberflache der Strukturen aufgebracht werden, bieten Hydrogele eine flexible und porése 3D-
Mikroumgebung flrr die eingebetteten Zellen, was eine Zellkommunikation und Migration in
alle Richtungen erlaubt.’®-% Hydrogele fir den Einsatz im Tissue Engineering kdnnen je nach
Ursprung in zwei verschiedene Klassen unterteilt werden: die natirlichen Hydrogele wie Kol-
lagen, Fibrin, Chitosan oder Alginat und die synthetischen Hydrogele wie Pluronic®, Polyethy-
lenglykol (PEG) oder Milchsaure (engl.: polylactic acid, PLA), deren Strukturformeln in Abbil-
dung 4 dargestellt sind.'%

CH3 CH3 O CH3
HJOV#OH Hlovﬂo)\% OVtOH Ho)}ﬁ Oj)#no)\[( OH
O CHj 0]
PEG Pluronic® PLA

Abbildung 4: Strukturformeln der synthetischen Hydrogelpolymere PEG, Pluronic® und PLA.

Die naturlichen Hydrogele zeichnen sich durch ihre Biokompatibilitat und ihre Bioabbaubarkeit
aus. Einige von ihnen besitzen zusatzlich bioaktive Komponenten fiir eine Zelladhasion und
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Migration.®® Die mechanische Stabilitat der natlrlichen Hydrogele ist oftmals jedoch sehr ge-
ring. Aufgrund ihres naturlichen Ursprungs kann sich zudem die genaue Zusammensetzung
der Biopolymere von Charge zu Charge haufig andern. Synthetische Hydrogele sind dagegen
deutlich stabiler und in ihrer chemischen Struktur genau definiert, sie weisen jedoch keine
bioaktiven Komponenten fir die Interaktion mit den eingekapselten Zellen auf und ihre Abbau-
produkte kdnnen toxische Effekte austiben.®® Natlrliche, aus Vertebraten gewonnene Hydro-
gele wie Kollagen, Gelatine oder Fibrin weisen inharente Signalmolekile wie Zelladhasions-
domanen natlrlich auf.'® Die Zellen kdnnen dadurch mit der Umgebungsmatrix interagieren
und adharieren. Dadurch kommt es zu einer Ausrichtung der Zellen innerhalb des Hydrogels,
wodurch sich die Morphologie der Zellen andert. Hydrogele wie Alginat oder Agarose, die aus
anderen Organismen wie Algen oder Seegras gewonnen werden, weisen diese Signalmole-
kiile, ahnlich wie die synthetischen Hydrogele, nicht auf.'%>1% Somit dienen diese lediglich als
3D-Stutzstruktur und tben keine biologisch aktive Funktion aus. In Abbildung 5 ist dies sche-
matisch dargestellt. In einem Hydrogel ohne Adhasionsdomanen weisen die eingebetteten
Zellen eine runde Morphologie auf. Sind die Zellen in Hydrogele eingebettet, welche Adhasi-
onsdomanen besitzen, kommt es zu einer Elongation und Ausrichtung der Zellen innerhalb
des Gels.

Hydrogel Hydrogel
ohne Adhéasionsdominen mit Adhdsionsdoménen

® Adhasionsdoméne (@) Runde Zelle f:l Elongierte Zelle Z Polymerstrang

Abbildung 5: Morphologie von eingebetteten Zellen in Hydrogelen ohne Adh&sionsdoménen und mit
Adhésionsdoménen. Sind keine Adhédsionsdoménen vorhanden weisen die Zellen eine runde Morpho-
logie auf. In Hydrogelen mit Adhdsionsdomdnen kommt es zu einer Elongation und Ausrichtung der
Zellen.

Um den Zellen trotzdem eine Adhasion in synthetischen Hydrogelen zu erméglichen missen
diese mit zellaktiven Komponenten modifiziert werden. Daflir werden haufig Tripeptide mit der
Aminosauresequenz Ariginin-Glycin-Asparaginséaure (RGD) eingesetzt.'"1% Diese RGD-Do-
mane ist eine natirliche Zelladhasionsdomane und kommt hauptsachlich in Kollagen und Ge-
latine vor.'%® Zellen konnen diese Domane durch Integrinrezeptoren erkennen und an sie bin-
den. Aus diesen Griinden wurde der Einsatz sogenannter semi-synthetischer Hydrogele in den
letzten Jahren immer verbreiteter.'%'"" Sie vereinen die Eigenschaften der natirlichen und
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synthetischen Polymere und zeichnen sich entsprechend durch eine hohe mechanische Sta-
bilitdt und Reproduzierbarkeit bei der Herstellung, bei gleichzeitiger Biokompatibilitat und na-
turlich vorhandenen bioaktiven Komponenten, aus. Zu semi-synthetischen Hydrogelen zahlt
auch das sehr haufig verwendete Gelatinemethacrylamid (GelMA)-Hydrogel. Dieses wurde
bereits im Jahr 2000 von Van den Bulcke et al. synthetisiert, um die Nachteile von ausschliel3-
lich aus Gelatine bestehenden Hydrogelen zu addressieren."'? Bei diesem semi-synthetischen
Polymer sind die freien Aminogruppen der Lysinseitenketten der Gelatine mit Methacrylsaure
modifiziert, wodurch Domanen fir eine chemische Vernetzung einzelner Gelatinestrange ge-
schaffen werden.'® Dadurch kann, im Gegensatz zur Vernetzung von natirlicher Gelatine, ein
temperaturstabiles Hydrogel gebildet werden, welches sich bei Zellkulturbedingungen von
37 °C nicht auflost und zusétzlich bioaktive Komponenten, wie die RGD-Doméane besitzt.''
Beim Einsatz der verschiedenen Hydrogele als Biotinten fir 3D-Druckprozesse, werden die
Zellen zunachst in den Polymerlésungen resuspendiert und anschlieend in eine definierte
3D-Struktur gedruckt, die dann durch eine Gelierung oder Vernetzungsreaktion der einzelnen
Polymerstrange stabilisiert wird.*3

2.3.2.1 Vernetzungsmethoden

Die Gelierung bzw. Vernetzung von gedruckten Hydrogelstrukturen ist fir die Formstabilitat
der Strukturen und damit fir den erfolgreichen 3D-Druckprozess von essentieller Bedeutung.
Dabei wird zwischen physikalischen und chemischen Vernetzungsprozessen unterschieden.
Die physikalischen Prozesse basieren dabei auf nicht-chemischen Interaktionen wie der
Kettenverstrickung von einzelnen Polymerketten, Wasserstoffbriickenbildung, ionischen
Wechselwirkungen oder hydrophoben Interaktionen.''®'16 Diese reversiblen physikalischen In-
teraktionen zwischen den einzelnen Polymerketten stabilisieren dann die gebildeten Gele. Die
physikalischen Vernetzungsmethoden finden bei 3D-Druckprozessen vor allem aufgrund ihrer
Kompatibilitat mit Zellen oder kleinen bioaktiven Molekilen wie Wachstumsfaktoren Anwen-
dung, da auf den Einsatz von potentiell schadlichen Chemikalien und Quervernetzern (engl.:
crosslinker) verzichtet werden kann.*® Ein haufig als Biotinte eingesetztes Biopolymer ist Algi-
nat, welches durch ionische Wechselwirkungen mit zweiwertigen Calciumionen vernetzt wird.
Die aus Zuckermolekilen bestehenden Polymerketten lagern sich dabei mit ihren Car-
boxylgruppen an die Calciumionen an und bilden zusammenhangende, geordnete Strukturen,
wodurch es zu einer Gelierung des Alginats kommt."” Dieser Prozess ist in Abbildung 6 dar-
gestellt. Diese nicht-kovalente Bindung ist jedoch schwach und kann z.B. durch andere zwei-
wertige lonen, die ebenfalls in der Mikroumgebung von Zellen vorhanden sind, aufgeldst wer-
den.1%®
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lonische Wechselwirkungen

Alginat
S S SR PN R
C32+
e
Ca?* Ca** Ca?** Ca?* Ca
Stereokomplexbildung
PDLA und PLLA
ANANANN

Kettenverstrickung
Gelatine

Y W % - /(WWW

Abbildung 6: Darstellung der physikalischen Vernetzungsprozesse. Bei Alginat findet die Vernetzung
der Zuckerketten durch ionische Wechselwirkungen mit Calciumionen statt. Bei der Stereokomplexbil-
dung lagern sich die beiden Milchsduren PDLA und PLLA aufgrund gegensétzlicher Chiralitdt zusam-
men. Bei der Kettenverstrickung von Gelatine lagern sich die einzelnen Kollagenhelices zu stabilen
Tripelhelices zusammen. Modifiziert nach Bruchet et al., Biela et al., und Campiglio et al.’78120

Eine weiterer physikalischer Vernetzungsprozess ist die Bildung von Stereokomplexen, wie
z.B. zwischen den Polymilchsauren D-Milchsaure (PDLA) und L-Milchsaure (PLLA). Durch die
gegensatzliche Chiralitdt der beiden Polymere kdnnen sie sich zu Stereokomplexen zusam-
menlagern.'?"122 Dieser Vorgang ist in Abbildung 6 schematisch dargestellt. Durch Bindung
der Polymilchsauren an wasserlésliche Polymere wie Dextran oder PEG kdnnen durch die
Komplexbildung feste Hydrogele entstehen.'?*'2° Da die Bildung dieser Stereokomplexe ein
langer andauernder Prozess ist und nicht unmittelbar nach der Mischung der beiden Poly-
milchsauren auftritt, bleibt die Lésung Uber einen langeren Zeitraum flissig, wodurch sich die
darauf basierenden Hydrogelbausteine auch als injizierbare Systeme zur kontrollierten Wirk-
stofffreisetzung einsetzen lassen.'?%'?" Ein weiteres Beispiel eines Polymers dessen Vernet-
zung physikalisch, ohne den Einsatz von zusatzlichen Chemikalien oder vernetzenden Mole-
kilen, sogenannten Crosslinkern, ablauft, ist Gelatine. Deren Vernetzungsprozess findet
durch eine Verstrickung einzelner Polymerketten statt. Die einzelnen Kollagenhelices der Ge-
latine lagern sich bei Temperaturen unter 24 °C zu stabilen Tripelhelices zusammen und sor-
gen so fiir die Bildung eines festen Hydrogels (siehe Abbildung 6).72'2° Dieser Prozess ist
jedoch reversibel, da es bei Temperaturen oberhalb von 24 °C zu einer Auflésung der stabilen
Tripelhelices kommt und sich das Gel wieder verflussigt.’ Durch diese starke Temperaturab-
hangigkeit des Vernetzungsprozesses kénnen Gelatinegele nicht fir die Kultivierung von Zel-
len bei 37 °C eingesetzt werden. Neben dem Einfluss dulerer Faktoren sind ein weiterer
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Nachteil physikalischer Vernetzungsmethoden die oft schwachen Bindungen der miteinander
vernetzten Polymerketten und damit die geringen mechanischen Eigenschaften der gebildeten
Hydrogele.”"'32 Aus diesen Griinden werden fiir heutige 3D-Druckprozesse viele Hydrogele
eingesetzt, die durch schwache physikalische Wechselwirkungen zunachst eine gute Druck-
barkeit des Gels gewahrleisten, anschlieRend aber durch eine chemische Vernetzung zusatz-
lich stabilisiert werden kdnnen.** Bei chemischen Vernetzungsprozessen werden neue kova-
lente Bindungen zwischen den Polymeren gebildet, was zur Ausbildung stabiler Hydrogelkon-
strukte flhrt. Zu den chemischen Vernetzungsmechanismen zahlen Kondensationsreaktio-
nen, Vernetzungen durch die Bildung von Schiffschen Basen oder lichtinduzierte Vernetzun-
gen.%0133.134 gehiffsche Basen werden durch die nukleophile Addition von Aminen an Car-
bonylgruppen gebildet. Dabei kdnnen verschiedene Aminosauren, Polysaccharide oder syn-
thetische Polymere, die eine Aminogruppe aufweisen, unter milden Reaktionsbedingungen mit
Aldehyd-Crosslinkern umgesetzt werden, wodurch ein kovalent vernetztes Hydrogel ent-
steht.’ Der Grad der Vernetzung hangt dabei von der Konzentration des eingesetzten Cross-
linkers ab. Ein hoher Vernetzungsgrad resultiert in einem Hydrogel mit hoher mechanischer
Festigkeit, der Abbau des Hydrogels kann sich durch die erhdéhte Anzahl zu spaltender Bin-
dungen jedoch verzégern. Aufgrund der starkeren Einkapselung zwischen den chemisch ver-
netzen Polymerketten kann die Freisetzung von immobilisierten, biologisch aktiven Molekilen
wie Wachstumsfaktoren oder Wirkstoffen in der Hydrogelmatrix verzégert werden.%0136.137
Ebenso kann die Zellmigration und Ausbreitung durch den Vernetzungsgrad beeinflusst wer-
den.'38

Bei der oft genutzten Photopolymerisation werden einzelne Polymerketten durch Bestrahlung
mit Licht zu einem festen Hydrogel vernetzt.'*® Der Vernetzungsprozess wird dabei in Gegen-
wart eines Photoinitiators initiiert. Dieser zerfallt nach der Bestrahlung in freie Radikale, die
einen radikalischen Vernetzungsprozess zwischen den einzelnen Polymerketten starten, was
zur Bildung eines chemisch verknipften Polymernetzwerks flihrt.'*° Da vor allem Polymere,
die zur Bildung naturlicher Hydrogele genutzt werden die fiir diese Reaktion bendtigten funk-
tionellen Gruppen nicht aufweisen, missen diese Polymerketten zunachst mit funktionellen
Gruppen, wie Vinylgruppen modifiziert werden, die durch die freie radikalische Polymerisation
miteinander vernetzt werden kénnen.''143 Der Vorteil der Photopolymerisation liegt dabei in
der zeitlichen und raumlichen Kontrolle der Vernetzung, wodurch z.B. der Grad der Vernetzung
und damit die mechanischen Eigenschaften des resultierenden Gels gezielt beeinflusst wer-
den konnen.'* Der Bestrahlungsprozess zur Initierung der Vernetzungsreaktion kann sich
jedoch negativ auf die einzukapselnden Zellen auswirken, da sich diese zum Zeitpunkt der
Vernetzung bereits in der Reaktionslésung befinden. 4146

2.3.2.2 Rheologische Eigenschaften

Ein weiterer wichtiger physikalisch-chemischer Parameter fur den erfolgreichen Aufbau von
Gewebemodellen mit 3D-Biodruckprozessen sind neben der Vernetzungsmethode auch die
rheologischen Eigenschaften der Hydrogele. Die Rheologie beschreibt das Flie3- und Defor-
mationsverhalten von Materialien bei einer externen Krafteinwirkung und ist deshalb fir 3D-
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Druckprozesse hoch-relevant.’” Wichtige rheologische Eigenschaften, die sich auf die Druck-
barkeit der Materialien auswirken sind dabei die Viskositat, die FlieRgrenze und die Schervis-
kositat.*>'48 Die Viskositat von Materialien wird dabei als Resistenz gegeniiber des FlieRver-
haltens bei Krafteinwirkung definiert.'® Beim Druckprozess verhindert eine hohe Viskositat der
Biotinte die oberflachenspannungsinduzierte Tropfenbildung und das Kollabieren der gedruck-
ten Strukturen.’®%" Die Viskositat der Biotinten wird dabei vor allem durch die Polymerkon-
zentration und das Molekulargewicht bestimmt. Da Hydrogele mit hohen Polymerkonzentrati-
onen einen negativen Effekt auf Zellmigration, Proliferation und Gewebebildung aufgrund der
hohen Polymerdichte austiben kénnen, wird der Einsatz von Polymeren mit einem hohen Mo-
lekulargewicht in geringen Konzentrationen immer popularer.' Dies kann besonders durch
den Einsatz natlrlicher Hydrogele erreicht werden. Deren sehr hohes Molekulargewicht wird
von synthetischen Polymeren oft nicht erreicht. Dadurch kénnen naturliche Hydrogele in ge-
ringeren Konzentrationen bei gleichzeitig hoher Viskositat eingesetzt werden.'®®'5* Dies be-
einflusst direkt positiv die Formstabilitat der gedruckten Konstrukte nach dem Druckprozess.
Die Druckbarkeit der Materialien nimmt dabei mit steigender Viskositat zu. Da die Viskositat
bei Hydrogelen jedoch haufig begrenzt ist, werden aus diesem Grund beim Druck mit Hydro-
gelen haufig schlechtere Auflésungen und Genauigkeiten erzielt als beim Druck mit thermo-
plastischen Polymeren.*® Ein Anstieg der Viskositat kann ebenfalls zu einem Anstieg des
Scherstress flr die eingekapselten Zellen wahrend des Druckprozesses fiihren, was sich ne-
gativ auf die Viabilitat der Zellen auswirken kann.'®® Vor allem bei Extrusions-basierten Druck-
prozessen mit hohen Flussraten und kleinen Nadel6ffnungen konnten negative Einflliisse auf
die Zellviabilitat detektiert werden.'®® Weitere wichtige rheologische Eigenschaften die die
Druckbarkeit der Materialien beeinflussen sind die FlieRgrenze und die Scherviskositat.'” Die
FlieBgrenze bezeichnet dabei die Kraft die aufgebracht werden muss, damit ein Flie3en der
Materialien initiiert wird.'*® Allgemeine Wechselwirkungen zwischen den einzelnen Polymer-
ketten resultieren in einem instabilen temporaren physikalischen Netzwerk, was durch ein-
wirkende Scherkrafte zerstort werden kann, sich aber wieder ausbildet, wenn die Krafteinwir-
kung erlischt.’® Dieser Effekt hangt eng mit der Scherviskositat zusammen. Bei scherverdiin-
nendem Verhalten von Materialien nimmt die Viskositat mit zunehmender Scherrate ab.'®®
Beim Druckprozess kommt es durch die Scherkrafte wahrend der Extrusion durch die Drucker-
nadel zu einer Auflésung der instabilen physikalischen Interaktionen zwischen den Polymer-
ketten untereinander.'®’ Die einzelnen Ketten bilden durch die Krafteinwirkung eine elongierte
Form aus, wodurch die Viskositat verringert wird. Dieser Prozess ist in Abbildung 7 dargestellt.
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Kartusche
mit Biotinte

Gedrucktes
Filament

Abbildung 7: Darstellung der Scherviskositét und FlieRgrenze beim Druckprozess von Hydrogelen. A:
In der Kartusche bilden einzelne Polymerstrdnge durch physikalische Wechselwirkungen ein temporéa-
res Netzwerk und erh6hen so die Viskositét der Lésung. B: Wéhrend der Dosierung durch die Drucker-
nadel, wird das temporére Netzwerk durch die Scherkréfte aufgebrochen und alle Polymerketten richten
sich entlang der Krafteinwirkung aus, wodurch die Viskositét der Tinte erheblich herabgesetzt wird. C:
Nach Wegnahme der Scherkréfte bildet sich das temporédre Netzwerk zwischen den Polymerketten um-
gehend wieder aus wodurch sich das gedruckte Filament verfestigt. Modifiziert nach Malda et al.#3

Nach Wegnahme der Scherkrafte bildet sich das temporare Netzwerk zwischen den einzelnen
Polymerketten umgehend wieder aus und das gedruckte Filament verfestigt sich. Dieser Effekt
kann vor allem bei natlrlichen Polymeren mit hohem Molekulargewicht, wie z.B. Alginat de-
tektiert werden und ist fir den Druckprozess zellbeladener Biotinten wichtig, da so der auf die
Zellen wirkende Scherstress wahrend dem Druckprozess durch die abnehmende Viskositat
der Tinte verringert werden kann."%3.162

Neben den korrekt angeordneten 3D-Strukturen sind dynamische Prozesse im angestrebten
Modell wie Kontraktion oder der Blutstrom und die daraus resultierenden Scherkrafte wichtig
fur die Gewebeentwicklung.'®® Eine Rekonstruktion dieser dynamischen Prozesse ist deshalb
fur den Aufbau von artifiziellem Gewebe essentiell. Aus diesem Grund wird die Vaskularisie-
rung von artifiziellen Gewebemodellen haufig durch sogenannte Organ-on-a-Chip-Systeme
nachgebildet.
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2.4 Organ-on-a-Chip-Systeme

Organ-on-a-Chip-Systeme kdnnen die gewebespezifische Mikroumgebung in einer 3D-Anord-
nung, wie auch die Fluiddynamik des Gewebes durch Simulation eines Blutstroms nachbil-
den.'®+16% Dje Chip-Systeme sind dabei aus zwei Kompartimenten aufgebaut, die durch eine
dinne, porése Membran voneinander getrennt sind. Ein Kompartiment dient dabei der Gewe-
berekonstruktion, das andere bildet ein artifizielles BlutgefaRsystem.'®® Durch Anschluss der
Chips an mikrofluidische Pumpensysteme wird dann ein kiinstlicher Blutstrom erzeugt, der das
umliegende Gewebekonstrukt mit Nahrstoffen versorgt. Durch den Einsatz humaner Zellen
konnten bereits Modelle der Lunge, der Leber oder des Herzes entwickelt werden.'®”-170 Aus
diesem Grund gewinnen die Organ-on-a-Chip-Systeme auch in der Medikamentenentwicklung
und in der regenerativen Medizin zunehmend an Bedeutung, da sie sich durch die zusatzliche
Vaskularisierung der Gewebemodelle fir Wirkstoffscreenings und Krankheitsmodellierungen
eignen.’”"172 Da Medikamente haufig Uber die Blutbahn verabreicht werden, ist die Nachbil-
dung des Blutkreislaufs flir das Screening potentieller Wirkstoffkandidaten von essentieller Be-
deutung.'”'"* Nur so kénnen Informationen (ber die Bioverfligbarkeit und den transendothe-
lialen Transport der Molekiile erhalten werden.'”>176 Im Arbeitskreis von Prof. Dr. Ute Schepers
am Institut fur Funktionelle Grenzflachen am Karlsruher Institut fir Technologie wurde ein sol-
ches Chip-System, der vasQchip, entwickelt. Dieser ist aus einem halbrunden pordsen Mikro-
kanal aus Polycarbonat (PC) und einem darunterliegenden Kompartiment aufgebaut.’”” Durch
eine Besiedlung des Kanals mit Endothelzellen und einem Anschluss an eine Mikrofluidik wird
ein artifizielles Blutgefald erzeugt. Das darunterliegende Kompartiment kann dann zur 3D-Kul-
tivierung von gewebespezifischen Zellen eingesetzt werden, wodurch ein vaskularisiertes Ge-
webemodell generiert wird. Der vasQchip wird durch die Substrate Modifikation and Replica-
tion After Thermoforming (SMART) Methode hergestellt.'”® Dieser Prozess ist in Abbildung 8
dargestellt. Zunachst wird eine zuvor mit Schwerionen beschossene Polymerfolie durch Ther-
moformen zu einem Mikrokanal geformt. Durch einen anschlieRenden Atzprozess werden aus
den lonenspuren in der Folie Poren gebildet, wodurch die Grundvoraussetzung fir eine Si-
cherstellung der spateren Nahrstoffversorgung des unteren Kompartiments erfullt wird. Durch
Laserschweilen wird die Polymerfolie mit dem Mikrokanal dann mit einem PC-Chip verbunden
und mit einem Deckglas verschlossen. Die Herstellung der Chips erfolgt im Spritzgussverfah-
ren. Nach der Assemblierung kann der vasQchip dann mit verschiedenen Zellen besiedelt und
an mikrofluidische Pumpensysteme angeschlossen werden.
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Herstellung des pordsen Mikrokanals

Vorbehandlung der Thermoformen Nachbehandlung Poréser Mikrokanal
PC-Folie durch 147 °C, 4 bar durch nasschemisches
Schwerionenbeschuss Atzen

5M NaOH, 70 °C

i—,

Assemblierung des vasQchips und biologische Anwendung

Laserschweiflen VerschlieRen des umgebenden Mikrofluidische Kultivierung Biologische Anwendung
Kompartiments mit einem
Deckglas

Abbildung 8: Herstellung des vasQchips. Die Polycarbonatfolie wird zundchst mit Schwerionen be-
schossen und anschlielBend durch Thermoformen zu einem runden Mikrokanal geformt. Durch den an-
schlieBenden Atzprozess werden aus den lonenspuren Poren in der Folie erzeugt. Durch Laserschwei-
Ben wird der Kanal dann auf dem Chip aufgebracht und mit einem Deckglas verschlossen. Anschlie-
Bend kann der Chip mit verschiedenen Zellen besiedelt und an mikrofluidische Pumpensysteme ange-
schlossen werden. Modifiziert nach Griin et al.’78

Um komplexe artifizielle Gewebe mit einer geeigneten Mikrostruktur sowie Fluiddynamik fr
mechanische und chemische Stimuli zu generieren, kénnen die Technologien des 3D-Bio-
drucks und der Organ-on-a-Chip-Systeme miteinander kombiniert werden.'”®:'8 Die Chip-Sys-
teme ermdoglichen die Vaskularisierung und Nachbildung des Blutstroms und durch Einsatz
des 3D-Biodrucks kénnen die gewebespezifischen Zellen gezielt in einer definierten 3D-An-
ordnung um die Blutgefalte positioniert werden.'®!
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3 Zielsetzung

Zum Aufbau von komplexen vaskularisierten Gewebemodellen durch den gleichzeitigen Ein-
satz von Organ-on-a-Chip-Systemen und dem 3D-Biodruck ist die Wahl der geeigneten Bio-
tinte essentiell. Diese muss zum einen die biologischen Anforderungen erfiillen, zum anderen
muss sie geeignete physikalisch-chemische Eigenschaften aufweisen, damit durch den 3D-
Druckprozess stabile, definierte Gewebestrukturen konstruiert werden konnen. Daher bestand
das Ziel dieser Arbeit in der Synthese und Entwicklung neuer semi-synthetischer Hydrogele,
welche als Biotinten fir den 3D-Biodruck eingesetzt werden kénnen (Abbildung 9). Als Grund-
lage der Synthese diente Gelatine und das bereits etablierte Hydrogel GelMA. Dabei lag der
Fokus zunachst auf der umfassenden Charakterisierung der synthetisierten Gelatine-basierten
Photopolymere sowie der Untersuchung der physiko-mechanischen Eigenschaften der daraus
gebildeten Hydrogele. Die Eignung der Gelatine-basierten Hydrogele fir die 3D-Zellkultur
sollte anschlieRend anhand von Biokompatibilitdtsuntersuchungen an verschiedenen Zellty-
pen evaluiert werden. Fur den Einsatz der Gelatine-basierten Photopolymere als Biotinten fir
Extrusionsdruckprozesse sollte zunachst eine Optimierung der Druckparameter erfolgen. Da-
raufhin sollten die zellbeladenen Biotinten verdruckt und die Biokompatibilitdt des Druckpro-
zesses evaluiert werden. Durch die Kombination aus den entwickelten Biotinten, des 3D-Bio-
drucks und der Organ-on-a-Chip-Technologie sollte abschlieend ein 3D-Modell der Blut-Hirn-
Schranke aufgebaut werden.

Synthese und
Charakterisierung

Charakterisierung
: physikalisch-chemischer

Eigenschaften

Charakterisierung
Biokompatibilitat

| Druckprozessoptimierung

%ik U

| 3D-Biodruck |

3D-Einbettung
Zellen 2

Abbildung 9: Schematische Darstellung der Entwicklung von Hydrogelen, die als Biotinten fiir 3D-
Druckprozesse eingesetzt werden kénnen. Von besonderer Relevanz ist dabei die Evaluierung der Bi-
okompatibilitat der Hydrogele, ihrer physikalisch-chemischen Eigenschaften sowie der Druckparameter
des Extrusionsdruckprozesses.
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4 Ergebnisse

Der Aufbau von 3D-Gewebemodellen, die in ihrer Funktion und Struktur den Gegebenheiten
in vivo ahneln, stellt eine gro3e Herausforderung im Bereich des Tissue Engineering dar. Da-
bei liegt der Schlissel zum Erfolg haufig in der Wahl einer geeigneten Stitz-/Umgebungs-
matrix. Jede einzelne Zelle im menschlichen Kdrper ist von einer solchen extrazellularen Mat-
rix umgeben. Diese verleiht den Zellen nicht nur mechanische Stabilitat, sie Gbt auch einen
erheblichen Einfluss auf die Gewebeentwicklung, Proliferation, Migration und nicht zuletzt
auch auf die Zell- bzw. Gewebefunktion aus.'®? Die Nachbildung dieser Eigenschaften erfor-
dert ein stabiles und gleichzeitig bioabbaubares Material, welches ein hohes Mal} an Repro-
duzierbarkeit in der Herstellung besitzt, biokompatibel und permeabel fir Nahr- und Signal-
stoffe ist und iber Zellinteraktionsdomanen verfligt.2" 183 Eine weitere Herausforderung fiir den
Aufbau von Gewebemodellen mit Hilfe des Biodrucks stellen die physikalischen Eigenschaften
des Materials dar. So muss dieses fir einen 3D-Druckprozess eine geeignete Stabilitat, Form
und Auflésung aufweisen.'® Gleichzeitig sollte sich der Druckprozess nur minimal auf die Zell-
viabilitdt auswirken. Somit muss das gewahlte Material zum einen die mechanischen Anforde-
rungen eines Druckprozesses erflillen, zum anderen die biologische Anforderung der Zellen
bzw. des Gewebes.”® Hydrogele erfiillen einige dieser Anforderungen und eignen sich dadurch
fur den Aufbau von 3D-Gewebemodellen durch Biodruckverfahren. Dies gilt insbesondere fir
Gelatine-basierte Hydrogele. Gelatine wird aus Kollagen gewonnen, welches ein naturlicher
Baustein des Bindegewebes und somit der natlirlichen ECM ist. Daher weist Gelatine die es-
sentiellen Zellinteraktionsdomanen natrlich auf, ist bioabbaubar und biokompatibel.'® Gela-
tine bildet bei Temperaturen unterhalb von 24 °C tertiare Tripelhelices und damit eine feste
Gelstruktur aus. Dies ist jedoch ein reversibler Prozess, der bei warmeren Temperaturen zur
Denaturierung der Tertiarstruktur fihrt.'?® Daher ist Gelatine als Reinstoff fiir eine Anwendung
in der 3D-Zellkultur bei 37 °C nicht geeignet. Durch eine chemische Modifikation der Gelatine-
ketten kann diese jedoch zu verschiedenen Photopolymeren funktionalisiert werden, die durch
eine Photoreaktion ein kovalentes, vernetztes und temperaturstabiles Hydrogel ausbilden.*

4.1 Synthese und Charakterisierung der Photopolymere

Um aus Gelatine ein temperaturstabiles Hydrogel zu generieren, wurde diese zunachst mit
verschiedenen photoreaktiven Gruppen zu drei verschiedenen Photopolymeren funktionali-
siert.

4.1.1 Gelatine

Bevor mit der Synthese der einzelnen Photopolymere begonnen wurde, wurde die verwendete
Gelatine chemisch charakterisiert, um den Gehalt an freien Aminogruppen zu bestimmen, Gber
welche die Funktionalisierung der Gelatine stattfinden sollte. Dies wurde in Kollaboration mit
Tobias Gockler und Xenia Kempter (AK Schepers, Institut fir Funktionelle Grenzflachen, KIT)
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durchgeflihrt.'8.18” Bei der verwendeten Gelatine handelte es sich um Gelatine Typ A aus
Schweinehaut, Bloom 300 (Sigma Aldrich). Gelatine wird aus Kollagen Typ |, welches sich
hauptsachlich im Haut- und Knochengewebe befindet, gewonnen. Dabei wird zwischen der
sauren (Gelatine Typ A) oder der basischen (Gelatine Typ B) Hydrolyse zur Gewinnung unter-
schieden.' Nach der Hydrolyse des tierischen Ausgangsmaterials wird das Kollagen extra-
hiert. Die bei diesem Vorgang verwendete Temperatur hat einen erheblichen Einfluss auf die
Gelierkraft der Gelatine.' Je hoher die Temperatur der Extraktion, desto niedriger ist die Kraft.
Diese Eigenschaft wird anschliefiend Uber die sogenannte Bloom-Zahl bestimmt. Je gréRRer
diese ist, desto starker ist die Gelierkraft der Gelatine. Typische Werte fir Gelatine aus Schwei-
nehaut liegen dabei zwischen 50 und 300 Bloom.'®® Die zur Funktionalisierung bendétigten
freien Aminogruppen der Gelatine befinden sich an den beiden Aminosauren L-Lysin (Lys)
und L-Hydroxylysin (Hyl). Diese stellen ca. 3-5 % der Aminosauren in Gelatine dar.'® Die hau-
figste Aminosaure ist jedoch Glycin (Gly). Diese bildet zusammen mit Prolin (Pro) und Hydro-
xyprolin (Hro) ein sich immer wiederholendes Gly-Pro-Hro-Motiv. Dieses befahigt das Anei-
nanderlagern von einzelnen Helices und somit die Bildung der reil’festen, tertiaren Tripelheli-
ces.'® Diese Helices lagern sich im Gewebe dann zu Mikrofibrillen zusammen und verleihen
so dem Gewebe seine Stabilitat."?

Um die durchschnittliche Stoffmenge der freien Aminogruppen in der verwendeten Gelatine zu
bestimmen, wurde der Trinitrobenzolsulfonsaure (TNBSA)-Assay durchgefihrt. Bei dieser ko-
lorimetrischen Nachweismethode reagieren die e-Aminogruppen, wie sie z.B. in den Seiten-
ketten von Lys oder Hys vorkommen, mit dem TNBSA zu einem gelben Trinitrobenzylderivat,
dessen Absorption bei 335 nm bestimmt werden kann. Dieser Vorgang ist in Abbildung 10
dargestellt.

NO, cns?//o
02N N02 O: /O_
R—NH, + 3
4h,37°C o

Abbildung 10: Reaktion des TNBSA mit primdren Aminogruppen zu dem gelben Trinitrobenzolsulfon-
séurederivat. Modifiziert nach ThermoFisher.?93

Dafir wurde zunachst eine Standardkurve aus einer Verdinnungsreihe mit Glycinldsungen
verschiedener Konzentrationen (2-12 pg/ml) erstellt. Diese ist in Abbildung 11 dargestellt. Es
zeigte sich ein lineares Verhalten, bei dem die Zunahme der Absorption mit der Zunahme an
freien Aminogruppen korrelierte.
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Abbildung 11: Glycin-Standardkurve zur Bestimmung der Stoffmenge an freien e-Aminogruppen in 1 g
Gelatine. Mit den fiir Gelatine bestimmten Absorptionswerten wurde eine durchschnittliche Stoffmenge
von 0,266 mmol NH»-Gruppen pro g Gelatine berechnet. Erstellt in Kollaboration mit T. Géckler und X.
Kempter.86.187

Durch die Bestimmung der Absorptionswerte der verwendeten Gelatine (Typ A, Schweinehaut,
Bloom 300) konnte mit Hilfe der Standardkurve die durchschnittliche Menge freier Aminogrup-
pen der Lys- und Hys-Seitenketten ermittelt werden. Diese betrug 0,266 + 0,04 mmol/g Gela-
tine und deckte sich mit dem Wert in der Literatur (0,286 mmol/g)."%*

4.1.2 GelMA-V1

Da sich Gelatine in reiner Form nicht flir den Einsatz in der 3D-Zellkultur eignet, wurde die
Gelatine an den enthaltenen Lysinseitenketten mit Methacrylsdureanhydrid (MAA) zu dem
semi-synthetischen Polymer Gelatinemethacrylamid (GelMA) funktionalisiert, um eine chemi-
sche Vernetzung der einzelnen Ketten zu ermdglichen. GelMA ist schon seit mehreren Jahren
fur die Anwendung in der 3D-Zellkultur etabliert, da es die Eigenschaften naturlicher und syn-
thetischer Hydrogele vereinigt und so ein breites Anwendungsgebiet gewahrleistet.'®! Zum ei-
nen durch die natirlich vorliegende Biokompatibilitat sowie das Vorhandensein zellinteraktiver
Komponenten, wie die RGD-Sequenz. Diese besteht aus den drei Aminosauren Arginin, Gly-
cin und Asparaginsaure. Zellen kénnen Uber ihre Integrinrezeptoren an diese Sequenz binden
und adhérieren.'®® Die Sequenz sorgt jedoch nicht nur fiir eine mechanische Stabilitat der Zel-
len in der umgebenden Matrix, sie vermittelt auch Signale, die unter anderem die Viabilitat
oder die Polaritat der Zellen beeinflussen.'® Zum anderen die chemische Kontrollierbarkeit
der mechanischen Eigenschaften. Durch die Funktionalisierung der Lysinseitenketten mit MAA
koénnen die entstandenen Vinylgruppen Uber eine Photoreaktion kovalente Bindungen formen,
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wodurch die Festigkeit des Hydrogels bestimmt werden und die Stabilitdt unter physiologi-
schen Bedingungen gewahrleistet werden kann''®'28, Die Synthese von GelMA-V1 erfolgte
nach Van Den Bulcke et al.''? Die freien Aminogruppen der Lysinseitenketten reagieren in
einer nucleophilen Acylsubstitution mit dem MAA zu dem Photopolymer GelMA. Die Reaktion
ist in Abbildung 12 dargestellt.

H2N HoN H
0
NH, o NH,
A
HN™ DPBS Yk”
2h,50°C 0
N, \”)\(

Abbildung 12: Synthese des Photopolymers GelMA. Die primdren Aminogruppen der in DPBS” gel6s-
ten Gelatine werden mit MAA (iber eine nucleophile Acylsubstitution zum Photopolymer funktionali-
siert.112

Die Gelatine wurde zunéchst bei 50 °C in DPBS™ geldst und anschlieBend langsam das MAA
hinzugegeben. Die Lésung wurde flir 2 h gerihrt, verdiinnt und fir sieben Tage gegen destil-
liertes Wasser (ddH20) dialysiert. Nach einer Lyophilisation wurde das Produkt als weifl3er
Feststoff erhalten. Um ein breiteres Anwendungsgebiet zu gewahrleisten, wurden unterschied-
liche Mengen des MAA (20,2 Aq, 12,6 Aq oder 3,8 Aq) hinzugegeben. So wurden Photopoly-
mere mit einem hohen (GelMA-V1 high), einem mittleren (GelMA-V1 medium) und einem nied-
rigen (GelMA-V1 Jow) Funktionalisierungsgrad erhalten. Um den Funktionalisierungsgrad zu
bestimmen, wurde der TNBSA-Assay als indirekter Nachweis genutzt. Der Funktionalisie-
rungsgrad ergab sich aus den Absorptionswerten der unfunktionalisierten Gelatine und denen
der Photopolymere. Die Berechnung erfolgte mit Formel 1.

Funktionalisierungsgrad [%] = (1 — M) * 100 % Formel (1)

AgGelatine

Die so ermittelten Funktionalisierungsgrade fir GelMA-V1 low, medium und high sind in Ab-
bildung 13 dargestellt.
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Abbildung 13: Funktionalisierungsgrad der Photopolymere GelMA-V1 low (68 %), GelMA-V1 medium
(83 %) und GelMA-V1 high (90 %). Die Funktionalisierungsgrade wurden (ber den TNBSA-Assay und
die Menge freier Aminogruppen bestimmt.

Dabei ergab sich fur GelMA-V1 low ein Funktionalisierungsgrad von 68 %, fur GelIMA-V1 me-
dium 83 % und fir GelMA-V1 high 90 %. Somit konnte ein eindeutiger Zusammenhang zwi-
schen den Mengen an zugegebenem MAA und dem erhaltenen Funktionalisierungsgrad fest-
gestellt werden. Zusatzlich wurde auch ein '"H-NMR-Spektrum von den drei Photopolymeren
und Gelatine angefertigt, um den Erfolg der Reaktion sowie den Funktionalisierungsgrad zu
bestimmen. Die erhaltenen Spektren sind in Abbildung 14 dargestellt. Die Messung wurde in
deuteriertem Wasser (D20) bei 400 MHz und 40 °C durchgefihrt, um ein Gelieren der Probe
wahrend der Messung zu verhindern. Die erfolgreiche Funktionalisierung der Aminogruppen
mit MAA konnte an drei Bereichen im Spektrum detektiert werden. Die Peaks der Vinylproto-
nen bei 5,4 ppm und 5,7 ppm und der Peak der Methylgruppe des Methacrylamids bei 1,9 ppm
(in der Abbildung blau hinterlegt) konnten nur in den Photopolymeren detektiert werden, jedoch
nicht bei unfunktionalisierter Gelatine. Die zunehmende Signalintensitat bei den drei Photopo-
lymeren GelMA-V1 low, medium und high zeigte die zunehmende Funktionalisierung qualitativ
auf. Der dritte charakteristische Bereich bei 3,1 ppm (in der Abbildung griin hinterlegt) konnte
der freien Aminogruppe zugeordnet werden. Die héchste Signalintensitat wies unfunktionali-
sierte Gelatine auf, wahrend die der Photopolymere von low nach high hin abnahm, was eben-
falls den Funktionalisierungsgrad bestatigte.
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Abbildung 14: 'H-NMR von Gelatine und dem Photopolymer GelMA-V1 in den drei verschiedenen
Funktionalisierungsgraden low, medium und high. Die Messung erfolgte in D>O bei 400 MHz und 40 °C.
Die Protonen der freien Aminogruppen sind in griin, die Protonen der Methacrylamidgruppe in blau
dargestellt.
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Die ermittelten Funktionalisierungsgrade lagen jedoch alle sehr nahe beieinander, mit Werten
von 68 % fur GelMA-V1 low bis 90 % fur GelMA-V1 high. Die daraus resultierenden Festigkei-
ten der Hydrogele lagen dementsprechend ebenfalls nahe beieinander. Um ein breiteres An-
wendungsgebiet zu gewahrleisten, um beispielsweise auch sehr weiche Hydrogele ausbilden
zu kénnen, wurde die Synthese in einem weiteren Schritt angepasst, um Photopolymere mit
noch unterschiedlicheren Funktionalisierungsgraden zu erhalten.

4.1.3 GelMA-V2

Um das Photopolymer GelMA in verschiedenen Funktionalisierungsgraden von niedrig bis
hoch zu erhalten, wurde die Synthese angepasst. Diese wurde ebenfalls nach Van Den Bulcke
et al. durchgeflhrt, jedoch wurde die Menge an MAA nun an die Menge der freien Aminogrup-
pen der verwendeten Gelatine angepasst. Dies wurde in Kollaboration mit Tobias Géckler und
Xenia Kempter (AK Schepers, Institut fir Funktionelle Grenzflachen, KIT) durchgefiihrt.'86.187
Die Menge freier Aminogruppen lag bei 0,266 mmol NH2-Gruppen pro g Gelatine und ent-
sprach 1 Aq. Zunachst wurde eine Synthesereihe erstellt, bei der jeweils 0,5 Aq, 1 Aq, 2 Aq,
4 Aq, 10 Aq, 12 Aq, 16 Ag, 20 Aq und 30 Aq des MAA zur in DPBS™ gelésten Gelatine gegeben
wurden. Bei 1 Aq wurden 0,266 mmol MAA zu einem Gramm Gelatine hinzugegeben. Auch
hier wurde die Reaktion flr 2 h bei 50 °C gertihrt, anschlieRend verdinnt und fir sieben Tage
gegen ddH,O dialysiert. Nach zweitagiger Lyophilisation wurde das Produkt GelMA-V2 als
weiller Feststoff erhalten. Um die Funktionalisierungsgrade der Photopolymere aus der Syn-
thesereihe zu bestimmen, wurde der TNBSA-Assay als indirekter Nachweis durchgeflihrt, da
so die Menge freier Aminogruppen ermittelt wurde. Der Funktionalisierungsgrad ergab sich
dabei aus den Absorptionswerten reiner Gelatine und denen der zehn verschiedenen Photo-
polymere. Die Berechnung erfolgte mit Formel 1 (siehe Kapitel 4.1.2). Die Ergebnisse sind in
Abbildung 15 dargestellt.
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Abbildung 15: Funktionalisierungsgrade der Photopolymere GelMA-V2 aus 10 verschiedenen Synthe-
seansétzen. Zu 1 g Gelatine wurden jeweils 0,5 bis 30 Aq des MAA hinzugegeben. Die Funktionalisie-
rungsgrade wurden durch den TNBSA-Assay (liber die Menge freier Aminogruppen bestimmt. Anhand
dieser Ergebnisse wurden die drei neuen Varianten des GelMA-V2 festgelegt. GelMA-V2 low mit einem
Funktionalisierungsgrad von 36 %, GelMA-V2 medium mit einem Funktionalisierungsgrad von 59 % und
GelMA-V2 high mit einem Funktionalisierungsgrad von 71 %.

Bei der Synthesereihe wurden Funktionalisierungsgrade von 18 % fiir den Ansatz mit 0,5 Aq
MAA bis 78 % fiir den Ansatz mit 30 Aq MAA erhalten. Dazwischen zeigte sich eine zunéchst
lineare Zunahme des Funktionalisierungsgrades. Ab einer Zugabe von 16 Aq des MAA &n-
derte sich der Funktionalisierungsgrad der Photopolymere GelMA-V2 jedoch nur sehr gering.
Aus diesen ermittelten Werten wurden drei neue Photopolymere fiir die weitere Verwendung
bestimmt (in der Abbildung blau hinterlegt). GelMA-V2 Jow entsprach einem Syntheseansatz
mit 1 Aq MAA und wies einen Funktionalisierungsgrad von 36 % auf. GelMA-V2 medium ent-
sprach einem Syntheseansatz mit 8 Aq MAA und wies einen Funktionalisierungsgrad von
59 % auf. GelMA-V2 high entsprach einem Syntheseansatz mit 20 Aq MAA und wies einen
Funktionalisierungsgrad von 71 % auf. Somit konnten nochmals zuséatzliche Varianten des
Photopolymers GelMA synthetisiert werden, die nun sehr weiche Hydrogele (GelMA-V2 low)
als auch feste Hydrogele (GelMA-V2 high) ausbilden konnten. Zusatzlich wurde auch fir diese
Photopolymere, sowie Gelatine ein "H-NMR-Spektrum angefertigt, um den Erfolg der Reaktion
sowie den Funktionalisierungsgrad zu bestimmen. Die Spektren sind in Abbildung 16 darge-
stellt. Die Messung wurde in D20 bei 400 MHz und 40 °C durchgefihrt, um ein Gelieren der
Probe wahrend der Messung zu verhindern. Die erfolgreiche Funktionalisierung der Amino-
gruppen mit MAA konnte an drei Bereichen im Spektrum detektiert werden. Die Peaks der
Vinylprotonen bei 5,4 ppm und 5,8 ppm und der Peak der Methylgruppe des Methacrylamids
bei 2,2 ppm (in der Abbildung blau hinterlegt) konnten nur in den Photopolymeren detektiert
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werden, jedoch nicht bei reiner Gelatine. Der dritte charakteristische Bereich bei 3,1 ppm (in
der Abbildung griin hinterlegt) konnte der freien Aminogruppe zugeordnet werden. Die hochste
Signalintensitat wies reine Gelatine auf, wahrend die der Photopolymere von low nach high
hin abnahm, was ebenfalls die verschiedenen Funktionalisierungsgrade bestatigte. Zudem
konnten einzelne Peaks im Spektrum der Gelatine verschiedenen Aminosauren zugeordnet
werden. Diese sind in Abbildung 16 von 1 bis 12 durchnummeriert.
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Abbildung 16: 'H-NMR von Gelatine und dem Photopolymer GelMA-V2 in den drei verschiedenen
Funktionalisierungsgraden low, medium und high. Die Messung erfolgte in D,O bei 400 MHz und 40 °C.
Die Protonen der freien Aminogruppen sind in griin, die Protonen der Methacrylamidgruppe in blau
dargestellt. Die Zuordnung einzelner Aminosé&uren zu verschiedenen Signalen ist mit den Nummern 1-
12 beschriftet. Erstellt in Kollaboration mit T. G6éckler."86
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4.1.4 GeIlNB

Da das Photopolymer GelMA nach Zugabe eines Photoinitiators und Bestrahlung mit Licht
geeigneter Wellenlange zum Hydrogel Gber einen radikalischen Kettenmechanismus vernetzt
wird, kdnnen sich die gebildeten freien Radikale negativ auf die im Hydrogel enthaltenen Zellen
auswirken.'®” Aus diesem Grund wurde in Kollaboration mit Tobias Gockler und Xenia Kempter
(AK Schepers, Institut fur Funktionelle Grenzflachen, KIT) ein zweites Photopolymer, Norbor-
nen-funktionalisierte Gelatine (GelNB) synthetisiert.'®.187.1%8 Dieses Polymer lasst sich nach
Zugabe einer Thiolgruppe und eines Photoinitiators tber eine radikalisch vermittelte Thiol-En
Reaktion zum Hydrogel vernetzen.' Da die Thiol-En Reaktion lber einen Stufenwachstums-
prozess verlauft werden weniger freie Radikale gebildet. Somit generiert dieser Mechanismus
eine geringere Anzahl an Zellschaden.?® Fir die Synthese wurde auf klassische Methoden
der Peptidchemie zurlickgegriffen. Die freien Aminogruppen der Gelatine wurden mit Norbor-
nencarboxylsdure mit Hilfe von 1-Ethyl-3-3-dimethylaminopropylcarbodiimid-Hydrochlorid
(EDC-HCI) und N-Hydroxysuccinimid (NHS) zum Photopolymer GelNB funktionalisiert. Die
Reaktion ist in Abbildung 17 dargestellt.
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Abbildung 17: Synthese des Photopolymers GelNB. In MES geléste Norbornencarboxylséure wird zu-
néchst durch Zugabe von EDC-HCI und NHS aktiviert. Die so aktivierte Carboxylgruppe reagiert an-
schlieBend mit den primdren Aminogruppen der Gelatine (iber Nacht zum Photopolymer.

Die in 2-(N-Morpholino)ethansulfonsaure (MES) geléste Norbornencarboxylsdure wurde zu-
nachst mit EDC-HCI bei pH 6 aktiviert und mit NHS in einen stabilen Aktivester umgewandelt.
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Abbildung 18: Prinzip der Aktivierung von Carbonséuren durch EDC-HCI und NHS. Zunéchst wird die
Carbonséure durch Reaktion mit EDC-HCI aktiviert. Nach Zugabe des NHS wird die Sé&ure in einen
stabilen Aktivester umgewandelt, der anschlieBend mit der Aminogruppe unter Bildung einer Amid-
gruppe reagiert. Modifiziert nach ThermoFisher.?0!

28



Ergebnisse

Nach Zugabe der Gelatine wurde der pH-Wert auf 7,8 erhdht, sodass der entstandene Akti-
vester mit den freien Aminogruppen der Lysinseitenketten reagieren konnte. Die Reaktion
wurde bei 50 °C durchgefiihrt und tber Nacht gerihrt. Zur Aufreinigung des Rohprodukts
wurde dieses fiir sieben Tage gegen ddH-O dialysiert und anschlief3end lyophilisiert, um das
Produkt als weillen Feststoff zu erhalten. Zunachst wurde auch fir das Photopolymer GelNB
eine Synthesereihe erstellt, bei der jeweils 0,1 Aq bis 10 Aq der Norbornencarboxylsaure mit
Gelatine umgesetzt wurden. 1 Aq entsprach dabei 0,266 mmol und somit der Menge an freien
Aminogruppen in einem Gramm Gelatine. Zur Bestimmung der Funktionalisierungsgrade der
verschiedenen Polymere wurde der TNBSA-Assay als indirekter Nachweis durchgefihrt. Der
Funktionalisierungsgrad ergab sich dabei aus den Absorptionswerten reiner Gelatine und je-
nen der verschiedenen Photopolymere. Die Berechnung erfolgte mit Formel 1 (siehe Kapitel
4.1.2). Die Ergebnisse sind in Abbildung 19 dargestellt.
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Abbildung 19: Funktionalisierungsgrade der Photopolymere GeINB aus 11 verschiedenen Synthese-
ansétzen. Zu 1 g Gelatine wurden jeweils 0,1 bis 10 Aq der Norbornencarboxylsdure hinzugegeben. Die
Funktionalisierungsgrade wurden durch den TNBSA-Assay (iber die Menge freier Aminogruppen be-
stimmt. Anhand dieser Ergebnisse wurden die drei GeINB-Varianten festgelegt. GelINB low mit einem
Funktionalisierungsgrad von 20 % bzw. 46 %, GeINB medium mit einem Funktionalisierungsgrad von
53 % und GelNB high mit einem Funktionalisierungsgrad von 97 %.

Bei der Synthesereihe wurden Photopolymere mit einem Funktionalisierungsgrad von 13 %,
fur den Ansatz mit 0,1 Aq Norbornencarboxylséure, bis zu 97 % fiir den Ansatz mit 10 Aq
Norbornencarboxylsaure erhalten. Auch bei dieser Synthesereihe zeigte sich zunachst eine
lineare Zunahme des Funktionalisierungsgrades. Ab 3 Aq war die Anderung jedoch nur sehr
gering. Anhand der Ergebnisse wurden drei Photopolymere mit Funktionalisierungsgraden von
gering bis hoch ausgewanhlt und fir die weiteren Versuche verwendet. GelNB /ow entsprach
einem Syntheseansatz von 0,3 Aq (Funktionalisierungsgrad 21 %, fir GelNB/GelS-Hydrogele)
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oder 0,5 Aq (Funktionalisierungsgrad 46 %, fir GeINB/DTT-Hydrogele), GeINB medium ent-
sprach einem Syntheseansatz von 2 Aq (Funktionalisierungsgrad 53 %) und GelNB high ent-
sprach einem Syntheseansatz von 10 Aq (Funktionalisierungsgrad 97 %). Zusétzlich wurde
auch ein "H-NMR-Spektrum von den drei Photopolymeren und Gelatine angefertigt, um den
Erfolg der Reaktion sowie den Funktionalisierungsgrad zu bestimmen. Die erhaltenen Spek-
tren sind in Abbildung 20 dargestellt. Die Messung wurde in DO bei 400 MHz und 40 °C
durchgefuhrt, um ein Gelieren der Probe wahrend der Messung zu verhindern. Die erfolgreiche
Funktionalisierung der Gelatine zu den drei Photopolymeren GelNB low, medium und high
konnte auch durch das "H-NMR-Spektrum nachgewiesen werden. Dabei nahm die Signalin-
tensitat des Peaks der freien Aminogruppen (in der Abbildung grin hinterlegt) bei 3,3 ppm ab,
je hoéher der Funktionalisierungsgrad der Polymere. Weitere charakteristische Peaks der Nor-
bornengruppe sind bei 3,2 ppm, 3,7 ppm, 6,2 ppm und 6,4 ppm zu erkennen. Dabei nahm die
Signalintensitat mit Zunahme des Funktionalisierungsgrads zu. Bei genauerer Auflésung der
Spektren konnte der Unterschied in der exo-und endo-Form der Norbornencarboxylsdure den
Signalen bei 6,2 ppm, 6,35 ppm und 6,4 ppm zugeordnet werden. Diese liegt als Mischung
vor, sodass bei dem Photopolymer GeINB auch beide Formen zu detektieren sind. Der ge-
wahlte Syntheseansatz mit Norbornencarboxylsaure, EDC-HCI und NHS erwies sich als sehr
effektiv, da verschiedene GelNB Photopolymere mit sehr geringen (12 %) bis sehr hohen
(97 %) Funktionalisierungsgraden erhalten wurden. Dieser Syntheseansatz konnte auch von
Tytgat et al. in einer kurzlich veréffentlichten Publikation erfolgreich durchgefuhrt werden. Je-
doch wurde in diesem Ansatz DMSO als Lésungsmittel flir die Reaktion verwendet, sowie
Aceton zur Gewinnung des Rohprodukts eingesetzt.?°? Diese Losungsmittel missen jedoch
anschlief’end durch Aufreinigung des Rohprodukts aufgrund zytotoxischer Effekte komplett
entfernt werden.?%3204 Bej dem hier gewahlten Syntheseweg konnte das Photopolymer GelNB
I6sungsmittelfrei in wassriger Umgebung synthetisiert werden. Dies kann sich positiv auf den
Einsatz des Polymers in der Zellkultur auswirken, da keine organischen Lésungsmittelriick-
stande im Produkt zurlckbleiben kdnnen.
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Abbildung 20: 'H-NMR von Gelatine und dem Photopolymer GelNB in den drei verschiedenen Funkti-
onalisierungsgraden low, medium und high. Die Messung erfolgte in D,O bei 400 MHz und 40 °C. Die
Protonen der freien Aminogruppen sind in griin, die Protonen der Norbornengruppe in blau dargestellt.
Die Zuordnung einzelner Aminoséuren zu verschiedenen Signalen ist mit den Nummern 1-12 beschriftet
(siehe Abbildung 16). Die Signale a,b und a‘b‘ konnten der endo- und exo-Form der Norbornencar-
boxylsdure zugeordnet werden. Erstellt in Kollaboration mit T. G6ckler und X. Kempter.186.187
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4.1.5 GelS

Als weiteres, Gelatine-basiertes Photopolymer, wurde thiolierte Gelatine (GelS) synthetisiert.
Dieses Photopolymer lasst sich, ebenso wie GelNB, nach Zugabe eines Alkens und eines
Photoinitiators Gber die Thiol-En Reaktion zum Hydrogel vernetzen. Dabei wird Gelatine mit
N-Acetylhomocysteinthiolacton zum Photopolymer GelS umgesetzt. Das Thiolacton reagiert
unter Ringéffnung in einer nucleophilen Acylsubstitution mit den freien Aminogruppen der Ge-
latine. Die Reaktion ist in Abbildung 21 dargestellt.

NH, 0 N/H/\/SH
HaN AH//;;S H,N H WNH
NH, 0 o NH, o)
- NaHCO; (aq) HS
H,N 3
2 pH 10 N 0
3h,40°C WNH SH
Nz 0 N
o)

Abbildung 21: Synthese des Photopolymers GelS. Die primdren Aminogruppen der in entgastem Nat-
riumcarbonatpuffer gelésten Gelatine reagieren mit N-Acetylhomocysteinthiolacton liber eine nucleo-
phile Acylsubstitution zum Photopolymer.2%°

Um eine Dimerisierung der Thiolgruppen in Anwesenheit von Sauerstoff (O2) zu verhindern,
wurde sowohl der Natriumcarbonatpuffer als auch das Dialysewasser vor Verwendung ent-
gast. Zusatzlich wurde Ethylentetraessigsaure (EDTA) zur Reaktionslésung gegeben. Die Ge-
latine wurde zunachst im Reaktionspuffer unter Schutzatmosphare geldst. AnschlieRend
wurde das Thiolacton zugegeben und die Lésung fir 3 h bei 50 °C gerlhrt. Zur Aufreinigung
des Rohprodukts wurde dieses fur 24 h gegen ddH20 dialysiert und anschlieend lyophilisiert.
Das Produkt wurde als weil3er Feststoff erhalten und bis zur Verwendung bei -80 °C unter
Schutzatmosphare gelagert. Diese Reaktion wird schon seit mehreren Jahrzehnten fir die
Thiolierung von Biomolekiilen eingesetzt.?®® Auch Gelatine wurde Uber diesen Syntheseweg
schon erfolgreich zum Photopolymer GelS umgewandelt.?®® Zunachst wurde fiir das Photopo-
lymer GelS eine Synthesereihe erstellt, bei der verschiedene Aq des Thiolactons zur Gelatine
gegeben wurden. 1 Aq entsprach dabei 0,266 mmol/g Gelatine. Zur Bestimmung der Funktio-
nalisierungsgrade der verschiedenen Polymere wurde der TNBSA-Assay als indirekter Nach-
weis durchgefihrt. Der Funktionalisierungsgrad ergab sich dabei aus den Absorptionswerten
reiner Gelatine und denen der verschiedenen Photopolymere. Die Berechnung erfolgte mit
Formel 1 (siehe Kapitel 4.1.2). Die Ergebnisse sind in Abbildung 22 dargestellt.
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Abbildung 22: Funktionalisierungsgrade der Photopolymere GelS aus vier verschiedenen Synthese-
ansétzen. Zu 1 g Gelatine wurden jeweils 1 bis 10 Aq des N-Acetylhomocysteinthiolactons hinzugege-
ben. Die Funktionalisierungsgrade wurden durch den TNBSA-Assay (iber die Menge freier Aminogrup-
pen bestimmt. Anhand dieser Ergebnisse wurden die zwei GelS-Varianten festgelegt. GelS low mit ei-
nem Funktionalisierungsgrad von 20 %, und GelS medium mit einem Funktionalisierungsgrad von 50 %.

Auch bei dieser Synthesereihe zeigte sich eine lineare Zunahme des Funktionalisierungs-
grads. Es wurden Polymere mit Funktionalisierungsgraden von 20 % (1 Aq Ansatz) bis 58 %
(10 Ag Ansatz) erhalten. Héhere Funktionalisierungsgrade konnten nicht erzielt werden, auch
bei der Verwendung hdherer Aquivalente. Dies ist fiir diese Reaktion auch in der Literatur
bekannt. Vlierberghe et al. konnten auf diese Weise GelS mit einem Funktionalisierungsgrad
von 65 % synthetisieren.?%5297 Deshalb wurden nur zwei Photopolymere in den Varianten low
und medium gewahlt und fir weitere Versuche verwendet. GelS Jow entsprach einem Synthe-
seansatz von 1 Aq und wies einen Funktionalisierungsgrad von 20 % auf. GelS medium ent-
sprach einem Syntheseansatz von 5 Aq und wies einen Funktionalisierungsgrad von 50 % auf.
Zusatzlich wurde auch ein "H-NMR-Spektrum von den zwei Photopolymeren und Gelatine an-
gefertigt, um den Erfolg der Reaktion sowie den Funktionalisierungsgrad zu bestimmen. Die
erhaltenen Spektren sind in Abbildung 23 dargestellt. Die Messung wurde in DO bei 400 MHz
und 40 °C durchgeflhrt, um ein Gelieren der Probe wahrend der Messung zu verhindern. Die
erfolgreiche Thiolierung der Gelatine zu GelS konnte qualitativ auch iber das '"H-NMR nach-
gewiesen werden. Dabei waren zwei Signale charakteristisch. Die Signalintensitat des Peaks
bei 3,2 ppm der freien Aminogruppen der Gelatine (in der Abbildung griin hinterlegt) nahm bei
den Photopolymeren mit zunehmendem Funktionalisierungsgrad ab. Die Peaks bei 2,3 ppm
und 2,8 ppm konnten dem Cystein zugeordnet werden (in der Abbildung blau hinterlegt). Die
Signalintensitat nahm bei zunehmendem Funktionalisierungsgrad zu.
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Abbildung 23: "H-NMR von Gelatine und dem Photopolymer GelS in den zwei verschiedenen Funkti-
onalisierungsgraden low, und medium. Die Messung erfolgte in D,O bei 400 MHz und 40 °C. Die Pro-
tonen der freien Aminogruppen sind in griin, die Protonen der Cysteingruppe in blau dargestellt. Die
Zuordnung einzelner Aminoséduren zu verschiedenen Signalen ist mit den Nummern 1-12 beschriftet.
Erstellt in Kollaboration mit T. Géckler und X. Kempter.186.187
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4.2 Charakterisierung der Photoinitiatoren und Crosslinker

Fur die Vernetzung der einzelnen Photopolymere zu Hydrogelen wurde die Zugabe eines Pho-
toinitiators bendtigt. Dabei standen zwei verschiedene Photoinitiatoren, 2-Hydroxy-4‘-(2-hyd-
roxyethoxyl)-2-methylpropiophenon (Irgacure D-2959) und Lithium-Phenyl(2,4,6-trimethylben-
zoyl)phosphinat (LAP), zur Verfigung. Beide sind wasserléslich, was sie zu geeigneten Kan-
didaten fur die Photopolymerisationsreaktion macht.?® Die Strukturformeln der beiden Photo-
initiatoren sind in Abbildung 24 dargestellt.
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Irgacure D-2959 trimethylbenzoyl)phosphinat

Abbildung 24: Strukturformeln der beiden Photoinitiatoren Irgacure D-2959 und Lithium-Phenyl(2,4,6-
trimethylbenzoyl)phosphinat (LAP).

Zudem wurde flr die Nutzung der Thiol-En Reaktion die Zugabe eines Crosslinkers bendtigt.
Fir das Photopolymer GelNB diente der Crosslinker Dithiothreitol (DTT), dessen Thiolgruppe
mit den Vinylgruppen des GelNB in einer Photoreaktion reagiert und so die kovalente Vernet-
zung ausbildet. Die Strukturformel von DTT ist in Abbildung 25 dargestellt.

OH

OH
Dithiothreitol
Abbildung 25: Strukturformel des Crosslinkers Dithiothreitol (DTT).

Vor Nutzung der Photoinitiatoren und des Crosslinkers zur Vernetzung der einzelnen Photo-
polymere wurden diese zunachst hinsichtlich ihrer Absorptionsmaxima und Zytotoxizitat cha-
rakterisiert.

4.2.1 Absorptionsspektren der Photoinitiatoren

Da fir die Vernetzung der Photopolymere zwei verschiedene Photoinitiatoren zur Verfiigung
standen, die beide eine gute Loéslichkeit in Wasser zeigten, wurden diese in Kooperation mit
Rebecca Pfister (AK Schepers, Institut fur Funktionelle Grenzflachen, KIT) in Bezug auf ihre
Absorptionsmaxima im fur die Ausbildung des Hydrogels verwendeten Lésungsmittel charak-
terisiert.?%® Daflir wurden beide Photoinitiatoren in einer Konzentration von 0,1 % in DPBS-*
geldst und jeweils ein Absorptionsspektrum von 200 nm bis 400 nm aufgenommen. Dies ist in
Abbildung 26 dargestellt.
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Abbildung 26: Absorptionsspektren der beiden Photoinitiatoren Irgacure D-2959 (0,001 %) und LAP
(0,01 %). Es wurde jeweils ein Spektrum von 200 nm bis 400 nm aufgezeichnet. Erstellt in Kollaboration
mit R. Pfister.209

Bei dem Photoinitiator Irgacure D-2959 war ein deutliches Maximum bei 270 nm zu erkennen,
was sich auch mit den angegebenen Werten in der Literatur deckte.?®® Dieser Photoinitiator
wird sehr haufig im Bereich der 3D-Zellkultur eingesetzt, um Zellen in Hydrogele einzubetten.
Einer der Nachteile ist dabei jedoch, dass durch das Absorptionsmaximum bei 270 nm mit
Licht im Ultraviolett-Bereich (UV) gearbeitet werden muss, was sich negativ auf die Zellviabili-
tat auswirkt.?'® Das Spektrum des Photoinitiators LAP zeigte ebenfalls ein Maximum bei
270 nm auf, jedoch lieR® sich ein weiteres Maximum bei 375 nm erkennen, was sich mit den
Werten in der Literatur deckte.?®® Somit zeigte LAP ein breiteres Absorptionsspektrum als Ir-
gacure D-2959 und konnte dadurch Uber einen breiteren Wellenlangenbereich angeregt wer-
den. Die Intensitat dieses zweiten Maximums lag jedoch deutlich unter dem Maximum bei
270 nm. Dies bedeutet, dass bei 375 nm etwas langer bestrahlt werden muss, da die Absorp-
tion des LAP-Molekiils in diesem Bereich schwacher ist. Es kann jedoch Licht mit einer lange-
ren Wellenlange im annahrend sichtbaren Bereich fiir die Anregung des LAP eingesetzt wer-
den, was sich positiv auf die Zellviabilitat wahrend der Vernetzung der Photopolymerlésungen
zum Hydrogel auswirken kann.

4.2.2 Zytotoxizitat der Photoinitiatoren

In einem weiteren Schritt wurde die Zytotoxizitat der beiden Photoinitiatoren Irgacure D-2959
und LAP mit Hilfe eines 3-(4,5-Dimethylthiazol-2-yl)2,5-diphenyltetrazoliumbromid (MTT)-As-
says auf zwei verschiedenen Zelltypen in Kooperation mit der Bachelorstudentin Alisa Grimm
ermittelt.’ Zum einen auf einer humanen Leberkarzinomzelllinie (HepG2) und auf primaren
humanen Endothelzellen aus der Nabelschnurvene (engl.. human umbilical vein endothelial
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cells, HUVEC). Da fir die Vernetzung der Photopolymere zum Hydrogel der Photoinitiator zu-
gegeben werden muss, kommen Zellen, die in dem Gel eingekapselt werden sollen, in direkten
Kontakt mit dem Photoinitiator. Fiir die Bestimmung der Toxizitdt wurden zunachst 1 x 10*
Zellen pro Well in eine 96-Well Platte ausgesat und mit 0,01 %, 0,03 %, 0,05 %, 0,1 %, 0,3 %
und 0,5 % des jeweiligen Photoinitiators behandelt. Zur weiteren Charakterisierung wurde
auch die Toxizitat der Belichtungsprodukte von Irgacure D-2959 und LAP ermittelt. Dazu
wurde nach Zugabe der Photoinitiatoren zu den Zellen die 96-Well Platte fur 30 s unter der
Aushartungslampe Omnicure S2000 bei 500 mW/cm? bestrahlt, um den radikalischen Zerfall
von Irgacure D-2959 und LAP zu initiieren. Nach einer Inkubationszeit von 24 h wurden die
Lésungen aus der Platte abgenommen und durch Kulturmedium ersetzt. Nach weiteren 48 h
Inkubation wurde das gelbe MTT-Reagenz zugegeben. Dieses kann von metabolisch aktiven
Zellen zu einem violetten Formazan verstoffwechselt werden, welches anschlieRend durch
Lyse der Zellen in Lésung gebracht wird. Die Reaktion des MTT zu Formazan ist in Abbildung
27 dargestellt.

Abbildung 27: Reaktion des gelben MTT-Reagenzes zu einem violetten Formazan. Modifiziert nach
Promega.?'?

Durch eine anschlieRende Absorptionsmessung bei 595 nm konnte der Anteil lebender Zellen
im Vergleich zur Kontrolle bestimmt werden, da die Fluoreszenzintensitat des Formazans in
direktem Zusammenhang mit dem Anteil lebender Zellen steht. In Abbildung 28 sind die Via-
bilitaten der HepG2 nach Behandlung mit den Photoinitiatoren Irgacure D-2959 und LAP dar-
gestellt. Teilabbildung A bezieht sich auf die Toxizitat der unbelichteten Photoinitiatoren, Teil-
abbildung B stellt die Toxizitat der belichteten Produkte dar.
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Abbildung 28: Viabilitdt von HepG2 Zellen nach Behandlung mit Irgacure D-2959 und LAP mit den
Konzentrationen 0,01 %, 0,03 %, 0,05 %, 0,1 %, 0,3 % und 0,5 %. A: Viabilitdt nach Behandlung mit
den unbelichteten Photoinitiatoren. B: Viabilitdt nach Behandlung mit den Belichtungsprodukten der
Photoinitiatoren.

Beim Vergleich der Toxizitat der beiden Photoinitiatoren auf HepG2 Zellen ohne Belichtung
(siehe Abbildung 28 A) wird deutlich, dass Irgacure D-2959 toxischer auf die Zellen wirkte als
LAP. Bei 0,3 % und 0,5 % lag die Zellviabilitat bei 0 %, wohingegen flir LAP die Viabilitat bei
0,03 % noch bei 37 % lag. Der ermittelte LDso-Wert fir Irgacure D-2959 betrug 0,08 %. Dies
bedeutet, dass bei einer Konzentration von 0,08 % noch 50 % der Zellen lebten. Fir LAP
konnte anhand der Ergebnisse ein LDso-Wert von 0,19 % bestimmt werden. Somit liegt dieser
etwa doppelt so hoch im Vergleich zum LDso-Wert von Irgacure D-2959. Bei einer Konzentra-
tion von 0,01 % der beiden Photoinitiatoren zeigten die HepG2 jedoch eine Viabilitat von
100 %. Stark zytotoxische Effekte waren erst bei Konzentrationen tber 0,05 % zu beobachten.
Dies deckte sich mit Werten der Literatur.2'® Da die Photoinitiatoren zum Vernetzen der Pho-
topolymerlésungen belichtet wurden, um die Reaktion zu initiieren, wurde ein weiterer Toxizi-
tatstest mit den Belichtungsprodukten durchgefiihrt. Diese Ergebnisse sind Abbildung 28 B
dargestellt. Die belichteten Photoinitiatoren zeigten in diesem Falle eine deutlich erhéhte To-
xizitat. Bei der geringsten eingesetzten Konzentration von 0,01 % lag die Viabilitdt der HepG2
fur beide Photoinitiatoren lediglich noch bei 80 %. Bei der hdchsten eingesetzten Konzentra-
tion von 0,5 % lag die Viabilitat fur beide Photoinitiatoren bei 0 %. Insgesamt zeigte sich Irga-
cure D-2959 nach der Belichtung etwas weniger zytotoxisch als LAP. Dies wird auch an den
ermittelten LDso-Werten deutlich. Fir Irgacure D-2959 lag dieser bei 0,05 %, fir LAP bei
0,04 %. Dass die belichteten Photoinitiatoren deutlich toxischer auf die HepG2 Zellen wirkten,
deckte sich mit den Erwartungen. Die Belichtung fiihrte zum Zerfall der beiden Photoinitiatoren
und zur Bildung von sehr reaktiven freien Radikalen. Diese kénnten mit Zellkomponenten in-
teragiert und so die Zellviabilitit herabgesetzt haben.?'%2' Da Krebszelllinien als robuste Zel-
len gelten, wurde die Toxizitatsbestimmung der beiden Photoinitiatoren auch fir priméare Zellen
durchgefihrt. Diese sind im Gegensatz zu Krebszelllinien nicht immortalisiert und werden aus
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frisch isolierten Zellen angeziichtet, die haufig die metabolische Kapazitat des Ursprungsge-
webes aufweisen.?'® In diesem Falle wurden HUVEC als priméare Zellen verwendet. Deren
Viabilitaten sind in Abbildung 29 dargestellt.
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Abbildung 29: Viabilitdt von HUVEC nach Behandlung mit Irgacure D-2959 und LAP mit den Konzent-
rationen 0,01 %, 0,03 %, 0,05 %, 0,1 %, 0,3 % und 0,5 %. A: Viabilitdt nach Behandlung mit den unbe-
lichteten Photoinitiatoren. B: Viabilitdt nach Behandlung mit den Belichtungsprodukten der Photoinitia-
toren.

Teilabbildung A stellt die Ergebnisse der Toxizitatsuntersuchung der beiden Photoinitiatoren
ohne Belichtung dar. Dabei zeigte LAP bei héheren Konzentrationen geringere toxische Ef-
fekte als Irgacure D-2959. So lag die Viabilitdt der HUVEC bei einer Konzentration von 0,5 %
fur LAP bei 18 %, wohingegen die Viabilitat fur Irgacure D-2959 bei 0 % lag. Bei geringen
Konzentrationen von unter 0,03 % wiesen beide Initiatoren jedoch Zellviabilitadten von Gber
70 % auf. Die ermittelten LDso-Werte lagen mit 0,15 % fur Irgacure D-2959 und 0,16 % fur LAP
nahe beieinander. Die Toxizitat der Belichtungsprodukte ist in Teilabbildung B dargestellt. Hier
wies Irgacure D-2959 fur Konzentrationen unter 0,3 % eine geringere Toxizitat als LAP auf.
Dies wurde auch durch die Bestimmung der LDso-Werte bestatigt. So lag der Wert fiir Irgacure
D-2959 nach Belichtung bei 0,2 %, wohingegen der flr LAP bei 0,09 % lag. Die Zerfallspro-
dukte von LAP Ubten somit starkere toxische Effekte auf die HUVEC Zellen auf als die des
Irgacure D-2959. Bei Konzentrationen von 0,03 % und 0,01 % konnten flr Irgacure D-2959
Viabilitdten von 100 % ermittelt werden. Sowohl bei den unbelichteten als auch bei den belich-
teten Photoinitiatoren konnten Viabilitatswerte von tber 50 % bei Konzentrationen von 0,1 %
oder geringer erreicht werden.

Insgesamt Ubten Irgacure D-2959 und LAP deutlich toxischere Effekte auf die HepG2 Zellen
aus. Besonders die Belichtungsprodukte der beiden Initiatoren setzten die Viabilitat der Krebs-
zellen deutlich herab. Die Leberkrebszellen kénnten von den freien Radikalen deutlich starker
angegriffen worden sein als die primaren Endothelzellen. Eventuell kdnnten auch Bestandteile
der Kulturmedien der Zellen die Radikalbildung unterstiitzt beziehungsweise gemindert haben,
da fur beide Zelltypen verschiedene Kulturmedien eingesetzt werden. Das Medium der
HUVEC verflgt Uber eine grofkere Anzahl zugesetzter Wachstumsfaktoren und Zucker, wel-
che die Bildung freier Radikale vermindert haben kénnten.
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Anhand der ermittelten Ergebnisse der Absorptionsbestimmung und der Zytotoxizitat der bei-
den Photoinitiatoren Irgacure D-2959 und LAP wurde fir die weitere Vernetzung der verschie-
denen Photopolymere zum Hydrogel LAP verwendet, da dieser bei héheren eingesetzten Kon-
zentrationen von 0,3 % sowohl fir HepG2 als auch fur HUVEC einen geringeren toxischen
Effekt zeigte. Zudem wurde flir die Photopolymerisationsreaktionen als Aushartungslampe das
Omnicure S2000 (igb-Tech) eingesetzt. Der Lichtleiter dieses Aushartungssystems deckte ei-
nen Wellenlangenbereich von 320 nm bis 500 nm ab und lag somit teilweise im sichtbaren
Bereich. Da fir LAP sowohl bei 300 nm als auch bei 375 nm ein Absorptionsmaximum detek-
tiert wurde, fiir Irgacure D-2959 nur eines bei 300 nm, stimmte das Maximum von LAP besser
mit dem Wellenlangenbereich der Aushartungslampe Uberein.

4.2.3 Zytotoxizitat DTT

Um den Crosslinker DTT bei der Vernetzung des Photopolymers GelNB einzusetzen, wurde
dieser zunachst auf seine Zytotoxizitat hin untersucht, da dieser vor der Vernetzung zur Pho-
topolymerldsung gegeben wird. Sollen spater Zellen in den Hydrogelen eingekapselt werden,
kommen diese vor der Vernetzung direkt in Kontakt mit dem Crosslinker. Da der Zeitraum des
Zusetzens des Crosslinkers bis zur Vernetzung der Photopolymere zum Hydrogel ein Vorgang
ist, der im Minuten- bis Stundenbereich stattfindet, falls die Lésung mit einem 3D-Drucker ver-
arbeitet wird, wurde die Toxizitat zu drei verschiedenen Zeitpunkten untersucht. Dies wurde in
Kooperation mit dem Masterstudenten Dominik Feser mit Hilfe des MTT-Assay auf HepG2
Zellen in Konzentrationen von 1 bis 15 mM und zu den drei Zeitpunkten 10 min, 3 hund 72 h
hin untersucht.2'® Dafiir wurden zunachst 1 x10* HepG2 Zellen pro Well in eine 96-Well Platte
ausgesat und mit den verschiedenen Konzentrationen an DTT behandelt. Da DTT zu den Re-
duktionsmitteln zahlt und dadurch die Ergebnisse des MTT-Assay verfalschen kann, wurde an
den entsprechenden Zeitpunkten die Losung entfernt, die Zellschicht zweimal mit DPBS™ ge-
waschen und mit neuem Kulturmedium Uberschichtet. AnschlieBend wurden die Zellen bei
37 °C weiter inkubiert, bis 72 h erreicht waren. Daraufhin erfolgte die Auswertung durch die
Zugabe des MTT-Reagenzes und die Absorptionsmessung bei 595 nm. Die Viabilitaten der
HepG2 nach Behandlung mit verschiedenen Konzentrationen an DTT zu den verschiedenen
Zeitpunkten ist in Abbildung 30 dargestellt.
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Abbildung 30: Viabilitat von HepG2 Zellen nach Behandlung mit DTT in den Konzentrationen 1, 2, 4,
6, 8, 10, 12 und 15 mM Uber die drei Zeitrdume 10 min, 3 h und 72 h.

Nach einer Inkubationsdauer von 10 min waren fur alle getesteten Konzentrationen Viabilitaten
von 60 % bis 75 % zu ermitteln. Auch mit zunehmender Konzentration konnte keine signifi-
kante Abnahme der Viabilitdt detektiert werden. Nach einer Inkubationszeit von 3 h wiesen die
HepG2 deutlich geringere Viabilitaten auf. So lag diese bei einer Konzentration von 1 mM bei
47 % und sank mit zunehmender Konzentration von DTT weiter ab. Bei 15 mM lag der Anteil
lebender Zellen lediglich bei 7 %. Nach einer Behandlungsdauer von 72 h lag die Viabilitat der
HepG2 bei einer Konzentration von 1 mM bei 45 %, sank mit steigender Konzentration jedoch
kontinuierlich ab. Ab einer Konzentration von 8 mM lag die Zellviabilitat bei 0 %. Ein LDso-Wert
konnte fur alle drei Zeitpunkte nicht bestimmt werden, da die Viabilitdten nach 10-minUtiger
Inkubationszeit fur alle untersuchten Konzentrationen bei tber 50 % und fir die Inkubations-
zeiten von 3 h und 72 h bei unter 50 % lagen. Die starke zytotoxische Wirkung dieses Cross-
linkers konnte jedoch aufgezeigt werden und ist auch aus der Literatur bekannt.?'” DTT kann
durch Luftsauerstoff sehr schnell oxidiert werden und unter anderem zur Bildung von Wasser-
stoffperoxid (H20.) und freier Radikale fihren, welche oxidativen Stress in den Zellen ausldsen
konnen.2'82° F{ir die Vernetzung der Hydrogele waren besonders drei Konzentrationen inte-
ressant, da diese flr die Vernetzung des Photopolymers GelNB eingesetzt werden sollten.
GelNB low sollte dabei mit einer DTT Konzentration von 5,4 mM vernetzt werden, GelNB me-
dium mit einer Konzentration von 8 mM und GelNB high mit einer Konzentration von 15 mM.
Dies wurde anhand des in Kapitel 4.1.1 bestimmten Gehalts an freien Aminogruppen pro
Gramm Gelatine und den ermittelten Funktionalisierungsgraden der drei Photopolymere be-
rechnet, sodass die Menge an DTT mit einem leichten Uberschuss der Menge an funktionali-
sierten Aminogruppen entsprach. Nach einer Inkubationszeit von 10 min lagen die Viabilitaten
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dabei fur die drei Konzentrationen bei 58 % (15 mM) bis 70 % (6 mM und 8 mM). Bei einer
Inkubationszeit von 3 h lagen die Viabilitdten der HepG2 fur alle drei interessanten Konzent-
rationen zwischen 20 % und 10 %. Nach einer Inkubationszeit von 72 h konnte lediglich bei
einer Konzentration von 6 mM noch eine Viabilitat von 10 % ermittelt werden. Somit wurde aus
der Toxizitatsbestimmung deutlich, dass bei Einsatz des Crosslinkers DTT zligig gearbeitet
werden musste, um die Zellen nur fur eine sehr kurze Zeit mit diesem in der Photopolymerl6-
sung in Kontakt zu bringen.

4.3 Charakterisierung der Aushartungsbedingungen

In einem weiteren Schritt wurden die Aushartungsbedingungen der einzelnen Photopolymere
zu vernetzten Hydrogelen charakterisiert. Dabei wurde zunachst die Phototoxizitat der Strah-
lung des eingesetzten Aushartungssystems bei verschiedenen Leistungen bestimmt, anschlie-
Rend die Aushartungszeiten der Hydrogele naher charakterisiert und die endgultigen Bedin-
gungen fur die Aushartung der verschiedenen Photopolymere zum Hydrogel festgelegt.

4.3.1 Bestrahlungstoxizitat

Da sich Strahlung, besonders im UV-Bereich, negativ auf die Zellviabilitat auswirken kann,
wurde zunachst die Phototoxizitat der eingesetzten Strahlung (320-500 nm) fiir die beiden
Zelltypen HepG2 und HUVEC bestimmt.??® Da ein Teil dieser Strahlung im UVA Bereich liegt
(315-400 nm), kénnte dies einen toxischen Effekt auf die Zellen austiben. Um den schadlichen
Einfluss der Strahlung wahrend der Vernetzung so gering wie mdglich zu halten, wurde ermit-
telt, ob sich der Einsatz geringerer Leistungsdichte und langerer Aushartungszeiten oder ho-
herer Leistungsdichte und kiirzerer Aushartungszeiten negativer auf die Viabilitat der Zellen
auswirken. Zur Bestimmung der Toxizitat wurde in Zusammenarbeit mit der Masterstudentin
Xenia Kempter der MTT-Assay durchgefiihrt.'®” Dazu wurden zunéchst 1 x 10* Zellen pro Well
in eine 96-Well Platte ausgesat. Nach einem Mediumwechsel wurden die Zellen mit unter-
schiedlichen Bedingungen bestrahlt. Diese sind in Tabelle 1 dargestellt.

Tabelle 1: Bestrahlungsbedingungen fiir die Charakterisierung der Strahlungstoxizitat auf HepG2 und

HUVEC. Die Bestrahlung erfolgte mit der Aushértungslampe Omnicure S2000 in dem Wellenldngenbe-
reich von 320-500 nm.

Watt-Leistung [mW/cm?] Bestrahlungszeit [s]
500 5, 15, 30
1500 3,5,10
5000 1,3

Im Anschluss an die Bestrahlung wurde die Viabilitat bestimmt, um direkt zu detektieren, ob
nekrotische Zellen vorhanden waren, oder die Platte fur weitere 24 h bei 37 °C und 5 % CO-
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inkubiert, um spatere Effekte der Bestrahlung auf die Viabilitdt zu detektieren. Die ausgewahl-
ten Bedingungen ergaben sich aus einer zuvor im Arbeitskreis durchgeflhrten Charakterisie-
rung der Aushartungszeiten des Photopolymers GelMA mit einer zugesetzten LAP-Konzent-
ration von 0,3 %. Dabei wurde die Zeit bis zur Vernetzung fur den Leistungsbereich von
500 mW/cm? bis 5000 mW/cm? ermittelt. Es zeigte sich, dass mit zunehmender Leistung die
Zeit bis zur Aushartung immer kirzer wurde.'®” Anhand dieser Ergebnisse wurden die Leistung
der Aushartungslampe und die Bestrahlungszeiten fur die Toxizitatsbestimmung gewahlt. Um
eventuelle Unterschiede zwischen Krebszellen und Primarzellen zu detektieren, wurde der
Test sowohl mit HepG2 als auch mit HUVEC durchgefiihrt. Die Viabilitaten der HepG2 sind in
Abbildung 31 dargestellt.

A B
160 160
140 140
— 120 = 120
X X
— 100 — 100
© ©
2 80 = 80
a 0
® 60 T 60
> 40 = 40
20 20
0 0
500 m\W/cm? 1500 mW/cm? 5000 mW/cm? 500 mW/cm? 1500 mW/cm?2 5000 mW/cm?
5s,15s,30s 3s,5s5,10s 1s,3s 5s,15s,30s 3s,5s,10s 1s5,3s

Abbildung 31: Viabilitédt von HepG2 Zellen nach Bestrahlung mit 500 mW/cm? fiir 5s, 15 s und 30 s,
Bestrahlung mit 1500 mW/cm? fiir 3 s, 5 s, und 10 s sowie Bestrahlung mit 5000 mW/cm? fiir 1 s und 3
s. A: Viabilitét direkt nach Bestrahlung. B: Viabilitét 24 h nach Bestrahlung.

Abbildung 31 A zeigt die Viabilititen der HepG2 Zellen direkt nach der Bestrahlung mit der
Aushartungslampe Omnicure S2000. Diese lagen bei allen untersuchten Strahlungsintensita-
ten und Bestrahlungsdauern im Vergleich zur Kontrolle tber 100 %. Einzelne Unterschiede
zwischen den verschiedenen Zeiten lielRen sich nicht ausmachen. Die Viabilitdt der HepG2
nach 24 h lag nochmals deutlich Gber 100 %. Dies ist in Abbildung 31 B dargestellt. So wiesen
die Zellen Viabilitaten von 130 % bis 160 % auf. Lediglich bei einer Bestrahlungsintensitat von
5000 mW/cm? und einer Bestrahlungsdauer von 3 s zeigten die HepG2 Zellen eine &hnliche
Viabilitdt wie die unbehandelte Kontrolle. Die Bestrahlung kénnte sich demnach positiv auf die
Proliferation der Zellen ausgewirkt haben. Jedoch konnten mit diesem Assay keinerlei Aussa-
gen Uber mogliche DNA-Schaden getroffen werden. Die hier teilweise verwendete UVA-Strah-
lung wird jedoch, im Gegensatz zu den niedrigwelligeren UVB- (280-315 nm) und UVC-Strah-
lungen (200-280 nm), nicht direkt von der DNA absorbiert und 16st daher keine direkten Pho-
toschaden aus.??! Die toxischen Effekte von UVA-Strahlung resultieren primar aus der Bildung
von reaktiven Sauerstoffspezies (engl.: reactive oxygen species, ROS).??2 Haufen diese sich
in der Zelle an, kann sich dies negativ auf den Metabolismus der Zellen auswirken.??® Da die
Zellen bei der Viabilitatsbestimmung jedoch das gelbe MTT-Reagenz zum violetten Formazan
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verstoffwechseln, konnte von einem geringen Einfluss auf die metabolische Aktivitat der Zellen
ausgegangen werden. Um den Einfluss der Strahlung auch auf die haufig sensitiveren Primar-
zellen zu untersuchen, wurde der MTT-Assay in einem nachsten Schritt mit HUVEC durchge-
fuhrt. Diese wurden ebenfalls mit den drei unterschiedlichen Strahlungsintensitaten 500, 1500
und 5000 mW/cm? (iber verschiedene Dauern bestrahlt. Diese sind in Tabelle 1 aufgefiihrt.
Die resultierenden Viabilitaten sind in Abbildung 32 dargestellit.
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Abbildung 32: Viabilitdt von HUVEC nach Bestrahlung mit 500 mW/cm? fiir 5 s, 15 s und 30 s, Bestrah-
lung mit 1500 mW/cm? fiir 3 s, 5 s, und 10 s sowie Bestrahlung mit 5000 mW/cm? fiir 1 s und 3 s.
A: Viabilitét direkt nach Bestrahlung. B: Viabilitdt 24 h nach Bestrahlung.

Abbildung 32 A stellt die Ergebnisse direkt nach der Bestrahlung der HUVEC dar. Die Viabili-
taten lagen bei allen untersuchten Bedingungen im Vergleich zur Kontrolle bei 120 %. Auch
war kein deutlicher Unterschied innerhalb der verschiedenen Bestrahlungsdauern auszu-
machen. Nach 24 h lag die Viabilitdt der HUVEC fur alle Bedingungen bei 160 %. Somit war
auch fiur diesen Zelltyp kein negativer Einfluss der Strahlung auf die Viabilitdt zu detektieren
(siehe Abbildung 32 B). Da die Viabilitdt nach 24 h bei 160 % lag, konnte eher von einem
proliferationsférdernden Einfluss ausgegangen werden.

Da sich bei beiden Zelltypen kein schadlicher Einfluss der verschiedenen Parameter feststel-
len lie3, wurde die Bestrahlungsintensitat fir die Vernetzung der Photopolymere zum Hydrogel
auf 500 mW/cm? festgelegt. Bei Bestrahlungen mit 5000 mW/cm? konnte eine starkere War-
meentwicklung beobachtet werden. Um diese zu verhindern, wurde die niedrige Bestrahlungs-
intensitat fur weitere Versuche gewahilt.
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4.3.2 Polymerisationszeiten

Um aus den verschiedenen Photopolymeren GelMA, GelNB und GelS vernetzte Hydrogele zu
erhalten, mussten diese Uber eine Photoreaktion chemisch vernetzt werden. Aufgrund des
Absorptionsspektrums und der geringeren Zytotoxizitat wurde dafiir der Photoinitiator LAP ver-
wendet. Die Bestrahlungsintensitat der Aushartungslampe Omnicure S2000 wurde nach der
Charakterisierung der Phototoxizitat auf 500 mW/cm? festgelegt. Um nun die bendtigte Menge
des Photoinitiators und die Polymerisationszeit festzulegen, wurden die Photopolymerldsun-
gen mit eventuell bendtigten Crosslinkern versetzt und verschiedene Konzentrationen an LAP
(0,3 %, 0,1 %, 0,05 %, 0,03 % und 0,01 %) zugegeben. Anschliefiend wurde die Polymerisa-
tionszeit bis zur optisch sichtbaren Aushartung bestimmt. Die Bestrahlung erfolgte mit Licht in
einem Wellenlangenbereich von 320-500 nm. Die Uberpriifung der Aushartung erfolgte alle 5
Sekunden, wurde aber bei beginnender sichtbarer Vernetzung auf eine Sekunde verkirzt.
Dies wurde in Kollaboration mit Tobias Gockler und Xenia Kempter (AK Schepers, Institut flr
Funktionelle Grenzflachen, KIT) durchgefiihrt. 8187

4.3.2.1 GelMA-V1

Um aus dem Photopolymer GelMA-V1 ein vernetztes Hydrogel auszubilden, erfolgte die Zu-
gabe des Photoinitiators LAP und die Bestrahlung unter der Aushartungslampe Omnicure
S2000. Ein zusatzlicher Crosslinker musste nicht zugegeben werden, da die einzelnen Vinyl-
gruppen der Methacrylamidtreste untereinander in einer radikalischen Kettenpolymerisation
reagieren und so ein kovalent vernetztes Hydrogel ausbilden. Dies ist in Abbildung 33 darge-

stellt.
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Abbildung 33: Photopolymerisation zur Bildung des vernetzten GelMA-Hydrogels. Nach Zugabe eines
Photoinitiators und Bestrahlung mit Licht bilden sich zwischen den funktionalisierten Seitenketten kova-
lente Bindungen aus und formen ein vernetztes Hydrogel.

Ein Nachteil dieser Polymerisationsart ist die mogliche Bildung inhomogener Netzwerke. So
kénnen auch Methacrylamidgruppen, welche sich an demselben Gelatinestrang befinden, un-
tereinander reagieren, wodurch einzelne Ketten untereinander nicht mehr vollstandig ver-
knlipft werden kénnen.??422° Zudem entsteht, bedingt durch den Kettenmechanismus, eine
hohe Anzahl freier Radikale, welche die Zellmembranen oder Proteine der Zellen schadigen
konnen.??% Jedoch konnte das Hydrogel GelMA bereits zum erfolgreichen Aufbau von Gewe-
ben verwendet werden. 1227
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Zur Bestimmung der Polymerisationszeit des GelMA-Hydrogels wurde das Photopolymer
GelMA-V1 in den Varianten low, medium und high zunachst jeweils als 10 %ige Stammldsung
in DPBS™ angesetzt. AnschlieBend wurde die Losung mit DPBS” verdlinnt und der Photoini-
tiator LAP in Konzentrationen von 0,3 % bis 0,01 % zugegeben, sodass die Polymerkonzent-
ration der Losung 5 % betrug. Jeweils 70 yl der Lésung wurden in die Wells einer 96-Well
Platte gegeben und unter der Aushartungslampe Omnicure S2000 in einem Abstand von 5 cm
mit 500 mW/cm? bestrahlt. Die Vernetzungszeiten bis zur optischen Aushartung der Hydrogele
sind in Abbildung 34 dargestellt.
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Abbildung 34: Aushértungszeiten der Photopolymere GelMA-V1 low, medium und high mit verschie-
denen zugesetzten Konzentrationen des Photoinitiators LAP (0,3 %, 0,1 %, 0,05 %, 0,03 % und 0,01 %).
Die Bestrahlung erfolgte mit der Aushértungslampe Omnicure S2000 in einem Abstand von 5 cm und
einer Intensitdt von 500 mW/cm?2. Der Wellenlédngenbereich der Strahlung lag bei 320-500 nm.

So zeigte sich flr eine Reduktion der Photoinitiatorkonzentration von 0,3 % auf 0,01 % ein
Anstieg der Aushartungszeiten von 10-20 s auf 50-60 s. Dies entsprach den Erwartungen, da
durch eine Verminderung der Photoinitiatormenge nach Bestrahlung weniger freie Radikale
zur Initiilerung der Polymerisation zur Verfigung standen. Bei einer Konzentration von 0,3 %
konnte ein Unterschied zwischen den Funktionalisierungsgraden low, medium und high detek-
tiert werden. Low bendtigte flr eine sichtbare Aushartung mit 20 s doppelt so lang im Vergleich
zu medium und high. Auch bei Konzentrationen von 0,1 % und 0,03 % lag die Aushartungszeit
fur low Uber jenen der anderen beiden Funktionalisierungsgrade. Dies konnte auf der geringe-
ren verfugbaren Anzahl an Methacrylamidgruppen basieren. GelMA-V1 low wies mit 68 % den
niedrigsten Funktionalisierungsgrad der drei Photopolymere auf. Dadurch kénnte die Vernet-
zung in diesem Fall mehr Zeit bendétigt haben, da sich die Vinylgruppen fiir eine Vernetzung in
raumlicher Nahe zueinander befinden missen. Bei der niedrigsten getesteten Konzentration
von 0,01 % konnte dieser Effekt jedoch nicht mehr beobachtet werden, dort benétigte high mit
Uber 60 s bis zur sichtbaren Aushartung die langste Zeit. Die Ergebnisse der Aushartungszei-
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ten zeigten, dass sich die Photopolymere GelMA-V1 low, medium und high bei allen unter-
suchten Konzentrationen des Photoinitiators mit der Aushartungslampe Omnicure S2000 zum
Hydrogel vernetzen liel3en.

4.3.2.2 GelMA-V2

Das Photopolymer GelMA-V2 unterschied sich nur in den einzelnen Funktionalisierungsgra-
den der Varianten low, medium und high vom Photopolymer GelMA-V2. Die Bildung des Hyd-
rogels aus GelMA-V2 erfolgte deshalb wie in Kapitel 4.3.2.1 beschrieben und ist in Abbildung
33 dargestellt. Zur Bestimmung der Polymerisationszeit bei Zugabe verschiedener Konzentra-
tionen des Photoinitiators LAP wurde das Photopolymer als 10 %ige Losung in DPBS™ geldst
und durch den Photoinitiator und weiteres DPBS™- auf eine Polymerkonzentration von 5 % ver-
dinnt. Die Losungen wurden anschliefiend wie in Kapitel 4.3.2.2 unter der Aushartungslampe
Omnicure S2000 bis zur sichtbaren Aushartung belichtet. Die ermittelten Aushartungszeiten
sind in Abbildung 35 aufgefuhrt.

50
40
m Medium
30
20 m High
10 ii
0

0,05 0,03 0,01
LAP-Konzentratlon [%]

Aushartungszeit [s]

Abbildung 35: Aushértungszeiten der Photopolymere GelMA-V2 low, medium und high mit verschie-
denen zugesetzten Konzentrationen des Photoinitiators LAP (0,3 %, 0,1 %, 0,05 %, 0,03 % und 0,01 %).
Die Bestrahlung erfolgte mit der Aushértungslampe Omnicure S2000 in einem Abstand von 5 cm und
einer Intensitdt von 500 mW/cm?. Der Wellenléngenbereich der Strahlung lag bei 320-500 nm.

Die Aushartungszeit der Hydrogele bis zur Vernetzung nahm mit sinkender Photoinitiatorkon-
zentration, wie erwartet, zu. So lag diese bei einer Konzentration von 0,3 % bei 15 s und stieg
bei einer Konzentration von 0,01 % auf 60 s bis 75 s an. Dieser Effekt konnte auch bei dem
Photopolymer GelMA-V1 beobachtet werden und resultiert aus der geringeren Menge freier
Radikale, die fir die Vernetzung der einzelnen Polymerstrange bendtigt wurde. Im Gegensatz
zu GelMA-V1 konnte hier keine Abhangigkeit der Aushartungszeit von den Funktionalisie-
rungsgraden low, medium und high detektiert werden. Diese betrugen bei den Konzentratio-
nen von 0,3 %, 0,1 % und 0,05 % fir alle drei Varianten gleich lang. Bei einer Konzentration
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von 0,03 % wies GelMA-V2 low die langste Aushartungszeit mit 55 s auf, bei einer LAP-Kon-
zentration von 0,01 % wies GelMA-V2 high jedoch die langste Aushartungszeit auf. Der Test
zeigte jedoch, dass sich auch dieses Photopolymer bei allen eingesetzten Konzentrationen
des Photoinitiators zum festen Hydrogel vernetzen lieRRen.

Anhand der Ergebnisse fiir die beiden Photopolymere GelMA-V1 und GelMA-V2 wurde die
zugegebene Menge des LAP-Photoinitiators fir weitere Vernetzungen auf 0,3 % festgelegt,
da hier die Polymerisationszeiten mit 10 s bis 20 s fur GelMA-V1 und 15 s fur GelMA-V2 sehr
gering waren. Somit konnte ein zligiges Arbeiten sichergestellt werden und im Gel eingekap-
selte Zellen wurden nur flir wenige Sekunden der Strahlung der Aushartungslampe ausge-
setzt.

4.3.2.3 GelNB/DTT

Um aus dem Photopolymer GelNB ein vernetztes Hydrogel auszubilden, wurde die Thiol-En
Reaktion genutzt. Daflir musste ein zusatzlicher Thiol-Crosslinker und der Photoinitiator LAP
zu GelNB zugegeben und die Lésung unter der Aushartungslampe Omnicure S2000 bestrahlt
werden. Als Crosslinker wurde in dieser Arbeit DTT verwendet. Nach Bestrahlung zerfallt der
Photoinitiator in freie Radikale, welche eine Stufenpolymerisation auslésen, bei der die Thi-
olgruppen des Crosslinkers mit den Norbornengruppen der funktionalisierten Gelatineketten
reagieren. Dies ist in Abbildung 36 dargestellt.
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Abbildung 36: Photopolymerisation zur Bildung des vernetzten GeINB/DTT-Hydrogels. Nach Zugabe
eines Photoinitiators, des Crosslinkers DTT und Bestrahlung mit Licht bilden sich zwischen den Norbor-
nengruppen des GelNB und den Thiolgruppen des DTT kovalente Bindungen aus und formen ein ver-
netztes Hydrogel.

Iz

Durch den dabei stattfindenden Stufenwachstumsprozess werden weniger freie Radikale ge-
bildet und es findet keine Homopolymerisation statt.’ Dieser Vorgang ist in Abbildung 37
schematisch dargestellt.
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Abbildung 37: Prinzip der Stufenpolymerisation der Thiol-En Reaktion. Dargestellt ist hier die Reaktion
von Thiolen mit einer Norbornengruppe. Modifiziert nach Lin et al.??8

Dadurch weist diese Polymerisationsart eine hohere Biokompatibilitdt gegenuber der Ketten-
polymerisation auf.??® Zudem zeichnet sich die Reaktion durch hohe Ausbeuten, milde Reak-
tionsbedingungen und eine Unempfindlichkeit gegen Sauerstoff und Wasser aus, wodurch sie
sich sehr gut flr die Vernetzung von Hydrogelen eignet.??° Flr die Ausbildung der GeINB/DTT-
Hydrogele mit den drei GeINB-Varianten low, medium und high wurden jeweils unterschiedli-
che Konzentrationen DTT eingesetzt. GelNB low konnte dabei mit einer DTT Konzentration
von 5,4 mM vernetzt werden, GelNB medium mit einer Konzentration von 8 mM und GelNB
high mit einer Konzentration von 15 mM. Dies wurde anhand des in Kapitel 4.1.1 bestimmten
Gehalts an freien Aminogruppen pro Gramm Gelatine und den ermittelten Funktionalisierungs-
graden der drei Photopolymere berechnet, sodass die Menge an DTT mit einem leichten Uber-
schuss der Menge an funktionalisierten Aminogruppen entsprach. Zur Bestimmung der Aus-
hartungszeiten wurden die Photopolymere zunachst als 10 %ige Stammlésung in DPBS™ an-
gesetzt und anschlieRend mit DTT, den verschiedenen Konzentrationen LAP und DPBS™" ver-
dinnt, sodass die endglltige Polymerkonzentration der Lésung 5 % betrug. Jeweils 70 ul der
Lésung wurden in die Wells einer 96-Well Platte gegeben und unter der Aushartungslampe
Omnicure S2000 in einem Abstand von 5 cm mit 500 mW/cm? bestrahlt. Die Vernetzungszei-
ten bis zur optischen Aushartung der Hydrogele sind Abbildung 38 dargestellt.
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Abbildung 38: Aushértungszeiten der Photopolymere GelNB low, medium und high mit dem Crosslin-
ker DTT und verschiedenen zugesetzten Konzentrationen des Photoinitiators LAP (0,3 %, 0,1 %,
0,05 %, 0,03 % und 0,01 %). Die Bestrahlung erfolgte mit der Aushértungslampe Omnicure S2000 in
einem Abstand von 5 cm und einer Intensitéat von 500 mW/cm?2. Der Wellenldngenbereich der Strahlung
lag bei 320- 500 nm.

Wie Abbildung 38 zu entnehmen ist, zeigte sich auch fur die Vernetzung von GelNB/DTT eine
Abhangigkeit der Bestrahlungsdauer von der zugesetzten Photoinitiatorkonzentration. So lag
die Aushartungszeit bei einer LAP-Konzentration von 0,3 % bei etwa 4 s und nahm mit sinken-
der Konzentration des Photoinitiators zu. Bei einer Konzentration von 0,01 % betrug die Aus-
hartungszeit der Photopolymerlésungen etwa 12 s. Ein Unterschied zwischen den drei Funk-
tionalisierungsgraden low, medium und high konnte nicht detektiert werde. Im Vergleich mit
den Aushartungszeiten der Photopolymere GelMA (siehe Kapitel 4.3.2.1 und Kapitel 4.3.2.2,
zum sichtbar ausgeharteten Hydrogel, zeigte sich ein deutlicher Unterschied. Die Bestrah-
lungszeiten fir GeINB/DTT lagen im Bereich von einigen wenigen Sekunden, auch bei einer
LAP-Konzentration von 0,01 %. GelMA benétigte, bis zur sichtbaren Aushartung, dagegen
Uber 60 s bei dieser Photoinitiatorkonzentration. Dieser Effekt stellte somit einen weiteren Vor-
teil der Thiol-En Reaktion dar. Da im Vergleich zur radikalischen Kettenpolymerisation mit ge-
ringeren Belichtungszeiten gearbeitet werden konnte.

Anhand dieser Resultate wurde die LAP-Konzentration fir weitere Experimente fiir die Vernet-
zung von GelNB/DTT auf 0,03 % festgelegt. Da diese Menge auch fur geringe Volumina der
Photoinitiatorldsung noch pipettiert werden konnte. Fir eine Konzentration von 0,01 % waren
jeweils relativ groRe Ansatze der Polymerldsungen bendtigt worden. Zudem zeigte sich zwi-
schen diesen beiden Konzentrationen lediglich ein Unterschied von etwa 1,5 s bei den Aus-
hartungszeiten.
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4.3.2.4 GelNB/GelS

Eine weitere Moglichkeit aus dem Photopolymer GelNB ein vernetztes Hydrogel auszubilden
war die Zugabe des Photopolymers GelS, welches mit einem Thiolacton funktionalisiert wurde,
sodass es freie Thiolgruppen besal’. Somit wurde fir die Bildung des GelNB/GelS kein weite-
rer Crosslinker bendtigt, da die beiden Polymerketten nach Initiierung durch einen Photoinitia-
tor in einer Thiol-En Reaktion miteinander zum kovalent vernetzten Hydrogel reagieren konn-
ten. Dies ist in Abbildung 39 dargestellit.
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Abbildung 39: Photopolymerisation zur Bildung des vernetzten GelINB/GelS-Hydrogels. Nach Mischen
der beiden Photopolymere GelNB und GelS, Zugabe eines Photoinitiators, und Bestrahlung mit Licht
bilden sich zwischen den Norbornengruppen des GelNB und den Thiolgruppen des GelS kovalente
Bindungen aus und formen ein vernetztes Hydrogel.

Ein Vorteil dieser Kombination der beiden Photopolymere GelNB und GelS ist der Verzicht auf
Zugabe eines weiteren Vernetzers, wie z.B. DTT. Durch eine Untersuchung der Toxizitat die-
ses Crosslinkers konnte die toxische Wirkung auf Zellen bereits nach einer Inkubationsdauer
von 3 h detektiert werden. Da es sich bei DTT um ein Reduktionsmittel handelt, kann dieses
die Struktur von Proteinen zerstéren und somit negativ auf Zellen wirken.?° Durch Kombina-
tion der beiden Photopolymere GelNB und GelS konnte auf die Zugabe verzichtet werden. Zur
Ausbildung der vernetzten Hydrogele in den Varianten low, medium und high wurden die bei-
den Photopolymere in verschiedenen Zusammensetzungen miteinander kombiniert. Dabei
mussten die beiden Photopolymere die gleichen Funktionalisierungsgrade aufweisen, sodass
eine vollstandige Reaktion der Thiol- und Norbornengruppen untereinander stattfinden konnte.
Fir das GelNB/GelS low-Hydrogel wurde das Photopolymer GeINB /ow mit dem Photopolymer
GelS low in einem Verhaltnis von 50:50 gemischt. Fir ein medium-Hydrogel wurden die Pho-
topolymere GelNB medium und GelS medium ebenfalls in einem Verhaltnis von 50:50 ge-
mischt. Da bei der Synthese des Photopolymers GelS kein Funktionalisierungsgrad tuber 55 %
erreicht wurde, wurde fur die Bildung des GelNB/GelS high-Hydrogels das Photopolymer GelS
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medium in einer grofleren Menge zum Photopolymer GelNB high (Funktionalisierungsgrad
97 %) gegeben. Das Mischungsverhaltnis betrug 65:35 und wurde Uber die einzelnen Funkti-
onalisierungsgrade der beiden Polymere berechnet, sodass die Thiol- und die Norbornengrup-
pen in gleichen Mengen vorlagen. Die genaue Zusammensetzung zur Bildung der Hydrogele
in den drei Varianten ist in Tabelle 14, Kapitel 6.2.5.4, aufgefiihrt.

Zur Bestimmung der Aushéartungszeiten wurden die Photopolymere in DPBS™ gelést und ver-
schiedene Mengen des LAP-Photoinitiators zugegeben. Anschlieend erfolgte die Bestrah-
lung der Polymerldsung mit der Aushartungslampe Omnicure S2000 bei 500 mW/cm? und
einem Abstand von 5 cm. Die Ergebnisse der Aushartungszeiten sind in Abbildung 40 darge-
stellt.
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Abbildung 40: Aushértungszeiten der Photopolymere GelNB/GelS low, medium und high mit verschie-
denen zugesetzten Konzentrationen des Photoinitiators LAP (0,3 %, 0,1 %, 0,05 %, 0,03 % und 0,01 %).
Die Bestrahlung erfolgte mit der Aushértungslampe Omnicure S2000 in einem Abstand von 5 cm und
einer Intensitét von 500 mW/cm?. Der Wellenldngenbereich der Strahlung lag bei 320-500 nm.

Bei der Vernetzung der Polymerldésungen zu den GelNB/GelS-Hydrogelen zeigte sich fir low
ein ahnliches Verhalten wie bei der Vernetzung von GelNB/DTT. Die Aushartungszeiten be-
trugen nur wenige Sekunden und lagen auch bei einer Konzentration des LAP von 0,01 % fir
low bei nur 12 s. Im Gegensatz zu den GelMA- und GelNB/DTT-Hydrogelen konnte hier eine
wesentliche Zunahme der Belichtungszeiten mit einer Reduktion der Photoinitiatormenge nur
fur die low-Variante des Gels detektiert werden. Die Aushartungszeiten fur medium und high
lagen fir alle zugesetzten LAP-Konzentrationen bei etwa 2 s. Lediglich bei einer Konzentration
von 0,01 % wies die medium-Variante eine Zeit von 5 s bis zur optisch sichtbaren Aushartung
auf. Der Unterschied zwischen low und medium bzw. high kénnte auf dem niedrigen Funktio-
nalisierungsgrad (20 %) der low-Variante basieren. Dadurch blieb das Gel auch nach der Ver-
netzung weich, was zu Fehlern bei der Detektion der Belichtungszeiten gefihrt haben kénnte.
Ein weiterer Grund, weshalb die Vernetzung in diesem Fall mehr Zeit bendtigte, konnte das
geringe Vorhandensein von Thiol- und Norbornengruppen im /low-Hydrogel sein, da sich die
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beiden funktionellen Gruppen fiir eine Vernetzung in raumlicher Nahe zueinander befinden
mussen. Der Unterschied in den Aushartungszeiten zwischen GeIlNB/DTT und GelNB/GelS
konnte Uber den unterschiedlichen Reaktionsverlauf erklart werden. So muss flr eine Vernet-
zung des GeINB/DTT zum Hydrogel der Crosslinker DTT in zwei aufeinanderfolgenden Schrit-
ten mit einer Norbornengruppe reagieren, wahrend fir die Vernetzung von GelNB/GelS zum
Hydrogel nur ein Reaktionsschritt erfolgt. Dies ist in Abbildung 41 dargestellt. Fir eine erfolg-
reiche Vernetzung von zwei Gelatinestrangen muss der Crosslinker DTT zunéachst mit der
Norbornengruppe eines Gelatinestranges und in einem weiteren Schritt mit der Norbornen-
gruppe eines weiteren Gelatinestranges reagieren (Abbildung 41 A). Die Reaktion kann jedoch
auch mit Norbornengruppen auf demselben Gelatinestrang stattfinden, wodurch sich ein inho-
mogenes Netzwerk bildet und nur eine geringe Anzahl an Thiol-En Reaktionen zur Vernetzung
verschiedener Gelatinestrange fuhrt. Fur die Vernetzung von GelNB/GelS wird dagegen ledig-
lich ein Reaktionsschritt zwischen der Thiolgruppe eines Gelatinestranges mit der Norbornen-
gruppe eines anderen Gelatinestranges bendtigt, was zur Bildung homogener Netzwerke flhrt
(Abbildung 41 B).
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Abbildung 41: Reaktionsverlauf fiir die Bildung des GeINB/DTT- (A) und des GelNB/GelS-Hydrogels
(B). A: Fiir eine Vernetzung der Gelatineketten reagiert der Crosslinker DTT zun&chst mit einer Norbor-
nengruppe eines Gelatinestranges und in einem nédchsten Schritt mit der Norbornengruppe eines wei-
teren Gelatinestranges. B: Zur Vernetzung der Gelatineketten wird nur ein Reaktionsschritt zwischen
der Thiol- und der Norbornengruppe bendtigt.
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Anhand dieser Resultate wurde die LAP-Konzentration flir weitere Experimente fiir die Vernet-
zung von GelNB/GelS auf 0,03 % festgelegt, da diese Menge auch fir geringe Volumina der
Photoinitiatorlésung noch umsetzbar war. Fur eine Konzentration von 0,01 % waren jeweils
relativ gro3e Ansatze der Polymerlésungen bendtigt worden.

Neben dem Verzicht auf den zytotoxischen Vernetzer DTT zeigte dieser Versuch die nochmals
deutlich kirzeren Aushartungszeiten bei der Bildung des GelNB/GelS-Hydrogels auf. Dieser
Effekt ist in Abbildung 42 dargestellt. Die Abbildung stellt die Zeiten bis zur sichtbaren Aushar-
tung der einzelnen Hydrogele GelMA-V1, GelMA-V2, GeIlNB/DTT und GelNB/GelS in der je-
weils hoch-funktionalisierten high-Variante bei einer LAP-Konzentration von 0,01 % verglei-
chend dar. Dabei wiesen GelMA-V1 und GelMA-V2 mit Zeiten von 60 s bzw. 75 s, bedingt
durch die radikalische Kettenpolymerisation, die langsten Bestrahlungsdauern auf. Bei
GeINB/DTT lag die Zeit bis zur sichtbaren Aushartung durch die zweistufige Thiol-En Reaktion
bei 12 s und fur GeINB/GelS durch den einstufigen Mechanismus bei 2 s. Diese deutlich kir-
zeren Aushartungszeit stellte somit einen weiteren Vorteil der GelNB/GelS-Hydrogele im Ver-
gleich zu den GelMA-Hydrogelen deutlich dar.
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Abbildung 42: Vergleich der Aushértungszeiten zur sichtbaren Aushéartung der verschiedenen Hydro-
gele GelMA-V1, GelMA-V2, GeINB/DTT und GelNB/GelS. Dargestellt sind die Zeiten fiir die Aushéartung
der hoch-funktionalisierten high-Varianten der Hydrogele bei einer LAP-Konzentration von 0,01 %.

4.4 Charakterisierung der Hydrogele

Fir den biologischen Einsatz der Hydrogele als sogenannte Biotinten zum Aufbau von Gewe-
bemodellen durch 3D-Biodruckverfahren wurden zunachst, nach Bestimmung der genauen
Zusammensetzung und der Bestrahlungsbedingungen, verschiedene Eigenschaften der Hyd-
rogele untersucht. So wurde die Sterilitat der Photopolymerlésungen, die Stabilitat der Gele
durch das Quell- und Degradationsverhalten sowie die physikalischen Eigenschaften, wie Vis-
kositat und Festigkeit, charakterisiert.
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4.4.1 Sterilitat

Um Hydrogele im Bereich des Tissue Engineering als Stutzmaterialien zum Aufbau von Ge-
weben einzusetzen, ist es entscheidend, dass diese steril vorliegen. Sowohl beim Einsatz der
Materialien in der Grundlagenforschung als auch bei der klinischen Ubertragung ist diese Ei-
genschaft entscheidend.?' Nur so ist eine Zulassung des Materials moglich, da das Risiko von
Kontaminationen oder Infektionen dadurch minimiert werden kann.?*? Die Untersuchung der
Sterilitdt der Hydrogele erfolgte in Kooperation mit Xenia Kempter (AK Schepers, Institut fir
Funktionelle Grenzflachen, KIT). Zur Untersuchung der Sterilitat der Gelatine-basierten Hyd-
rogele, wurden die einzelnen Photopolymere GelMA-V2, GeINB und GelS als 5 %ige Losung
angesetzt und anschlieBend auf Agarplatten ausplattiert. Nachdem die Platten 48 h bei 29 °C
inkubiert wurden, wurde die Anzahl an Kolonien der Mikroorganismen bestimmt. Es wurden
drei verschiedene Bedingungen getestet. Die Polymere wurden zum einen steril in DPBS™- und
zum anderen unsteril in DPBS™ geldst. Als Positivkontrolle dienten Photopolymere, welche
durch Kontakt mit dem FuRboden gezielt verunreinigt wurden. Die Charakterisierung wurde
jeweils flr die hoch-funktionalisierten Varianten der Photopolymere in Triplikaten durchgefihrt.
Die Ergebnisse sind in Abbildung 43 dargestellt. Fotografische Aufnahmen der Platten sind im
Anhang in Abbildung 126, Abbildung 127, Abbildung 129 und Abbildung 129 dargestellt.

140
120

100

80 GelMA-V2
m GelNB

60 uGelS

Kolonienanzahl

40

20

I

0 — -
Verunreinigt Unsteril Steril

Abbildung 43: Ergebnisse der Sterilitdtsuntersuchung der verschiedenen Photopolymere GelMA-V2
high, GelNB high und GelS medium. Die Photopolymere wurden steril und unsteril in DPBS gelést. Als
Positivkontrolle dienten jeweils gezielt verunreinigte Proben.

Deutlich zu erkennen ist die grof3e Anzahl an Kolonien fir das Photopolymer GelNB bei ge-
zZielter Verunreinigung des Materials. Die hohe Standardabweichung beruhte auf der Tatsache,
dass von den Triplikaten nur eine der Platten eine sehr hohe Kolonienanzahl aufwies (siehe
Abbildung 127 im Anhang). Auch die beiden Polymere GelMA-V2 und GelS wiesen nach Kon-
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tamination vereinzelte Kolonien auf. Wurden die Polymere hingegen nach der Gefriertrock-
nung unsteril mit DPBS”- gelost, konnte die Kolonienanzahl deutlich reduziert werden. So wies
hier lediglich GelMA-V2 eine einzelne Kolonie auf der Platte auf. Um eine Verunreinigung des
Lésungsmittels DPBS”- auszuschlieRen, wurde auch dieses auf Agarplatten aufgetragen und
fUr 48 h inkubiert. Sowohl flr unsteriles als auch fiir steriles DPBS”- konnten nach der Inkuba-
tionszeit keine Mikroorganismen detektiert werden (siehe Abbildung 129 im Anhang). Bei ei-
nem sterilen Lésen der Polymere unter einer biologischen Sicherheitswerkbank in DPBS™
konnte flr alle untersuchten Photopolymere keine Kolonie detektiert werden. Da fiir das Pho-
topolymer GelNB als Vernetzer zur Hydrogelbildung neben GelS auch DTT eingesetzt wurde,
wurde dieses ebenfalls als sterile und unsterile Lésung auf Agarplatten ausplattiert. Auch hier
zeigte sich jedoch fiir beide Bedingungen keine Kolonienbildung (siehe Abbildung 129 im An-
hang). Da sich bei einem sterilen Lésen der Photopolymere in DPBS™ keine Kontamination
durch Mikroorganismen detektieren liel3, wurde flr die weiteren biologischen Versuche keine
zusatzliche Sterilisationsmethode bendtigt. Bei einem méglichen zukiinftigen klinischen Ein-
satz der Materialien mussen diese jedoch gezielt durch verschiedene mdgliche Prozesse ste-
rilisiert werden. Dies ist jedoch besonders flr Hydrogele eine gro3e Herausforderung, da diese
Materialien empfindlich auf herkdbmmliche Sterilisationsmethoden wie Hitze oder Bestrahlung
reagieren konnen.?*® Besonders das in den Hydrogelen gebundene Wasser kann dabei die
Spaltung kovalenter Bindungen begtinstigen und die Materialeigenschaften verandern.** Da-
her muss bei einer weiteren Untersuchung geeigneter Sterilisationsmethoden fiir die Gelatine-
basierten Hydrogele auch der Einfluss auf die physikalischen und chemischen Eigenschaften
Uberpruft werden.

4.4.2 Quelleigenschaften

Eine weitere wichtige Materialeigenschaft der Hydrogele stellt das Quellverhalten dar. Damit
kénnen die maximale Flissigkeitsaufnahme sowie die Volumenzunahme des Hydrogels durch
den Quellvorgang genauer charakterisiert werden. Diese Parameter sind unter anderem von
der Funktionalisierung des Photopolymers, der Konzentration sowie dem Vernetzungsgrad
abhangig.?*® Hydrogele enthalten viele hydrophile Gruppen wie Carboxyl-, Amino- oder Sul-
fonylgruppen, die dafir verantwortlich sind, dass Hydrogele groRe Mengen wassriger FlUssig-
keiten aufnehmen und binden kénnen.?*® Dadurch eignen sich diese Materialen zum Aufbau
von artifiziellem Gewebe, da sie den Flussigkeitsgehalt in vivo nachbilden kénnen. Da ver-
schiedene Gewebetypen unterschiedliche Flissigkeitsgehalte aufweisen, hat die Steuerung
dieser Eigenschaft eine wichtige Bedeutung bei der Materialentwicklung im Bereich des Tissue
Engineering.?"-2*® Des Weiteren beeinflussen die Quelleigenschaften der Hydrogele auch den
Stofftransport innerhalb des Gels.®® Da es sich bei den entwickelten Hydrogelen um funktio-
nalisierte Gelatine handelt, wurden auch die Quelleigenschaften von unfunktionalisierter Ge-
latine charakterisiert, um den Einfluss der Funktionalisierung auf die FlUssigkeitsaufnahme zu
untersuchen. Dies erfolgte in Zusammenarbeit mit den Masterstudenten Xenia Kempter und
Alisa Grimm.'87-2% Dje Charakterisierung der Quelleigenschaften wurde gravimetrisch nach
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der Methode von Noshadi et al. in Triplikaten durchgefiihrt.?*® Dabei wurden zunachst Photo-
polymerlésungen mit einer Konzentration von 5 % hergestellt und mit dem Photoinitiator LAP
und gegebenenfalls mit dem Crosslinker DTT versetzt (siehe Kapitel 6.2.5.4). Nach der Ver-
netzung und Lyophilisation wurde zunachst das Trockengewicht (may) bestimmt. Anschlie-
Rend wurden die Gele bei RT in DPBS™ eingelegt und das Nassgewicht (myet) alle 24 h be-
stimmt, bis keine Gewichtsdnderung mehr detektiert werden konnte. Die Flussigkeitsauf-
nahme und das Quellen der Hydrogele sind in Abbildung 44 schematisch dargestellit.

%Q FIUSS|gkelt

Abbildung 44: Schematische Darstellung des Quellverhaltens der Hydrogele. Durch die Einlagerung
von Wassermolekiilen zwischen den einzelnen Polymerketten quellen die Hydrogele auf.

Anschlie3end wurde der Flissigkeitsgehalt mit Formel 2 bestimmt. Dieser gibt den Anteil der
aufgenommenen Flissigkeit an der Gesamtmasse des Hydrogels an.?*° Das Quellverhaltnis
(engl.: swelling ratio) wurde mit Hilfe von Formel 3 bestimmt und gibt an, wie stark das Hydro-
gel gegenliber seinem Trockengewicht aufgequollen ist.?3°

Flissigkeitsgehalt [%] = w * 100 % Formel (2)
dry
swelling ratio = —wet Formel (3)
Mdary

Unfunktionalisierte Gelatine wurde ebenfalls in einer Konzentration von 5 % verwendet und
bei 4 °C geliert. Nach der Lyophilisation wurde das Trockengewicht ermittelt und die Gelati-
negele zum Quellen bei 4 °C in DPBS™ gelegt, um eine Denaturierung der Tripelhelices zu
verhindern. Das Nassgewicht wurde alle 24 h bestimmt, bis keine Gewichtsanderung mehr
detektiert werden konnte. AnschlieRend erfolgte die Berechnung der Quelleigenschaften mit
Hilfe der Formeln 2 und 3. Die Ergebnisse der Quelleigenschaften der verschiedenen Gelatine-
basierten Hydrogele sind in Abbildung 45 dargestellt.
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Abbildung 45: Quelleigenschaften der Hydrogele GelMA-V1, GelMA-V2, GeINB/DTT, GelNB/GelS je-
weils in den Varianten low, medium und high, sowie von unfunktionalisierter Gelatine nach Inkubation
in DPBS” bei RT. A: Maximaler Fliissigkeitsgehalt nach 24 h bzw. 192 h fiir Gelatine. B: Quellverhéltnis
nach 24 h bzw. 192 h fir Gelatine.

Unfunktionalisierte Gelatine wies nach 192 h einen maximalen Flissigkeitsgehalt von 90 %
auf (siehe Abbildung 45 A). Das Quellverhaltnis zum Startpolymergewicht betrug fir Gelatine
als Reinstoff 11,6 (siehe Abbildung 45 B). Somit quoll das Gelatinegel um das 11,6-fache sei-
nes Gewichts. Um den Einfluss der Art der Funktionalisierung mit verschiedenen funktionellen
Gruppen sowie des Funktionalisierungsgrades zu bestimmen, wurden auch fir die semi-syn-
thetischen Hydrogele GelMA-V1, GelMA-V2, GeINB/DTT und GelNB/GelS die Quelleigen-
schaften ermittelt. GelMA-V1 wies bereits nach 24 h einen maximalen Flussigkeitsgehalt von
ca. 85 % fur alle drei Varianten (low, medium und high) auf. Ein deutlicher Unterschied zwi-
schen den drei Varianten war nicht zu detektieren. Das Quellverhaltnis im Vergleich zum Start-
polymergewicht betrug fur GelMA-V1 low 7,4. Damit war das Hydrogel um das 7,4-fache ge-
quollen. GelMA-V1 medium wies ein Quellverhaltnis von 7,7 und GelMA-V1 high eines von 6,8
auf. Damit zeigte GelMA-V1 high das geringste Quellverhaltnis der drei GelMA-V1-Varianten
auf. Dies entsprach der Erwartung, da mit zunehmendem Funktionalisierungsgrad der einzel-
nen Photopolymere der Grad der Vernetzung des Hydrogels zunimmt. Dadurch weisen die
daraus gebildeten Hydrogele eine geringere Porengrofie auf, wodurch weniger Flissigkeit ge-
bunden werden kann. Dass zwischen den beiden Varianten GelMA-V1 low und medium kein
deutlicher Unterschied im Quellverhalten detektiert werden konnte, konnte auf den sehr nah
beieinanderliegenden Funktionalisierungsgraden der beiden Photopolymere basieren. So be-
tragt dieser fir GelMA-V1 low 68 % und fir GelMA-V1 medium 81 % (siehe Kapitel 4.1.2). Im
Vergleich zu unfunktionalisierter Gelatine war eine deutliche Abnahme des Quellverhaltnisses
zu erkennen. Die Funktionalisierung von Gelatine mit Methacrylatgruppen flihrt zu einer dich-
teren Vernetzung und somit zu geringeren Quelleigenschaften.

GelMA-V2 wies nach 24 h ebenfalls den maximalen Flissigkeitsgehalt auf. Dieser lag fur
GelMA-V2 low bei 92 %, flir medium bei 90 % und fir high bei 88 %. Somit konnte eine schwa-
che Abhangigkeit des Funktionalisierungsgrades vom maximalen Flissigkeitsgehalt beobach-
tet werden. Deutlicher wurde dies bei der Ermittlung des Quellverhaltnisses. GelMA-V2 low
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quoll um das 14-fache des Polymergewichts, wohingegen GelMA-V2 medium und high ledig-
lich um das 11-fache des eigenen Polymergewichts quollen. Im Vergleich zum Gelatine-Gel
konnte eine identische Flissigkeitsaufnahme und ein dhnliches Quellverhaltnis detektiert wer-
den. Somit konnte keine Abhangigkeit des Quellverhalten vom Funktionalisierungsgrad fur
GelMA-V2 festgestellt werden. Da die Herstellung von GelMA-V1 und GelMA-V2 durch die
gleiche Synthese erfolgte und sich lediglich in der zugesetzten Menge des MAA unterschie-
den, war ein dhnliches Verhalten von GelMA-V1 und GelMA-V2 im Vergleich zur Gelatine zu
erwarten. Dieses nun detektierte unterschiedliche Verhalten kénnte an der fir die Synthese
eingesetzten Gelatine liegen. Da es sich dabei um ein natlrliches Produkt handelt, kann sich
dieses in der Zusammensetzung von Charge zu Charge unterscheiden und so auch einen
unterschiedlichen Einfluss auf die Quelleigenschaften der Photopolymere ausuben.

Fir das Hydrogel GeINB/DTT konnten nur zwei Varianten in Bezug auf ihre Quellverhaltnisse
untersucht werden. GelNB/DTT medium und high wiesen nach 24 h einen maximalen Flissig-
keitsgehalt von 88 % auf. Das Quellverhaltnis betrug fur GeINB/DTT medium 8,9 und fur
GeINB/DTT high 8. Somit quollen die Hydrogele um das 8,9- bzw. 8-fache ihres Polymerstart-
gewichts und ein Einfluss des Funktionalisierungsgrades konnte detektiert werden. Im Ver-
gleich zum Gelatine-Gel war das Quellverhalten, besonders das Quellverhaltnis von Startpo-
lymergewicht zu Nassgewicht, deutlich geringer. Somit konnte ein Einfluss der Funktionalisie-
rung auf das Quellverhalten gezeigt werden.

Die GelNB/GelS-Hydrogele wiesen ebenfalls nach 24 h den maximalen Flissigkeitsgehalt auf.
GeINB/GelS low zeigte dabei mit 93 % den hochsten Flussigkeitsgehalt auf. Der Gehalt von
GeINB/GelS medium und high lag bei 90 % bzw. 88 %. Die Ermittlung des Quellverhaltnisses
lag fur GelNB/GelS low bei 17. Somit quoll dieses Hydrogel um das 17-fache seines Polymer-
gewichts. GeINB/GelS medium quoll hingegen nur um das 9,8-fache und GelNB/GelS high um
das 8,7-fache. Somit war auch hier eine Abhangigkeit des Quelleverhaltens vom Funktionali-
sierungsgrades erkennbar. Mit einem Quellverhaltnis von 17 wies das GelNB/GelS low-Hyd-
rogel das grofte Quellverhalten von allen untersuchten Hydrogelen auf. Somit konnte dieses
Hydrogel die grofite Menge an Flissigkeit im Inneren binden. Dies konnte auf dem niedrigen
Funktionalisierungsgrad der beiden Photopolymere GeINB und GelS beruhen. Durch deren
Vernetzung bildet sich ein Hydrogel mit grol3en Poren aus, in denen Flissigkeit gebunden und
gespeichert werden kann.

Beim Vergleich des Quellverhaltens aller untersuchten Hydrogele konnte eine Abhangigkeit
der Quelleigenschaften vom Funktionalisierungsgrad der Photopolymere detektiert werden. Je
hoher der Funktionalisierungsgrad, desto enger und steifer ist das entstehende Polymernetz-
werk nach der Vernetzung. Durch die kleineren Poren kann weniger Flissigkeit innerhalb der
Netzwerkstruktur aufgenommen und gespeichert werden. Alle untersuchten Hydrogele wiesen
mit 80 % bis 90 % einen ahnlichen Flissigkeitsgehalt wie die unfunktionalisierten Gelatine-
Gele auf. Durch die Variation des Funktionalisierungsgrades und die dadurch entstehenden,
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unterschiedlich engen Polymernetzwerke konnte gezeigt werden, dass sich die Quelleigen-
schaften unterschiedlich beeinflussen lassen und sich somit zum Aufbau von verschiedenen
artifiziellen Gewebetypen eignen.

4.4.3 Degradationsverhalten

Die Stabilitat und Bioabbaubarkeit von Materialien sind im Bereich des Tissue Engineering von
grofRer Bedeutung. Bei Materialien, die zum Aufbau von artifiziellem Gewebe eingesetzt wer-
den sollen, ist Stabilitat bei gleichzeitiger Bioabbaubarkeit nétig. Solche Gewebe sollten Uber
einen gewissen Zeitraum stabil bleiben, aber den darin enthaltenen Zellen gleichzeitig die De-
gradation des Materials flir Proliferation, Netzwerkbildung, Morphogenese oder Signaltrans-
duktion, erlauben.?*1?42 Da es sich bei den verwendeten Hydrogelen um Gelatine-basierte
semi-synthetische Hydrogele handelt, weisen diese Protease-sensitive Schnittstellen (Matrix-
Metalloproteasen-Schnittstellen, MMP) im Gelatine-Rickgrat auf.?*®> Um diese Bioabbaubar-
keit ndher zu charakterisieren, wurde in einem nachsten Schritt das enzymatische Degradati-
onsverhalten der Hydrogele GelMA-V1, GelMA-V2, GelNB/DTT und GelNB/GelS Uber einen
Zeitraum von 14 Tagen in zwei verschiedenen Medien untersucht. Zum einen in DPBS” mit
10 % FCS, zum anderen in dem Zellkultivierungsmedium DMEM (10 % FCS, 1 % P/S). Die
Charakterisierung des Degradationsverhalten wurde in Zusammenarbeit mit der Masterstu-
dentin Alisa Grimm durchgefuhrt und erfolgte gravimetrisch in Triplikaten nach der Methode
von Noshadi el al.?%2% Dazu wurden zunachst Photopolymerldsungen in einer Konzentration
von 5 % in den beiden Medien DPBS™/FCS und DMEM hergestellt und mit LAP und gegebe-
nenfalls dem Crosslinker DTT versetzt (genaue Zusammensetzung der Hydrogele siehe Ka-
pitel 6.2.5.4). Jeweils 200 pl der Lésungen wurden unter der Aushartungslampe Omnicure
S2000 zum Hydrogel vernetzt. Nach anschliefsender Lyophilisation wurde das Trockengewicht
(myp) mit Hilfe einer Feinwaage ermittelt und die Hydrogele in den Degradationsmedien bei
37 °C und 5 % CO- inkubiert. Zu den Messzeitpunkten Tag 1, Tag 2, Tag 3, Tag 4, Tag 7 und
Tag 14 wurden die Hydrogele entnommen und nochmals lyophilisiert. Das Trockengewicht
(m¢) der Gele wurde erneut mit einer Feinwaage ermittelt und das prozentual verbleibende
Gewicht mit Hilfe von Formel 4 ermittelt.

Mto

Verbleibendes Gewicht [%] = * 100 % Formel (4)

m

Die Ergebnisse der Charakterisierung des Degradationsverhaltens fiir die Hydrogele GelMA-
V1, GelMA-V2, GeINB/DTT und GelNB/GelS sind in Abbildung 46 dargestellt.
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Abbildung 46: Degradationsverhalten der Hydrogele GelMA-V1, GelMA-V2, GelNB/DTT und
GelNB/GelS jeweils in den drei Varianten low, medium und high (ber einen Zeitraum von 14 Tagen.
Durchgezogene Linien stellen das Degradationsverhalten in DPBS/FCS dar, unterbrochene Linien stel-
len das Degradationsverhalten in DMEM dar. A: GelMA-V1, B: GelMA-V2, C: GelNB/DTT,
D: GelNB/GelS. Erstellt in Kollaboration mit T. Géckler.186

In Abbildung 46 A sind die Ergebnisse fir die GelMA-V1-Hydrogele in den Varianten low, me-
dium und high dargestellt. Beim enzymatischen Abbau durch DPBS”/FCS lagen nach 7 Tagen
noch ca. 70 % der drei Hydrogelvarianten vor. Nach 14 Tagen war das medium-Hydrogel fast
vollstandig abgebaut, wohingegen die high-Variante noch bei 50 % des Startgewichts lag. Das
low-Hydrogel wies nach 14 Tagen noch ca. 30 % des Startpolymergewichts auf. Die Degrada-
tion der GelMA-V1-Hydrogele erfolgte in DMEM deutlich langsamer. So lag das Trockenge-
wicht nach 14 Tagen flr medium und high noch bei tGber 80 %. Lediglich das low-Hydrogel
wies Uber den untersuchten Zeitraum eine kontinuierliche Degradation bis ca. 30 % auf. Somit
konnte eine Abhangigkeit der Abbaugeschwindigkeit vom Funktionalisierungsgrad und der
Netzwerkstruktur des Hydrogels detektiert werden. Obwohl auch das Medium DMEM mit 10 %
FCS versetzt wurde, geschah der enzymatische Abbau der Hydrogele deutlich langsamer.
Dieser Effekt konnte ebenfalls bei den GelMA-V2-Hydrogelen detektiert werden (siehe Abbil-
dung 46 B). In DMEM wiesen das medium- und high-Hydrogel auch nach 14-tagiger Inkubati-
onszeit noch ein Trockengewicht von tdber 80 % auf. Lediglich die low-Variante war nach
14 Tagen komplett degradiert. In DPBS™/FCS erfolgte ein rascher Abbau. Bereits nach 7 Ta-
gen waren die low und medium Gele komplett abgebaut. Nach 14 Tagen war auch das GelMA-
V2 high-Hydrogel abgebaut. Durch die vorhandenen MMP-Schnittstellen im Rickgrat der Ge-
latine wurde dieses durch die im FCS enthaltenen Enzyme immer weiter fragmentiert, bis das
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Hydrogel keine zusammenhangende Struktur mehr besald und sich schlieldlich komplett im
Degradationsmedium auflGste.

Das GelNB/DTT-Hydrogel zeigte ein starkeres Degradationsverhalten im Vergleich zu den
GelMA-V1- und GelMA-V2-Hydrogelen (siehe Abbildung 46 C). So war das GelNB/DTT low-
Hydrogel bereits nach 3 Tagen in DPBS/FCS abgebaut, das medium-Gel nach 4 Tagen und
high nach 14 Tagen. In DMEM wiesen GelNB/DTT medium und GeIlNB/DTT high, ahnlich wie
die GelMA-Hydrogele, eine grofte Stabilitat iber den getesteten Zeitraum auf. Nach 14 Tagen
lag das Trockengewicht noch bei Uber 70 %. Auch fur die GeINB/DTT-Hydrogele konnte eine
Abhangigkeit der Degradation vom Funktionalisierungsgrad der Photopolymere und damit der
Netzwerkstruktur der vernetzen Hydrogele detektiert werden.

Das Degradationsverhalten des GelNB/GelS-Hydrogels in allen drei Varianten konnte auf-
grund schlechter Loslichkeit in DMEM nur in DPBS”/FCS komplett analysiert werden. So
zeigte sich fur low eine Degradation des Gels Uber einen Zeitraum von 7 Tagen (siehe Abbil-
dung 46 D). GeINB/GelS medium und high wiesen eine groRRere Stabilitat auf. Nach 7 Tagen
war noch uUber 40 % des Startpolymergewichts vorhanden. Nach 14 Tagen waren die beiden
Hydrogele jedoch auch vollstandig abgebaut. Aufgrund der schlechten Ldslichkeit des GelS
Photopolymers in DMEM konnte flir dieses Degradationsmedium lediglich der Abbau von
GelNB/GelS low untersucht werden. Ahnlich wie bei DPBS/FCS erfolgte auch hier eine konti-
nuierliche Degradation Uber einen Zeitraum von 7 Tagen. Somit war auch bei diesem Hydrogel
die Abhangigkeit der Abbaugeschwindigkeit vom Funktionalisierungsgrad der Photopolymere
und damit der Netzwerkstruktur der Hydrogele detektierbar. Bei einem geringeren Funktiona-
lisierungsgrad bildet sich bei der Vernetzung ein flexibles Netzwerk mit groRen Poren und we-
niger Vernetzungen als bei einem hoheren Funktionalisierungsgrad aus. Dadurch lasst sich
die erhohte Abbaugeschwindigkeit der low-Varianten in allen untersuchten Hydrogelen erkla-
ren. Durch die gréReren Poren kénnen diese Hydrogele mehr Flissigkeit im Inneren der Gele
binden und speichern, und auch die Diffusionsgeschwindigkeit fir Stoffe innerhalb der Poly-
merstruktur erhdht sich. Dadurch gelangen auch mehr Enzyme ins Innere der Strukturen und
kénnen diese nicht nur von aufden, sondern auch von innen heraus degradieren. Dass sich die
Degradationsgeschwindigkeiten zwischen den beiden Medien DPBS”/FCS und DMEM, zu
welchem auch 10 % FCS zugesetzt wurden, unterschieden, kénnte am zusatzlichen Vorhan-
densein von Proteinen und Nahrstoffen im Zellkultivierungsmedium DMEM sein. Dadurch
kénnten die im FCS enthaltenen Enzyme in ihrer Aktivitat vermindert gewesen sein. Bei Ver-
gleich der Stabilitdt und Abbaugeschwindigkeit aller Hydrogele, lie sich GelMA-V1 als das
stabilste Hydrogel detektieren. Die geringste Stabilitat wies das GeINB/DTT-Hydrogel auf. Be-
reits nach vier Tagen waren die low- und medium-Variante des Hydrogels komplett degradiert.
Das GeINB/GelS-Hydrogel wies fir die Varianten medium und high auch eine grof3e Stabilitat
Uber einen Zeitraum von sieben Tagen auf. GelNB/GelS low wies dagegen eine erhdhte Bio-
abbaubarkeit auf. Dadurch zeigte sich, dass sich die Degradationseigenschaften unterschied-
lich einstellen lassen und sich die Gele so fir Anwendungsgebiete, welche erhdhte Stabilitat
erfordern, einsetzen lassen, aber auch fir solche, die eine erhéhte Bioabbaubarkeit erfordern.
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4.4.4 Rheologische Charakterisierung der Polymerlosungen

Da die Gelatine-basierten Hydrogele auch als Biotinten fur den 3D-Biodruck verwendet werden
sollten, wurden in einem nachsten Schritt die rheologischen Eigenschaften der nicht-vernetz-
ten Photopolymerlésungen in Kooperation mit Bruna Regina Maciel (Arbeitsgruppe Ange-
wandte Mechanik, Institut fir Mechanische Verfahrenstechnik, KIT) genauer charakterisiert.
Dabei wurde die Scherviskositat der Polymerlésungen untersucht, um deren Eignung fur
Extrusionsdruckprozesse sowie die viskoelastischen Eigenschaften (Schermodule) der nicht-
vernetzten Lésungen bei verschiedenen Temperaturen zu evaluieren. Fur diese Analysen
wurde ein Platte-Platte-Rheometer verwendet. Fur die Analyse der Proben wird das zu unter-
suchende Material zun&chst auf einem flachen Probenteller aufgebracht und durch eine zweite
Platte in einem bestimmten Messabstand (d) fixiert (siehe Abbildung 47 B). Bei der Messung
rotiert die obere Platte dann mit einer zuvor festgelegten Kraft oder Geschwindigkeit, wodurch
das FlieBverhalten und die Deformation der Probe bestimmt werden kénnen.#

Wi s o

Rotierende Messplatte

[ 'Y |

Messabstand (d) 4 <« Probe

[ 4} Probenteller

Abbildung 47:Platte-Platte-Rheometer zur Untersuchung der physikalischen Eigenschaften von Mate-
rialien. A: Platte-Platte-Rheometer der Firma Anton Paar GmbH. B: Schematische Darstellung des
Messsystems.
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4.4.4.1 GelMA-V1

Um die Viskositatsprofile der GelIMA-V1 Photopolymerlésungen zu charakterisieren wurde die
Viskositat der nicht-vernetzten 5 %igen Polymerlésungen sowohl bei 37 °C als auch bei 14 °C
mit Hilfe eines Platte-Platte-Rheometers (Physica MCR 501, Anton Paar GmbH) und einer
Rotationsmessung Uber einen Scherratenbereich von 1-1000 s untersucht. Die Ergebnisse
sind Abbildung 48 A und Abbildung 48 B dargestellt. Bei 37 °C (Abbildung 48 A) zeigten die
drei Photopolymerldésungen ein deutlich flissiges Verhalten auf, welches dem eines
newtonschen Fluids stark ahnelte. Dies bedeutet, dass keine signifikante Abhangigkeit der
Viskositat der Lésungen von der Scherrate vorlag. Die gemessene Viskositat von etwa
8 mPa-s blieb Uber weite Bereiche der Messung konstant. Da die drei Lésungen bei 37 °C eine
sehr geringe Viskositat aufwiesen eigneten sie sich bei dieser Temperatur nicht fir 3D Druck-
prozesse. Ein weit verbreiteter Ansatz dieses Problem zu umgehen, ist die Abklhlung der
Polymerlésungen.?*> Durch den Abkiihlprozess findet eine natlrliche Gelierung der Kollagen-
helices in der Gelatine statt. Diese lagern sich dann zu stabilen Tripelhelices zusammen und
verfestigen die Polymerldésungen. Deshalb wurde die Scherviskositat der drei Lésungen zu-
séatzlich bei 14 °C bestimmt und lag damit deutlich unter dem Gelierungspunkt von Gelatine.?*®
Das Viskositatsprofil der drei Losungen bei 14 °C ist in Abbildung 48 B dargestellt. Hier wiesen
die drei Polymerlésungen eine signifikante Abhangigkeit der Viskositat von der Scherrate auf.
Diese reichte von 10 kPa-s fur Scherraten von 0,1 s™ bis 0,8 Pa-s fur hohe Scherraten von
1000 s™. Dieses scherverdiinnende Verhalten ist eine wichtige Eigenschaft fir die Anwendung
der Photopolymerlésungen als Biotinten. Da sie sich bei hohen Scherraten verflissigen, eig-
nen sie sich dazu, durch kleine Nadeléffnungen extrudiert zu werden. Dies wirkt sich positiv
auf eventuell in der Biotinte enthaltene Zellen aus, da die auf die Zellen wirkenden Scherkrafte
durch ein verflissigen der Biotinte reduziert werden. Verringert sich die Scherrate, so nimmt
die Viskositat der Losung sofort wieder zu und stellt die Stabilitdt der gedruckten Struktur si-
cher.

Zusatzlich wurden auch die Schermodule der drei Polymerlésungen bei 14 °C charakterisiert,
um einen Einfluss der Funktionalisierung der Lysinseitenketten der Gelatine auf den tempera-
turabhangigen Gelierungsprozess zu untersuchen. Dafir wurde ebenfalls ein Platte-Platte
Rheometer (Physica MCR 501, Anton Paar GmbH) verwendet. Die Messung der Speichermo-
dule und Verlustmodule erfolgte mit Hilfe einer Oszillationsmessung mit einer konstanten
Amplitude von 1 Pa Uber einen Frequenzbereich von 0,1-100 rad/s. Die Ergebnisse sind in
Abbildung 48 C dargestellt. Die Verlustmodule G“ geben dabei die durch den Scherprozess
verlorene Deformationsenergie an und reprasentieren das viskose Verhalten der Lésungen.
Die Speichermodule G* geben die gespeicherte Deformationsenergie der Proben an und re-
prasentieren das elastische Verhalten.?*” Die Speichermodule G* der drei Lésungen blieben
Uber die gesamte Messdauer konstant und lagen deutlich hdher als die Verlustmodule G* der
drei Lésungen. Dadurch bestatigte sich die vollstandige Gelierung zum Gel bei 14 °C, da sich
die drei Photopolymerlésungen hier wie ein Feststoff verhielten (G > G*). In Abbildung 48 D
sind die Plateau-Speichermodule der drei GelMA-V1-Ldsungen bei 14 °C dargestellt. Low wies
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ein Speichermodul von ca. 1000 Pa auf, medium wies das gréf3te Speichermodul mit 1600 Pa
auf und high eines von 950 Pa auf. Somit zeigte die physikalisch gelierte medium-Lésung die
grofite Festigkeit der drei Varianten auf. Ein Einfluss des Funktionalisierungsgrades auf die
temperaturabhangige Gelierung der Kollagenhelices konnte hier nicht detektiert werden. Bei
allen drei Varianten war eine Gelierung festzustellen, wobei medium die grofite Festigkeit auf-
wies. Es ware zu erwarten gewesen, dass sich die Methacrylamidgruppen der modifizierten
Photopolymere negativ auf den temperaturabhangigen Gelierungsprozess der Gelatine aus-
wirken, da sie die Zusammenlagerung einzelner Tripelhelices erschweren kénnten. Dieser Ef-
fekt konnte jedoch fiir die GelMA-V1-Lésungen nicht detektiert werden, da die medium-Vari-
ante, trotz vermehrter Methacrylamidgruppen, im Vergleich zu der low-Variante die gréfite
Festigkeit aufwies. Zusatzlich wurden die Schermodule der drei Lésungen auch bei 37 °C be-
stimmt. Dabei lagen die Verlustmodule G* Uber den Speichermodule G*, wodurch das flissige
Verhalten der Lésungen bei 37 °C bestatigt wurde. Die Ergebnisse sind im Anhang in Abbil-
dung 130 A dargestellt.
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Abbildung 48: Rheologische Eigenschaften der nicht-vernetzten 5%igen GelMA-V1-Polymerlésungen.
A: Scherviskositét der drei Photopolymerlésungen low, medium und high bei 37 °C. B: Scherviskositéat
der drei Photopolymerlésungen low, medium und high bei 14 °C. C: Daten des Frequenzdurchlaufs
(Speichermodule G°, Verlustmodule G*) fiir die drei Photopolymerliésungen bei 14 °C. D: Plateau-Spei-
chermodule G’ der drei nicht-vernetzten Polymerlésungen bei 14 °C.

4.4.4.2 GelMA-V2 und Gelatine

Auch fur GelMA-V2 wurden die Viskositatsprofile der 5%igen Losungen bei 37 °C und bei
14 °C mit Hilfe eines Platte-Platte Rheometers (Physica MCR 501, Anton Paar) und einer Ro-
tationsmessung Uber einen Scherratenbereich von 1-10000 s bestimmt. Um zu detektieren,
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ob sich Gelatine als Reinstoff ahnlich wie die funktionalisierten Photopolymere verhalt, wurden
die Versuche auch fir eine 5%ige Gelatineldsung durchgefiihrt. Das Viskositatsprofil der drei
nicht-vernetzten GelMA-V2-Ldsungen und das von Gelatine sind in Abbildung 49 A dargestellt.
Fur alle drei Polymerlésungen und fir Gelatine zeigte sich das identische Verhalten. Es war
keine Abhangigkeit der Viskositat von der Scherrate zu beobachten. Alle Lésungen verhielten
sich wie ein newtonsches Fluid und waren deshalb bei dieser Temperatur nicht flr Extrusions-
druckprozesse einsetzbar. Die Viskositatsprofile der Lésungen bei nach der temperaturabhan-
gigen Gelierung der Kollagenhelices der Gelatine sind in Abbildung 49 B dargestellt. Alle drei
GelMA-V2-Lésungen, sowie Gelatine, wiesen hier scherverdiinnende Eigenschaften auf. Die
Viskositat lag flir geringe Scherraten bei Gber 1000 Pa-s und sank kontinuierlich mit zuneh-
mender Scherrate. Bei einer Scherrate von 1000 s lag die Viskositat fir die Losungen zwi-
schen 0,1 und 1 Pa-s. Somit konnte auch fir das Photopolymer GelMA-V2 und Gelatine als
Reinstoff die Eignung als scherverdiinnende Biotinte fir Extrusionsdruckprozesse bestatigt
werden. Um den Einfluss der Funktionalisierung der Lysinseitenketten mit den Methacrylamid-
gruppen auf den temperaturabhangigen Gelierungsprozess der Kollagenhelices zu untersu-
chen wurden die Schermodule und damit auch die Festigkeit der drei nicht-vernetzten GelMA-
V2 Lésungen bei 14 °C naher charakterisiert. Daflir wurde ebenfalls ein Platte-Platte Rheo-
meter (Physica MCR 501, Anton Paar GmbH) verwendet. Die Messung der Speichermodule
und Verlustmodule erfolgte mit Hilfe einer Oszillationsmessung mit einer konstanten Amplitude
von 1 Pa Uber einen Frequenzbereich von 0,1-100 rad/s. Die Ergebnisse sind in Abbildung 49
B dargestellt. Die Speichermodule G’ lagen fiir alle untersuchten Lésungen héher als die Ver-
lustmodule G*, wodurch das viskoelastische Feststoffverhalten der Lésungen bei 14 °C besta-
tigt wurde. Fir einen genaueren Vergleich der Festigkeiten der drei GelMA-V2-Lésungen un-
tereinander und mit Gelatine wurden aus den Speichermodule G* der einzelnen Polymerldsun-
gen die Plateau-Speichermodule ermittelt. Diese sind in Abbildung 49 D dargestellt. So lagen
die G*-Werte fur Gelatine, GelMA-V2 medium und high bei ca. 1000 Pa. GelMA-V2 low wies
das groite Speichermodul mit 1200 Pa auf. Eine Abhangigkeit des Funktionalisierungsgrades
von der temperaturabhangigen Gelierung konnte im Vergleich zu unfunktionalisierter Gelatine
nicht detektiert werden, da auch die hoch-funktionalisierten Photopolymere GelMA-V2 medium
und high ein identisches Speichermodul wie unfunktionalisierte Gelatine aufwiesen. Zusatzlich
wurden die Schermodule der drei Photopolymerlésungen und der Gelatinelésung auch bei
37 °C bestimmt. Dabei lagen die Verlustmodule G* iber den Speichermodule G*, wodurch das
flissige Verhalten der Losungen bei 37 °C nochmals bestatigt wurde. Die Ergebnisse sind im
Anhang in Abbildung 130 B dargestellt.
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Abbildung 49: Rheologische Eigenschaften der nicht-vernetzten 5%igen GelMA-V2-Polymerlésungen
und des Reinstoffs Gelatine. A: Scherviskositét der drei Photopolymerlésungen low, medium und high
und der Gelatine bei 37 °C. B: Scherviskositét der drei Photopolymerliésungen low, medium und high
und der Gelatine bei 14 °C. C: Daten des Frequenzdurchlaufs (Speichermodule G’, Verlustmodule G*)
fiir die drei Photopolymeriésungen und Gelatine bei 14 °C. D: Plateau-Speichermodule G*der drei nicht-
vernetzten Polymerlésungen und der Gelatine bei 14 °C.

4.4.4.3 GelINB/DTT

Auch fur GeINB/DTT wurden die Viskositatsprofile der 5%igen Polymerlésungen bei 37 °C und
bei 14 °C mit Hilfe eines Platte-Platte Rheometers (Physica MCR 501, Anton Paar) und einer
Rotationsmessung Uber einen Scherratenbereich von 1-10000 s bestimmt. Das Viskositats-
profil bei 37 °C ist in Abbildung 50 A dargestellt. Dabei wiesen alle drei nicht-vernetzten Pho-
topolymerldsungen ein flissiges Verhalten auf. Eine Abnahme der Viskositat mit zunehmender
Scherrate konnte nicht detektiert werden. So lag diese fur GeINB/DTT low und high bei ca.
0,01 Pa-s und blieb tiber den Messbereich weitestgehend konstant. GeINB/DTT medium wies
Viskositatswerte unter 0,001 Pa auf. Da sich die nicht-vernetzten Lésungen bei 37 °C wie ein
newtonsches Fluid verhielten, eigneten sie sich bei dieser Temperatur nicht fir Extrusions-
druckprozesse. Wurden die Losungen jedoch auf 14 °C abgekiihlt, wiesen sie ein pseudoplas-
tisches Verhalten auf. Dies ist in Abbildung 50 B dargestellt. Bei geringen Scherraten von 0,1
s wiesen die drei nicht-vernetzten Lésungen Viskositatswerte von 5000 Pa-s auf. Mit zuneh-
mender Scherrate sanken auch die Viskositatswerte. Bei einer Scherrate von 100 s™' lagen die
Viskositatswerte bei unter 10 Pa-s. Dieses scherverdiinnende Verhalten wirkt sich positiv auf
Extrusionsdruckprozesse aus, da es eine Extrusion der viskosen Biotinten durch eine kleine
Nadel6ffnung erlaubt und gleichzeitig der gedruckten Struktur Formstabilitat verleiht, da die
Viskositat unmittelbar nach der Extrusion wieder zunimmt. Um einen Einfluss der Norbornen-
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Funktionalisierung auf den temperaturabhangigen Gelierungsprozess der Gelatine zu unter-
suchen, wurden die Schermodule der drei Lésungen bei 14 °C mit Hilfe eines Oszillationsver-
suches mit konstanter Amplitude von 1 Pa Uber einen Frequenzbereich von 0,1-100 rad/s er-
mittelt. Dieser Frequenzverlauf ist in Abbildung 50 C dargestellt. Die Speichermodule G* lagen
fur alle drei GelNB/DTT-Varianten deutlich tber den Werten der Verlustmodule G*, wodurch
die Gelierung bei 14 °C zum festen Gel bestatigt wurde.

Um die drei Varianten untereinander besser zu Vergleichen, wurden die Plateau-Speichermo-
dule G’ ermittelt und in Abbildung 50 D aufgetragen. Die Speichermodule G fiir die einzelnen
Varianten betrugen 350 Pa flr low, 400 Pa fir medium und 420 Pa fir high. Diese lagen somit
in einem sehr ahnlichen Bereich und deutlich unterhalb des Wertes fur unfunktionalisierte Ge-
latine (1000 Pa, siehe Abbildung 49 D). Die Funktionalisierung der Lysinseitenketten der Ge-
latine mit Norbornengruppen kénnte sich auf den Gelierungsprozess der Gelatine auswirken.
Die Norbornengruppen kénnten das Zusammenlagern der einzelnen Kollagenhelices zu Tri-
pelhelices durch ihre GroRe sterisch hindern, sodass eine temperaturabhangige Gelierung
nicht zwischen allen Helices stattfinden kann. Zusatzlich wurden die Schermodule der drei
Photopolymerlésungen auch bei 37 °C bestimmt. Dabei lagen die Verlustmodule G* Uber den
Speichermodulen G*, wodurch das flissige Verhalten der Lésungen bei 37 °C nochmals be-
statigt wurde. Die Ergebnisse sind im Anhang in Abbildung 130 C dargestellt.
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Abbildung 50: Rheologische Eigenschaften der nicht-vernetzten 5%igen GelNB/DTT-Polymerlésun-
gen. A: Scherviskositét der drei Photopolymerlésungen low, medium und high bei 37 °C. B: Schervis-
kositét der drei Photopolymerlésungen low, medium und high bei 14 °C. C: Daten des Frequenzdurch-
laufs (Speichermodule G’, Verlustmodule G*) fiir die drei Photopolymerlésungen bei 14 °C. D: Plateau-
Speichermodule G*der drei nicht-vernetzten Polymerlésungen bei 14 °C.
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4.4.4.4 GelNB/GelS

Um die Viskositatsprofile der GelNB/GelS-Photopolymerldsungen zu charakterisieren wurde
die Viskositat der nicht-vernetzten 5%igen Polymerlésungen sowohl bei 37 °C als auch bei
14 °C mit Hilfe eines Platte-Platte-Rheometers (Physica MCR 501, Anton Paar GmbH) und
einer Rotationsmessung Uber einen Scherratenbereich von 1-10000 s™' untersucht. Das Vis-
kositatsprofil der drei Losungen low, medium und high bei 37 °C ist in Abbildung 51 A darge-
stellt. Die Polymerlésungen wiesen dasselbe Verhalten auf wie die zuvor untersuchten Photo-
polymerlésungen: Ein flissiges Verhalten, welches dem eines newtonschen Fluids stark ah-
nelte, da keine Abhangigkeit der Viskositat von der Scherrate detektiert werden konnte. Die
Viskositat blieb fir alle drei Lésungen Uber den kompletten Scherratenbereich konstant unter
0,01 Pa-s. Daher eigneten sich die Lésungen bei dieser Temperatur nicht als Biotinten, da sie
keine Formstabilitdt aufwiesen. Bei Abkihlen der Lésungen auf 14 °C lagern sich die in den
Lésungen enthaltenen Kollagenhelices zu stabilen Tripelhelices zusammen und verfestigen
die nicht-vernetzte Photopolymerlésung physikalisch. Die Viskositatsprofile der Losungen bei
dieser Temperatur sind in Abbildung 51 B dargestellt. Hier wiesen die drei Polymerlésungen
eine signifikante Abhangigkeit der Viskositat von der Scherrate auf. Diese reichte von 10 kPa's
flr Scherraten von 0,1 s™ bis 0,9 Pas firr hohe Scherraten von 1000 s™. Da sie ein scherver-
dinnendes Verhalten aufzeigten, eigneten sich auch die GelNB/GelS Photopolymerlésungen
als Biotinten flr extrusionsbasierte Biodruckprozesse. Um eine Abhangigkeit der Norbornen-
Funktionalisierung von der temperaturabhangigen Gelierung der Tripelhelices zu untersuchen,
wurden auch die viskoelastischen Eigenschaften der GelNB/GelS-Lésungen nach einer Ge-
lierung bei 14 °C Uber einen Frequenzdurchlauf ermittelt. Die Speicher- und Verlustmodule der
drei Varianten sind in Abbildung 51 C dargestellt. Die Speichermodule G* lagen fir alle drei
Varianten deutlich tber den Verlustmodulen G*. Damit wurde die Gelierung zum festen Gel
durch ein Abkuhlen der Losungen nochmals bestatigt.

Um die Varianten low, medium und high untereinander besser vergleichen zu kénnen, wurden
aus den Daten des Frequenzdurchlaufs die Plateau-Speichermodule G’ der einzelnen Varian-
ten ermittelt. Diese sind in Abbildung 51 D dargestellt. Die Speichermodule G* der einzelnen
Varianten sanken von low nach high kontinuierlich ab. So betrug das Speichermodul fir low
350 Pa, flr medium 270 Pa und flr high 185 Pa. Hier war eine signifikante Abhangigkeit der
Festigkeit des physikalisch gelierten Gels vom Funktionalisierungsgrad zu detektieren. Je
mehr Norbornen- und Thiolgruppen die Polymerldsungen enthielten, desto geringer war die
Festigkeit des entstehenden Gels. Die Norbornen und die Thiolgruppen der Photopolymere
koénnten die Bildung der Tripelhelices durch sterische Effekte behindern und so den Gelie-
rungsprozess bei niedrigen Temperaturen stark verlangsamen. Im Vergleich zum Plateau-
Speichermodul von unfunktionalisierter Gelatine (1000 Pa) lagen alle drei GelNB/GelS-Vari-
anten deutlich darunter. Auch im Vergleich zu den Plateau-Speichermodulen der GeINB/DTT-
Varianten waren die Speichermodule der GelNB/GelS-Varianten geringer. Somit kénnte nicht
nur die Norbornengruppe, sondern auch die Thiolgruppe eine grofte Rolle bei der Behinderung
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der Tripelhelices-Bildung spielen. Zusatzlich wurden die Schermodule der drei Photopolymer-
I6sungen auch bei 37 °C bestimmt. Dabei lagen die Verlustmodule G’ Gber den Speichermo-
dulen G*, wodurch das flussige Verhalten der Lésungen bei 37 °C nochmals bestatigt wurde.
Die Ergebnisse sind im Anhang in Abbildung 130 D dargestellt.
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Abbildung 51: Rheologische Eigenschaften der nicht-vernetzten 5%igen GelNB/GelS-Polymerlésun-
gen. A: Scherviskositét der drei Photopolymerlésungen low, medium und high bei 37 °C. B: Schervis-
kositét der drei Photopolymerlésungen low, medium und high bei 14 °C. C: Daten des Frequenzdurch-
laufs (Speichermodule G°, Verlustmodule G*) fiir die drei Photopolymerlésungen bei 14 °C. D: Plateau-
Speichermodule G*der drei nicht-vernetzten Polymerlésungen bei 14 °C.

Insgesamt wiesen alle untersuchten Photopolymerlésungen GelMA-V1, GelMA-V2,
GeINB/DTT, GelNB/GelS als auch Gelatine ein scherverdinnendes Verhalten fir niedrige
Temperaturen auf. Durch die Selbstassemblierung der Tripelhelices bei niedrigen Temperatu-
ren werden die bei hdheren Temperaturen fllissigen Polymerlésungen zu einem festen Gel.
Diese Assemblierung ist ein physikalischer Prozess und dadurch reversibel. Nimmt die Scher-
rate zu, l6sen sich die Tripelhelices voneinander und verflissigen die Polymerlésungen wie-
der. Dieser Vorgang ist in Abbildung 52 dargestellt.
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Abbildung 52: Auflésung der assemblierten Kollagen-Tripelhelices bei Krafteinwirkung durch die zu-
nehmende Scherrate. Dies bewirkt die Verfliissigung der Polymerlésung.

Dieser Effekt kann bei extrusionsbasierten Biodruckverfahren genutzt werden, da sich die ge-
lierten Polymere bei héheren Scherraten, die z.B. in Nadel6ffnungen vorliegen, verflissigen.
Sinkt die Scherrate, so bilden sich die Helices wieder aus und sorgen in gedruckten Konstruk-
ten bis zur chemischen Vernetzung durch Licht fir Formstabilitat. Bei 37 °C wiesen alle unter-
suchten Polymerlésungen ein flissiges Verhalten auf, ahnlich dem eines newtonschen Fluids.
Es zeigte sich keine Abhangigkeit der Viskositat von der Scherrate. Die untersuchten Scher-
module, besonders die Speichermodule G* bei 14 °C, unterschieden sich je nach Photopoly-
mer. So lagen die Werte fur GelMA-V1 und GelMA-V2 bei ca. 1000 Pa und glichen damit dem
Wert von unfunktionalisierter Gelatine. Somit konnte kein Einfluss der Methacrylamidgruppe
auf die Assemblierung der Tripelhelices detektiert werden. Die Speichermodule der
GelNB/DTT-Varianten lagen mit 350 Pa bis 420 Pa deutlich unter dem Wert von unfunktiona-
lisierter Gelatine. Somit konnte vermutet werden, dass die Norbornengruppe die Bildung der
Tripelhelices durch sterische Effekte beeinflusst. Die geringsten Speichermodule wiesen die
drei GelNB/GelS-Varianten auf. Diese lagen zwischen 350 Pa und 185 Pa. Es koénnte dadurch
nicht nur die Norbornengruppe an der sterischen Hinderung der Tripelhelices-Bildung beteiligt
sein, sondern auch die Thiolgruppe des Photopolymers GelS. Zusatzlich konnte bei
GelINB/GelS eine Abhangigkeit des Speichermoduls vom Funktionalisierungsgrad detektiert
werden. Je weniger Norbornen- und Thiolgruppen vorhanden waren, desto héher war das
Speichermodul G* nach der temperaturabhangigen Gelierung.

4.4.5 Rheologische Charakterisierung der vernetzten Hydrogele

Um die viskoelastischen Eigenschaften der vernetzten Hydrogele zu bestimmen wurden diese
nach der Vernetzung mit der Aushartungslampe Omnicure S2000 und vollstandigem Quellen
in DPBS” rheologisch untersucht. Dabei wurden die Schermodule (Speichermodul G* und Ver-
lustmodul G*), die FlieBgrenze und die Scherviskositat der Hydrogele naher charakterisiert.
Dies wurde in Kooperation mit Bruna Regina Maciel (Arbeitsgruppe Angewandte Mechanik,
Institut fr Mechanische Verfahrenstechnik, KIT) durchgefihrt.
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4.4.5.1 GelMA-V1

Um die Schermodule und damit die Festigkeit der vernetzten GelMA-V1-Hydrogele bei Zell-
kulturbedingungen (37 °C) zu bestimmten wurden diese zunachst als 5%ige Polymerlésungen
angesetzt und unter der Aushartungslampe Omnicure S2000 zum Hydrogel vernetzt. Anschlie-
Rend wurden die Gele zum Quellen bei 4 °C in DPBS™ eingelegt. Die Messung erfolgte durch
eine Oszillationsmessung bei 37 °C mit einer konstanten Amplitude von 1 Pa Uber einen Fre-
quenzbereich von 0,1-100 rad/s mit einem Platte-Platte-Rheometer (Physica, MCR 501, Anton
Paar GmbH). Die Ergebnisse des Frequenzdurchlaufs sind in Abbildung 53 A dargestellt. Die
Speichermodule G’ der einzelnen GelMA-V1-Varianten gaben die wahrend der Messung ge-
speicherte Deformationsenergie an und reprasentierten das elastische Verhalten. Da die
Werte der Speichermodule G* deutlich Gber den Werten der Verlustmodule G* lagen, welche
das viskose Verhalten der Proben reprasentierten, konnte die Vernetzung zu einem festen Gel
durch die lichtinduzierte Polymerisation der GelMA-V1 Polymere bestatigt werden. Um die
GelMA-V1-Varianten untereinander besser zu vergleichen, wurden die jeweiligen Plateau-
Speichermodule der GelMA-V1 low-, medium- und high-Hydrogele ermittelt. Diese sind in Ab-
bildung 53 B dargestellt. Eine Abhangigkeit des Speichermoduls G vom Funktionalisierungs-
grad wurde erwartet, da mit Zunahme der Methacrylamidgruppen am Gelatinertickgrat bei ei-
ner Vernetzung mehr funktionelle Gruppen miteinander reagieren und so ein dichtes Polymer-
netzwerk bilden kdnnen. Es konnte jedoch fir die GelMA-V1-Hydrogele eine solche Abhan-
gigkeit nicht detektiert werden. Die einzelnen Speichermodule lagen bei 420 Pa fir low, 375
Pa fir medium und 370 Pa fir high und damit in Bereichen, die fur 5%ige GelMA-Hydrogele
auch von Mufioz et al. detektiert wurden.?° Da sich GelMA-Hydrogele durch eine radikalische
Kettenreaktion bilden, kbnnen auch inhomogene Netzwerke ausgebildet werden, da auch Me-
thacrylamidgruppen miteinander reagieren kdnnen, welche sich an demselben Gelatinestrang
befinden. Dadurch kénnen einzelne Ketten untereinander nicht mehr vollstandig vernetzt wer-
den, was sich auf die Festigkeit der vernetzten Hydrogele auswirken kann.??* Um zu evaluie-
ren, ob sich auch die vernetzten Hydrogele fir einen Extrusionsdruckprozess als Biotinten
eignen, wurden in einem weiteren Schritt die FlieRgrenze und Scherviskositat der Hydrogele
ermittelt.>*® Die FlieRgrenze (engl.: yield stress) bezeichnet die Grenze, ab der eine Probe
anfangt plastisch auf eine bestimmte Krafteinwirkung zu reagieren und sich z.B. verflissigt.
Unterhalb der FlieRgrenze findet lediglich eine elastische Deformation der Probe statt, nach
Wegnahme der Krafteinwirkung stellt sich dabei der unverformte Zustand der Probe wieder
her.?*® Oberhalb dieser FlieBgrenze kann die Scherviskositat der Proben bestimmt werden.
Die Messung wurde durch einen Rotationsversuch lGber einen Schubspannungsbereich von
0,1 Pa bis 1000 Pa auf einem Platte-Platte-Rheometer (Physica MCR 501, Anton Paar GmbH)
bei 37 °C durchgeflhrt. Die Deformationsprofile der Hydrogele sind in Abbildung 53 C darge-
stellt. Aus diesen wurden die FlieRgrenzen der GelMA-V1-Hydrogele low, medium und high
bestimmt. Diese sind in Tabelle 2 dargestellt.
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Tabelle 2: Ermittelte FlieBgrenzen der vernetzten GelMA-V1-Hydrogele low, medium und high bei
37 °C.

Low Medium High

FlieRgrenze [Pa] 67+3,5 163+43,1 156,5+30,4

Dabei wies GelMA-V1 low mit 67 Pa die geringste FlieRgrenze auf, gefolgt von GelMA-V1 high
mit 156,5 Pa und medium mit 163 Pa. Somit konnte ein Einfluss des Funktionalisierungsgrads
auf die FlieRgrenze der einzelnen GelMA-V1-Hydrogele detektiert werden. Je weniger Methac-
rylamidgruppen vorlagen, desto geringer waren der Grad der Vernetzung und die nétige Kraft,
um die Hydrogele zu deformieren und zu verflissigen.

Anhand der ermittelten Werte der FlieRgrenze wurde in einem nachsten Schritt die Viskositat
der Hydrogele untersucht, um zu evaluieren, ob diese auch in vernetztem Zustand als Biotinten
fur Extrusionsdruckprozesse verwendet werden kdnnen. Die Viskositatsprofile der GelMA-V1-
Varianten sind in Abbildung 53 D dargestellt. Alle drei vernetzten Gele wiesen ein scherver-
dinnendes Verhalten auf. Die Viskositat sank mit Zunahme der Scherrate von 500 Pa-s auf
0,2 Pa's ab. Somit kénnten die Hydrogele auch bereits vor dem Druckprozess vernetzt wer-
den. Durch das scherverdinnende Verhalten kdnnen diese viskosen Materialien wahrend des
Druckprozesses durch eine kleine Nadel6ffnung extrudiert werden, da sie sich bei hohen
Scherraten verflissigen. Da bei den vernetzten Hydrogelen jedoch fur eine Verflissigung die
kovalenten Bindungen aufgebrochen werden missen, konnte die Formstabilitdt nach dem
Druckprozess nicht gewahrleistet sein. Da die Bildung/Trennung kovalenter Bindungen kein
reversibler Vorgang ist, wirde das Gel seine Festigkeit verlieren. Dieser Versuch zeigte je-
doch, dass es theoretisch moglich ware, die Hydrogele auch in vernetztem Zustand bei héhe-
ren Temperaturen zu verdrucken. Durch eine sehr kurze Belichtungszeit kbnnte die Photopo-
lymerlésung zwar verfestigt, aber nicht vollstdndig vernetzt sein. Die scherverdiinnende Ei-
genschaft wirde einen anschliefenden Extrusionsdruckprozess ermoglichen. Durch eine zu-
satzliche Bestrahlung der gedruckten Struktur im Anschluss an den Druckprozess kénnten die
verbleibenden funktionellen Gruppen miteinander vernetzt werden, sodass eine stabile Struk-
tur entstehen wirde.
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Abbildung 53: Rheologische Eigenschaften der vernetzten 5%igen GelMA-V1-Hydrogele. A: Daten
des Frequenzdurchlaufs (Speichermodule G*, Verlustmodule G*) fiir die drei Hydrogele low, medium
und high nach vollstdndigem Quellen bei 37 °C. B: Plateau-Speichermodule G‘der drei vernetzten Hyd-
rogele bei 37 °C. C: Deformationsprofile der Hydrogele bei 37 °C. D: Scherviskositét der drei GelMA-
V1-Hydrogele low, medium und high bei 37 °C.

4.4.5.2 GelMA-V2

Da die Synthese fur GelMA-V2 angepasst wurde, um Photopolymere zu erhalten, die ein brei-
teres Spektrum an Funktionalisierungsgraden abdeckten, wurden auch die Schermodule der
vernetzten GelMA-V2-Hydrogele bei 37 °C bestimmt. Dazu wurden diese zunachst als 5%ige
Lésungen angesetzt, mit Photoinitiator versetzt und unter der Aushartungslampe Omnicure
S2000 zum Hydrogel vernetzt. AnschlieRend wurden die Gele zum Quellen bei 4 °C in DPBS-
eingelegt. Die Messung erfolgte durch eine Oszillationsmessung bei 37 °C mit einer konstan-
ten Amplitude von 1 Pa Uber einen Frequenzbereich von 0,1-100 rad/s mit einem Platte-Platte-
Rheometer (Physica, MCR 501, Anton Paar). Die Ergebnisse des Frequenzdurchlaufs sind in
Abbildung 54 A dargestellt. Die Speichermodule G* der GelMA-V2-Hydrogele low, medium und
high lagen deutlich Gber den Verlustmodulen G* und reprasentierten das elastische Verhalten
der Probe. Dies bestatigte die lichtinduzierte Vernetzung der Photopolymere zu einem festen
Hydrogel. Um die Festigkeiten der einzelnen Varianten besser zu vergleichen wurden die Pla-
teau-Speichermodule G* ermittelt. Diese sind in Abbildung 54 B dargestellt. Eine signifikante
Abhangigkeit des Speichermoduls G* vom Funktionalisierungsgrad der Photopolymere und
damit vom Vernetzungsgrad der Hydrogele konnte detektiert werden. Low wies mit 48 Pa das
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geringste Speichermodul und damit die geringste Festigkeit auf. Medium wies ein Speicher-
modul von 325 Pa auf und high das gréte mit einem Wert von 463 Pa. Je geringer der Funk-
tionalisierungsgrad des GelMA-V2-Photopolymers war, desto geringer war der Vernetzungs-
grad des daraus gebildeten Hydrogels sowie die Festigkeit des Hydrogels. Die Speichermo-
dule der medium und high Gele ahnelten den Speichermodulen der GelMA-V1-Gele. Diese
lagen ebenfalls in einem Bereich zwischen 300 Pa und 450 Pa. Der grof3e Unterschied zwi-
schen den Werten fur GelMA-V1 low- und GelMA-V2 low-Hydrogele lag vermutlich am deutli-
chen Unterschied der beiden Funktionalisierungsgrade. Das Photopolymer GelMA-V2 low
wies lediglich einen Funktionalisierungsgrad von 20 % auf, wohingegen das Photopolymer
GelmA-V1 low einen von 68 % aufwies.

In einem nachsten Schritt wurden die Deformationsprofile der drei GelMA-V2-Hydrogele auf-
gezeichnet und daraus die jeweiligen Flie3igrenzen bestimmt. Dies wurde durch einen Rotati-
onsversuch Uber einen Schubspannungsbereich von 0,1 Pa bis 1000 Pa auf einem Platte-
Platte-Rheometer (Physica MCR 501, Anton Paar GmbH) bei 37 °C durchgeflhrt. Die ermit-
telten FlieBgrenzen sind in Tabelle 3 dargestellt.

Tabelle 3: Ermittelte FlieBgrenzen der vernetzten GelMA-V2-Hydrogele low, medium und high bei
37 °C.

Low Medium High
FlieBgrenzen [Pa] 79+36,8 82,3+39 89,5+13,4

Die Fliel3grenzen fir die drei Varianten lagen deutlich beieinander. Eine schwache Abhangig-
keit von der Vernetzungsdichte und damit vom Funktionalisierungsgrad konnte jedoch detek-
tiert werden. Low wies eine Flieligrenze von 79 Pa auf, medium eine von 82,3 Pa und high
eine von 89,5 Pa. Damit lagen die Werte fir GelMA-V2 deutlich unter denen fir die GelMA-
V1-Hydrogele. Ein Grund daflir kénnte das unterschiedliche Quellverhalten der GelMA-V1-
und GelMA-V2-Hydrogele sein. So konnten die GelMA-V2-Gele deutlich grofRere Flissigkeits-
mengen einlagern als die GelMA-V1-Hydrogele (siehe Kapitel 4.4.2). Durch die vermehrte
Flissigkeitseinlagerung kdnnten die GelMA-V2-Gele starker gequollen sein wodurch die Fliel3-
grenze herabgesetzt wurde. Anhand der ermittelten FlieRgrenzen wurden die Viskositatspro-
file der GelMA-V2-Hydrogele ab der FlieRgrenze der Hydrogele aufgezeichnet. Diese sind in
Abbildung 54 D dargestellt. Alle drei Hydrogele wiesen Uber den untersuchten Scherratenbe-
reich ein schwerverdiinnendes Verhalten auf. Wie bei den GelMA-V1-Hydrogelen muss hier-
bei jedoch beachtet werden, dass dabei die durch die lichtinduzierte Vernetzung gebildeten
kovalenten Bindungen durch die Krafteinwirkung aufgebrochen sein kénnten, sodass bei Ein-
satz der vernetzten Hydrogele als Biotinten eine anschlielende Formstabilitat bei Druckpro-
zessen nicht gewahrleistet werden kann.
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Abbildung 54: Rheologische Eigenschaften der vernetzten 5%igen GelMA-V2-Hydrogele. A: Daten
des Frequenzdurchlaufs (Speichermodule G*, Verlustmodule G*) fiir die drei Hydrogele low, medium
und high nach vollstdndigem Quellen bei 37 °C. B: Plateau-Speichermodule G‘der drei vernetzten Hyd-
rogele bei 37 °C. C: Deformationsprofile der Hydrogele bei 37 °C. D: Scherviskositét der drei GeIMA-
V2-Hydrogele low, medium und high bei 37 °C.

4.4.5.3 GelNB/DTT

Um die Schermodule und damit die Festigkeit der vernetzten GeINB/DTT-Hydrogele bei Zell-
kulturbedingungen (37 °C) zu bestimmen wurden diese zunachst als 5 %ige Polymerlésungen
angesetzt, mit Photoinitiator und dem Crosslinker DTT versetzt und unter der Aushartungs-
lampe Omnicure S2000 zum Hydrogel vernetzt. AnschlieRend wurden die Gele zum Quellen
in DPBS™ eingelegt. Die Messung erfolgte durch eine Oszillationsmessung bei 37 °C mit einer
konstanten Amplitude von 1 Pa Uber einen Frequenzbereich von 0,1-100 rad/s mit einem
Platte-Platte-Rheometer (Physica, MCR 501, Anton Paar GmbH). Die Ergebnisse des Fre-
quenzdurchlaufs sind in Abbildung 55 A dargestellt. Die Speichermodule G* aller drei Varianten
lagen Uber den kompletten Frequenzbereich deutlich Gber den Verlustmodulen G*, wodurch
die lichtinduzierte Vernetzung zum festen Hydrogel bestatigt wurde. Fiir einen besseren Ver-
gleich der Speichermodule der drei Hydrogelvarianten wurden die Plateau-Speichermodule
ermittelt und in Abbildung 55 B aufgetragen. Obwohl eine Abhangigkeit der Speichermodule
vom Vernetzungsgrad der Hydrogele und damit vom Funktionalisierungsgrad der GelNB-Pho-
topolymere erwartet wurde, konnte dies nicht detektiert werden. Die Speichermodule lagen flr
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alle drei Varianten bei ca. 100 Pa und damit deutlich unter denen der GelMA-Hydrogele (Aus-
nahme stellte GelMA-V2 low dar). Auch in der Literatur sind fir GeINB/DTT high-Hydrogele
Speichermodule von 500 Pa erreicht worden.?® Ein Grund fiir diese geringen Speichermodule
konnte ein geringerer Vernetzungsgrad sein. So kénnten die Gele nicht ausreichend belichtet
worden sein, oder ein Teil des Crosslinkers DTT nicht mit den Norbornengruppen des Photo-
polymers GelNB reagiert haben. In einem nachsten Schritt wurden die Deformationsprofile der
drei GelMA-V2-Hydrogele aufgezeichnet und daraus die jeweiligen FlieRgrenzen bestimmt.
Dies wurde durch einen Rotationsversuch Uber einen Schubspannungsbereich von 0,1 Pa bis
1000 Pa auf einem Platte-Platte-Rheometer (Physica MCR 501, Anton Paar GmbH) bei 37 °C
durchgeflihrt. Die FlieRgrenzen sind in Tabelle 4 aufgeflihrt.

Tabelle 4: Ermittelte FlieBgrenzen der vernetzten GelINB/DTT-Hydrogele low, medium und high bei
37 °C.

Low Medium High
FlieRgrenze [Pa] 87,5+16,3 102,5+21,9 127+1.,4

Die GeINB/DTT low-Hydrogele wiesen eine FlieRgrenze von 87,5 Pa auf, medium-Hydrogele
eine von 102,5 Pa und high-Hydrogele eine von 127 Pa. Damit war eine leichte Abhangigkeit
der Flie3grenze vom Vernetzungsgrad der Hydrogele und damit vom Funktionalisierungsgrad
der Photopolymere GelNB detektierbar. Je hdher der Vernetzungsgrad des Hydrogels, desto
mehr Kraft musste aufgewendet werden um das Hydrogel plastisch zu deformieren. Anhand
der ermittelten FlieRgrenzen wurden die Viskositatsprofile der GeINB/DTT-Hydrogele ab der
Flieldigrenze der Hydrogele bei 37 °C aufgezeichnet. Diese sind in Abbildung 55 D dargestellt.
Auch hier zeigten alle drei Hydrogelvarianten ein scherverdiinnendes Verhalten, die Viskosi-
taten sanken mit zunehmender Scherrate ab. Somit kdnnten die Hydrogele als Biotinten fur
extrusionsbasierte Biodruckprozesse eingesetzt werden. Da die Messung jedoch bei 37 °C
stattfand gilt zu beachten, dass bei diesem Prozess die kovalenten Bindungen innerhalb des
Hydrogels durch die duliere Krafteinwirkung teilweise aufgebrochen sein kénnten, wodurch
sich das Hydrogel verflissigen wirde. Dadurch kdnnte die Formstabilitdt nach einem Druck-
prozess nicht mehr vorhanden sein, da die Bildung und Trennung kovalenter Bindungen keine
reversiblen Prozesse sind.
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Abbildung 55: Rheologische Eigenschaften der vernetzten 5%igen GelNB/DTT-Hydrogele. A: Daten
des Frequenzdurchlaufs (Speichermodule G*, Verlustmodule G*) fiir die drei Hydrogele low, medium
und high nach vollstédndigem Quellen bei 37 °C. B: Plateau-Speichermodule G‘der drei vernetzten Hyd-
rogele bei 37 °C. C: Deformationsprofile der Hydrogele bei 37 °C. D: Scherviskositédt der drei
GeINB/DTT-Hydrogele low, medium und high bei 37 °C.

4.4.5.4 GelNB/GelS

Um die Schermodule und damit die Festigkeit der vernetzten GelNB/GelS-Hydrogele bei 37 °C
zu bestimmten, wurden diese zunachst als 5%ige Polymerlésungen angesetzt, mit Photoiniti-
ator versetzt und unter der Aushartungslampe Omnicure S2000 zum Hydrogel vernetzt. An-
schlieRend wurden die Gele zum Quellen in DPBS™ eingelegt. Die Messung erfolgte durch
eine Oszillationsmessung bei 37 °C mit einer konstanten Amplitude von 1 Pa uber einen Fre-
quenzbereich von 0,1-100 rad/s mit einem Platte-Platte-Rheometer (Physica, MCR 501, Anton
Paar GmbH). Die Ergebnisse des Frequenzdurchlaufs sind Abbildung 56 A dargestellt. Die
Speichermodule G* der drei GeINB/GelS-Hydrogele lagen Uber den gesamten Frequenzbe-
reich deutlich Uber den Verlustmodulen G“ und bestatigten somit die lichtinduzierte Vernet-
zung der Photopolymerlésungen zum festen Hydrogel. Zum Vergleich der drei Hydrogelvari-
anten untereinander wurden die jeweiligen Plateau-Speichermodule ermittelt. Diese sind in
Abbildung 56 B dargestellt. Es konnte eine eindeutige Abhangigkeit des Speichermoduls G
und damit der Festigkeit vom Vernetzungsgrad der Hydrogele detektiert werden. Das Spei-
chermodul lag flr GeINB/GelS low-Hydrogele bei 126 Pa, fir medium bei 405 Pa und fir high
bei 521 Pa. Je mehr Norbornen -und Thiolgruppen flr die Vernetzung vorlagen, desto dichter
war das gebildete Polymernetzwerk und desto fester das resultierende Hydrogel. Die Werte
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lagen in einem ahnlichen Bereich wie flr die untersuchten GelMA-Hydrogele. Um die Kraftein-
wirkung zu detektieren, ab der sich die vernetzten Gele verflussigten, wurden Deformations-
profile der drei Hydrogelvarianten aufgezeichnet und daraus die jeweilige FlieRgrenze be-
stimmt. Dies wurde durch einen Rotationsversuch Uber einen Schubspannungsbereich von
0,1 Pa bis 1000 Pa auf einem Platte-Platte-Rheometer (Physica MCR 501, Anton Paar GmbH)
bei 37 °C durchgefiihrt. Die FlieRgrenzen sind in Tabelle 5 aufgefiihrt.

Tabelle 5: Ermittelte FlieRgrenzen der vernetzten GelNB/GelS-Hydrogele low, medium und high bei
37 °C.

Low Medium High
FlieRgrenze [Pa] 25,7+13,1 185+45 1 200,7+57,8

Auch fiur die GeINB/GelS-Hydrogele konnte eine Abhangigkeit der FlieRgrenze vom Vernet-
zungsgrad der Hydrogele und damit dem Funktionalisierungsgrad der Photopolymere GelNB
und GelS detektiert werden. Die FlieRgrenze fir low betrug 25,7 Pa, fur medium 185 Pa und
fur high 200,7 Pa. Je dichter die Verknipfung des Polymernetzwerks war, desto mehr Kraft
musste aufgewendet werden um die Hydrogele plastisch zu verformen. Anhand der ermittelten
FlieRgrenze wurden die Viskositatsprofile der GelNB/GelS-Hydrogele ab der FlieRgrenze der
Hydrogele bei 37 °C aufgezeichnet. Diese sind in Abbildung 56 D dargestellt. Alle drei Hydro-
gelvarianten zeigten Uiber den untersuchten Scherratenbereich von 0,1 s bis 10000 s ein
scherverdiinnendes Verhalten. Somit wirden sich die vernetzten GelNB/GelS-Hydrogele auch
als Biotinten fur Extrusionsdruckprozesse eignen, da sie sich bei hohen Scherraten, die z.B.
in Nadel6ffnungen herrschen, verflissigen. Da die Messung jedoch bei 37 °C durchgefiihrt
wurde, werden bei der Verflissigung der Hydrogele vermutlich kovalente Bindungen aufge-
brochen. Da dieser Prozess nicht reversibel ist, kann sich dies auf die Formstabilitat der Kon-
strukte nach dem Druckprozess negativ auswirken.
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Abbildung 56: Rheologische Eigenschaften der vernetzten 5%igen GelNB/GelS-Hydrogele. A: Daten
des Frequenzdurchlaufs (Speichermodule G', Verlustmodule G*) fiir die drei Hydrogele low, medium
und high nach vollstédndigem Quellen bei 37 °C. B: Plateau-Speichermodule G*der drei vernetzten Hyd-
rogele bei 37 °C. C: Deformationsprofile der Hydrogele bei 37 °C. D: Scherviskositédt der drei
GelNB/GelS-Hydrogele low, medium und high bei 37 °C.

Insgesamt konnten fur alle Hydrogele Speichermodule mit bis zu 520 Pa detektiert werden.
Die GelMA-Hydrogele wiesen Speichermodule von 300 Pa bis 450 Pa auf, lediglich GelMA-
V2 low wies mit 26 Pa ein deutlich geringeres Speichermodul auf. Bei den GelMA-V2-Hydro-
gelen konnte eine Abhangigkeit des Vernetzungsgrads von den Speichermodulen und damit
der Festigkeit detektiert werden. Dies konnte bei den GelNB/DTT-Hydrogelen nicht festgestellt
werden. Hier lagen die Speichermodule aller Varianten bei ca. 100 Pa. Die GelNB/GelS-Hyd-
rogele deckten jedoch ein breites Spektrum der Festigkeit ab. So wies GelNB/GelS low ein
Speichermodul von 120 Pa auf und nahm Gber medium nach high auf 520 Pa zu. Auch hier
konnte eine Abhangigkeit der Speichermodule vom Vernetzungsgrad von den Speichermodu-
len detektiert werden. Die ermittelten FlieRgrenzen lagen fir alle Hydrogele in Bereichen von
70 Pa bis 200 Pa. Die GelNB/GelS-Hydrogele medium und high wiesen mit 185 Pa und 200
Pa dabei die hdchsten Werte auf. Alle untersuchten vernetzten Hydrogele zeigten bei einer
Temperatur von 37 °C ein scherverdinnendes Viskositatsverhalten auf. Somit kdnnten Hyd-
rogele auch in vernetztem Zustand als Biotinten fiir extrusionsbasierte Biodruckprozesse ein-
gesetzt werden, da sie sich bei hohen Scherraten verflissigen. Eine Verflissigung der ver-
netzten Hydrogele bei 37 °C bedeutet jedoch, dass dabei vermutlich kovalente Bindungen
aufgebrochen werden. Dies kdnnte sich negativ auf die Formstabilitat des gedruckten Kon-
strukts auswirken, da ein solcher Prozess nicht reversibel ist. Eine mégliche Lésung ware eine
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kurzzeitige Belichtung der Photopolymerldsungen, sodass sich nur ein kleiner Anteil der funk-
tionellen Gruppen miteinander vernetzen und die Polymerlésung dadurch verfestigen wirde.
Nach dem anschlieBenden Druckprozess kénnte die gedruckte Struktur nochmals belichtet
werden, sodass die restlichen funktionellen Gruppen miteinander reagieren und dem Konstrukt
die benétigte Formstabilitat verleihen kdnnten.

4.4.6 Rheologische Charakterisierung zellbeladener Hydrogele

Zur Generierung von 3D-Gewebemodellen im Bereich des Tissue Engineering werden Zellen
haufig direkt in Gele eingebettet und darin kultiviert. Um den Einfluss der eingebetteten Zellen
auf die Schermodule (Speichermodul G' und Verlustmodul G*) der vernetzten Hydrogele
GelMA-V2 medium, GeINB/DTT medium und GeINB/GelS medium zu charakterisieren wurden
diese rheologisch untersucht. Daflr wurden die flissigen Photopolymerlésungen mit dem Pho-
toinitiator, eventuell bendtigten Crosslinkern und humanen Fibroblasten NHDF in einer Kon-
zentration von 2,5 x 108/ml versetzt, sodass die Polymerkonzentration 5 % betrug. Nach der
Vernetzung zum festen Hydrogel unter der Aushartungslampe Omnicure S2000 wurden die
Gele mit Kulturmedium Uberschichtet und fir sieben Tage bei 37 °C und 5 % CO- kultiviert,
wobei zu den Zeitpunkten Tag 1 und Tag 7 Proben der Gele rheologisch in Bezug auf die
viskoelastischen Eigenschaften charakterisiert wurden. Zusatzlich wurden zu den beiden Zeit-
punkten mikroskopische Aufnahmen der Gele angefertigt um Veranderungen in der Zellmor-
phologie zu detektieren. Die rheologische Charakterisierung erfolgte tUber einen Oszillations-
versuch mit einer konstanten Amplitude von 1 Pa (ber einen Frequenzbereich von 0,1-
100 rad/s mit einem Platte-Platte-Rheometer (Physica MCR 501, Anton Paar GmbH) bei
37 °C. Die Ergebnisse der Messungen sind in Abbildung 57 dargestellt.
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Abbildung 57: Rheologische Eigenschaften der vernetzten 5 %igen GelMA-V2-, GelINB/DTT- und
GelNB/GelS-Hydrogele (jeweils in der medium-Variante) mit eingebetteten NHDF. A: Daten des Fre-
quenzdurchlaufs (Speichermodule G*, Verlustmodule G*) fiir die drei Hydrogele nach Tag 1. B: Daten
des Frequenzdurchlaufs (Speichermodule G*, Verlustmodule G*) fiir die drei Hydrogele nach Tag7. C:
Plateau-Speichermodule G’ fiir die drei Hydrogele an Tag 1 und Tag 7.

Teilabbildung A zeigt die Ergebnisse der Messung nach einem Kultivierungstag, Teilabbildung
B die Ergebnisse nach sieben Kultivierungstagen. Zu beiden Zeitpunkten lagen die Speicher-
module G* deutlich fir alle drei untersuchten Hydrogele tber den Werten der Verlustmodule
G" und reprasentierten daher das elastische Verhalten der Hydrogele als Festkérper. Um die
Speichermodule der einzelnen Hydrogele untereinander besser zu vergleichen, wurden die
Plateau-Speichermodule der GelMA-V2 medium-, GeINB/DTT medium- und GelNB/GelS me-
dium-Hydrogele aus den Frequenzverlaufen an Tag 1 und Tag 7 bestimmt. Diese sind in Ab-
bildung 57 C dargestellt. Nach einem Kultivierungstag wies das GelMA-V2 medium-Hydrogel
ein Speichermodul von 52 Pa auf. Nach Tag 7 lag der Wert lediglich bei 18 Pa. Somit war fur
dieses Hydrogel eine Abnahme des Speichermoduls und damit der Festigkeit zu verzeichnen.
Dies kénnte darauf hinweisen, dass das Gel durch die enthaltenen Zellen und Enzyme, die im
Kultivierungsmedium vorlagen, teilweise abgebaut wurde. Der Vergleich der mikroskopischen
Aufnahmen der Hydrogele an Tag 1 und Tag 7 ist in Abbildung 58 dargestellt. Eine 3D-Anord-
nung der Zellen im GelMA-V2 medium-Hydrogel ist sowohl an Tag 1 als auch an Tag 7 zu
erkennen. Die Zellmorphologie der NHDF anderte sich in diesem Zeitraum jedoch nur minimal.
An Tag 1 zeigten die Zellen eine runde Struktur, an Tag 7 konnten bereits die ersten Zellaus-
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laufer detektiert werden, jedoch fand keine durchgehende Netzwerkbildung der Zellen inner-
halb des Hydrogels statt. Die Werte der Speichermodule G* der GeINB/DTT medium-Hydro-
gele lagen bei 40 Pa an Tag 1 und 56 Pa an Tag 7. Somit war eine Zunahme des Speicher-
moduls und damit der Festigkeit des Hydrogels zu detektieren. Dies lasst vermuten, dass das
Hydrogel durch die eingebetteten Zellen oder Enzyme aus dem Kultivierungsmedium nicht
abgebaut wurde. Die Zunahme des Speichermoduls nach sieben Kultivierungstagen kénnte
durch eine Zunahme der Zellzahl zustande kommen. Es kénnte aber auch auf der Netzwerk-
bildung der NHDF innerhalb des GeINB/DTT medium-Hydrogels beruhen. Dies ist in den mik-
roskopischen Aufnahmen in Abbildung 58 zu erkennen. Nach Tag 1 der Kultivierung zeigten
die NHDF eine runde Zellstruktur auf, nach Tag 7 waren deutlich elongierte Zellen im Hydrogel
zu erkennen, diese bildeten durch Verknipfungen untereinander ein interzelluldres Netzwerk
aus. Diese Netzwerkbildung kénnte das Speichermodul des Gels ebenfalls positiv beeinflusst
haben, da es neben der chemischen Vernetzung des Gels an sich eine zusatzliche Netzwerk-
bildung innerhalb des Hydrogels zwischen den Zellen flir zusatzliche Festigkeit sorgen kénnte.
Auch fir die GelNB/GelS medium-Hydrogele konnte eine Zunahme des Speichermoduls von
12 Pa auf 19 Pa detektiert werden (siehe Abbildung 57 C). Auch diese Zunahme lasst sich
nach Betrachtung der mikroskopischen Aufnahmen in Abbildung 58 auf eine Zunahme der
Zellzahl und der Netzwerkbildung der NHDF innerhalb des Hydrogels zurtickzufiihren sein.
Auch hier konnte eine Elongation der Zellen und eine interzellulare Netzwerkbildung durch alle
Hydrogelebenen detektiert werden. Die Werte der Speichermodule der GelNB/GelS medium-
Hydrogele lagen insgesamt deutlich unter den Werten fir die GelMA-V2 medium- und
GelNB/DTT medium-Hydrogele. Dies kénnte daran liegen, dass diese Gele nicht lange genug
ausgehartet wurden und dadurch nicht alle Norbornen- und Thiolgruppen miteinander vernetzt
waren. Es koénnte jedoch auch bei der Synthese der Photopolymere GelNB und GelS ein Feh-
ler unterlaufen sein, wodurch die Anzahl der Norbornen- und Thiolgruppen in den Photopoly-
meren nicht mit der sonstigen Anzahl Ubereinstimmte.

Die Speichermodule der vernetzten Hydrogele mit Zellen lagen mit Werten von unter 60 Pa
alle deutlich unter jenen der vernetzten Gele ohne Zellen (siehe Kapitel 4.4.5). Dort lagen die
Werte der Speichermodule bei 100 Pa bis 350 Pa. Dies koénnte auf der Tatsache beruhen,
dass die Gele mit den Zellen nicht nur mit DPBS™ angesetzt wurden, sondern auch mit Zellen
und Kultivierungsmedium versetzt wurden. Des Weiteren wurden diese Gele bei 37 °C und
nicht bei Raumtemperatur gelagert. Dies kdnnte sich auf das Quellverhalten der Gele ausge-
wirkt haben, wodurch diese noch mehr FlUssigkeit aufgenommen und dadurch weicher werden
konnten.
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Tag 1

Abbildung 58: Hellfeldaufnahmen der verschiedenen Hydrogele GelMA-V2 medium, GeINB/DTT me-
dium und GelNB/GelS medium mit eingebetteten NHDF (2,5 x 10% Zellen/ml) an Kultivierungstag 1 und
Kultivierungstag 7. Mal3stab: 100 um. Lichtmikroskop Leica DMIL LED, 10x Objektiv.

Insgesamt konnte ein Einfluss der Zellen und der Zellmorphologie auf die Speichermodule der
drei untersuchten Hydrogele GelMA-V2 medium, GeIlNB/DTT medium und GelNB/GelS me-
dium detektiert werden. Bei einer starken Netzwerkbildung der Zellen nahm auch das Spei-
chermodul der Hydrogele zu. Somit sorgte das interzellulare Netzwerk flr eine zusatzliche
Festigkeit des Hydrogels.

4.5 Charakterisierung der Biokompatibilitat der Hydrogele

Fir die erfolgreiche Bildung von artifiziellem Gewebe ist die Biokompatibilitat der eingesetzten
Materialien von entscheidender Bedeutung. So sollten die eingebetteten Zellen in den Stitz-
materialien proliferieren und migrieren kénnen und die Matrix selbst keine Toxizitat fur die Zel-
len aufweisen.?®® Zudem sollte sich auch der Herstellungsprozess des artifiziellen Gewebes
nicht negativ auf die Zellviabilitat auswirken. Gelatine-basierte Hydrogele werden heutzutage
haufig im Bereich des Tissue Engineering und der 3D-Zellkultur eingesetzt, da sie zellinterak-
tive Komponenten innerhalb der Aminosauresequenz der Gelatine natlrlich aufweisen.''® Zum
einen die RGD-Domanen, welche als Zellbindedomanen dienen und so die Interaktion zwi-
schen den Zellen und der Umgebungsmatrix Giber Integrinrezeptoren vermitteln.2°2%2 Zum an-
deren die enthaltenen MMP-Schnittstellen im Gelatinerlickgrat. Diese bestimmte Aminosau-
resequenz wird von Proteasen erkannt, welche das Gelatineriickgrat anschliel’end an dieser
Stelle spalten kénnen. Das Vorhandensein der MMP-Schnittstellen erlaubt eine enzymatische
Degradation und Umstrukturierung der Umgebungsmatrix. Dies ist von gro3er Bedeutung fur
die Zellmigration und Zellausbreitung innerhalb des Stiitzmaterials.253-2%
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4.5.1 3D-Zelleinbettung

Die biologische Charakterisierung der vier Gelatine-basierten Hydrogele erfolgte durch eine
3D-Einbettung von verschiedenen Zelltypen in die verschiedenen Hydrogele mit einer an-
schliefenden Kultivierung in den Stitzmaterialien Uber einen Zeitraum von 21 Tagen. Dazu
wurden 2,5 x 10° Zellen/ml in den jeweiligen Polymerldsungen resuspendiert, je 200 ul der
Suspension in die Wells eines 8-Well y-Slides (ibidi GmbH) Gberfiuhrt und unter der Aushar-
tungslampe Omnicure S2000 zum Hydrogel vernetzt. Dieser Vorgang ist schematisch in Ab-
bildung 59 dargestellt.

Abbildung 59: Schematische Darstellung der 3D-Zelleinbettung. Die Zellen wurden in den jeweiligen
Photopolymerlésungen resuspendiert und in eine Zellkulturschale (berfiihrt. Durch eine Vernetzung der
einzelnen Photopolymere wurden die Zellen in dem resultierenden Hydrogel eingekapselt und kultiviert.
Die Evaluierung der Biokompatibilitdt der Hydrogele erfolgte abschlieBend durch eine Lebend/Tot-Féar-
bung.

Die Kultivierung erfolgte bei 37 °C und 5 % CO.. Die Evaluierung der Biokompatibilitat erfolgte
durch eine Lebend/Tot-Farbung der eingebetteten Zellen zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7,
Tag 14 und Tag 21 mit Calcein-AM (4uM) und Propidiumiodid (0,02 mg/ml). Die Strukturfor-
meln der beiden Farbereagenzien sind in Abbildung 60 dargestellt.
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Calcein-AM Propidiumiodid

Abbildung 60: Strukturformeln der Férbereagenzien Calcein-AM und Propidiumiodid

Das Prinzip der Lebend/Tot-Farbung beruht darauf, dass lebende, metabolisch aktive Zellen
durch zelleigene Esterasen das Calcein-AM zum griinen Fluoreszenzfarbstoff Calcein umwan-
deln kénnen und dadurch grin fluoreszieren. Pl dringt nur durch die geschadigte Membran
nekrotischer Zellen ins Innere der Zellen ein und farbt die DNA der Zellen rot.256-2%8
Um die Eignung der Hydrogele als Stutzmaterialien flir méglichst viele Zelltypen zu untersu-
chen, wurden sowohl humane Krebszellen eines Leberkarzinoms (HepG2), primare humane
Hautfibroblasten (engl.: normal human dermal fibroblasts, NHDF) als auch primare humane
Nabelschnurendothelzellen (engl.: human umbilical vein endothelial cells, HUVEC) in den vier
verschiedenen Hydrogelarten eingekapselt und Uber 21 Tage kultiviert. Die qualitative Aus-
wertung erfolgte mit Hilfe konfokaler Fluoreszenzmikroskopie. Die quantitative Bestimmung
der Zellviabilitaten erfolgte mit Hilfe einer Software zur Bildauswertung.

4.5.1.1 3D-Einbettung von Leberkrebszellen

Zunachst wurde die Biokompatibilitat der vier verschiedenen Hydrogele GelMA-V1, GelMA-
V2, GeINB/DTT und GeINB/GelS anhand in den Gelen eingekapselter humaner Leberkrebs-
zellen evaluiert. Durch das Mischen der Zellen mit den fliissigen Photopolymerlésungen wurde
gewabhrleistet, dass die Zellen nach der Vernetzung in der 3D-Struktur eingekapselt sind.

GelMA-V1

Zunachst wurde die Biokompatibilitdt des GelMA-V1-Hydrogels in den Varianten low, medium
und high auf den HepG2 Zellen untersucht. Die Ergebnisse der Lebend/Tot-Farbung (siehe
Kapitel 4.5.1) zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7, Tag 14 und Tag 21 sind in Abbildung 61 dar-
gestellt. Mit Hilfe eines konfokalen Fluoreszenzmikroskops (Leica TCE SPE) wurden Z-Stack
Aufnahmen der Gele mit einer Hohe von 300 um aufgezeichnet und anschlieend mit der
Software Leica LasX in 3D-Bilder rekonstruiert.
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Abbildung 61: Kultivierung und Lebend/Tot-Férbung der im Hydrogel GeIMA-V1 low, medium und high
eingebetteten HepG2 Zellen (5 % GelMA-V1 mit 0,3 % LAP und 2,5 x 10° Zellen/ml). Die Lebend/Tot-
Farbung mit 4 uM Calcein-AM (griin, Aex = 488 nm, Aem = 500-550 nm) und 0,02 mg/ml Propidiumiodid
(rot, Aex = 5632 nm, Aem = 550-650 nm) wurde zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7, Tag 14 und Tag 21
durchgefiihrt. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokalmikroskop
Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (Héhe: 300 um, Schritt-
grélBe 5 um). Die 3D-Rekonstruktion erfolgte mit der Leica LasX-Software. Mal3stab: 100 um.

Fur alle drei GelMA-V1-Varianten war ein sehr hoher Anteil griiner und damit lebender HepG2
Zellen Uber einen Zeitraum von 14 Tagen zu detektieren. Lediglich nach 21-tagiger Kultivie-
rung der eingekapselten Zellen in den Hydrogelen war ein erhdhter Anteil roter und damit nek-
rotischer Zellen zu verzeichnen. Die Morphologie der Krebszellen dnderte sich tber den un-
tersuchten Zeitraum nur minimal. Sowohl an Tag 1 als auch Tag 7 nach der Einbettung lagen
die Zellen vereinzelt in den Gelen vor und wiesen eine runde Zellmorphologie auf. Nach 14 Ta-
gen der Kultivierung im Hydrogel konnten grofliere Zellstrukturen beobachtet werden. Die
Krebszellen lagerten sich zu sphéaroidartigen Clustern zusammen. Diese waren auch nach
Tag 21 in allen drei Hydrogelvarianten zu detektieren. Zur quantitativen Bestimmung der Via-
bilitadten wurde der Anteil lebender und toter Zellen mit Hilfe einer Software zur Bildauswertung
in allen Ebenen der aufgenommenen Z-Stacks bestimmt. Die daraus ermittelten Viabilitaten
der HepG2 Zellen sind in Abbildung 62 dargestellit.
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Abbildung 62: Viabilititen der eingekapselten HepG2 Zellen in den GelMA-V1-Hydrogelen low, me-
dium und high tber einen Kultivierungszeitraum von 21 Tagen.

Die Viabilititen der HepG2 Zellen lagen an Tag 1 fir alle drei Varianten bei ca. 90 %. Somit
konnte daraus geschlossen werden, dass sich der Vernetzungsprozess nur minimal auf die
Viabilitat der Zellen auswirkte. Auch nach Tag 7 und Tag 14 lag die Viabilitat bei tber 80 %.
Lediglich nach 21-tagiger Kultivierung in den Hydrogelen sank die Zellviabilitat fir das GelMA-
V1 high-Hydrogel leicht auf 70 % ab. Fir die anderen beiden Varianten low und medium lag
die Zellviabilitat jedoch Uber den gesamten Zeitraum bei Uber 80 %. Auch Cui et al. konnten
fur eingekapselte HepG2 Zellen in GelMA-Hydrogelen Viabilitaten von bis zu 85 % errei-
chen.?® Dass sich die Zellen auch in allen Gelebenen befanden, wurde durch eine Tiefenfar-
bung der 3D-Bilder Uberprift. Diese wurde mit der Leica-Software LasX erstellt und ist in Ab-
bildung 63 dargestellt. Die Zellen lagen tiber den aufgenommenen Bereich von 300 ym in allen
Ebenen verteilt vor. Damit wurde der erfolgreiche Einkapselungsprozess durch Resuspension
der Zellen in den flissigen Photopolymerldsungen nochmals bestatigt.
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Abbildung 63: Tiefenfarbung der im Hydrogel GelMA-V1 low, medium und high eingebetteten HepG2
Zellen (5 % GelMA-V1 mit 0,3 % LAP und 2,5 x 10° Zellen/ml) zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7, Tag 14
und Tag 21. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokalmikroskop
Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (Héhe: 300 um, Schritt-
gréBe 5 um). Die 3D-Rekonstruktion und Tiefenfdrbung erfolgte mit der Leica LasX-Software. Skalie-
rung der Tiefenfarbung: 50 um, blau: 0 um, rot: 300 um. Mal3stab: 100 um.

GelMA-V2

Da sich die GelMA-V2-Hydrogele im Vernetzungsgrad von den GelMA-V1-Hydrogelen unter-
schieden, wurde auch die Biokompatibilitat der GelMA-V2-Hydrogele low, medium und high
an den HepG2 Zellen charakterisiert. Die Ergebnisse der Lebend/Tot-Farbung zu den Zeit-
punkten Tag 1, Tag 7, Tag 14 und Tag 21 sind in Abbildung 64 dargestellt. Mit Hilfe eines
konfokalen Fluoreszenzmikroskops (Leica TCE SPE) wurden Z-Stack Aufnahmen der Gele
mit einer HOhe von 300 ym aufgezeichnet und anschlieRend mit der Software Leica LasX in
3D-Bilder rekonstruiert.
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Abbildung 64: Kultivierung und Lebend/Tot-Férbung der im Hydrogel GelIMA-V2 low, medium und high
eingebetteten HepG2 Zellen (5 % GelMA-V2 mit 0,3 % LAP und 2,5 x 10° Zellen/ml). Die Lebend/Tot-
Farbung mit 4 uM Calcein-AM (griin, Aex = 488 nm, Aem = 500-550 nm) und 0,02 mg/ml Propidiumiodid
(rot, Aex = 532 nm, Aem = 550-650 nm)) wurde zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7, Tag 14 und Tag 21
durchgefiihrt. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokalmikroskop
Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (Héhe: 300 um, Schritt-
grélBe 5 um). Die 3D-Rekonstruktion erfolgte mit der Leica LasX-Software. Mal3stab: 100 um.

Fur alle drei Hydrogelvarianten konnte ein hoher Anteil griiner und damit lebender Zellen fir
Tag 1 und Tag 7 detektiert werden. Ab Tag 14 nahm der Anteil roter und damit nekrotischer
Zellen jedoch stark zu. Besonders im GelMA-V2 Jow-Hydrogel zeigte sich dieser Effekt sehr
deutlich. Die Morphologie der Krebszellen anderte sich tber den gesamten Kultivierungszeit-
raum nur gering. An Tag 1 und Tag 7 lagen die Zellen vereinzelt innerhalb der Gele vor und
wiesen eine runde Struktur auf. Nach 21-tagiger Kultivierung lagerten sich die HepG2 zu
spharoidartigen Zellclustern zusammen. Um die Viabilitdten zu den verschiedenen Zeitpunk-
ten untereinander besser zu vergleichen, wurden diese mit Hilfe einer Software zur Bildaus-
wertung aus den aufgenommenen Z-Stacks bestimmt. Diese sind in Abbildung 65 dargestellt.
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Abbildung 65: Viabilititen der eingekapselten HepG2 Zellen in den GelMA-V2-Hydrogelen low, me-
dium und high tber einen Kultivierungszeitraum von 21 Tagen.

Wie qualitativ auf den 3D-Bildern bereits erkannt werden konnte, lag die Viabilitat der HepG2
Zellen zu Kultivierungsbeginn bei 90 % flr die beiden Varianten low und high. Lediglich die
Viabilitat der Krebszellen, welche im GelMA-V2 medium-Hydrogel eingekapselt waren, lag an
Tag 1 bei ca. 70 %. Somit konnte auch hier bestatigt werden, dass sich der Vernetzungspro-
zess der GelMA-V2-Hydrogele nur minimal auf die Viabilitat der eingekapselten HepG2 Zellen
auswirkte. Uber den Kultivierungszeitraum von 21 Tagen sank die Viabilitat der Zellen jedoch
deutlich ab. Bereits nach 14 Tagen lag der Anteil lebender Zellen fir alle drei Gele lediglich
zwischen 47 % und 54 % und sank an Tag 21 auf ca. 30 % ab. Nur im GelMA-V2 medium-
Hydrogel konnte noch eine Zellviabilitat von 70 % detektiert werden. Ein Grund dafur kdnnte
die abnehmende Stabilitdt der Hydrogele Gber den untersuchten Zeitraum sein. Besonders
das GelMA-V2 low-Hydrogel léste sich nach dieser Kultivierungsdauer stark auf. Dies war
auch an den Tiefenfarbungen der 3D-Bilder zu erkennen. Diese wurden mit der Leica-Software
LasX erstellt und sind in Abbildung 66 dargestellt. Zu Beginn der Kultivierung konnte eine
gleichmaRige Verteilung der Krebszellen Uber die komplette Z-Stack-Héhe von 300 ym detek-
tiert werden. Die Instabilitat des low-Hydrogels zeigte sich jedoch bereits ab Tag 7. So konnte
fur dieses Gel nur ein Z-Stack mit einer Hohe von 200 ym aufgenommen werden. An Tag 14
und Tag 21 war das Gel bereits so stark abgebaut, dass lediglich eine Aufnahme mit einer
Hohe von 120 ym durchgefiihrt werden konnte. Zusatzlich kénnten die Gele durch die Medi-
umwechsel, die alle zwei Tage durchgeflhrt wurden, beschadigt worden sein, was sich eben-
falls negativ auf die Viabilitat der eingekapselten Krebszellen ausgewirkt haben kdnnte.
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Abbildung 66: Tiefenfarbung der im Hydrogel GelMA-V2 low, medium und high eingebetteten HepG2
Zellen (5 % GelMA-V2 mit 0,3 % LAP und 2,5 x 10° Zellen/ml) zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7, Tag 14
und Tag 21. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokalmikroskop
Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (Héhe: 300 um, Schritt-
gréBe 5 um). Die 3D-Rekonstruktion und Tiefenfdrbung erfolgte mit der Leica LasX-Software. Skalie-
rung der Tiefenfarbung: 50 um, blau: 0 um, rot: 300 um. Mal3stab: 100 um.

GeIlNB/DTT

In einem nachsten Schritt wurde die Biokompatibilitat der drei GeINB/DTT-Hydrogele low, me-
dium und high anhand der eingebetteten Leberkrebszellen Uber einen Zeitraum von 21 Tagen
untersucht. Die Ergebnisse der Lebend/Tot-Farbung (siehe Kapitel 4.5.1) sind in Abbildung 67
dargestellt. Mit Hilfe eines konfokalen Fluoreszenzmikroskops (Leica TCE SPE) wurden Z-
Stack Aufnahmen der Gele mit einer Hohe von 300 ym aufgezeichnet und anschlieRend mit
der Software Leica LasX in 3D-Bilder rekonstruiert.
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Abbildung 67: Kultivierung und Lebend/Tot-Férbung der im Hydrogel GeINB/DTT low, medium und
high eingebetteten HepG2 Zellen (5 % GelNB mit 5,4 mM, 8mM oder 15 mM DTT, 0,03 % LAP und 2,5
x 108 Zellen/ml). Die Lebend/Tot-Farbung mit 4 uM Calcein-AM (griin, Aex = 488 nm, Aem = 500-550 nm)
und 0,02 mg/ml Propidiumiodid (rot, Aex= 532 nm, Aem = 550-650 nm) wurde zu den Zeitpunkten Tag 1,
Tag 7, Tag 14 und Tag 21 durchgefiihrt. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikro-
skopie (Konfokalmikroskop Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-
Stacks (Héhe: 300 um, Schrittgré3e 5 um). Die 3D-Rekonstruktion erfolgte mit der Leica LasX-Software.
Mafstab: 100 um.

An Tag 1 nach der Einkapselung in die Gele war ein hoher Anteil lebender Zellen in den ver-
schiedenen Gelen zu erkennen. An Tag 7 wiesen die medium- und high-Varianten der
GeINB/DTT-Hydrogele jedoch eine hohe Anzahl nekrotischer Zellen auf. Dies konnte an
Tag 14 nicht beobachtet werden, in allen drei Gelvarianten war ein hoher Anteil lebender Zel-
len zu erkennen. Nach 21-tagiger Kultivierung sank die Viabilitat jedoch stark ab. Auch die
Zellmorphologie der HepG2 anderte sich Uber den Kultivierungszeitraum nicht. Sowohl an
Tag 1 als auch an Tag 14 lagen die Zellen noch vereinzelt in einer runden Struktur vor. Eine
Clusterbildung konnte fur diese Gele nicht detektiert werden. Fir eine genauere Charakteri-
sierung der Viabilitdten wurde der Anteil lebender und toter Zellen in allen Z-Stack-Ebenen mit
einer Software zur Bildauswertung bestimmt und daraus die Zellviabilitdt zu den verschiede-
nen Zeitpunkten ermittelt. Diese sind in Abbildung 68 dargestellt.
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Abbildung 68: Viabilitdten der eingekapselten HepG2 Zellen in den GeINB/DTT-Hydrogelen low, me-
dium und high tber einen Kultivierungszeitraum von 21 Tagen.

Wie bereits auf den 3D-Bildern detektiert werden konnte, lag die Zellviabilitdt nach Kultivie-
rungstag 1 fur alle drei Gelvarianten bei Uber 90 %. Somit konnte daraus geschlossen werden,
dass sich der lichtinduzierte Vernetzungsprozess nur minimal negativ auf die Viabilitat der ein-
gekapselten Zellen auswirkte. Wahrend die Viabilitat der Krebszellen in den low Gelen bis Tag
14 konstant bei ca. 90 % lag, sanken die Viabilitaten in den medium und high Gelen von Tag 1
nach Tag 7 von 90 % auf ca. 40 % ab, nahmen aber an Tag 14 wieder auf Uber 80 % zu. Da
es sich bei der Lebend/Tot-Farbung um Endpunktbestimmungen handelt, mussten die Gele in
vierfacher Ausflihrung angefertigt werden, sodass zu jedem Zeitpunkt eine Farbung durchge-
fuhrt werden konnte. Nun kénnte das Gel, welches an Tag 7 gefarbt wurde, eventuell zuletzt
vernetzt worden sein. Da die medium- und high-Varianten mit 8 mM und 15 mM deutlich mehr
DTT enthielten als die low-Variante mit 5,4 mM koénnte dieses toxisch auf die HepG2 Zellen
gewirkt haben (siehe Kapitel 4.2.3). Fir alle drei Varianten lag die Viabilitdt an Tag 21 bei unter
60 %. Low wies dabei mit ca. 20 % die geringste Viabilitat auf. Eventuell wurden auch hier die
Gele nach 21 Tagen vermehrt instabil und begannen sich aufzulésen, oder wurden durch die
Mediumwechsel beschadigt, was sich negativ auf die Zellviabilitat auswirkte. Die Gleichma-
Rige Verteilung der Zellen in allen Gelebenen wurde durch eine Tiefenfarbung der 3D-Bilder
Uberpruft. Diese wurde mit der Leica-Software LasX erstellt und ist in Abbildung 69 dargestellt.
Die Zellen lagen uber den aufgenommenen Bereich von 300 ym in allen Ebenen verteilt vor.
An Tag 21 konnten nur vereinzelt Zellen in den drei Gelen detektiert werden. Diese kénnten
durch Mediumwechsel aus den Gelen gespllt worden sein oder sind durch ein Auflésen der
Gele ins Uberstehende Medium gelangt.
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Abbildung 69: Tiefenfarbung der im Hydrogel GeINB/DTT low, medium und high eingebetteten HepG2
Zellen (5 % GelNB mit 5,4 mM, 8mM oder 15 mM DTT, 0,03 % LAP und 2,5 x 10° Zellen/ml) zu den
Zeitpunkten Tag 1, Tag 7, Tag 14 und Tag 21. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenz-
mikroskopie (Konfokalmikroskop Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von
Z-Stacks (Hoéhe: 300 um, Schrittgré3e 5 um). Die 3D-Rekonstruktion und Tiefenfdrbung erfolgte mit der
Leica LasX-Software. Skalierung der Tiefenfarbung: 50 um, blau: 0 um, rot: 300 um. Mal3stab: 100 um.

GelNB/GelS

In einem nachsten Schritt wurde die Biokompatibilitat der drei neuartigen GelNB/GelS-Hydro-
gele low, medium und high anhand der eingebetteten Leberkrebszellen Uber einen Zeitraum
von 21 Tagen untersucht. Die Ergebnisse der Lebend/Tot-Farbung (siehe Kapitel 4.5.1) sind
in Abbildung 71 dargestellt. Mit Hilfe eines konfokalen Fluoreszenzmikroskops (Leica TCE
SPE) wurden Z-Stack Aufnahmen der Gele mit einer Héhe von 300 um aufgezeichnet und
anschliefsend mit der Software Leica LasX in 3D-Bilder rekonstruiert.
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Medium

Abbildung 70: Kultivierung und Lebend/Tot-Férbung der im Hydrogel GeINB/GelS low, medium und
high eingebetteten HepG2 Zellen (5 % GelNB und GelS mit 0,03 % LAP und 2,5 x 106 Zellen/ml). Die
Lebend/Tot-Farbung mit 4 uM Calcein-AM (griin, Aex = 488 nm, Aem = 500-550 nm) und 0,02 mg/ml|
Propidiumiodid (rot, Aex= 532 nm, Aem = 550-650 nm) wurde zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7, Tag 14
und Tag 21 durchgefiihrt. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfo-
kalmikroskop Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (Héhe: 300
um, SchrittgroBe 5 um). Die 3D-Rekonstruktion erfolgte mit der Leica LasX-Software. Ma3stab: 100 um.

An Tag 1 war fur alle drei Hydrogelvarianten ein hoher Anteil lebender HepG2 Zellen zu de-
tektieren. Fur die medium- und high-Varianten der Gele konnte dies auch zu den Zeitpunkten
Tag 7 und Tag 14 detektiert werden. Lediglich das GelNB/GelS low-Hydrogel wies bereits an
Tag 7 eine leicht vermehrte Anzahl nekrotischer Zellen auf. An Tag 14 und Tag 21 war eine
durchgehende Krebszellschicht zu detektieren. Dies beruhte vermutlich auf dem Effekt der
Instabilitdt des Hydrogels. So begann dieses bereits an Tag 7 sich aufzulésen und war an
Tag 14 und 21 komplett abgebaut, sodass die verbleibenden Zellen am Boden des p-Slides
anwuchsen und eine durchgehende Zellschicht bildeten. Fir die medium- und high-Varianten
der Gele wurden nach 21-tagiger Kultivierung eine Zunahme nekrotischer Zellen festgestellt.
Die Morphologie der Krebszellen dnderte sich im Kultivierungszeitraum nur gering. Die zu Be-
ginn vereinzelt vorliegenden HepG2 Zellen lagerten sich im Verlauf der Kultivierung zu gréRe-
ren spharoidartigen Zellclustern zusammen. Fir eine genauere Charakterisierung der Viabili-
taten wurde der Anteil lebender und toter Zellen in allen Z-Stack Ebenen mit einer Software
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zur Bildauswertung bestimmt und daraus die Zellviabilitdt zu den verschiedenen Zeitpunkten
ermittelt. Diese sind in Abbildung 71 dargestellt.
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Abbildung 71: Viabilitdten der eingekapselten HepG2 Zellen in den GelNB/GelS-Hydrogelen low, me-
dium und high Gber einen Kultivierungszeitraum von 21 Tagen.

Wie bereits auf den rekonstruierten 3D-Bildern zu erkennen war, lag die Viabilitdt zu Beginn
der Kultivierung fur alle drei Varianten bei tiber 86 %. Somit konnte nur eine schwache Aus-
wirkung des Vernetzungsprozesses auf die Viabilitat der Krebszellen detektiert werden. Da
sich das low-Gel bereits ab Tag 7 aufzulésen begann, sank die Viabilitat kontinuierlich ab. Die
Viabilitdten der eingekapselten Krebszellen in den medium- und high-Gelen sanken ab Kulti-
vierungstag 14 ab, lagen jedoch an Tag 21 noch bei Uber 50 %. Die gleichmaRige Verteilung
der Zellen in allen Gelebenen wurde durch eine Tiefenfarbung der 3D-Bilder Uberprift. Diese
wurde mit der Leica-Software LasX erstellt und ist in Abbildung 72 dargestellt. Bis auf die low-
Variante konnte zu allen Zeitpunkten eine gleichmafige Verteilung der HepG2 Zellen in den
3D-Gelen detektiert werden. Das GelNB/GelS low-Gel wies nur eine Stabilitat Gber 7 Tage auf
und l6ste sich anschliefiend komplett auf, wodurch die enthaltenen Krebszellen auf dem Bo-
den des p-Slides anwuchsen und eine zusammenhangende Zellschicht ausbildeten.
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Abbildung 72: Tiefenfdrbung der im Hydrogel GeINB/GelS low, medium und high eingebetteten HepG2
Zellen (5 % GelNB und GelS mit 0,03 % LAP und 2,5 x 10 Zellen/ml) zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7,
Tag 14 und Tag 21. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokalmik-
roskop Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (Hohe: 300 um,
SchrittgréBe 5 um). Die 3D-Rekonstruktion und Tiefenfdrbung erfolgte mit der Leica LasX-Software.
Skalierung der Tiefenfarbung: 50 um, blau: 0 um, rot: 300 um. Mal3stab: 100 um.

Insgesamt konnten fiir alle untersuchten Hydrogele hohe Viabilitadten an Tag 1 der Kultivierung
detektiert werden. Diese lagen fir alle Hydrogele in allen Varianten bei ca. 90 %. Somit konnte
gezeigt werden, dass sich die lichtinduzierte Vernetzungsreaktion nur gering auf die Viabilitat
der Krebszellen auswirkte. Uber den untersuchten Kultivierungszeitraum wiesen GelMA-V1
und GelNB/GelS die héchsten Viabilitaten auf. Somit erwiesen sich diese Gele als biokompa-
tibel und Ubten keine toxische Wirkung auf die eingebetteten HepG2 Zellen aus. Die geringe
Viabilitat der HepG2 in den GelNB/DTT medium- und high-Gelen an Tag 7 waren durch den
mdglichen negativen Einfluss durch toxische Effekte des Crosslinkers DTT zu erklaren. Fir
alle vier Hydrogele konnte ein Absinken der Viabilitaten tGber den Kultivierungszeitraum bis zu
Tag 21 detektiert werden. Dies kdnnte neben der verminderten Gelstabilitdt nach 21 Tagen
auch auf einem zusatzlichen Beschadigen der Gele bei den Mediumwechseln beruhen. Durch
das starke Quellen der Gele in den p-Slides war es zudem schwierig, die Zellen mit ausrei-
chend neuem Kulturmedium zu versorgen. Auch dies konnte sich negativ auf die Viabilitat der

98



Ergebnisse

Zellen ausgewirkt haben. Die Tiefenfarbung der 3D-Bilder zeigte fir alle Hydrogele eine gleich-
mafige Verteilung der Leberkrebszellen innerhalb der Hydrogele. Anhand dieser Ergebnisse
konnte am Beispiel der HepG2 Zellen eine hohe Biokompatibilitdt der untersuchten Hydrogele
nachgewiesen werden. Ein Sinken der Viabilitdten nach 14 Tagen war auf Abbaueffekte des
Gels und eine nicht ausreichende Versorgung mit neuem Kulturmedium zuriickzufihren.

4.5.1.2 3D-Einbettung primarer Fibroblasten

Zur Einschatzung der Biokompatibilitat der vier verschiedenen Hydrogele GelMA-V1, GelMA-
V2, GeIlNB/DTT und GelNB/GelS gegeniber primaren Zellen wurden humane Hautfibroblas-
ten in die Gele eingekapselt. Diese sind im Gegensatz zu Krebszelllinien nicht immortalisiert
und werden aus frisch isolierten Zellen angezichtet, die haufig die metabolische Kapazitat des
Ursprungsgewebes aufweisen.?'® Die verwendeten Hautfibroblasten NHDF sind groRer als die
Leberkrebszellen und zeichnen sich durch eine spindelférmige Morphologie und eine starke
Netzwerkbildung untereinander aus.?°

Durch das Mischen der Zellen mit den flissigen Photopolymerldsungen wurde gewahrleistet,
dass die Zellen nach der Vernetzung in der 3D-Struktur eingekapselt sind.

GelMA-V1

Zunachst wurde die Biokompatibilitdt des GelMA-V1-Hydrogels in den Varianten low, medium
und high auf den NHDF in Kollaboration mit der Masterstudentin Xenia Kempter (AK Schepers,
Institut fir Funktionelle Grenzflachen, KIT) untersucht. '®” Die Ergebnisse der Lebend/Tot-Far-
bung mit Calcein-AM (4 pM) und Propidiumiodid (0,02 mg/ml) zu den Zeitpunkten Tag 1,
Tag 7, Tag 14 und Tag 21 sind in Abbildung 73 dargestellt. Mit Hilfe eines konfokalen Fluores-
zenzmikroskops (Leica TCE SPE) wurden Z-Stack Aufnahmen der Gele mit einer Héhe von
300 um aufgezeichnet und anschlieRend mit der Software Leica LasX in 3D-Bilder rekonstru-
iert.
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Abbildung 73 Kultivierung und Lebend/Tot-Farbung der im Hydrogel GelMA-V1 low, medium und high
eingebetteten NHDF (5 % GelMA-V1 mit 0,3 % LAP und 2,5 x 10° Zellen/ml). Die Lebend/Tot-Férbung
mit 4 uM Calcein-AM (griin, Aex = 488 nm, Aem = 500-550 nm) und 0,02 mg/ml Propidiumiodid (rot, Aex =
532 nm, Aem = 550-650 nm) wurde zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7, Tag 14 und Tag 21 durchgefiihrt.
Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokalmikroskop Leica TCE
SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (H6he: 300 um, Schrittgréf8e 5 um).
Die 3D-Rekonstruktion erfolgte mit der Leica LasX-Software. Mal3stab: 100 um. Mit zunehmender Kul-
tivierungsdauer kam es zur Adhésion der Zellen and die Zellbindedoménen der Gelatine und somit zur
Ausrichtung der Zellen innerhalb der Hydrogele.

Fur alle untersuchten Varianten lie® sich tber den Kultivierungszeitraum von 21 Tagen ein
hoher Anteil griner und damit lebender Zellen nachweisen. Auch die Zellmorphologie der Fib-
roblasten anderte sich. So wiesen die NHDF an Tag 1 in allen Hydrogelvarianten eine runde
Zellstruktur auf. An Tag 7 zeigten sich bereits erste Veranderungen. Eine Elongation und Aus-
richtung der Fibroblasten war besonders in den low- und medium-Gelen zu erkennen, fand
aber auch vereinzelt in den high-Hydrogelen statt. Nach 14 Tagen konnte in dem /ow- und
medium-Gel ein dichtes interzellulares Netzwerk detektiert werden. Die Gele, welche an Tag
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21 gefarbt wurden, zeigten auch eine Elongation und Ausrichtung der NHDF, jedoch keine so
starke Netzwerkbildung, wie sie an Tag 14 vorhanden war. Zur quantitativen Bestimmung der
Viabilitadten wurde der Anteil lebender und toter Zellen mit Hilfe einer Software zur Bildauswer-
tung in allen Ebenen der aufgenommenen Z-Stacks bestimmt. Die daraus ermittelten Viabili-
taten der NHDF sind in Abbildung 74 dargestellt.
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Abbildung 74: Viabilitdten der eingekapselten NHDF in den GelMA-V1-Hydrogelen low, medium und
high lber einen Kultivierungszeitraum von 21 Tagen.

An Tag 1 lagen die Viabilitaten der NHDF fir die low- und medium-Variante des Gels bei tber
70 %. Fur die high-Gele lag diese bei knapp 100 %. Der lichtinduzierte Vernetzungsprozess
wirkte sich somit nicht signifikant auf die Viabilitat der Fibroblasten aus. Auch uUber den weite-
ren Kultivierungszeitraum von 21 Tagen lagen die Viabilitaten bei 70 % bis 98 % und sanken
im Verlauf der Kultivierung auch nicht signifikant ab. Die gleichmaflige Verteilung der Zellen in
allen Gelebenen wurde durch eine Tiefenfarbung der 3D-Bilder tberprift. Diese sind in Abbil-
dung 75 dargestellt. Die Fibroblasten waren in allen Gelebenen gleichmafig verteilt. Auch die
starke interzellulare Netzwerkbildung an Tag 14 war Uber die komplette Hohe der Z-Stacks
detektierbar. Es war auch keine Verringerung der Gelhéhe zu verzeichnen, sodass selbst an
Tag 21 ein Z-Stack mit einer Héhe von 300 ym aufgenommen werden konnte. Die GelMA-V1-
Hydrogele erwiesen sich somit in diesem Versuch als sehr stabil.
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Abbildung 75: Tiefenfdrbung der im Hydrogel GelMA-V1 low, medium und high eingebetteten NHDF
(5 % GelMA-V1 mit 0,3 % LAP und 2,5 x 106 Zellen/ml) zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7, Tag 14 und
Tag 21. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokalmikroskop Leica
TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (H6he: 300 um, Schrittgréf3e
5 um). Die 3D-Rekonstruktion und Tiefenfdrbung erfolgte mit der Leica LasX-Software. Skalierung der
Tiefenfarbung: 50 um, blau: 0 um, rot: 300 um. MaB3stab: 100 um.

GelMA-V2

GelMA-V2 unterschied sich im Vernetzungsgrad von GelMA-V1 und wurde ebenfalls hinsicht-
lich seiner Biokompatibilitdt gegentiber NHDF untersucht. Die Ergebnisse der Lebend/Tot-Far-
bung mit Calcein-AM (4 uM) und Propidiumiodid (0,02 mg/ml) zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag
7, Tag 14 und Tag 21 sind in Abbildung 76 dargestellt. Mit Hilfe eines konfokalen Fluoreszenz-
mikroskops (Leica TCE SPE) wurden Z-Stack Aufnahmen der Gele mit einer Héhe von 300
pum aufgezeichnet und anschlieRend mit der Software Leica LasX in 3D-Bilder rekonstruiert.
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Abbildung 76: Kultivierung und Lebend/Tot-Féarbung der im Hydrogel GelMA-V2 low, medium und high
eingebetteten NHDF (5 % GelMA-V2 mit 0,3 % LAP und 2,5 x 106 Zellen/ml). Die Lebend/Tot-Férbung
mit 4 uM Calcein-AM (griin, Aex = 488 nm, Aem = 500-550 nm) und 0,02 mg/ml Propidiumiodid (rot, Aex =
532 nm, Aem = 550-650 nm) wurde zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7, Tag 14 und Tag 21 durchgefiihrt.
Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokalmikroskop Leica TCE
SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (H6he: 300 um, Schrittgréf8e 5 um).
Die 3D-Rekonstruktion erfolgte mit der Leica LasX-Software. Mal3stab: 100 um. Erstellt in Kollaboration
mit T.Géckler.186

Far alle drei Varianten konnte ein hoher Anteil griner und damit lebender Zellen Uber einen
Zeitraum von 14 Tagen detektiert werden. Nach 21-tagiger Kultivierung waren im GelMA-V2
low-Hydrogel vermehrt nekrotische Zellen zu erkennen. Auch in diesem Hydrogel anderte sich
die Morphologie der NHDF im Verlauf der Kultivierung. Die zu Beginn runden Zellen richteten
sich bereits an Tag 7 innerhalb des Hydrogels aus. Fir die low-Variante waren erste Zellaus-
laufer bereits an Tag 1 zu detektieren. An Tag 14 wies dieses dann ein dichtes interzellulares
Netzwerk auf, welches in manchen Bereichen auch noch an Tag 21 detektiert werden konnte.
Auch in der medium- und high-Variante war zwar eine deutliche Elongation der NHDF zu de-
tektieren, eine gleichmafige Netzwerkbildung fand jedoch nicht statt. Zur quantitativen Be-
stimmung der Viabilitdten wurde der Anteil lebender und toter Zellen mit Hilfe einer Bildaus-
wertungs-Software in allen Gelebenen bestimmt und daraus die Viabilitdten ermittelt. Diese
sind in Abbildung 77 dargestellt.
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Abbildung 77: Viabilitdten der eingekapselten NHDF in den GelMA-V2-Hydrogelen low, medium und
high lber einen Kultivierungszeitraum von 21 Tagen.

Die Viabilitdten der NHDF in den GelMA-V2 Jow- und medium-Hydrogelen lagen an Tag 1 bei
Uber 78 %. Bei der high-Variante wurde dagegen eine deutlich geringere Viabilitat von 55 %
detektiert. Ein moglicher Grund fur die geringe Viabilitdt konnte darauf beruhen, dass dieses
Gel zuletzt vernetzt wurde und dadurch die Zellen langer der nicht-vernetzten Photopolymer-
I6sung und dem toxischen Photoinitiator LAP ausgesetzt waren. Nach einer Kultivierungs-
dauer von 7 Tagen lag die Viabilitdt der Zellen in allen Hydrogelvarianten wieder tber 70 %.
Dies konnte auch fur die Zeitpunkte Tag 14 und Tag 21 detektiert werden. Einzig die Zellvia-
bilitdt im Jow-Hydrogel sank von Tag 1 bis Tag 21 von Uber 90 % auf ca. 40 % ab. Durch die
starke Zellausbreitung war vermutlich kein ausreichender Platz mehr fiir alle Zellen vorhanden,
sodass ein Teil der Zellen im Gel abstarb. Ein weiterer Grund dafir kénnte die Gelstabilitat
sein. So wurde dieses im Verlauf der Kultivierung immer weiter abgebaut und I6ste sich auf,
wodurch die Zellen aus der Struktur herausgeldst wurden. Dies wurde auch auf den Tiefenfar-
bungen der Bilder deutlich. Diese sind in Abbildung 78 dargestellt. An Tag 21 hatte sich das
low Gel bereits so stark aufgeldst, dass lediglich eine Z-Stack Hohe von 140 um erreicht wurde.
In den anderen Hydrogelvarianten und zu den anderen Zeitpunkten lagen die NHDF jedoch
gleichmafig Uber alle Gelebenen verteilt vor. Auch die starke Netzwerkbildung der Fibroblas-
ten im low-Hydrogel an Tag 14 verlief (iber alle Gelebenen hinweg.
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Abbildung 78: Tiefenfdrbung der im Hydrogel GelMA-V2 low, medium und high eingebetteten NHDF
(5 % GelMA-V2 mit 0,3 % LAP und 2,5 x 108 Zellen/ml) zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7, Tag 14 und
Tag 21. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokalmikroskop Leica
TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (Héhe: 300 um, Schrittgréf3e
5 um). Die 3D-Rekonstruktion und Tiefenfdrbung erfolgte mit der Leica LasX-Software. Skalierung der
Tiefenfarbung: 50 um, blau: 0 um, rot: 300 um. MaB3stab: 100 um.

GeIlNB/DTT

In einem nachsten Schritt wurde die Biokompatibilitat der drei GeINB/DTT-Hydrogele low, me-
dium und high anhand der eingebetteten Fibroblasten lGber einen Zeitraum von 21 Tagen un-
tersucht. Die Ergebnisse der Lebend/Tot-Farbung mit Calcein-AM (4 uM) und Propidiumiodid
(0,02 mg/ml) sind in Abbildung 79 dargestellt. Mit Hilfe eines konfokalen Fluoreszenzmikro-
skops (Leica TCE SPE) wurden Z-Stack Aufnahmen der Gele mit einer Héhe von 300 pm
aufgezeichnet und anschliefiend mit der Software Leica LasX in 3D-Bilder rekonstruiert.

105



Ergebnisse

Abbildung 79: Kultivierung und Lebend/Tot-Férbung der im Hydrogel GeINB/DTT low, medium und
high eingebetteten NHDF (5 % GeINB mit 5,4 mM, 8mM oder 15 mM DTT, 0,03 % LAP und 2,5 x 106
Zellen/ml). Die Lebend/Tot-Farbung mit 4 uM Calcein-AM (grin, Aex = 488 nm, Aem = 500-550 nm) und
0,02 mg/ml Propidiumiodid (rot, Aex= 532 nm, Aem = 550-650 nm) wurde zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag
7, Tag 14 und Tag 21 durchgefiihrt. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie
(Konfokalmikroskop Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks
(H6he: 300 um, Schrittgré3e 5 um). Die 3D-Rekonstruktion erfolgte mit der Leica LasX-Software. Mal3-
stab: 100 um.

In den rekonstruierten 3D-Bildern waren Uber den untersuchten Zeitraum von 21 Tagen viele
grine und damit lebende Zellen in allen drei Hydrogelvarianten zu erkennen. Auch eine Aus-
richtung und Elongation der NHDF konnte ab Tag 7 in den drei Gelvarianten low, medium und
high detektiert werden. Nach 14-tagiger Kultivierung in den Gelen bildeten die Zellen ein inter-
zellulares Netzwerk aus. Dies war besonders im GeINB/DTT low-Hydrogel zu beobachten. So
durchzog das Netzwerk nach 21 Tagen das komplette Hydrogel. Aber auch bei den beiden
Varianten medium und high waren an Tag 21 Netzwerkbildungen zu detektieren. Fir die quan-
titative Viabilitdtsbestimmung wurde der Anteil lebender und nekrotischer Zellen in allen Z-
Stack Aufnahmen mit Hilfe einer Bildauswertungs-Software bestimmt und daraus die Zellvia-
bilitaten bestimmt. Diese sind in Abbildung 80 dargestellt.
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Abbildung 80: Viabilitdten der eingekapselten NHDF in den GelNB/DTT-Hydrogelen low, medium und
high lber einen Kultivierungszeitraum von 21 Tagen.

Nach Tag 1 lagen die Viabilitaten fur alle drei Varianten bei Uber 90 %. Somit wirkte sich der
lichtinduzierte Vernetzungsprozess nur minimal auf die Viabilitat der Fibroblasten aus. Die Vi-
abilitat der in GeINB/DTT low eingekapselten NHDF lag Giber den gesamten Kultivierungszeit-
raum bei ca. 90 %. Fir GeINB/DTT medium und high sank die Viabilitdt ab Tag 14 bzw. 7 und
lag an Tag 21 bei 30 % fur die medium-Variante und 68 % fur die high-Variante. Ein moglicher
Grund flr das Absinken der Viabilitat kénnte der fur die Vernetzung genutzte Crosslinker DTT
sein. Da dieser eine starke toxische Wirkung auf Zellen ausiibt, kdnnte die Zellviabilitat sinken,
falls nicht alle DTT Molekiile wahrend der Vernetzung abreagierten und innerhalb der Gel-
struktur vorlagen. Um die gleichmaRige Verteilung der Zellen in allen Hydrogelschichten zu
charakterisieren, wurden mit der Software Leica LasX eine Tiefenfarbung der 3D-Bilder durch-
gefuhrt. Diese sind in Abbildung 81 dargestellt. Fir alle drei Hydrogelvarianten war eine gleich-
mafige Verteilung der NHDF innerhalb der Hydrogele zu detektieren. Auch flir das GeINB/DTT
low Gel wurde eine Verringerung der Gelhdhe ab Tag 7 verzeichnet. So konnten flir dieses
Gel lediglich Z-Stacks mit einer Héhe von 120 ym aufgenommen werden.
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Abbildung 81: Tiefenfarbung der im Hydrogel GeINB/DTT low, medium und high eingebetteten NHDF
(5 % GeINB mit 5,4 mM, 8mM oder 15 mM DTT, 0,03 % LAP und 2,5 x 106 Zellen/ml) zu den Zeitpunkten
Tag 1, Tag 7, Tag 14 und Tag 21. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie
(Konfokalmikroskop Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks
(H6he: 300 um, Schrittgr6Be 5 um). Die 3D-Rekonstruktion und Tiefenfdrbung erfolgte mit der Leica
LasX-Software. Skalierung der Tiefenfarbung: 50 um, blau: 0 um, rot: 300 um. Maf3stab: 100 um.

GelNB/GelS

In einem nachsten Schritt wurde die Biokompatibilitat der drei neuartigen GeINB/GelS-Hydro-
gele low, medium und high anhand der eingebetteten NHDF Uber einen Zeitraum von 21 Ta-
gen untersucht. Die Ergebnisse der Lebend/Tot-Farbung mit Calcein-AM (4 uM) und Propidi-
umiodid (0,02 mg/ml) sind in Abbildung 82 dargestellt. Mit Hilfe eines konfokalen Fluoreszenz-
mikroskops (Leica TCE SPE) wurden Z-Stack Aufnahmen der Gele mit einer Hohe von 300 pm
aufgezeichnet und anschlieend mit der Software Leica LasX in 3D-Bilder rekonstruiert.
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Abbildung 82: Kultivierung und Lebend/Tot-Férbung der im Hydrogel GeINB/GelS low, medium und
high eingebetteten NHDF (5 % GelNB und GelS mit 0,03 % LAP und 2,5 x 106 Zellen/ml). Die Le-
bend/Tot-Féarbung mit 4 uM Calcein-AM (griin, Aex = 488 nm, Aem = 500-550 nm) und 0,02 mg/ml Propi-
diumiodid (rot, Aex = 5632 nm, Aem = 550-650 nm) wurde zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7, Tag 14 und
Tag 21 durchgefiihrt. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokal-
mikroskop Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (Héhe: 300
um, SchrittgréBe 5 um). Die 3D-Rekonstruktion erfolgte mit der Leica LasX-Software. Mal3stab: 100 um.

Anders als in den zuvor untersuchten Hydrogelen konnten bei den GelNB/GelS low- und me-
dium-Gelen bereits an Tag 1 Fibroblasten detektiert werden, die sich innerhalb des Hydrogels
auszurichten begannen. An Tag 7 durchzog bereits ein komplettes interzelluldres Netzwerk
das low-Hydrogel. Und auch in den beiden anderen Varianten war eine deutliche Elongation
der NHDF zu detektieren. Zusatzlich waren von Tag 1 bis Tag 7 kaum rote und damit nekroti-
sche Zellen zu detektieren. Nach 21-tagiger Kultivierung lag im low-Hydrogel ein sehr hoher
Anteil nekrotischer Zellen vor. Dies wurde auf die zunehmende Instabilitat des Gels zurlickge-
fuhrt. So I6ste sich dieses bereits ab Tag 7 langsam auf. Fur die medium- und high-Gele konnte
ein solcher Effekt nicht beobachtet werden; die Zellen durchzogen mit ihrem Netzwerk auch
an Tag 21 die beiden Hydrogele. Zusatzlich kénnte durch die starke Ausbreitung und Prolife-
ration der Zellen in dem Hydrogel die Nahrstoffversorgung zu gering gewesen sein, sodass
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ein Grofteil der NHDF abstarb. Fir eine quantitative Bestimmung der Viabilitat wurde der An-
teil lebender und toter Zellen in allen Z-Stack Ebenen bestimmt und daraus die Zellviabilitaten
ermittelt. Diese sind in Abbildung 83 dargestellt.
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Abbildung 83: Viabilitdten der eingekapselten NHDF in den GelINB/GelS-Hydrogelen low, medium und
high lber einen Kultivierungszeitraum von 21 Tagen.
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Die hohen Viabilitaten an Tag 1, welche zwischen 83 % und 97 % lagen, zeigten, dass sich
der lichtinduzierte Vernetzungsprozess nur sehr gering auf die Viabilitdt der eingekapselten
Zellen auswirkte. An Tag 7 sanken die Viabilitaten der NHDF Zellen in allen drei Hydrogelen
auf ca. 70 % leicht ab. Die Viabilitat der low-Hydrogele sank im weiteren Verlauf auf 2 % ab.
Da dieses Gel den geringsten Vernetzungsgrad der drei Varianten aufwies, konnte dieses
durch enzymatische Aktivitat leichter abgebaut werden. Die enthaltenen Zellen wurden darauf-
hin aus der Struktur herausgeldst. Aufgrund von Platz- und Nahrstoffmangel kdnnte die Viabi-
litdt dann stark abgesunken sein. Die Viabilitdten der eingekapselten NHDF in den medium-
und high-Gelen lagen auch an Tag 21 bei Uber 80 %. Somit erwies sich das GelNB/GelS-
Hydrogel als biokompatibel und ibte keine toxische Wirkung auf die eingebetteten NHDF aus.
Die Instabilitat des GeINB/GelS low-Hydrogels wurde auch durch die Tiefenfarbung verdeut-
licht. Diese ist in Abbildung 84 dargestellt. Bereits ab Tag 7 nahm die Gelhéhe ab, sodass
lediglich Z-Stack Aufnahmen mit einer Hohe von 120 ym bis 150 um angefertigt werden konn-
ten. Die Tiefenfarbungen der Zellen zeigten jedoch eine gleichmafige Verteilung der Zellen in
allen aufgenommenen Gelebenen. Auch die Netzwerke der NHDF untereinander konnten in
allen Hydrogelebenen detektiert werden.
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Medium

Abbildung 84: Tiefenfarbung der im Hydrogel GeINB/GelS low, medium und high eingebetteten NHDF
(5 % GelNB und GelS mit 0,03 % LAP und 2,5 x 10° Zellen/ml) zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7, Tag
14 und Tag 21. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokalmikro-
skop Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (Héhe: 300 um,
SchrittgréBe 5 um). Die 3D-Rekonstruktion und Tiefenfarbung erfolgte mit der Leica LasX-Software.
Skalierung der Tiefenfarbung: 50 um, blau: 0 um, rot: 300 um. Mal3stab: 100 um.

Insgesamt konnten fir die vier verschiedenen Hydrogeltypen an Tag 1 nach der Einkapselung
Viabilitaten von Gber 70 % detektiert werden. Somit wirkte sich der lichtinduzierte Vernetzungs-
prozess nur gering auf die Viabilitat der NHDF aus. Uber den Kultivierungszeitraum von 21
Tagen wiesen die GelMA-V1, GelMA-V2 und GelNB/GelS-Hydrogele mit Ausnahme der low-
Varianten hohe Viabilitdten von ca. 80 % auf. Somit erwiesen sich alle untersuchten Gelatine-
basierten Hydrogele als biokompatibel mit primaren Hautfibroblasten. Die teilweise starke Ab-
nahme der Zellviabilitat in den low-Hydrogelen kénnten durch die geringe Stabilitdt und Fes-
tigkeit der Gele erklart werden. Diese wiesen in den rheologischen Charakterisierungen Werte
zwischen 50 Pa und 100 Pa fir die Speichermodule auf (siehe Kapitel 4.4.5). Die damit sehr
weichen Hydrogele verfligten Gber den geringsten Vernetzungsgrad, wodurch auch ein en-
zymatischer Abbau schneller zur Degradation des Gels flihren kénnte. Die geringen Viabili-
tatswerte der GeINB/DTT medium- und high-Hydrogele kénnten durch die toxische Wirkung
des Crosslinkers DTT erklart werden. Falls nicht alle DTT Molekiile bei der Vernetzung des
Hydrogels abreagierten, kdnnten diese die Viabilitat der eingekapselten Zellen herabgesetzt
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haben. Die Tiefenfarbung der 3D-Bilder zeigte fiir alle Hydrogele eine gleichmafige Verteilung
der Hautfibroblasten innerhalb der Hydrogele. Auch eine Veranderung in der Zellmorphologie
war in allen vier Hydrogelvarianten zu detektieren. So war eine Elongation und Netzwerkbil-
dung der NHDF innerhalb der Hydrogele zu beobachten. Besonders schnell lief dieser Prozess
in den low-Varianten der Hydrogele ab. Ein Grund dafiir kénnte der geringe Vernetzungsgrad
dieser Gele sein. Durch eine geringe Vernetzung innerhalb des Gels entstehen grofliere Poren
in der Gelstruktur. Diese konnten den Zellen ausreichend Platz fiir die Zellmigration, Elonga-
tion und Netzwerkbildung bieten. Zusatzlich ware eine Remodellierung der Umgebungsmatrix
fur die NHDF in den low-Hydrogelen einfacher, da diese durch die gréReren Poren flexibler
sind und weniger Bindungen enzymatisch gespalten werden missten. In den medium- und
high-Gelen war der Vernetzungsgrad héher und damit das gebildete Gelnetzwerk engmaschi-
ger und unflexibler. Somit brauchten die eingekapselten Zellen fiir eine Remodellierung deut-
lich langer. Dieser Effekt konnte auch von Nichol et al. und Greene et al. bereits festgestellt
werden.13.261

In Abbildung 85 sind die Ergebnisse der Lebend/Tot-Farbungen der beiden Hydrogele GelMA-
V2 low und GelNB/GelS low vergleichend dargestellt. Bei beiden Gelen war eine Ausrichtung
der Zellen zu erkennen. Im GeIlNB/GelS-Hydrogel konnten jedoch bereits an Tag 1 erste elon-
gierte NHDF detektiert werden. Nach 7 Tagen bildeten die Zellen bereits ein komplettes Netz-
werk durch das Hydrogel. Bei dem GelMA-V2-Hydrogel konnten erst an Tag 7 einige ausge-
richtete Zellen detektiert werden. Das GelNB/GelS-Hydrogel ermdglichte somit eine schnellere
Adhasion und Ausrichtung der Zellen innerhalb des Hydrogels als das GelMA-V2-Hydrogel.

Tag 1 Tag 7

GelMA-V2 |

GelNB/GelS

Abbildung 85: Vergleich der Lebend/Tot-Féarbung der NHDF in den beiden Hydrogelen GelMA-V2 low
und GelNB/GelS low. Eine Elongation und Ausrichtung der Zellen war bei dem GelNB/GelS-Gel bereits
an Tag 1 zu detektieren. Nach 7 Kultivierungstagen bildeten die Zellen bereits ein dichtes Netzwerk
innerhalb der Hydrogelstruktur aus. Bei dem GelmA-V2-Hydrogel konnten erste ausgerichtete Zellen
erst an Tag 7 detektiert werden.
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Anhand dieser Ergebnisse konnte am Beispiel der NHDF eine hohe Biokompatibilitat der un-
tersuchten Hydrogele nachgewiesen werden, wobei die Adhasion und Ausrichtung der NHDF
besonders schnell bei den GelNB/GelS-Hydrogelen stattfand.

4.5.1.3 3D-Einbettung primarer Endothelzellen

Um die Biokompatibilitdt der Hydrogele an mdglichst vielen verschiedenen eingekapselten
Zelltypen zu evaluieren, wurden auch primdre humane Endothelzellen der Nabelschnur
(HUVEC) in die vier verschiedenen Hydrogele eingebettet. Auch hier handelte es sich, im Ge-
gensatz zu Krebszelllinien, um nicht immortalisierte Zellen. Die Endothelzellen kleiden die In-
nenseite von Blutgefalten aus und sind damit nicht einem speziellen Organ- bzw. Gewebetyp
zuzuordnen.?®?

GelMA-V1

Zunachst wurde die Biokompatibilitat des GelMA-V1-Hydrogels in den Varianten low, medium
und high an den HUVEC untersucht. Die Ergebnisse der Lebend/Tot-Farbung zu den Zeit-
punkten Tag 1, Tag 7, Tag 14 und Tag 21 sind in Abbildung 86 dargestellt. Mit Hilfe eines
konfokalen Fluoreszenzmikroskops (Leica TCE SPE) wurden Z-Stack Aufnahmen der Gele
mit einer Hohe von 300 um aufgezeichnet und anschlieend mit der Software Leica LasX in
3D-Bilder rekonstruiert.
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Medium

Abbildung 86: Kultivierung und Lebend/Tot-Féarbung der im Hydrogel GelMA-V1 low, medium und high
eingebetteten HUVEC (5 % GelMA-V1 mit 0,3 % LAP und 2,5 x 106 Zellen/ml). Die Lebend/Tot-Férbung
mit 4 uM Calcein-AM (griin, Aex = 488 nm, Aem = 500-550 nm) und 0,02 mg/ml Propidiumiodid (rot, Aex =
532 nm, Aem = 550-650 nm) wurde zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7, Tag 14 und Tag 21 durchgefiihrt.
Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokalmikroskop Leica TCE
SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (H6he: 300 um, Schrittgréf8e 5 um).
Die 3D-Rekonstruktion erfolgte mit der Leica LasX-Software. Ma3stab: 100 um.

Bereits an Tag 1 der Kultivierung wurde ein hoher Anteil roter und somit nekrotischer Zellen in
allen drei Hydrogelvarianten detektiert. Dies anderte sich jedoch im Verlauf der Kultivierungs-
dauer. Der Anteil nekrotischer Zellen ging deutlich zurick und es waren vermehrt griine und
damit lebende Zellen auf den 3D Bildern zu erkennen. Ein Unterschied in der Zellmorphologie
der HUVEC war Uber den gesamten Zeitraum nicht zu beobachten. Die Zellen wiesen sowohl
an Tag 1, als auch an Tag 21 eine runde Morphologie auf. Eine Ausrichtung innerhalb der
GelMA-V1-Hydrogele konnte nicht detektiert werden. Zur quantitativen Bestimmung der Zell-
viabilitat wurde der Anteil lebender und toter Zellen mit Hilfe einer Software zur Bildauswertung
bestimmt und daraus die Viabilitat der HUVEC fir alle drei Gelvarianten zu den unterschiedli-
chen Zeitpunkten bestimmt. Diese sind in Abbildung 87 dargestellt.
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Abbildung 87: Viabilitaten der eingekapselten HUVEC in den GelMA-V1-Hydrogelen low, medium und
high lber einen Kultivierungszeitraum von 21 Tagen.

Wie bereits mit Hilfe der 3D Bilder gezeigt wurde, lag die Viabilitat der HUVEC an Tag 1 ledig-
lich bei 23 % fur GelMA-V1 low, und bei jeweils 54 % fur GelMA-V1 medium und high. Grund
fur diese geringen Viabilitaten konnte der lichtinduzierte Vernetzungsprozess des Hydrogels
darstellen. Aber auch der Photoinitiator LAP kdnnte toxisch auf die HUVEC gewirkt haben. Im
weiteren Verlauf der Kultivierung nahmen die Viabilitidten der Endothelzellen wieder zu und
lagen an Tag 14 bei 99 % fur low, und 88 % fur medium und high. An Tag 21 sanken die
Viabilitadten dann wieder leicht auf unter 80 % ab. Um die gleichmaRige Verteilung der Zellen
innerhalb der drei Hydrogelvarianten zu Uberprifen, wurden mit der Software Leica LasX Tie-
fenfarbungen der 3D Bilder durchgefihrt. Diese sind in Abbildung 88 dargestellt. Eine gleich-
maRige Verteilung der HUVEC in allen Gelschichten konnte fiir alle drei GelMA-V1-Varianten
Uber den kompletten Kultivierungszeitraum detektiert werden.
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Abbildung 88: Tiefenfdrbung der im Hydrogel GelMA-V1 low, medium und high eingebetteten HUVEC
(5 % GelMA-V1 mit 0,3 % LAP und 2,5 x 10 Zellen/ml) zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7, Tag 14 und
Tag 21. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokalmikroskop Leica
TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (Héhe: 300 um, Schrittgréf3e
5 um). Die 3D-Rekonstruktion und Tiefenfdrbung erfolgte mit der Leica LasX-Software. Skalierung der
Tiefenfarbung: 50 um, blau: 0 um, rot: 300 um. MaB3stab: 100 um.

GelMA-V2

In einem nachsten Schritt wurde die Biokompatibilitat der GelMA-V2-Hydrogele low, medium
und high anhand der eingekapselten HUVEC Uber einen Zeitraum von 21 Tagen naher cha-
rakterisiert. Die Ergebnisse der Lebend/Tot-Farbung zu den verschiedenen Zeitpunkten sind
in Abbildung 90 dargestellt. Mit Hilfe eines konfokalen Fluoreszenzmikroskops (Leica TCE
SPE) wurden Z-Stack Aufnahmen der Gele mit einer Héhe von 300 um aufgezeichnet und
anschlief3end mit der Software Leica LasX in 3D-Bilder rekonstruiert.
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Medium

Abbildung 89: Kultivierung und Lebend/Tot-Férbung der im Hydrogel GelIMA-V2 low, medium und high
eingebetteten HUVEC (5 % GelMA-V2 mit 0,3 % LAP und 2,5 x 108 Zellen/ml). Die Lebend/Tot-Farbung
mit 4 uM Calcein-AM (griin, Aex = 488 nm, Aem = 500-550 nm) und 0,02 mg/ml Propidiumiodid (rot, Aex =
532 nm, Aem = 550-650 nm) wurde zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7, Tag 14 und Tag 21 durchgefiihrt.
Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokalmikroskop Leica TCE
SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (Héhe: 300 um, SchrittgréBe 5 um).
Die 3D-Rekonstruktion erfolgte mit der Leica LasX-Software. Mal3stab: 100 um.

An Tag 1 konnten fir alle drei Hydrogelvarianten ein hoher Anteil lebender HUVEC detektiert
werden. Im weiteren Verlauf der Kultivierung nahm der Anteil lebender Zellen jedoch deutlich
ab und es waren vermehrt rote und damit tote Zellen zu beobachten. Es konnte jedoch fur alle
drei GelMA-V2 Gele eine Veranderung in der Morphologie der HUVEC detektiert werden. Im
low-Gel wiesen vereinzelte Zellen bereits an Tag 1 eine leicht ausgerichtete und elongierte
Form auf. Dies war jedoch im weiteren Kultivierungsverlauf nicht mehr zu beobachten. In den
medium- und high-Gelen konnten erste elongierte HUVEC Zellen an Tag 7 detektiert werden.
Auch an Tag 14 lagen vereinzelt ausgerichtete Zellen im Hydrogel vor. Nach 21 Tagen sank
aber auch in den medium- und high-Gelen der Anteil ausgerichteter Zellen deutlich ab. Eine
Netzwerkbildung konnte nicht detektiert werden. Um die Viabilitaten der HUVEC zu ermitteln,
wurde der Anteil lebender und toter Zellen in allen Z-Stack Ebenen bestimmt und daraus die
Viabilitdt der Endothelzellen fiir alle drei Gelvarianten ermittelt. Diese sind in Abbildung 90
dargestellt.
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Abbildung 90: Viabilitaten der eingekapselten HUVEC in den GelMA-V2-Hydrogelen low, medium und
high lber einen Kultivierungszeitraum von 21 Tagen.

An Tag 1 lag die Viabilitéat der eingekapselten HUVEC fir alle drei GelMA-V2-Varianten bei
80 % bis 90 %, nahm dann aber im weiteren Kultivierungsverlauf ab und lag an Tag 14 bei ca.
81 % fur low und ca. 50 % fur die medium- und high-Gele. An Tag 21 nahmen die Viabilitaten
der HUVEC in den medium und high Gelen dann wieder auf Uber 70 % zu. Die geringen Via-
bilitaten fur alle drei Gelvarianten an Tag 7 kdnnten darauf beruhen, dass diese Gele zuletzt
unter der Aushartungslampe Omnicure S2000 zum Gel vernetzt wurden und dadurch die re-
suspendierten HUVEC langer dem toxischen Photoinitiator LAP ausgesetzt waren. Das leichte
Absinken der Viabilitat in den low-Gelen von Tag 14 bis Tag 21 kénnte durch die zunehmende
Instabilitat des Gels erklart werden. So begann dieses sich aufzuldésen und die Gelhéhe nahm
deutlich ab. Die eingekapselten Zellen wurden dadurch aus dem Gel herausgelost, was sich
negativ auf die Viabilitat auswirkte. Um die gleichmafige Verteilung der HUVEC innerhalb der
Gelebenen zu Uberprifen, wurde eine Tiefenfarbung der 3D-Bilder durchgefiihrt. Diese sind in
Abbildung 91 dargestellt. So war fur alle Gele eine gleichmaRige Verteilung der eingekapselten
HUVEC Zellen Uber den gesamten Kultivierungszeitraum zu detektieren. Die einzige Aus-
nahme stellte das low-Gel an Tag 21 dar. Hier betrug die Gelhdhe lediglich 140 ym und die
HUVEC Zellen befanden sich alle in einer Ebene des Gels und waren daher in der Tiefenfar-
bung blau gefarbt.
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Abbildung 91: Tiefenférbung der im Hydrogel GelMA-V2 low, medium und high eingebetteten HUVEC
(5 % GelMA-V2 mit 0,3 % LAP und 2,5 x 106 Zellen/ml) zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7, Tag 14 und
Tag 21. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokalmikroskop Leica
TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (Héhe: 300 um, Schrittgréf3e
5 um). Die 3D-Rekonstruktion und Tiefenfdrbung erfolgte mit der Leica LasX-Software. Skalierung der
Tiefenfarbung: 50 um, blau: 0 um, rot: 300 um. MaB3stab: 100 um.

GeINB/DTT

Auch die Biokompatibilitat der drei GelINB/DTT-Hydrogele low, medium und high wurde an-
hand der eingebetteten HUVEC Zellen Uber einen Zeitraum von 21 Tagen untersucht. Die
Ergebnisse der Lebend/Tot-Farbung sind in Abbildung 92 dargestellt. Mit Hilfe eines konfoka-
len Fluoreszenzmikroskops (Leica TCE SPE) wurden Z-Stack Aufnahmen der Gele mit einer
Hohe von 300 um aufgezeichnet und anschlieRend mit der Software Leica LasX in 3D-Bilder
rekonstruiert.

119



Ergebnisse

Medium

Abbildung 92: Kultivierung und Lebend/Tot-Farbung der im Hydrogel GeINB/DTT low, medium und
high eingebetteten HUVEC (5 % GelNB mit 5,4 mM, 8mM oder 15 mM DTT, 0,03 % LAP und 2,5 x 106
Zellen/ml). Die Lebend/Tot-Farbung mit 4 uM Calcein-AM (griin, Aex = 488 nm, Aem = 500-550 nm) und
0,02 mg/ml Propidiumiodid (rot, Aex= 532 nm, Aem = 550-650 nm) wurde zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag
7, Tag 14 und Tag 21 durchgefiihrt. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie
(Konfokalmikroskop Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks
(H6he: 300 um, Schrittgré3e 5 um). Die 3D-Rekonstruktion erfolgte mit der Leica LasX-Software. Mal3-
stab: 100 um.

Wie in Abbildung 92 zu erkennen ist, konnten Uber den gesamten Kultivierungszeitraum fir
alle drei GelNB/DTT-Varianten ein hoher Anteil griner und damit lebender Zellen detektiert
werden. Eine Zunahme nekrotischer Zellen konnte qualitativ nicht beobachtet werden. Die
Morphologie der HUVEC veranderte sich jedoch nur in den low-Gelen. So konnten bereits an
Tag 1 erste elongierte und ausgerichtete HUVEC detektiert werden. Der Anteil dieser Zellen
nahm jedoch im weiteren Kultivierungsverlauf deutlich ab. An Tag 21 konnte keine Ausrichtung
der Zellen innerhalb des Hydrogels festgestellt werden. In den medium- und high-Varianten
der Gele wiesen die Endothelzellen Gber den gesamten Kultivierungszeitraum eine runde Zell-
morphologie auf. Um die Viabilitaten der HUVEC zu den verschiedenen Zeitpunkten in den
drei verschiedenen Hydrogelvarianten zu bestimmen, wurde der Anteil lebender und toter Zel-
len in allen Gelebenen und daraus die Viabilitaten ermittelt. Diese sind in Abbildung 93 darge-
stellt.
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Abbildung 93: Viabilitdten der eingekapselten HUVEC in den GeINB/DTT-Hydrogelen low, medium
und high lber einen Kultivierungszeitraum von 21 Tagen.

Die Viabilitat der HUVEC lag fir den untersuchten Kultivierungszeitraum von 21 Tagen fur alle
drei Gelvarianten bei tUber 80 % und anderte sich nicht signifikant. Der Unterschied im Ver-
gleich zu den Zellviabilitaten der in den GelMA-Hydrogelen eingekapselten HUVEC kénnte auf
dem Vernetzungsprozess der GelNB/DTT-Gele beruhen. Da dieser Uiber eine radikalische Stu-
fenpolymerisation erfolgt und zu den Click-Reaktionen zahlt, wird weniger Photoinitiator fur
eine erfolgreiche Vernetzung benétigt. Zusatzlich werden weniger freie Radikale wahrend der
Reaktion freigesetzt, welche einen negativen Einfluss auf die Zellviabilitat ausiiben kénnen.
Um die gleichmaRige Verteilung der Zellen innerhalb der Gelebenen zu detektieren, wurde mit
der Leica LasX Software eine Tiefenfarbung der 3D-Bilder durchgefuihrt. Diese sind in Abbil-
dung 94 dargestellt. Fur alle drei Gelvarianten konnte eine gleichmafige Verteilung der
HUVEC in allen Gelebenen festgestellt werden. Auch die Stabilitat der Gele anderte sich Gber
den Kultivierungszeitraum nicht, ein Abbau der Hydrogele konnte nicht festgestellt werden.
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Abbildung 94: Tiefenfadrbung der im Hydrogel GeINB/DTT low, medium und high eingebetteten HUVEC
(5 % GeINB mit 5,4 mM, 8mM oder 15 mM DTT, 0,03 % LAP und 2,5 x 106 Zellen/ml) zu den Zeitpunkten
Tag 1, Tag 7, Tag 14 und Tag 21. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie
(Konfokalmikroskop Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks
(H6he: 300 um, Schrittgr6Be 5 um). Die 3D-Rekonstruktion und Tiefenfdrbung erfolgte mit der Leica
LasX-Software. Skalierung der Tiefenfarbung: 50 um, blau: 0 um, rot: 300 um. Ma3stab: 100 um.

GelNB/GelS

In einem nachsten Schritt wurde die Biokompatibilitat der drei neuartigen GeINB/GelS-Hydro-
gele low, medium und high anhand der eingebetteten HUVEC Zellen Uiber einen Zeitraum von
21 Tagen untersucht. Die Ergebnisse der Lebend/Tot-Farbung sind in Abbildung 95 darge-
stellt. Mit Hilfe eines konfokalen Fluoreszenzmikroskops (Leica TCE SPE) wurden Z-Stack
Aufnahmen der Gele mit einer Hohe von 300 um aufgezeichnet und anschlieRend mit der
Software Leica LasX in 3D-Bilder rekonstruiert.
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Medium

Abbildung 95: Kultivierung und Lebend/Tot-Férbung der im Hydrogel GeINB/GelS low, medium und
high eingebetteten HUVEC (5 % GelNB und GelS mit 0,03 % LAP und 2,5 x 10° Zellen/ml). Die Le-
bend/Tot-Férbung mit 4 uM Calcein-AM (griin, Aex = 488 nm, Aem = 500-550 nm) und 0,02 mg/ml Propi-
diumiodid (rot, Aex = 532 nm, Aem = 550-650 nm) wurde zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7, Tag 14 und
Tag 21 durchgefihrt. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokal-
mikroskop Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (Héhe: 300
um, Schrittgré8e 5 um). Die 3D-Rekonstruktion erfolgte mit der Leica LasX-Software. Mal3stab: 100 um.

An Tag 1 waren fur das low und medium Gel viele griine und damit lebende Zellen zu detek-
tieren. In der high-Variante wurden dagegen auch viele rote und damit nekrotische Zellen de-
tektiert. An Tag 7 konnte auch bei dem medium-Gel ein erhdhter Anteil nekrotischer Zellen
festgestellt werden. An Tag 14 und Tag 21 konnten in allen drei Varianten jedoch wieder sehr
viele griine und damit lebende Zellen detektiert werden. Die Morphologie der eingebetteten
HUVEC &anderte sich Uber den gesamten Kultivierungszeitraum nicht. Die Zellen wiesen so-
wohl an Tag 1 als auch Tag 21 eine runde Struktur auf. Eine Elongation und Ausrichtung in-
nerhalb der verschiedenen Hydrogele konnte nicht detektiert werden. Lediglich im GelNB/GelS
low-Gel konnten an Tag 1 vereinzelte ausgerichtete Zellen festgestellt werden. Die quantitative
Bestimmung der Viabilitat erfolgte mit Hilfe einer Software zur Bildauswertung. Die Ergebnisse
sind in Abbildung 96 dargestellit.
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Abbildung 96: Viabilitdten der eingekapselten HUVEC in den GelNB/GelS-Hydrogelen low, medium
und high lber einen Kultivierungszeitraum von 21 Tagen.

Die ermittelten Viabilitdten der eingekapselten HUVEC lagen fir die low-Variante Gber den
gesamten Kultivierungszeitraum Uber 80 % und wiesen damit die héchsten Werte der drei
Gelvarianten auf. FUr die GelNB/GelS medium-Gele konnte an Tag 1 eine Viabilitat von 70 %
detektiert werden. Diese sank jedoch an Tag 7 auf ca. 50 % ab und nahm dann bis Tag 21
wieder auf tber 80 % zu. Ein mdglicher Grund fiir die geringe Viabilitat der HUVEC an Tag 7
kdnnte eine mangelnde Nahrstoffversorgung sein. Zusatzlich kénnte das Gel bei den durch-
gefuhrten Mediumwechseln beschadigt worden sein, wodurch die Zellviabilitdt auch absinken
koénnte. Auch bei der high-Variante wurde an Tag 1 lediglich eine Viabilitat von 38 % festge-
stellt. Auch hier kdnnte das Gel bei einem Mediumwechsel beschadigt worden sein. Im weite-
ren Kultivierungsverlauf nahm die Viabilitat der eingekapselten HUVEC jedoch wieder zu und
lag zwischen 68 % und 81 %. Um die gleichmaRige Verteilung der Zellen innerhalb der Gel-
ebenen zu detektieren, wurde mit der Leica LasX Software eine Tiefenfarbung der 3D-Bilder
durchgefiihrt. Diese sind in Abbildung 97 dargestellt. Uber den gesamten Kultivierungszeit-
raum konnte eine gleichmaRige Verteilung der HUVEC innerhalb der Hydrogele detektiert wer-
den. Auch die Stabilitat der Gele anderte sich tber den Kultivierungszeitraum nicht, ein Abbau
der Hydrogele konnte nicht festgestellt werden.
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Abbildung 97: Tiefenfarbung der im Hydrogel GelNB/GelS low, medium und high eingebetteten
HUVEC (5 % GelNB und GelS mit 0,03 % LAP und 2,5 x 106 Zellen/ml) zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag
7, Tag 14 und Tag 21. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokal-
mikroskop Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (Héhe: 300
um, Schrittgré3e 5 um). Die 3D-Rekonstruktion und Tiefenfdrbung erfolgte mit der Leica LasX-Software.
Skalierung der Tiefenfarbung: 50 um, blau: 0 um, rot: 300 um. Mal3stab: 100 um.

Insgesamt konnten von den vier verschiedenen untersuchten Hydrogelen die hdchsten Viabi-
litdten der HUVEC in den GeINB/DTT-Gelen detektiert werden. Ein Grund daflr kdnnte der
Vernetzungsprozess des Hydrogels darstellen. Durch die Thiol-En Reaktion werden wahrend
der Vernetzung im Vergleich zur radikalischen Kettenreaktion der GelMA-Gele weniger Radi-
kale frei, welche durch Reaktion mit Zellkomponenten einen toxischen Effekt auf die eingekap-
selten Zellen auslben kénnen. Zusatzlich musste bei dieser Vernetzungsreaktion weniger
Photoinitiator zugesetzt werden. Auch dieser wirkt sich, besonders in hdheren Konzentratio-
nen, negativ auf die Viabilitdt der eingekapselten Zellen aus (siehe Kapitel 4.2.2). Die geringen
Viabilitdten an Tag 1 in den drei GelMA-V1-Varianten low, medium und high und in dem
GelNB/GelS high-Gel kénnte ebenfalls auf den Vernetzungsprozess zurickzufihren sein. So
konnten diese Gele zuletzt unter der Aushartungslampe Omnicure S2000 vernetzt worden
sein, wodurch die Viabilitat der Zellen durch den Photoinitiator oder Nahrstoffmangel aufgrund
von fehlendem Kulturmedium abnahm. Fur alle vier untersuchten Hydrogele erwiesen sich die
low-Varianten am kompatibelsten, da die HUVEC in diesen Gelen Viabilitdten von ca. 80 %
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Uber den gesamten Kultivierungszeitraum aufwiesen. In diesen Gelen konnten zudem auch
bereits an Tag 1 beginnende Zellausrichtungen der HUVEC detektiert werden. Ein Grund dafir
konnte die geringe Festigkeit der low-Hydrogelvarianten darstellen. Aufgrund des geringeren
Vernetzungsgrades wiesen diese Gelvarianten grofRere Poren und eine erhéhte Flexibilitat auf.
Somit hatten die eingekapselten HUVEC ausreichend Platz fir eine Elongation und Migration.
Zusatzlich ware eine Remodellierung der Umgebungsmatrix fir die Zellen in den low-Hydro-
gelen einfacher, da diese durch die gréReren Poren flexibler sind und weniger Bindungen en-
zymatisch gespalten werden missten. Die beginnende Ausrichtung der HUVEC konnte jedoch
nur zu Beginn der Kultivierung detektiert werden. Nach 14 Tagen waren keine elongierten Zel-
len mehr zu detektieren und auch eine Netzwerkbildung der HUVEC innerhalb der Hydrogele
konnte nicht detektiert werden. Im Hydrogel GelMA konnte von Monteiro et al. jedoch eine
vaskulare Netzwerkbildung von eingekapselten HUVEC detektiert werden.? Diese lagen je-
doch nicht einzeln, sondern mit einem weiteren Zelltyp gemischt als Cokultur vor. Zusatzlich
konnte von Monteiro et al. festgestellt werden, dass eine stabile Netzwerkbildung nur bei ho-
hen Zellkonzentrationen von 10 x 10° Zellen/ml stattfand.?®® Die Tiefenfarbung der 3D-Bilder
zeigte flr alle Hydrogele eine gleichmaRige Verteilung der Endothelzellen innerhalb der Hyd-
rogele. Somit konnte in diesem Versuch eine Eignung der low-Varianten der verschiedenen
Hydrogele flr eine 3D-Kultivierung der HUVEC festgestellt werden.

Fiar alle drei untersuchten Zelltypen konnte eine Eignung der verschiedenen Hydrogele
GelMA-V1, GelMA-V2, GelNB/DTT und GelNB/GelS fir eine 3D-Kultivierung festgestellt wer-
den. Signifikate Unterschiede konnten nicht detektiert werden. Fir diese Versuche fand der
Vernetzungsprozess jedoch direkt nach dem Resuspendieren der Zellen in den Photopolymer-
I6sungen satt, wodurch toxische Effekte der Komponenten in den Lésungen verringert wurden.
Beim Einsatz der verschiedenen Materialien fur 3D-Biodruckversuche kénnen zwischen dem
Ansetzen der Biotinte und dem Vernetzungsprozess Minuten bis Stunden liegen. In diesem
Fall kbnnten sich Reaktionen der Methacrylamidgruppen, der Crosslinker oder der Photoiniti-
atoren stark auf die Viabilitat der enthaltenen Zellen auswirken.

4.5.2 Proliferationsverhalten eingekapselter Zellen

Neben der Beurteilung der Biokompatibilitat der Hydrogele anhand der Viabilitat von darin ein-
gekapselten Zellen, wurde diese auch anhand der Proliferation eingekapselter Leberkrebszel-
len und primaren Fibroblasten tUber einen Zeitraum von 21 Tagen untersucht. Bei einer 3D-
Kultivierung von Zellen in den Stiitzmaterialien sind nicht nur die Viabilitat und die Zellausrich-
tung innerhalb der Hydrogele von grofier Bedeutung fiir den erfolgreichen Aufbau von Gewe-
bemodellen, sondern auch die Proliferation der eingekapselten Zellen in den Strukturen. Um
das Proliferationsverhalten der eingebetteten Zellen zu charakterisieren wurde der
PrestoBlue-Assay durchgefiihrt. Dazu wurden 2,5 x 108 Zellen/ml in den jeweiligen Polymer-
I6sungen resuspendiert und je 100 ul der Suspension in die Wells eines 96-Well Platte tber-
fuhrt und unter der Aushartungslampe Omnicure S2000 zum Hydrogel vernetzt. Die Kultivie-
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rung erfolgte bei 37 °C und 5 % CO,. An Tag 0, Tag 7, Tag 14 und Tag 21 wurde das Kultur-
medium abgenommen und die Gele mit dem blauen PrestoBlue-Reagenz versetzt. Lebende
und metabolisch aktive Zellen konnen das Resazurin-basierte Reagenz zum roten und stark
fluoreszierendenen Farbstoff Resorufin reduzieren. Dieser Vorgang ist in Abbildung 98 darge-
stellt. Somit kann das Proliferationsverhalten der Zellen anhand der Fluoreszenzintensitat zu
den verschiedenen Zeitpunkten verfolgt werden. Im Anschluss an die zweistiindige Inkubati-
onszeit erfolgte die Fluoreszenzmessung mit einem Mikroplattenleser. Als Blank diente das
jeweilige Hydrogel ohne eingebettete Zellen.

NADH/H* NAD", H,0

©
?
N / N
HO (0) o] HO O O
Abbildung 98: Reduktion des blauen Resazurin zum roten Resorufin in metabolisch aktiven Zellen
durch NADH.

Da der Assay auf der Reduktion des blauen PrestoBlue-Reagenzes durch die Zellen beruht,
konnte das Proliferationsverhalten der Zellen in den GeINB/DTT-Hydrogelen nicht untersucht
werden, da der Crosslinker DTT das Farbereagenz ebenfalls reduzierte und so fiir eine Ver-
falschung der Fluoreszenzintensitat sorgte.

4.5.2.1 Proliferation von Krebszellen

Zunachst wurde das Proliferationsverhalten der Leberkrebszelllinie HepG2 in den drei Hydro-
gelen GelMA-V1, GelMA-V2 und GelNB/GelS mit Hilfe des PrestoBlue-Assays charakterisiert.
Die Ergebnisse sind in Abbildung 99 dargestellt.
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Abbildung 99: Proliferation eingekapselter HepG2 Zellen in den drei Hydrogelen GelMA-V1, GelMA-
V2 und GelNB/GelS jeweils in den drei Varianten low, medium und high lber einen Kultivierungszeit-
raum von 21 Tagen, detektiert mit Hilfe des PrestoBlue-Assays. A: Proliferation in GelMA-V1-Hydroge-
len low, medium und high. B: Proliferation in GeIMA-V2-Hydrogelen low, medium und high. C: Prolife-
ration in GeINB/GelS-Hydrogelen low, medium und high. D: Vergleich der Proliferation in den drei Hyd-
rogelen GelMA-V1 low, GelMA-V2 low und GelNB/GelS low.

In Abbildung 99 A ist das Proliferationsverhalten der HepG2 in den GelMA-V1-Hydrogelen low,
medium und high Uber einen Zeitraum von 21 Tagen dargestellt. Von Tag 0 Gber Tag 7 bis
Tag 14 konnte eine deutliche Zunahme der Fluoreszenzintensitat detektiert werden. Ein be-
sonders starker Anstieg der Fluoreszenz war fur GelMA-V1 medium zu detektieren. Hier lag
die Intensitat der Fluoreszenz an Tag 14 bei ca. 1,4 x 108 und damit um 1300 % hoher als der
Startwert an Tag 0. Zwischen Tag 14 und Tag 21 sanken die Fluoreszenzintensitat und damit
die Zellzahl jedoch wieder ab, lagen aber deutlich Gber dem Startwert von Tag 0. Somit war
eine zunehmende Proliferation der HepG2 Zellen innerhalb der GelMA-V1-Hydrogele zu ver-
zeichnen. In Abbildung 99 B ist die Proliferation der HepG2 Zellen in den GelMA-V2-Hydroge-
len low, medium und high dargestellt. Auch hier war von Tag 0 bis Tag 7 zunachst ein Anstieg
der Fluoreszenz und damit der Zellzahl in allen drei Gelvarianten zu detektieren. Jedoch sank
diese von Tag 7 bis Tag 14 deutlich ab und lag fur das high-Gel unter dem Startwert von Tag
0. Fur die low und medium Gele konnte bis Tag 21 eine Zunahme der Fluoreszenzintensitat
von 454 % bzw. 366 % gezeigt werden. Somit stieg auch die Anzahl der eingekapselten
HepG2 Zellen in den low- und medium-Gelen Ulber den Kultivierungszeitraum von 21 Tagen
deutlich an. Das Proliferationsverhalten der in den GeINB/GelS-Hydrogelen eingekapselten
HepG2 Zellen ist in Abbildung 99 C dargestellt. Fir die high-Variante war eine kontinuierliche
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Zunahme zu detektieren. Im Vergleich zum Startwerk nahm die Fluoreszenzintensitat bis
Tag 21 um 200 % zu. Ein Anstieg der Fluoreszenz und damit der Zellzahl war fir die medium-
Variante erst ab Tag 14 zu beobachten und nahm im Vergleich zum Startwert um 450 % zu.
Die grofite Zunahme der Fluoreszenz war auch flr das GelNB/GelS-Gel fiir die low-Variante
zu detektieren. Diese nahm um 826 % zu. Somit konnte fur alle untersuchten Hydrogele
GelMA-V1, GelMA-V2 und GelNB/GelS besonders in den jeweiligen low-Gelen die grofite Zu-
nahme der Fluoreszenzintensitat und damit der Anzahl an HepG2 Zellen detektiert werden.
Ein mdglicher Grund fur dieses Verhalten kdnnte auf der geringen Festigkeit der low-Gele
beruhen. Durch den geringen Funktionalisierungsgrad der jeweiligen Photopolymere weisen
diese Gele den geringsten Vernetzungsgrad auf. Die dadurch enthaltenen gré3eren Poren
bieten den eingekapselten Zellen mehr Platz fur eine Migration und Proliferation. Um die
Proliferation der HepG2 in den drei Hydrogelen besser miteinander zu vergleichen, wurden
die Fluoreszenzintensitat der jeweiligen low-Varianten tber den Zeitraum von 21 Tagen in
einem Diagramm aufgetragen. Dieses ist in Abbildung 99 D dargestellt. Die gré3te Zunahme
im Vergleich zum Startwert wies das GelNB/GelS-Gel mit 826 % auf, gefolgt von GelMA-V1
mit 560 % und GelMA-V2 mit 454 %. Somit proliferierten die HepG2 Zellen in dem
GelNB/GelS-Hydrogel starker als in den beiden GelMA-Hydrogelen.

4.5.2.2 Proliferation primarer Fibroblasten

Das Proliferationsverhalten von primaren humanen Fibroblasten, welche in den drei Hydroge-
len GelMA-V1, GelMA-V2 und GelNB/GelS eingekapselt waren, wurde in einem nachsten
Schritt Uber einen Zeitraum von 21 Tagen charakterisiert. Die Ergebnisse sind in Abbildung
100 dargestellt.
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Abbildung 100: Proliferation eingekapselter NHDF in den drei Hydrogelen GelMA-V1, GeIMA-V2 und
GelNB/GelS jeweils in den drei Varianten low, medium und high Gber einen Kultivierungszeitraum von
21 Tagen, detektiert mit Hilfe des PrestoBlue-Assays. A: Proliferation in GelMA-V1-Hydrogelen low,
medium und high. B: Proliferation in GeIMA-V2-Hydrogelen low, medium und high. C: Proliferation in
GelNB/GelS-Hydrogelen low, medium und high. D: Vergleich der Proliferation in den drei Hydrogelen
GelMA-V1 low, GelMA-V2 low und GelNB/GelS low.

Das Proliferationsverhalten fir die drei GelMA-V1-Hydrogele low, medium und high ist in Ab-
bildung 100 A dargestellt. Fir alle drei Varianten war eine Zunahme der Fluoreszenzintensitat
und somit der Zellzahl Gber den gesamten Zeitraum zu detektieren. Dabei lag die Zunahme
der Fluoreszenzintensitat im Vergleich zum Startwert an Tag 0 fur das low-Gel bei 35 %, fur
medium bei 128 % und fur high bei 79 %. Somit war die Fluoreszenzzunahme durch die Prolife-
ration der NHDF in der medium-Variante am groften. Dies konnte fiir die GelMA-V2-Hydrogele
nicht detektiert werden. In Abbildung 100 B ist die Proliferation der NHDF in den drei GelMA-
V2 Gelen low, medium und high dargestellt. Auch hier nahm die Fluoreszenzintensitat von Tag
0 bis Tag 7 zu, sank dann aber fir die medium- und high-Gele deutlich ab und stieg von Tag
14 bis Tag 21 nur gering an. Fur das low-Gel konnte eine kontinuierliche Zunahme der Fluo-
reszenz bis Tag 14 detektiert werden. Von Tag 14 bis Tag 21 sank aber auch hier der Wert
wieder leicht ab. Insgesamt wies das high Gel mit einer Zunahme von 211 % im Vergleich zum
Startwert die gréRte Zunahme der Fluoreszenz und somit der Zellzahl auf. Fur GelMA-V2 low
lag der Wert bei 147 % und fir medium lediglich bei 67 %. Die Ergebnisse der beiden Hydro-
gele GelMA-V1 und GelMA-V2 entsprachen nicht den Erwartungen. Wie auch bei den HepG2
Zellen ware die gréflite Zunahme der Fluoreszenz und damit das starkste Proliferationsverhal-
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ten in den Jow-Varianten zu erwarten gewesen, da hier die grofdten Poren in der Hydrogel-
struktur vorliegen und dadurch fir Zellmigration und Proliferation viel Raum geboten sein
sollte. Die Proliferation der eingekapselten NHDF war jedoch in den GelMA-V1 medium- und
GelMA-V2 high-Varianten jeweils am starksten. Das Proliferationsverhalten der in den
GelNB/GelS-Hydrogelen eingekapselten NHDF Zellen ist in Abbildung 100 C dargestellt. Fir
alle drei Gelvarianten sank die Fluoreszenzintensitat zunachst im Vergleich zum Startwert ab,
stieg dann aber ab Tag 7 im weiteren Verlauf kontinuierlich an. Lediglich fur die high-Variante
war ein Anstieg erst ab Tag 14 zu verzeichnen. Ein mdglicher Grund flir das zunachst detek-
tierte Absinken der Fluoreszenzintensitat und somit der Zellzahl kbnnte darauf beruhen, dass
sich die NHDF zunachst an ihre Umgebung adaptieren mussten und daher nicht proliferierten.
Nachdem sich diese in den Hydrogelen ausgerichtet hatten, nahm auch die Proliferation der
Zellen zu. Ein weiterer Grund fur das Absinken konnte durch ein Beschadigen der Gele bei
den Mediumwechseln entstanden sein. Dadurch kénnten Zellen aus den Gelen herausgelost
worden sein. Die starkste Zunahme der Fluoreszenzintensitat und damit der Zellzahl wies mit
184 % im Vergleich zum Startwert das GelNB/GelS low Gel auf. Die Werte der medium- und
high-Gele lagen lediglich bei 11 % bzw. 18 %. Um die Proliferation der NHDF in den drei
Hydrogelen besser miteinander zu vergleichen, wurden die Fluoreszenzintensitaten der jewei-
ligen low-Varianten Uber den Zeitraum von 21 Tagen in einem Diagramm aufgetragen. Dieses
ist in Abbildung 100 D dargestellt. Mit 184 % wies das GelNB/GelS low-Hydrogel die starkste
Zunahme der Fluoreszenzintensitat und damit der Zellzahl auf, gefolgt von GelMA-V2 low mit
147 % und GelMA-V1 low mit 35 %. Somit proliferierten die eingekapselten NHDF Zellen in
der low-Variante der GelNB/GelS-Hydrogele starker als in den low-Varianten der beiden
GelMA-Hydrogele. Bei diesen erwies sich mit einer Zunahme von 211 % das GelMA-V2-Hyd-
rogel in der hochfunktionalisierten Variante high als das Gel mit dem starksten Proliferations-
verhalten der NHDF-.

Insgesamt nahm die Fluoreszenz und damit die Zellzahl in allen untersuchten Gelen sowohl
fur die Leberkrebszellen HepG2 als auch fur die primaren Fibroblasten NHDF Uber den unter-
suchten Zeitraum von 21 Tagen zu. Somit ermdglichten alle Gele die Proliferation der Zellen.
Die deutlich gréReren Zunahmen der Fluoreszenzintensitat im Vergleich zu den Startwerten
der HepG2 Zellen lasst sich auf die Natur der Zellen zurlickzuflihren. Da es sich bei den
HepG2 um Leberkrebszellen handelt, weisen diese ein stark ausgepragtes und unkontrollier-
tes Proliferationsverhalten auf.?** Primare, gewebespezifische Zellen wie die NHDF proliferie-
ren dagegen deutlich langsamer.?%® Die groRte Zunahme der Fluoreszenzintensitat und damit
der Zellzahl konnte flr die eingebetteten HepG2 in der jeweiligen low-Variante der verschie-
denen Hydrogele detektiert werden. Durch den geringeren Vernetzungsgrad dieser Varianten
waren die Poren innerhalb der Hydrogele gréRRer, wodurch die Zellen fur eine Migration und
Proliferation mehr Platz hatten. Auch eine zusatzliche Remodellierung der Gelstruktur durch
enzymatischen Abbau der Zellen wiirde in den low-Gelen deutlich schneller als in den dicht
vernetzten medium- und high-Varianten ablaufen. Dieser Effekt war fur die eingekapselten
NHDF auch bei den GelNB/GelS-Gelen zu detektieren. Auch hier wies das low-Gel mit 184 %
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im Vergleich zum Startwert die hochste Fluoreszenzzunahme auf. Bei den beiden GelMA-
Hydrogelen GelMA-V1 und GelMA-V2 war dieser Effekt nicht zu detektieren. Hier wiesen die
GelMA-V1 medium- und GelMA-V2 high-Varianten die gréf3ten Zunahmen der Fluoreszenzin-
tensitat auf.

4.5.3 3D-Einbettung von Stammzellen

Besonders im Bereich der Geweberegeneration ist der Einsatz von Stammzellen zur Bildung
von artifiziellem Gewebe von entscheidender Bedeutung, da sie sich in verschiedenste Zellty-
pen ausdifferenzieren kdnnen.?%® In Kooperation mit Vadym Burchak (AK Prof. Finkenzeller,
Universitatsklinikum Freiburg) wurde die Biokompatibilitat der GeINB/GelS-Hydrogele low, me-
dium und high an eingebetteten adipésen mesenchymalen Stammzellen (engl.: adipose deri-
ved stem cells, ASC) charakterisiert. Diese Zellen zeichnen sich auch nach ihrer Isolierung
durch ein hohes Proliferationsverhalten und durch die Fahigkeit der Selbsterneuerung in vitro
aus. Zudem kann bei diesen Zellen sowohl in vivo als auch in vitro eine osteogene, myogene,
chondrogene oder adipogene Differenzierung stattfinden.?67-268 Besonders im Bereich der Kno-
chengeweberekonstruktion werden ASC haufig eingesetzt, da sie sich in Osteoplasten diffe-
renzieren kdénnen. Zusatzlich konnte bereits in einigen Studien gezeigt werden, dass implan-
tierte ASC die Heilung von Knochendefekten beschleunigen konnen.?6%27° Um die Eignung der
drei neuentwickelten GelNB/GelS-Hydrogele fir den Einsatz im Bereich der Bildung von arti-
fiziellen Knochengewebe zu untersuchen, wurden die ASC in einer Konzentration von
2 x 10° Zellen/ml in den Hydrogelen eingekapselt. Das verwendete Hydrogel GelNB/GelS low
unterschied sich in diesem Versuch jedoch in der Zusammensetzung vom in Kapitel 6.2.5.4
beschriebenen. Als Photopolymer 1 diente GeINB medium (2 Aq), als Photopolymer 2 diente
GelS low (1 Aq). Die Menge des Photoinitiators blieb unverandert. Jeweils 500 ul der Lésung
wurden in die Wells einer 12-Well Platte gegeben und unter der Aushartungslampe Osram
Ultra Vitalux zum Hydrogel vernetzt. Die Gele wurden anschlieliend mit jeweils 500 pl Kultur-
medium Uberschichtet und fir 48 h bei 37 °C und 5 % CO; inkubiert. Die Evaluierung der
Biokompatibilitét erfolgte nach zweitagiger Kultivierung durch eine Lebend/Tot-Farbung der
eingebetteten Zellen mit dem Live/Dead Viability Kit (ThermoFisher). Die Auswertung erfolgte
mit einem Fluoreszenzmikroskop. Die Ergebnisse der Farbung sind in Abbildung 101 fir jede
Hydrogelvariante exemplarisch dargestellt.
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Abbildung 101: Lebend/Tot-Farbung der im Hydrogel GeINB/GelS low, medium und high eingebetteten
ASC (5 % GelNB und GelS mit 0,03 % LAP und 2,5 x 108 Zellen/ml). Die Farbung mit 2 uM Calcein-AM
(griin, Aex = 488 nm, Aem = 500-550 nm) und 4 uM Ethidium-Homodimer-1 (rot, Zex = 532 nm,
Aem= 600-700 nm) wurde an Tag 2 durchgefiihrt. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluores-
zenzmikroskopie (Konfokalmikroskop Zeiss Observer Z1, 10x Objektiv/dry). Mal3stab: 100 um. Erstellt
in Kollaboration mit V. Burchak.

Wie in Abbildung 96 zu sehen ist, konnten fur alle drei Hydrogelvarianten griine und somit
lebende ASC detektiert werden. In Spalte zwei sind die nekrotischen Zellen dargestellt, welche
mit dem Farbereagenz Ethidium-Homodimer-1 gefarbt wurden. Analog zum Propidiumiodid
kann dieses Farbereagenz auch nur durch die beschadigte Membran nekrotischer Zellen ins
Zellinnere gelangen und interkaliert dort in die DNA der Zellen ein. Fir alle drei Gelvarianten
waren vereinzelte rote und damit tote Stammzellen zu detektieren. Um die Viabilitat der ein-
gekapselten Zellen auch quantitativ zu bestimmen, wurde der Anteil lebender und toter Zellen
auf den Bildern manuell bestimmt und daraus die Zellviabilitdt der ASC in den drei Hydrogel-
varianten ermittelt. Diese sind in Abbildung 102 dargestellit.
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Abbildung 102: Viabilitdten der eingekapselten ASC (2 x 10° Zellen/ml) in den GelINB/GelS-Hydrogelen
low, medium und high (5 % GelNB und GelS, 0,03 % LAP) nach zweitégiger Kultivierung.

Nach zweitagiger Kultivierung der Stammzellen in den GelNB/GelS-Hydrogelen konnten fir
alle drei Varianten Viabilitadten von 70 % bis 80 % ermittelt werden. Die in GelNB/GelS low
eingekapselten ASC wiesen mit 81 % die héchste Viabilitat auf. Da die ASC in allen drei Vari-
anten eine hohe Viabilitdt aufwiesen, konnte daraus geschlossen werden, dass sich der Ver-
netzungsprozess der Photopolymerldsungen nur gering auf die eingekapselten Zellen aus-
wirkte. Somit konnte in einem ersten Versuch auch eine Eignung der GelNB/GelS-Hydrogele
fur die 3D-Kultivierung von adipdsen mesenchymalen Stammzellen aufgezeigt werden.

4.6 3D-Biodruck

Um die Reproduzierbarkeit der artifiziellen Gewebemodelle im Bereich des Tissue Engineering
zu erhéhen, lag der Fokus der Wissenschaft in diesem Bereich in den letzten Jahren auf der
Entwicklung und Evaluierung verschiedener 3D-Biodruckverfahren, welche sich zur Generie-
rung von 3D-Strukturen eignen und die natlrliche Umgebungsmatrix der Zellen nachbil-
den.?’"22 Beim Biodruck werden die Zellen zusammen mit der Stiitzmatrix als sogenannte
Biotinte in einem schichtweisen Verfahren in definierte Strukturen verdruckt.”®?”® Der groRe
Vorteil dieser Methode liegt in der spatio-temporalen Auflésung verschiedener Zelltypen in ei-
nem Konstrukt. Die Wahl der geeigneten Stlitzmatrix ist dabei flir einen erfolgreichen Druck-
prozess und stabile Gewebekonstrukte von essentieller Bedeutung.'®43274 Diese muss zum
einen die mechanischen Anforderungen des Druckprozesses, zum anderen die biologischen
Anforderungen der Zellen erfiillen.’® Um die Eignung der Gelatine-basierten Hydrogele als
Biotinten fur den 3D-Biodruck zu untersuchen, wurden diese, sowohl mit als auch ohne Zellen,
mit Hilfe des 3D-Druckers 3D Discovery Gen1 (regenHU) in einem extrusionsbasierten Ver-
fahren in definierte 3D-Strukturen verdruckt.
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4.6.1 Optimierung des Extrusionsdruckprozesses

Zunachst wurde der extrusionsbasierte Druckprozess fir die vier Hydrogele GelMA-V1 me-
dium, GelMA-V2 medium, GeINB/DTT medium und GelNB/GelS medium optimiert, um stabile
Konstrukte mit einer definierten Struktur zu erhalten. Da die flissigen Photopolymerlésungen
eine zu geringe Viskositat und dadurch die gedruckten Strukturen keine Formstabilitat aufwie-
sen, wurden diese zunachst mit Hilfe eines Kiihlsystems auf Temperaturen von 12 °C bis 24 °C
abgekihlt und anschlielfend in 1 x 1 cm grofRe Rechteck- und Gitterstrukturen in einem schicht-
weisen Verfahren auf Glasobjekttrager gedruckt. Jede Schicht wurde dabei mit der Aushar-
tungslampe Osram Ultra Vitalux zum stabilen Hydrogel vernetzt. Dieser Prozess ist schema-
tisch in Abbildung 103 dargestellt.

Biodruck Quervernetzung | =
— ——

Layer-by-Layer = -

Abbildung 103: Ablauf des 3D-Druckprozesses ohne Zellen. Die fliissige Photopolymerlésung wurde
zusammen mit dem Photoinitiator in die Druckerkartusche dberfiihrt und der schichtweise Extrusions-
druckprozess gestartet. Nach der Vernetzung wurde die Struktur hinsichtlich ihrer Homogenitdt und
Formstabilitét untersucht. Erstellt in Kollaboration mit T. Gockler.'86

Durch das Kiihlen der fllissigen Photopolymerlésungen fand eine teilweise Gelierung der Ma-
terialien durch die Selbstassemblierung der enthaltenen Kollagenhelices statt, wodurch die
Viskositat der Losungen in den Druckerkartuschen erhdht wurde. Die anschliefend gedruck-
ten Strukturen wiesen dadurch eine ausreichende Formstabilitat bis zur lichtinduzierten Ver-
netzung zum stabilen Hydrogel auf. Um die optimalen Drucktemperaturen fir jede der vier
Photopolymerlésungen zu ermitteln, wurde jede Lésung bei finf verschiedenen Temperaturen
verdruckt.

4.6.1.1 GelMA-V1

Zunachst wurde der extrusionsbasierte Druckprozess flir GelMA-V1 medium optimiert und die
am besten geeignete Drucktemperatur fur formstabile, aber gleichzeitig auch homogene Struk-
turen ermittelt. Dazu wurde die 5%ige flissige Photopolymerlésung in eine Druckerkartusche
Uberfihrt und in den Extrusionsdruckkopf des 3D-Biodruckers mit angeschlossenem Kiihlsys-
tem eingesetzt. Nachdem das Kuhlsystem die gewunschte Temperatur erreicht hatte, wurde
die Kartusche flir 30 Minuten bei dieser Temperatur inkubiert, um sicherzustellen, dass auch
die Photopolymerldsung in der Kartusche die gleiche Temperatur angenommen hatte. An-
schlielend wurde der Extrusionsdruck so eingestellt, dass ein kontinuierlicher Gelfaden aus
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der Kartusche extrudiert wurde. Daraufhin wurde der Druckprozess gestartet. Fir GelMA-V1
medium wurde die Druckbarkeit der Lésung bei Temperaturen von 16 °C, 18 °C, 20 °C, 22 °C
und 24 °C untersucht. Die bei diesen Temperaturen gedruckten Konstrukte sind in Abbildung
104 dargestellt.

24°C

Abbildung 104: Evaluierung verschiedener Drucktemperaturen fiir 5%iges GelMA-V1 medium (0,3 %
LAP). Die zugehérigen eingestellten Luftdriicke fiir eine kontinuierliche Extrusion eines Gelfadens be-
trugen 0,120 MPa fiir eine Drucktemperatur von 16 °C, 0,095 MPa fiir 18 °C, 0,085 MPa fiir 20 °C,
0,065 MPa fiir 22 °C und 0,055 MPa fiir 24 °C. Durchmesser Dosiernadel: 0,15 mm.

Bei einer Drucktemperatur von 16 °C konnte eine formstabile Rechteckstruktur gedruckt wer-
den, diese wies jedoch vereinzelt Licken auf, und auch eine Homogenitat innerhalb der Gel-
struktur war nicht zu erkennen. Durch das Abklhlen auf 16 °C gelierte die Photopolymerlésung
vollstandig und bendtigte daher auch einen hohen Extrusionsdruck von 0,120 MPa. Dieser
konnte sich bei einem Zelldruck negativ auf die Viabilitat der in der Biotinte enthaltenen Zellen
auswirken. Auch bei Drucktemperaturen von 18 °C, 20 °C und 22 °C war die Photopolymerl6-
sung zu fest flr die Generierung einer homogen gedruckten Struktur. Bei einer Temperatur
von 24 °C lag der benétigte Extrusionsdruck bei 0,055 MPa und es konnten homogene und
formstabile Strukturen gedruckt werden. Bei dieser Temperatur lag vermutlich nur ein Teil der
Kollagenhelices in Form von stabilen Tripelhelices in der Photopolymerlésung vor, wodurch
diese zwar fest genug war, um nach dem Druckprozess die Formstabilitat der Struktur zu ge-
wahrleisten, jedoch auch flissig genug zur Generierung von homogenen Strukturen. Somit
konnten bei einer Temperatur von 24 °C auch definierte Gitterstrukturen oder stabile Kon-
strukte mit mehreren Schichten gedruckt werden.

4.6.1.2 GelMA-V2

Auch fur GelMA-V2 medium wurde der Druckprozess optimiert und die am besten geeignete
Drucktemperatur fur die Generierung formstabiler Konstrukte ermittelt. Die 5%ige Photopoly-
merldsung wurde in Druckerkartuschen Uberfihrt und in den Extrusionsdruckkopf mit ange-
schlossenem Kuhlsystem eingesetzt. Nach einer Inkubationsdauer von 30 min bei der ge-
wlnschten Temperatur wurde der bendtigte Extrusionsdruck manuell eingestellt und der
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Druckprozess gestartet. Fur GelMA-V2 medium wurde die Druckbarkeit der Lésung ebenfalls
bei Temperaturen von 16 °C bis 24 °C untersucht. Die bei diesen Temperaturen gedruckten
Strukturen sind in Abbildung 105 dargestellt.

Abbildung 105: Evaluierung verschiedener Drucktemperaturen fiir 5%iges GelMA-V2 medium (0,3 %
LAP). Die zugehérigen eingestellten Luftdriicke fiir eine kontinuierliche Extrusion eines Gelfadens be-
trugen 0,095 MPa fiir eine Drucktemperatur von 16 °C, 0,070 MPa fiir 18 °C, 0,055 MPa fiir 20 °C,
0,050 MPa ftir 22 °C und 0,045 MPa fiir 24 °C. Durchmesser Dosiernadel: 0,15 mm.

Wie bereits bei der Optimierung von GelMA-V1 medium, wiesen auch die gedruckten
GelMA-V2 medium-Strukturen bei 16 °C und 18 °C eine Formstabilitat auf, jedoch konnte keine
Homogenitat festgestellt werden, da die Photopolymerldsungen aufgrund vollstandiger Tripe-
Ihelixbildung zu fest waren. Ab einer Temperatur von 20 °C waren zunehmend glatte und ho-
mogene Strukturen zu erkennen, welche zusatzlich eine ausreichende Stabilitat aufwiesen.
Bei 24 °C konnten definierte Strukturen, wie die in Abbildung 105 dargestellte Gitterstruktur,
gedruckt werden. Durch die gleichzeitige Formstabilitat war auch ein schichtweiser Druckpro-
zess von mehreren Schichten durchfiihrbar, ohne dass die Struktur kollabierte. Auch der be-
notigte Extrusionsdruck von 0,045 MPa war sehr gering und sollte sich bei einem Zelldruck-
prozess nicht auf die Viabilitat der Zellen auswirken.

4.6.1.3 GelNB/DTT

Auch fir GeINB/DTT medium wurde der Druckprozess optimiert und die am besten geeignete
Drucktemperatur fur die Generierung formstabiler Konstrukte ermittelt. Die 5%ige Photopoly-
merldsung wurde in Druckerkartuschen tberfuhrt und in den Extrusionsdruckkopf mit ange-
schlossenem Kuhlsystem eingesetzt. Nach einer Inkubationsdauer von 30 min bei der ge-
wilnschten Temperatur wurde der benétigte Extrusionsdruck manuell eingestellt und der
Druckprozess gestartet. Dabei wurde die Druckbarkeit der Photopolymerlésung bei Tempera-
turen von 12 °C, 14 °C, 16 °C, 18 °C und 20 °C untersucht. Die geringeren Drucktemperaturen
im Vergleich zu den beiden GelMA-Lésungen wurden aufgrund der starkeren Ldslichkeit der
GelNB-Photopolymere gewahlt. Die gedruckten Strukturen sind in Abbildung 106 dargestellt.
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Abbildung 106: Evaluierung verschiedener Drucktemperaturen fiir 5%iges GeINB/DTT medium (8 mM
DTT, 0,03 % LAP). Die zugehdrigen eingestellten Luftdriicke fiir eine kontinuierliche Extrusion eines
Gelfadens betrugen 0,085 MPa fiir eine Drucktemperatur von 12 °C, 0,065 MPa fiir 14 °C, 0,055 MPa
fur 16 °C, 0,050 MPa fiir 18 °C und 0,040 MPa fiir 20 °C. Durchmesser Dosiernadel: 0,15 mm.

Die bei Temperaturen von 12 °C und 14 °C gedruckten Strukturen wiesen eine Formstabilitat
auf, jedoch konnten keine homogenen und glatten Rechteckstrukturen bei diesen Temperatu-
ren gedruckt werden. Auch hier war die Photopolymerlésung durch die Zusammenlagerung
der Tripelhelices zu einem sehr festen Gel ausgeliert, wodurch keine homogenen Strukturen
gedruckt werden konnten. Bei 18 °C und 20 °C war die Photopolymerlésung jedoch zu flissig,
um stabile Konstrukte zu bilden. So verliefen die Strukturen teilweise ineinander und auch die
fur wassrige Losungen typische Tropfenbildung an der Oberflache war zu detektieren. Die
optimale Drucktemperatur fir GeINB/DTT lag bei 16 °C. Bei dieser Temperatur konnten form-
stabile und homogene Rechteck- und Gitterstrukturen gedruckt werden. Auch ein Druckpro-
zess einer mehrschichtigen Struktur war aufgrund der Formstabilitat der GeINB/DTT-Ldsung
bei dieser Temperatur moglich, ohne dass diese kollabierte. Bei 16 °C lagerte sich nur ein Teil
der Kollagenhelices zu den stabilen Tripelhelices zusammen, dadurch war die Photopolymer-
I6sung flissig genug, um eine homogene Struktur auszubilden. Gleichzeitig verfligte sie Uber
eine ausreichende Festigkeit, sodass die gedruckte Struktur eine ausreichende Formstabilitat
bis zum Vernetzungsprozess der Lésung zum Hydrogel aufwies.

4.6.1.4 GelNB/GelS

Fir GeINB/GelS medium wurde der Druckprozess ebenfalls optimiert und die am besten ge-
eignete Drucktemperatur fir die Generierung formstabiler Konstrukte ermittelt. Die 5%ige Pho-
topolymerldsung wurde in Druckerkartuschen Uberfiihrt und in den Extrusionsdruckkopf mit
angeschlossenem Kiihlsystem eingesetzt. Nach einer Inkubationsdauer von 30 min bei der
gewlnschten Temperatur wurde der bendtigte Extrusionsdruck manuell eingestellt und der
Druckprozess gestartet. Dabei wurde die Druckbarkeit der Photopolymerlésung bei Tempera-
turen von 16 °C bis 24 °C untersucht. Die gedruckten Strukturen sind in Abbildung 107 darge-
stellt.
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Abbildung 107: Evaluierung verschiedener Drucktemperaturen fiir 5%iges GelNB/GelS medium
(0,03 % LAP). Die zugehdrigen eingestellten Luftdriicke fiir eine kontinuierliche Extrusion eines Gelfa-
dens betrugen 0,120 MPa fiir eine Drucktemperatur von 16 °C, 0,110 MPa fiir 18 °C, 0,100 MPa fiir
20 °C, 0,080 MPa fiir 22 °C und 0,075 MPa fiir 24 °C. Durchmesser Dosiernadel: 0,15 mm.

Die Strukturen, die bei Temperaturen von 16 °C, 18 °C und 20 °C gedruckt wurden, wiesen
keine glatte homogene Struktur auf. Zudem waren vereinzelt Liicken in der Struktur zu detek-
tieren. Somit erwiesen sich diese Temperaturen flr Druckprozesse mit GeINB/GelS medium
nicht als geeignet, da die Photopolymerldsung bei diesen Temperaturen zu fest war, um ho-
mogene Strukturen zu generieren. Dadurch lag der benétigte Extrusionsdruck bei diesen Tem-
peraturen auch bei 0,120 MPa bis 0,100 MPa. Dieser hohe Druck kénnte sich bei Druckpro-
zessen mit Zellen negativ auf deren Viabilitat auswirken. Bei 22 °C konnte bereits eine deutlich
homogenere Struktur gedruckt werden. Die besten Resultate wurden bei einer Drucktempera-
tur von 24 °C erzielt. Es konnten homogene und formstabile Rechteck- und Gitterstrukturen
gedruckt werden. Auch ein Druckprozess von mehrschichtigen Strukturen war aufgrund der
Formstabilitat moglich.

Fur alle untersuchten Hydrogele konnte ein dhnliches, temperaturabhangiges Druckverhalten
detektiert werden. Bei zu geringen Temperaturen waren die Photopolymerlésungen durch die
Assemblierung der Tripelhelices zu einem festen Gel ausgeliert, wodurch ein Druck von ho-
mogenen Strukturen nicht méglich war. Der Prozess der reversiblen temperaturabhangigen
Gelierung ist in Abbildung 108 dargestellt. Bei tiefen Temperaturen lagern sich die einzelnen
Polymerketten zu stabilen Tripelhelices zusammen und verfestigen die Polymerlésung. Bei
hohen Temperaturen kommt es zur Auflésung der Helices und zur Verflliissigung der Polymer-
I6sung.
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Assemblierte Tripelhelices Einzelne Polymerstrange

Abbildung 108: Reversible temperaturabhédngige Assemblierung der Kollagen-Tripelhelices. Bei tiefen
Temperaturen lagern sich die einzelnen Polymerketten zu stabilen Tripelhelices zusammen und verfes-
tigen die Polymerlésung. Bei hohen Temperaturen kommt es zur Auflésung der Helices und zur Ver-
fliissigung der Polymerlésung.

Beim Druckprozess bei zu hohen Temperaturen wiesen die gedruckten Konstrukte aufgrund
der Auflésung der Kollagentripelhelices keine Formstabilitdt mehr auf und begannen zu ver-
laufen oder zeigten die typische Grenzflachenwdlbung. So musste die Temperatur fur den
Druckprozess so eingestellt werden, dass sich nur ein Teil der Tripelhelices zusammenlagerte
und die gedruckten Strukturen dadurch eine ausreichende Stabilitat aufwiesen. Gleichzeitig
musste die Photopolymerlésung flissig genug sein, um den Druck von homogenen Strukturen
zu gewahrleisten. Somit musste sich die Drucktemperatur in der Nahe der Gelierungstempe-
ratur der jeweiligen Photopolymere befinden. Fur die beiden GelMA-Hydrogele GelMA-V1 und
GelMA-V2 konnte ein identisches Verhalten bei der temperaturabhangigen Druckoptimierung
detektiert werden. Bei den beiden Hydrogelen konnten die homogensten und formstabilsten
Strukturen bei 24 °C gedruckt werden. Ein durch die unterschiedlichen Funktionalisierungs-
grade bedingter Unterschied der Druckbarkeit konnte nicht detektiert werden. Fir GeINB/DTT
lag die optimale Drucktemperatur bei 16 °C und damit deutlich unter jener von GelMA. Einen
Grund daflir kbnnten die Norbornengruppen des Photopolymers GelNB darstellen. Durch de-
ren GroRRe kdnnten sie die Bildung der Tripelhelices sterisch erschweren, wodurch ein Gelie-
rungsprozess erst bei deutlich geringeren Temperaturen ablaufen wirde. Somit wurden auch
fur die Generierung homogener und definierter Strukturen deutlich geringere Temperaturen im
Vergleich zu GelMA bendtigt. Fiir GelNB/GelS wurde die optimale Drucktemperatur ebenfalls
auf 24 °C festgelegt. Der Effekt der Verlangsamung der Tripelhelices-Bildung konnte nicht
detektiert werden. Ein Grund daflir konnte das Photopolymer GelS darstellen. Da bei diesem
Polymer die Bildung der Tripelhelices nicht behindert wurde, lag die Gelierungstemperatur
deutlich Uber jener der GeINB/DTT-Photopolymerlésung.

4.6.2 Evaluierung des Scherstress bei Extrusionsdruckprozessen

In einem nachsten Schritt wurde der Einfluss des Extrusionsdruckprozesses und damit des
entstehenden Scherstresses auf die Viabilitat von den drei verschiedenen Zelltypen HepG2,
NHDF und HUVEC in Kooperation mit Xenia Kempter (AK Schepers, Institut fur funktionelle
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Grenzflachen, KIT) und Bruna Regina Maciel (Arbeitsgruppe Angewandte Mechanik, Institut
fur Mechanische Verfahrenstechnik, KIT) untersucht. Dabei wurden die Zellen im entsprechen-
den Kulturmedium in einer Konzentration von 2,5 x 10° Zellen/ml resuspendiert und in eine
Druckerkartusche Uberfiihrt, die in den Extrusionsdruckkopf des Biodruckers 3D Discovery
Gen1 (regenHU) eingesetzt wurde. AnschlieRend wurde die Lésung durch vier verschiedene
Dosiernadeln bei verschiedenen Drucken in Reagenzreservoirs gedruckt und der Anteil nek-
rotischer Zellen direkt im Anschluss durch eine Farbung der Zellsuspension mit 0,02 mg/ml
Propidiumiodid bestimmt. Da das PI nur durch die geschadigte Membran nekrotischer Zellen
ins Innere der Zellen eindringen und dadurch die DNA der Zellen rot farben kann, blieben
lebende Zellen ungefarbt.?56-2%8 F{ir die Auswertung wurde die gefarbte Zellsuspension in eine
Neubauer-Zahlkammer tberfuhrt und der Anteil lebender (ungefarbter) und toter (rot gefarbter)
Zellen manuell im Vergleich zu einer nicht-verdruckten Kontroll-Zellsuspension bestimmt. Es
wurde der Einfluss von zwei verschieden geformten Dosiernadeln, einer konischen und einer
zylindrischen mit jeweils zwei verschiedenen Nadeldurchmessern von 150 ym und 250 um,
auf die Zellviabilitat untersucht. Der resultierende Scherstress, der dabei auf die Zellen wah-
rend des Druckprozesses wirkte, wurde mit Hilfe der Software Ansys Fluent 2019R2 simuliert.
Die Simulationsdaten fiir die konisch und zylindrisch geformte Dosiernadel sind in Abbildung
109 exemplarisch dargestellt.
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Abbildung 109: Simulation des Scherstresses beim Extrusionsdruck von Zellkulturmedium. A: Bei der
konischen Nadel werden die maximalen Werte des Scherstresses an der Nadel6ffnung erhalten. B: Bei
der zylindrischen Nadel wird der maximale Scherstress beim Ubergang des Nadelreservoirs auf die
Metallspitze erzielt. Beim Fluss durch die Metallnadel herrscht ein konstanter Scherstress. Erstellt in
Kollaboration mit B. Maciel.

In Teilabbildung A ist die Simulation des Scherstresses in einer konisch geformten Dosiernadel
exemplarisch dargestellt. Der maximale Scherstress wurde dabei an der Wand der Nadeloff-
nung detektiert und ist in Rot dargestellt. Fir die zylindrisch geformte Dosiernadel wurde der
maximale Scherstress beim Ubergang des Nadelreservoirs auf die Metalldiise detektiert. Dies
istin Teilabbildung B in Rot dargestellt. Beim Fluss der Losung durch die Metallduse und durch
deren Offnung herrschte ein konstanter Scherstress, der deutlich unter dem maximalen Wert
lag (in Teilabbildung B griin dargestellt). Die genauen Werte des resultierenden Scherstresses
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bei verschiedenen Extrusionsdriicken in konisch geformten Nadeln sind in Tabelle 6 darge-
stellt. Eine Zunahme des Drucks flihrte zu einer héheren Flussgeschwindigkeit der Zellsus-
pension und damit zu einem héheren Scherstress. Fur die Nadel mit einem Durchmesser von
150 um lag dabei der Scherstress jeweils um 600 Pa bis 1000 Pa héher als fir die Nadel mit
einem Durchmesser von 250 um. Beim gréften eingestellten Druck von 0,4 MPa lagen die
Werte flr den resultierenden Scherstress bei 2747 Pa fir die 150 um Nadel und bei 1690 Pa
fur die 250 um Nadel.

Tabelle 6: Resultierender Scherstress in konisch geformten Dosiernadeln bei Druck von Zellkulturme-
dium mit unterschiedlichen Extrusionsdriicken. Software fiir Simulation: Ansys Fluent 2019R2.

Druck [MPa] Scherstress 150 um Nadel ~ Scherstress 250 um Nadel

[Pa] [Pa]
0,15 1632 1014
0,2 1904 1179
0,25 2144 1325
0,3 2361 1456
0,35 2561 1577
0,4 2747 1690

Der Einfluss der konischen Nadelgeometrie und des Scherstresses wahrend des Druckpro-
zesses auf die Viabilitat von verschiedenen verdruckten Zelltypen ist in Abbildung 110 darge-
stellt. Es wurde die Viabilitdt von Leberkrebszellen (HepG2), primaren Hautfibroblasten
(NHDF) und priméaren Endothelzellen (HUVEC) fir zwei verschiedene Nadeldurchmesser bei
verschiedenen Extrusionsdriicken ermittelt.
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Abbildung 110: Viabilitdt von HepG2 Zellen, NHDF und HUVEC nach Druckprozess in Zellkulturme-
dium bei verschiedenen Extrusionsdriicken durch konische Dosiernadeln mit einem Durchmesser von
150 um und 250 um.

Bei den HepG2 Zellen konnte kein signifikanter Unterschied zwischen den beiden Nadeldurch-
messern von 150 ym und 250 pm festgestellt werden. Zusatzlich konnte kein Einfluss des
eingestellten Extrusionsdrucks und damit der Flussgeschwindigkeit bzw. des resultierenden
Scherstress auf die Viabilitat der HepG2 Zellen erkannt werden. Die Viabilitat lag sowohl bei
sehr geringem Druck von unter 0,1 MPa als auch bei hohem Druck tiber 0,3 MPa bei 90 % bis

100 %. Somit beeinflussten selbst Scherkrafte von bis zu 2747 Pa die Viabilitdt der HepG2
Zellen nicht.

Fur die NHDF konnte eine eindeutige Abhangigkeit der Zellviabilitdt vom eingestellten Extru-
sionsdruck und damit der Flussgeschwindigkeit bzw. dem Scherstress bei einer Nadeloffnung
von 150 ym erkannt werden. So sank die Viabilitat mit zunehmendem Druck von 100 % auf
50 % ab. Ein Scherstress von 2747 Pa wirkte sich somit sehr stark auf die Viabilitat der NHDF
aus. Bei der grolieren Nadel6ffnung konnte keine klare Abhangigkeit der Zellviabilitat vom
Extrusionsdruck und damit der Flussgeschwindigkeit detektiert werden. Ein Scherstress von
1690 Pa beeinflusste die Viabilitat der Zellen somit nicht. Auch fir die HUVEC konnte fur die
getesteten Extrusionsdriicke keine Abhangigkeit der Viabilitdt vom resultierenden Scherstress
detektiert werden. Die Zellviabilitat lag fir den gesamten Bereich bei 80 % bis 100 %. Somit
konnte auch fur die HUVEC eine Toleranz flr Scherstress-Werte von bis zu 2747 Pa detektiert
werden. Eine mdgliche Erklarung fur die unterschiedliche Toleranz der drei Zelltypen gegen-
Uber dem auf sie wirkenden Scherstress kdnnte die GroRRe der Zellen darstellen. Bei den NHDF
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handelt es sich um die grof3ten der drei untersuchten Zelltypen, sodass diese durch die kleine
Nadel6ffnung von 150 uym und durch den hohen Scherstress von 2747 Pa starker beschadigt
worden sein konnten als die deutlich kleineren HepG2 Zellen und HUVEC. Die simulierten
Scherstress-Werte in zylindrisch geformten Dosiernadeln bei unterschiedlichen Extrusionsdri-
cken sind in Tabelle 7 aufgefiihrt. Bei diesen wurden zwei Scherstress-Werte detektiert. Am
Ubergang des Nadelreservoirs auf die Metalldiise wurde der maximale Scherstress detektiert.
Beim Fluss durch die Metalldiise und an deren Offnung blieb der Scherstress konstant und lag
unter dem maximalen Wert. Beide Scherstress-Werte nahmen sowohl bei der 150 ym Nadel
als auch bei der 250 ym Nadel mit zunehmendem Extrusionsdruck und damit zunehmender
Flussgeschwindigkeit zu. Entgegen der Erwartung lagen die Scherstress-Werte flr die Nadel
mit einem Durchmesser von 250 um fir die meisten Dricke Uber den Werten der 150 ym
Nadel. Beim maximalen getesteten Extrusionsdruck von 0,4 Pa unterschieden sich die Scher-
stress-Werte allerdings kaum voneinander und lagen fir die kleinere Nadel bei 999 Pa und fir
die Nadel mit dem gréRReren Durchmesser bei 993 Pa. Insgesamt wiesen die zylindrisch ge-
formten Dosiernadeln jedoch deutlich geringere Scherstress-Werte auf als die konisch geform-
ten.

Tabelle 7: Resultierender Scherstress in zylindrisch geformten Dosiernadeln bei Druck von Zellkultur-
medium mit unterschiedlichen Extrusionsdriicken. Software fiir Simulation: Ansys Fluent 2019R2.

Max. Scher- Konstanter Max. Scher- Konstanter
Scherstress Scherstress
Druck [MPa] stress 150 um stress 250 um
Nadel [Pa] 150 um Nadel Nadel [Pa] 250 um Nadel
[Pa] [Pa]
0,15 488 321 - -

0,2 607 399 648 364
0,25 716 471 744 422
0,3 816 538 837 475
0,35 910 601 917 524
0,4 999 661 993 570

Der Einfluss der zylindrischen Nadelgeometrie und des Scherstresses wahrend des Druckpro-
zesses auf die Viabilitat der verdruckten HepG2 Zellen, HUVEC und NHDF ist in Abbildung
111 dargestellt. Es wurde die Viabilitdt der Zellen fir zwei verschiedene Nadeldurchmesser
bei verschiedenen Extrusionsdriicken ermittelt.
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Abbildung 111: Viabilitdt von HepG2 Zellen, NHDF und HUVEC nach Druckprozess in Zellkulturme-
dium bei verschiedenen Extrusionsdriicken durch zylindrische Dosiernadeln mit einem Durchmesser
von 150 um und 250 um.

Bei den HepG2 Zellen konnte, ahnlich wie bei den konischen Nadeln auch, keine signifikante
Abnahme der Viabilitdt mit zunehmendem Extrusionsdruck und damit zunehmendem Scher-
stress detektiert werden. So lag die Viabilitat der Zellen auch bei einem Druck von 0,4 MPa
und einem daraus resultierenden maximalen Scherstress von 999 Pa bei 90 %. Ein Unter-
schied zwischen den beiden Nadeldurchmessern konnte ebenfalls nicht beobachtet werden.
Auch bei den NHDF lag die Viabilitat fur alle eingestellten Driicke bei Uber 80 %. Eine Ab-
nahme der Viabilitdt mit steigendem Druck und somit steigendem Scherstress konnte nicht
detektiert werden. Auch fur die HUVEC konnte keine Abnahme der Viabilitat detektiert werden.
Selbst bei einem Extrusionsdruck von 0,4 MPa und einem daraus resultierenden Scherstress
von 999 Pa lag die Viabilitat der Zellen bei tber 90 %.

Die Evaluierung, inwieweit die Viabilitat von verschiedenen Zelltypen durch einen zunehmen-
den Scherstress in konischen bzw. zylindrischen Dosiernadeln beeinflusst wird, zeigte, dass
lediglich flr die groRen NHDF eine Abnahme der Viabilitat bei hohen Scherstress-Werten von
2747 Pa detektiert werden konnte. Fir die anderen Zelltypen konnte keine Abnahme der Zell-
viabilitat mit zunehmendem Scherstress beobachtet werden. Diese erwiesen sich somit als
resistent gegentber Scherstress-Werten von bis zu 2747 Pa. Die ermittelten Scherstress-
Werte und deren Einfluss auf die Viabilitat der Zellen bezogen sich in diesem Versuch auf den
Druck von newtonschen Flussigkeiten (Zellkulturmedium). Jedoch sollte der Versuch fir eine
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genauere Untersuchung des auf die Zellen wirkenden Scherstresses wahrend des Druckpro-
zesses von Gelatine-basierten Photopolymerlésungen mit viskoseren Flissigkeiten erweitert
werden. Fir weitere Biodruckversuche mit zellbeladenen Photopolymerlésungen wurde die
konische Nadelform mit einem Durchmesser von 150 uym eingesetzt, da diese nicht so anfallig
fur eine Materialverstopfung war und eine héhere Auflésung der gedruckten Strukturen er-
laubte als die konische Nadel mit einem Durchmesser von 250 ym. Zusatzlich lagen die bend-
tigten Werte fir den Extrusionsdruck der Photopolymerlésung bei unter 0,1 MPa (siehe Kapitel
4.6.1) und damit so tief, dass der daraus resultierende Scherstress keinen Einfluss auf die
Zellviabilitat auslben sollte. Um dies zu Uberprifen, wurden in einem nachsten Schritt die Ge-
latine-basierten Photopolymerlésungen gemeinsam mit Zellen verdruckt.

4.6.3 Extrusionsdruck zellbeladener Hydrogele

In einem weiteren Schritt wurde die Eignung der Gelatine-basierten Hydrogele als Biotinten
anhand des Extrusionsdrucks der zellbeladenen Photopolymerldsungen untersucht. Dabei
war die Eignung des GelNB/GelS-Hydrogels von besonderem Interesse, da von Tytgat et al.
bereits erfolgreich Strukturen mit diesem Hydrogel aufgebaut werden konnten, die Zellen aber
erst im Anschluss auf die vernetzten Strukturen ausgesat wurden.?°? Flir den Extrusionsdruck
der zellbeladenen Photopolymerlésungen wurden zunachst primare Hautfibroblasten in einer
Konzentration von 2,5 x 106 Zellen/ml in den entsprechenden Photopolymerlésungen resus-
pendiert und in Druckerkartuschen tberfuhrt. Diese wurden anschlie®Rend in den Extrusions-
druckkopf des Biodruckers 3D Discovery Gen1 (regenHU) eingesetzt und auf die zuvor ermit-
telte Drucktemperatur abgekihlt (siehe Kapitel 4.6.1). AnschlieRend wurde der schichtweise
Extrusionsdruckprozess einer vierschichtigen 1 cm x 1 cm grofden Gitterstruktur gestartet, wo-
bei nach jeder Schicht ein lichtinduzierter Vernetzungsprozess stattfand. Dieser Vorgang ist
schematisch in Abbildung 112 dargestellt. Teilabbildung A zeigt eine fotografische Aufnahme
der gedruckten Gitterstruktur und Teilabbildungen B und C eine mikroskopische Hellfeldauf-
nahme der gedruckten Gitterstrukturen. Durch die Gitterstruktur wurde eine gleichmafige Ver-
sorgung der eingekapselten Zellen mit Nahrstoffen sichergestellt. Da die Zellen wahrend des
Druckverfahrens einer Vielzahl von potentiell schadlichen Prozessen und Komponenten, wie
den Crosslinkern und Photoinitiatoren, dem Scherstress des Extrusionsdrucks und der lichtin-
duzierten Vernetzung ausgesetzt waren, wurde die Viabilitat der eingekapselten NHDF direkt
im Anschluss an den Druckprozess (Tag 0), an Tag 7 und an Tag 14 mit Hilfe einer Le-
bend/Tot-Farbung charakterisiert. Die dadurch griin und rot gefarbte Gitterstruktur ist exemp-
larisch in Abbildung 112 D dargestellt.
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Abbildung 112: Extrusionsdruckprozess von Biotinten mit NHDF zur Generierung einer 1 cm x 1 cm
groRen Gitterstruktur. A: Fotografische Aufnahme der gedruckten Struktur. B: Mikroskopische Hellfeld-
aufnahme der gedruckten Gitterstruktur nach dem Druckprozess (Lichtmikroskop Leica DMIL LED, 4x
Objektiv, Ma8stab: 100 um). C: Mikroskopische Hellfeldaufnahme der gedruckten Gitterstruktur (Licht-
mikroskop Leica DMIL LED, 4x Objektiv, MaB3stab: 100 um). D: Zugehdérige Fluoreszenzaufnahme der
Gelstruktur nach der Lebend/Tot-Férbung der eingekapselten NHDF (Lichtmikroskop Leica DMIL LED,
4x Objektiv, MaBstab: 100 um). Erstellt in Kollaboration mit T. Géckler."86

4.6.3.1 GelMA-V2

Zunachst wurden GelMA-V2 low-, medium- und high-Hydrogele als zellbeladene Biotinte ver-
druckt. Dazu wurde die flissige Photopolymerlésung mit den NHDF in Druckerkartuschen
Uberfihrt und in den Extrusionsdruckkopf des Biodruckers 3D Discovery Gen1 (regenHU) mit
angeschlossenem Kiihlsystem eingesetzt. Anschlieend wurde der Druckprozess der
1 cm x 1 cm grofden Gitterstruktur in einem schichtweisen Druckprozess mit einer 0,15 mm
Dosiernadel gestartet, wobei nach jeder Schicht eine Vernetzung mit der Aushartungslampe
Osram Ultra Vitalux fur 30 s erfolgte. Anschliefend wurde die Struktur mit DPBS” gewaschen
und mit Kulturmedium Uberschichtet. Die Charakterisierung der Zellviabilitat erfolgte an Tag 0,
Tag 7 und Tag 14 durch eine Lebend/Tot-Farbung mit Calcein-AM (4 uM) und Propidiumiodid
(0,02 mg/ml). Die Auswertung erfolgte mit Hilfe eines konfokalen Fluoreszenzmikroskops
(Leica TCE SPE). Die Ergebnisse der Farbung sind in Abbildung 113 dargestellt.
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Abbildung 113: Kultivierung und Lebend/Tot-Farbung der gedruckten NHDF mit GelMA-V2 low, me-
dium und high als zugehdérige Biotinten (5 % GelMA-V2 mit 0,3 % LAP und 2,5 x 106 Zellen/ml). Die
Lebend/Tot-Farbung mit 4 uM Calcein-AM (griin, Aex = 488 nm, Aem = 500-650 nm) und 0,02 mg/ml|
Propidiumiodid (rot, Aex=532 nm, Aem = 550-650 nm) wurde zu den Zeitpunkten Tag 0, Tag 7 und Tag 14
nach dem Extrusionsdruckprozess durchgefiihrt. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluores-
zenzmikroskopie (Konfokalmikroskop Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5). Ma3stab: 100 um.

Direkt im Anschluss an den Druckprozess wiesen die gedruckten NHDF in allen drei GelMA-
V2-Varianten eine runde Morphologie auf. Nach 7-tagiger Kultivierung der Strukturen konnte
in allen drei Varianten jedoch bereits eine deutliche Ausrichtung und Elongation der eingekap-
selten NHDF detektiert werden. Auch an Tag 14 war dieser Effekt zu beobachten, zusatzlich
zur Elongation der Zellen war auch eine interzellulare Netzwerkbildung innerhalb der gedruck-
ten Gitterstruktur festzustellen. Besonders stark trat dieser Effekt am Rand der gedruckten
Gelfasern auf. Dadurch liel3 sich vermuten, dass die Ausrichtung der Zellen von der Geometrie
der Struktur beeinflusst wurde. Zusatzlich wirkte sich die starke interzellulare Vernetzung der
NHDF am Rand der Gelfasern vermutlich auch auf die Stabilitat der Faser aus, da sie flir eine
zusatzliche Vernetzung sorgte. Zu allen Zeitpunkten war ein groRer Anteil griiner und damit
lebender Zellen erkennbar. Lediglich direkt nach dem Druckprozess wurden bei GelMA-V2
high vermehrt rote und damit tote Zellen detektiert. Die Viabilitat der eingekapselten NHDF
wurde zu jedem Zeitpunkt flr alle drei Gelvarianten mit Hilfe einer Bildauswertungs-Software
ermittelt und ist in Abbildung 114 dargestellt.
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Abbildung 114: Viabilitdt der im Hydrogel GelMA-V2 low, medium und high (5 % GelMA-V2, 0,3 %
LAP) gedruckten NHDF an Tag 0, Tag 7 und Tag 14 nach dem Extrusionsdruckprozess.

Die Viabilitat der NHDF an Tag O direkt nach dem Druckprozess lag bei 83 % fur GelMA-V2
low, 65 % fur GelMA-V2 medium und 53 % fur GelMA-V2 high. Die Abnahme der Viabilitat mit
zunehmendem Funktionalisierungsgrad der Photopolymere kénnte auf der Kreuzreaktion der
Methacrylamidgruppen mit Zellkomponenten beruhen. Die endstandigen Doppelbindungen
der Methacrylamidgruppen der GelMA-Photopolymere sind hochreaktiv und kénnen auch mit
Komponenten der Zellmembran reagieren, was einen negativen Einfluss auf die Viabilitat der
Zellen haben kénnte. Da die Zellen Uber einen langeren Zeitraum der nicht-vernetzten Photo-
polymerlésung in der Druckerkartusche ausgesetzt waren konnten die einzelnen Komponen-
ten wie Methacrylamidgruppen und der Photoinitiator einen toxischen Effekt auf die Zellen
ausgelbt haben. Im Laufe der Kultivierungszeit stieg die Viabilitat fir alle drei Gelvarianten
wieder an und lag an Tag 14 bei 88 % fur low, 78 % flur medium und 65 % fur high. Um eine
gleichmafige Verteilung der eingekapselten NHDF in den gedruckten Gitterstrukturen zu tber-
prifen, wurden mit Hilfe eines konfokalen Fluoreszenzmikroskops (Leica TCE SPE) Z-Stack
Aufnahmen der Gele mit einer Hohe von 300 um aufgezeichnet und anschlieRend mit der
Software Leica LasX in 3D-Bilder rekonstruiert und eine Tiefenfarbung der eingekapselten
NHDF in den verschiedenen Gelvarianten zu den verschiedenen Zeitpunkten erstellt. Diese
Tiefenfarbungen sind in Abbildung 115 dargestellt, die zugehdrigen 3D-Rekonstruktionen der
Lebend/Tot-Farbung sind im Anhang in Abbildung 131 dargestellt.
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Abbildung 115: Tiefenfarbung der gedruckten NHDF mit GeIMA-V2 low, medium und high als zugehé-
rige Biotinten (5 % GelMA-V2 mit 0,3 % LAP und 2,5 x 106 Zellen/ml) zu den Zeitpunkten Tag 0, Tag 7
und Tag 14. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokalmikroskop
Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (Héhe: 300 um, Schritt-
gréBe 5 um). Die 3D-Rekonstruktion und Tiefenfdrbung erfolgte mit der Leica LasX-Software. Skalie-
rung der Tiefenfarbung: 50 um, blau: 0 um, rot: 300 um. Mal3stab: 100 um.

Fir den gesamten Kultivierungszeitraum war eine gleichmaRige Verteilung der NHDF inner-
halb der gedruckten Gitterstruktur zu erkennen. Zuséatzlich konnte die Ausrichtung der Zellen
auch in den rekonstruierten 3D-Bildern in allen Schichten deutlich detektiert werden. Beson-
ders nach einer Kultivierungsdauer von 14 Tagen war die starke interzellulare Vernetzung der
NHDF sowohl innerhalb der Gitterstruktur als auch am Rand der gedruckten Gelfasern zu be-
obachten.

4.6.3.2 GelNB/DTT

In einem nachsten Schritt wurde die Eignung des GelNB/DTT-Gels in den Varianten low, me-
dium und high als zellbeladene Biotinte untersucht. Dazu wurde die flissige Photopolymerl6-
sung mit den NHDF in Druckerkartuschen Uberfihrt und in den Extrusionsdruckkopf des Bio-
druckers 3D Discovery Gen1 (regenHU) mit angeschlossenem Kihlsystem eingesetzt. An-
schliellend wurde der Druckprozess der 1 cm x 1 cm groRen Gitterstruktur in einem schicht-
weisen Druckprozess gestartet, wobei nach jeder Schicht eine Vernetzung mit der Aushar-
tungslampe Osram Ultra Vitalux fur 20 s erfolgte. Anschliefend wurde die Struktur mit DPBS

150



Ergebnisse

I gewaschen und mit Kulturmedium Uberschichtet. Die Charakterisierung der Zellviabilitat er-
folgte an Tag 0, Tag 7 und Tag 14 durch eine Lebend/Tot-Farbung mit Calcein-AM (4 uM) und
Propidiumiodid (0,02 mg/ml). Die Auswertung erfolgte mit Hilfe eines konfokalen Fluoreszenz-
mikroskops (Leica TCE SPE). Die Ergebnisse der Farbung sind in Abbildung 116 dargestellit.

Abbildung 116: Kultivierung und Lebend/Tot-Férbung der gedruckten NHDF mit GeINB/DTT low, me-
dium und high als zugehdérige Biotinten (5 % GelNB mit 5,4 mM, 8mM oder 15 mM DTT und mit 0,03 %
LAP und 2,5 x 109 Zellen/ml). Die Lebend/Tot-Férbung mit 4 uM Calcein-AM (griin, Aex= 488 nm, Aem =
500-550 nm) und 0,02 mg/ml Propidiumiodid (rot, Aex =532 nm, Aem = 5560-650 nm) wurde zu den Zeit-
punkten Tag 0, Tag 7 und Tag 14 nach dem Extrusionsdruckprozess durchgefiihrt. Die Visualisierung
erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokalmikroskop Leica TCE SPE, 10x Objek-
tiv/dry, Zoom: 1,5). Mal3stab: 100 um.

Direkt im Anschluss an den Druckprozess wiesen die eingekapselten NHDF wie erwartet eine
runde Morphologie auf. Nach einer Kultivierungsdauer von 7 Tagen konnten in allen drei
GeINB/DTT-Varianten elongierte und spindelférmige Zellen detektiert werden. Besonders
stark war dieser Effekt bereits am Rand der einzelnen Gelfaden zu erkennen. Auch nach 14
Tagen blieben die gedruckten Gitterstrukturen stabil und die eingekapselten NHDF Zellen bil-
deten interzellulare Netzwerke aus, die sich durch die gesamte Gitterstruktur zogen. Ein Ein-
fluss des Vernetzungsgrads der drei Gelvarianten auf die Ausrichtung und Netzwerkbildung
der NHDF war nicht zu festzustellen. Zu allen Zeitpunkten war ein grof3er Anteil griiner und
damit lebender Zellen zu detektieren Die Viabilitat der eingekapselten NHDF wurde zu jedem
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Zeitpunkt fir alle drei Gelvarianten mit Hilfe einer Software zur Bildauswertung quantitativ er-
mittelt und ist in Abbildung 117 dargestellt.
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Abbildung 117: Viabilitdt der im Hydrogel GeINB/DTT low, medium und high (5 % GelNB, 5,4 mM,
8 mM oder 15 mM DTT, 0,03 % LAP) gedruckten NHDF an Tag O, Tag 7 und Tag 14 nach dem Extru-
sionsdruckprozess.

Direkt nach dem Druckprozess lag die Viabilitat der eingekapselten NHDF in den drei Varian-
ten low, medium und high bei 80 % bis 97 % und damit deutlich hdher als die Viabilitat der
eingekapselten Zellen in den GelMA-Varianten. Die leichte Abnahme der Viabilitat mit zuneh-
mendem Funktionalisierungsgrad des GelNB koénnte auf der zugesetzten Menge des Cross-
linkers DTT beruhen. So musste flr eine erfolgreiche Vernetzung fir die high-Variante DTT in
einer Konzentration von 15 mM zugesetzt werden, flir Jow lediglich in einer Konzentration von
5,4 mM. Da die Zellen wahrend des Druckprozesses in der Photopolymerlosung deutlich lan-
ger bis zur Vernetzung vorlagen, kdnnte das DTT einen toxischen Effekt auf die NHDF ausge-
Ubt haben. Die Viabilitat der Zellen sank im Verlauf der Kultivierung an Tag 7 etwas ab, lag
aber an Tag 14 fur alle drei Varianten bei 82 % bis 91 %. Um eine gleichmaRige Verteilung
der eingekapselten NHDF in den gedruckten Gitterstrukturen zu Gberprufen, wurden mit Hilfe
eines konfokalen Fluoreszenzmikroskops (Leica TCE SPE) Z-Stack Aufnahmen der Gele mit
einer Hohe von 300 um aufgezeichnet, anschlieBend mit der Software Leica LasX in 3D-Bilder
rekonstruiert und eine Tiefenfarbung der eingekapselten NHDF in den verschiedenen Gelva-
rianten zu den verschiedenen Zeitpunkten durchgefihrt. Diese Tiefenfarbungen sind in Abbil-
dung 118 dargestellt, die zugehdrigen 3D-Bilder der Lebend/Tot-Farbung sind im Anhang in
Abbildung 132 dargestellt.
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Abbildung 118: Tiefenférbung der gedruckten NHDF mit GeINB/DTT low, medium und high als zuge-
hérige Biotinten (5 % GelNB mit 5,4 mM, 8mM oder 15 mM DTT und mit 0,03 % LAP und 2,5 x 106
Zellen/ml) zu den Zeitpunkten Tag 0, Tag 7 und Tag 14. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale
Fluoreszenzmikroskopie (Konfokalmikroskop Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Auf-
nahme von Z-Stacks (Héhe: 300 um, SchrittgréBe 5 um). Die 3D-Rekonstruktion und Tiefenfarbung
erfolgte mit der Leica LasX-Software. Skalierung der Tiefenfarbung: 50 um, blau: 0 um, rot: 300 um.
Mafstab: 100 um.

Die Tiefenfarbung der eingekapselten NHDF zeigte eine gleichmalige Verteilung Gber den
gesamten Kultivierungszeitraum auf. Zusatzlich war die starke Netzwerkbildung der Zellen an
Tag 14 auch auf den 3D-Bildern deutlich zu erkennen. Das dichte Zellnetzwerk zog sich durch
alle Ebenen der gedruckten Gitterstrukturen. In der low-Variante waren zusatzlich auch Zellen
am Boden des Glasslides zu erkennen, was an einer starken Proliferation der Zellen liegen
konnte, wodurch sie aus der Gitterstruktur herauswuchsen.

4.6.3.3 GelNB/GelS

Auch GelNB/GelS wurde in den drei Varianten low, medium und high mit NHDF als Biotinte
verdruckt, um die Eignung des Materials als Tinte fur extrusionsbasierte Druckprozesse zu
untersuchen. Dazu wurde die flissige Photopolymerldsung mit den NHDF in Druckerkartu-
schen Uberflihrt und in den Extrusionsdruckkopf des Biodruckers 3D Discovery Gen1 (re-
genHU) mit angeschlossenem Kiihlsystem eingesetzt. AnschlielRend wurde der schichtweise
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Druckprozess der 1 cm x 1 cm grofRen Gitterstruktur, wobei nach jeder Schicht eine Vernet-
zung mit der Aushartungslampe Osram Ultra Vitalux fir 20 s erfolgte. Anschliel3end wurde die
Struktur mit DPBS”- gewaschen und mit Kulturmedium Uberschichtet. Die Charakterisierung
der Zellviabilitat erfolgte an Tag 0, Tag 7 und Tag 14 durch eine Lebend/Tot-Farbung mit Cal-
cein-AM (4 uM) und Propidiumiodid (0,02 mg/ml). Die Auswertung erfolgte mit Hilfe eines kon-
fokalen Fluoreszenzmikroskops (Leica TCE SPE). Die Ergebnisse der Farbung sind in Abbil-
dung 119 dargestellt.

Tag 0 Tag 14

Low

Medium

Abbildung 119: Kultivierung und Lebend/Tot-Férbung der gedruckten NHDF mit GeINB/GelS low, me-
dium und high als zugehérige Biotinten (5 % GelNB, 5 % GelS mit 0,03 % LAP und 2,5 x 10° Zellen/mi).
Die Lebend/Tot-Férbung mit 4 uM Calcein-AM (griin, Aex = 488 nm, Aem = 500-550 nm) und 0,02 mg/ml|
Propidiumiodid (rot, Aex=532 nm, Aem = 550-650 nm) wurde zu den Zeitpunkten Tag 0, Tag 7 und Tag 14
nach dem Extrusionsdruckprozess durchgefiihrt. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluores-
zenzmikroskopie (Konfokalmikroskop Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5). Ma3stab: 100 um.

Auch bei diesen Gelen wiesen die NHDF direkt nach dem Druckprozess noch eine runde Zell-
morphologie auf. Nach einer Kultivierungsdauer von 7 Tagen hatte sich diese jedoch deutlich
geandert. Die Zellen wiesen nun eine elongierte, spindelférmige Morphologie auf. Zusatzlich
war eine beginnende interzellulare Netzwerkbildung bereits zu detektieren. An Tag 14 waren
besonders am Rand der Gelfasern dichte Netzwerke der NHDF zu erkennen, sodass auch
hier vermutet wurde, dass die Geometrie der gedruckten Struktur die Elongation und Ausrich-
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tung der Zellen beeinflusste. Zu allen Zeitpunkten war ein groRer Anteil griiner und damit le-
bender Zellen zu erkennen, lediglich fir die high-Variante waren an Tag 7 auch einige rote
und damit tote Zellen zu detektieren. Die Viabilitdt der eingekapselten NHDF wurde zu jedem

Zeitpunkt fur alle drei Gelvarianten mit Hilfe einer Bildauswertungs-Software quantitativ ermit-
telt und ist in Abbildung 120 dargestellt.
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Abbildung 120: Viabilitét der im Hydrogel GeINB/GelS low, medium und high (5 % GelNB, 5 % GelS
mit 0,03 % LAP) gedruckten NHDF an Tag O, Tag 7 und Tag 14 nach dem Extrusionsdruckprozess.

Die Viabilitat der eingekapselten NHDF lag an Tag 0 direkt nach dem Druckprozess fur alle
drei GelNB/GelS-Varianten bei tber 80 %. Somit konnte kein starker Einfluss des Druckpro-
zesses auf die Viabilitat der NHDF detektiert werden. Im weiteren Kultivierungsverlauf sank
die Viabilitat der NHDF an Tag 7 auf unter 80 % ab, lag aber an Tag 14 fur alle drei Gelvari-
anten wieder bei ca. 80 %. Um eine gleichmaRige Verteilung der eingekapselten NHDF in den
gedruckten Gitterstrukturen zu tberprifen, wurden mit Hilfe eines konfokalen Fluoreszenzmik-
roskops (Leica TCE SPE) Z-Stack Aufnahmen der Gele mit einer Hohe von 300 um aufge-
zeichnet und anschlieffiend mit der Software Leica LasX in 3D-Bilder rekonstruiert und eine
Tiefenfarbung der eingekapselten NHDF in den verschiedenen Gelvarianten zu den verschie-
denen Zeitpunkten durchgeflhrt. Diese Tiefenfarbungen sind in Abbildung 121 dargestellt, die
zugehdrigen 3D-Bilder der Lebend/Tot-Farbung sind im Anhang in Abbildung 133 dargestellt.
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Abbildung 121: Tiefenfdrbung der gedruckten NHDF mit GeINB/GelS low, medium und high als zuge-
hérige Biotinten (5 % GeINB, 5 % GelS mit 0,03 % LAP und 2,5 x 108 Zellen/ml) zu den Zeitpunkten Tag
0, Tag 7 und Tag 14. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokal-
mikroskop Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (Héhe:
300 um, SchrittgréBe 5 um). Die 3D-Rekonstruktion und Tiefenfdrbung erfolgte mit der Leica LasX-
Software. Skalierung der Tiefenfarbung: 50 um, blau: 0 um, rot: 300 um. Mal3stab: 100 um.

Die Tiefenfarbung der NHDF zeigte Uber den gesamten Kultivierungszeitraum eine gleichma-
Rige Verteilung der Zellen innerhalb der gedruckten Gitterstruktur auf. Die rekonstruierten 3D-
Bilder verdeutlichen zudem nochmals die interzellulare Netzwerkbildung der NHDF nochmals.
So durchzog das Zellnetzwerk bereits ab Tag 7 die gedruckten Gitterstrukturen. Besonders
ausgepragt waren diese am Rand der Gelfasern und sorgten dadurch vermutlich fir eine zu-
satzliche Stabilitat der gedruckten Struktur.

Insgesamt konnte ein Einfluss des extrusionsbasierten Druckprozesses auf die Viabilitat der
NHDF nur bei GelMA-V2 detektiert werden. Ein méglicher Grund daflir kbnnte die Kreuzreak-
tion der Methacrylamidgruppen mit Zellkomponenten darstellen, weshalb dieser Effekt auch
verstarkt bei dem hochfunktionalisierten GelMA-V2 high auftrat. Zusatzlich verlauft der Vernet-
zungsprozess Uber eine radikalische Kettenpolymerisation, bei der vermehrt freie Radikale
freigesetzt werden und auch eine groliere Menge des Photoinitiators LAP zugesetzt werden
muss. Beides kdnnte auch einen negativen Einfluss auf die Viabilitat der Zellen austiben. Im
Vergleich zu GelMA-V2 lagen die Viabilitdten der NHDF in den GeIlNB/DTT- und GelNB/GelS-
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Gelen direkt im Anschluss an den Druckprozess sowie nach einer Kultivierungsdauer von 14
Tagen bei Uber 80 %. Eine Veranderung der Morphologie der eingekapselten Zellen im Verlauf
der Kultivierung war fir alle drei Gelatine-basierten Hydrogele zu erkennen. Aufgrund der na-
turlich vorhandenen RGD-Doméanen konnten sich die Zellen Uber ihre Integrinrezeptoren an
die Umgebungsmatrix anheften, sodass bereits an Tag 7 spindelférmige und elongierte Fib-
roblasten beobachtet werden konnten. Zusatzlich war eine erste interzellulare Netzwerkbil-
dung innerhalb der gedruckten Strukturen zu erkennen, welche sich nach einer Kultivierungs-
dauer von 14 Tagen nochmals deutlich verstarkte. Dies trat besonders am Rand der Gelfasern
auf. Die NHDF richteten sich vermehrt an der longitudinalen Achse der gedruckten Gelfaser
aus, sodass die Geometrie der gedruckten Struktur einen Einfluss auf die Ausrichtung der
Zellen austbte. Dies sorgte vermutlich fur eine zunehmende Stabilitdt der Fasern. Ein Einfluss
des Vernetzungsgrads der Hydrogelvarianten low, medium und high auf die Morphologie der
NHDF konnte fur alle drei Gelatine-basierten Hydrogele im Gegensatz zu den Biokompatibili-
tatsuntersuchungen der 3D-Einbettung von Zellen nicht festgestellt werden. Zusatzlich waren
die gedruckten Gelstrukturen deutlich stabiler. Ein Aufldsen der Gele war im Gegensatz zu
den Gelen mit eingebetteten Zellen nicht festzustellen. Ein Grund dafur kdnnte die zusatzliche
Netzwerkbildung der NHDF darstellen, die die Gele nochmals zusatzlich stabilisierte. Zudem
wurde fir die lichtinduzierte Vernetzung nach dem Druckprozess eine andere Aushartungs-
lampe verwendet. Da diese auch Licht im UV-Bereich ausstrahlte, das dem Absorptionsma-
xima des LAP-Photoinitiators entsprach, konnten die Hydrogele starker vernetzt worden sein.

4.6.4 3D-Druck zum Aufbau eines Blut-Hirn-Schranke-Modells auf ei-
nem Organ-on-a-Chip System

In einem nachsten Schritt wurde durch Einsatz der Gelatine-basierten Hydrogele und des op-
timierten Extrusionsdruckprozesses ein in vitro Gewebemodell der Blut-Hirn-Schranke (BBB,
engl.: blood brain barrier) auf dem im Arbeitskreis entwickelten Organ-on-a-Chip System va-
sQchip aufgebaut. Dies wurde in Kooperation mit Rebecca Pfister (AK Schepers, Institut fur
funktionelle Grenzflachen, KIT) durchgefiihrt.?%®

Die BBB ist eine dichte physikalische, metabolische und biochemische Barriere des Gehirns
und reguliert den selektiven Stofftransport zwischen der Blutbahn und dem Nervengewebe
des Gehirns.?’> Neben der Versorgung des Gehirns mit Nahrstoffen schiitzt sie dieses vor
Schwankungen der lonenkonzentration, welche die synaptischen Wechselwirkungen negativ
beeinflussen konnen.?’® Die BBB ist aus Endothelzellen, Perizyten, Astrozyten und Neuronen
aufgebaut.?’” Die Endothelzellen sind durch Tight Junctions und Adherens Junctions sehr eng
miteinander verknupft und sorgen so flr die starke Barrierefunktion der BBB. Zuséatzlich sind
sie mit Transportersystemen ausgestattet, die eingedrungene Molekile zurlick in die Blutbahn
transportieren konnen.?’® Dadurch kontrolliert das Endothel die Permeabilitit und den
Stofftransport zwischen der Blutbahn und dem Hirngewebe.?’® Perizyten, welche ein Bestand-
teil der neurovaskularen Einheit sind und zu den Wandzellen zéhlen, befinden sich direkt ne-
ben den Endothelzellen.?° Die Astrozyten bilden dann den Verknipfungspunkt zwischen den
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Neuronen und den Endothelzellen.?8! Sie sind unter anderem fiir die Aufrechterhaltung der
Homoostase von lonen, Neurotransmittern und Wasser zustandig und uben eine verstarkende
Wirkung auf die Ausbildung der Tight Junctions des Hirnendothels aus.?’728228% Somit sind
sowohl die Astrozyten als auch die Perizyten fiir eine korrekte Bildung und Barrierefunktion
der Blut-Hirn-Schranke notwendig.?8428 Die geringe Durchlassigkeit der BBB fir Molekdle
stellt Wissenschaftler bei der Behandlung von neurologischen Krankheiten vor gro3e Heraus-
forderungen, da eine direkte Injektion von Wirkstoffen ins Gehirn nicht mdglich ist, und deren
Aufnahme Uber die Blutbahn und die BBB erfolgen muss.?3¢287 Somit ist die Generierung von
in vitro Modellen der Blut-Hirn-Schranke zur Untersuchung deren Funktion und Eigenschaften
fur die pharmazeutische Forschung von enormer Bedeutung. Der gleichzeitige Einsatz von
Organ-on-a-Chip Systemen und des 3D-Biodrucks erlaubt dabei nicht nur die Nachstellung
des Hirnendothels und des Blutflusses, sondern auch die prazise Platzierung der umliegenden
Zellen. In diesem Versuch zum Aufbau der BBB wurden deshalb die Perizyten und Astrozyten
gezielt mit Hilfe des extrusionsbasierten 3D-Biodrucks um den pordsen PC-Mikrokanal des
vasQchips in einer 3D-Struktur platziert. Dies ist in Abbildung 122 schematisch dargestellt.
Anschlieend wurde der Mikrokanal mit spezifischen Zellen des Hirnendothels ausgekleidet
und der Chip an die Mikrofluidik angeschlossen, um den Blutfluss durch die BBB nachzubilden.

Kartusche

In Biotinte mit Biotinte
eingekapselte Zellen Pordser

o, . PC-Mikrokanal

vasQchip

Abbildung 122: Schematische Darstellung des extrusionsbasierten Druckprozesses auf den vasQchip.
Die Zellen wurden in den Gelatine-basierten Photopolymerlésungen resuspendiert und als Biotinte an-
schlieSend ins untere Kompartiment des Chips um den porésen PC-Mikrokanal herum gedruckt. Erstellt
in Kollaboration mit R. Pfister.?%°

Zunachst wurde die erfolgreiche Positionierung einer Hydrogelschicht mit eingekapselten Pe-
rizyten, gefolgt von einer mit eingekapselten Astrozyten, um den pordsen PC-Mikrokanal des
vasQchips durch den 3D-Biodruck Uberpruft. Dazu wurde das Zytosol der Perizyten zunachst
mit dem Farbstoff CellTracker Geen CMFDA gefarbt und die Zellen anschlie®end in einer Kon-
zentration von 2,5 x 10° Zellen/ml in der 5%igen Photopolymerlésung (GelMA-V2 medium, mit
0,3 % LAP) resuspendiert und in eine Druckerkartusche Uberfihrt. Das Zytosol der Astrozyten
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wurde mit dem Farbstoff CellTracker Red CMTPX gefarbt; anschlieRend wurden diese eben-
falls in einer Konzentration von 2,5 x 108 Zellen/ml in der Photopolymerlésung resuspendiert
und in eine Druckerkartusche Uberfuhrt. AnschlieRend wurden die Kartuschen in den Extrusi-
onsdruckkopf des Biodruckers 3D Discovery Gen1 (regenHU) mit angeschlossenem Kihlsys-
tem eingesetzt und der extrusionsbasierte Druckprozess in einem schichtweisen Verfahren
gestartet. Dabei wurde zunachst eine Schicht der Photopolymerlésung mit den eingekapselten
Perizyten um den pordsen Mikrokanal des vasQchips gedruckt und mit der Aushartungslampe
Osram Ultra Vitalux fir 30 s zum Hydrogel vernetzt. Anschlieliend wurde die zweite Schicht
mit den eingekapselten Astrozyten gedruckt und ebenfalls vernetzt. Daraufhin wurde die ge-
druckte Struktur mit Kulturmedium tberschichtet und die Positionierung der beiden Zelltypen
um den Mikrokanal mit Hilfe eines konfokalen Fluoreszenzmikroskops (Leica TCE SPE) und
der Aufnahme von Z-Stacks (Hohe: 500 uym) Uberpruft. Mit der Software Leica LasX wurde
daraus ein 3D-Bild rekonstruiert. Die 3D-Rekonstruktionen sowie die Aufnahmen der gedruck-
ten Struktur um den Mikrokanal des Chips sind in Abbildung 123 dargestellt.

Abbildung 123: Fotografische und fluoreszenzmikroskopische Aufnahmen der gedruckten Strukturen
um den halbrunden porésen Mikrokanal des vasQchips. A: Gedruckte Struktur mit NIVEA Creme. B:
Gedruckte Struktur mit dem Gelatine-basierten Hydrogel GelMA-V2. C: Seitliche Darstellung der ge-
druckten Struktur um den halbrunden Mikrokanal mit NIVEA Creme. D: Fluoreszenzmikroskopische 3D-
Darstellung zwei gedruckter Hydrogelschichten um den Mikrokanal. Griin: in Biotinte eingekapselte und
CellTracker Green CMFDA geférbte Perizyten; rot: in Biotinte eingekapselte und mit CellTracker Red
CMTPX geféarbte Astrozyten. Erstellt in Kollaboration mit R. Pfister.209

Teilabbildung B zeigt die gedruckte Hydrogelstruktur mit den eingekapselten Perizyten und
Astrozyten. Fur eine bessere Visualisierung der Struktur wurde diese mit NIVEA Creme um
den PC-Mikrokanal gedruckt und ist in Teilabbildung A dargestellt. Bei der Entwicklung des
Druckprotokolls wurde darauf geachtet, dass die beiden Anschlisse des unteren Komparti-
ments nicht mit einer Hydrogelschicht bedeckt wurden, da diese dadurch méglicherweise ver-
stopfen kénnten. Zusatzlich gewahrte dies auch bei einem starken Quellen des Hydrogels
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ausreichend Platz fir eine Zugabe von Kulturmedium im unteren Kompartiment des Chips. In
Teilabbildung C ist die gedruckte Struktur mit NIVEA Creme seitlich dargestellt. Teilabbildung
D zeigt die erfolgreiche Positionierung der beiden verschiedenen Zelltypen um den Mikrokanal
des vasQchips. Die schwarze halbrunde Struktur in der linken oberen Ecke zeigt den halbrun-
den PC-Mikrokanal. Um diesen ist eine Zellschicht mit den zuvor griin gefarbten Perizyten zu
erkennen, gefolgt von einer Zellschicht mit den zuvor rot gefarbten Astrozyten. Ein Vermischen
der beiden Zelltypen war nicht zu detektieren, sodass die erfolgreiche Positionierung der bei-
den Zelltypen um den Mikrokanal durch das extrusionsbasierte Druckverfahren bestatigt wer-
den konnte.

Im nachsten Schritt wurde ein BBB-Modell mit hirnspezifischen Endothelzellen, Perizyten und
Astrozyten auf dem vasQchip aufgebaut. Da das Hirngewebe eine Festigkeit von 100 Pa bis
1000 Pa aufweist, wurden als Biotinten fir den Druckprozess die beiden Gelatine-basierten
Hydrogele GelMA-V2 medium und GelNB/GelS medium hinsichtlich ihrer Eignung fir den Auf-
bau der BBB liberpr(ift.?8828 Die rheologische Charakterisierung der beiden Gele ergab fiir die
Speichermodule G* Werte von 320 Pa bis 400 Pa, womit diese im Bereich der Festigkeit des
Hirngewebes lagen. Fur den Aufbau der BBB wurde zunachst jeweils eine Schicht mit Perizy-
ten, eingekapselt in 5 % GelMA-V2 medium oder in 5 % GelNB/GelS medium, und eine mit
Astrozyten (eingekapseltin 5 % GelMA-V2 medium oder 5 % GelNB/GelS medium) im unteren
Chipkompartiment um den pordsen Mikrokanal gedruckt. AnschlieRend wurde der Mikrokanal
mit Kollagen | beschichtet, der Chip mit einem Deckglas verschlossen, der Kanal mit den hirn-
spezifischen Endothelzellen (7,5 x 10* Zellen/ml) besiedelt und der Chip an die Mikrofluidik
angeschlossen. Die Kultivierung der Chips erfolgte tGber einen Zeitraum von 7 Tagen bei 37 °C
und 5 % CO.. Die Flussgeschwindigkeit, mit der der Kanal mit Kulturmedium durchstrémt
wurde, betrug 100 pl/h. Zu den Zeitpunkten Tag 1 und Tag 7 wurde jeweils eine Lebend/Tot-
Farbung der Perizyten und Astrozyten im unteren Kompartiment mit Calcein-AM (4 uM) und
Propidiumiodid (0,02 mg/ml) durchgefiihrt und der Zellkern der hirnspezifischen Endothelzel-
len im Mikrokanal mit Hoechst 33342 (2 pg/ml) blau gefarbt. Die Ergebnisse sind in Abbildung
124 dargestellt. Mit Hilfe eines konfokalen Fluoreszenzmikroskops (Leica TCE SPE) wurden
Z-Stack Aufnahmen der Chips mit einer Hohe von 500 ym aufgezeichnet, anschlieRend mit
der Software Leica LasX in 3D-Bilder rekonstruiert und eine zusatzliche Tiefenfarbung durch-
gefuhrt. Der Mikrokanal mit den Endothelzellen war auf den Bildern jeweils an der linken Seite
zu erkennen.
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Abbildung 124: Co-Kultivierung und Lebend/Tot-Farbung der Perizyten und Astrozyten im vasQchip,
eingekapselt in 5 % GelMA-V2 medium und GelNB/GelS medium. Die Lebend/Tot-Férbung mit 4 uM
Calcein-AM (griin, Aex = 488 nm, Aem = 500-550 nm) und 0,02 mg/ml Propidiumiodid (rot, Aex= 532 nm,
Aem = 550-650 nm) wurde zu den Zeitpunkten Tag 1 und Tag 7 durchgefiihrt. Die Endothelzellen im
Mikrokanal wurden mit Hoechst 33342 (2 ug/ml) blau geférbt (Aex = 405 nm, Aem = 410-500 nm). Die
Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokalmikroskop Leica TCE SPE,
10x Objektiv/dry, Tag 1: Zoom 1,0, Tag 7: Zoom 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (H6he: 500 um,
Schrittgré3e 5 um). Die 3D-Rekonstruktion erfolgte mit der Leica LasX-Software. Skalierung der Tiefen-
farbung: 50 um, blau: 0 um, rot: 500 um. MaBstab: 100 um. Erstellt in Kollaboration mit R. Pfister.2%9

An Tag 1 waren fur GelMA-V2 medium einige grine und damit lebende Zellen im unteren
Kompartiment detektierbar. Es waren jedoch auch, besonders am Rand der gedruckten Struk-
tur, viele rote und damit tote Perizyten und Astrozyten zu erkennen. Diese kénnten eventuell
nicht ausreichend mit Nahrmedium versorgt worden sein. Zusatzlich konnte sich auch der
Druckprozess negativ auf die Viabilitat der Perizyten und Astrozyten ausgewirkt haben. Die
blauen Zellen auf der linken Seite des rekonstruierten 3D-Bildes stellten die mit Hoechst 33342
gefarbten Endothelzellen und somit den Mikrokanal des vasQchips dar. Die in GelMA-V2 me-
dium eingekapselten Zellen wiesen zudem an Tag 1 eine runde, nicht ausgerichtete Zellmor-
phologie auf. Fir GeINB/GelS medium waren an Tag 1 deutlich mehr griine und damit lebende
Perizyten und Astrozyten zu detektieren. Zusatzlich konnten bereits erste Veranderungen der
Zellmorphologie erkannt werden. So waren innerhalb der gesamten Gelstruktur bereits erste
elongierte und ausgerichtete Zellen zu erkennen. Nach einer Kultivierungsdauer von 7 Tagen
waren sowohl im Chip mit GelMA-V2 als auch im Chip mit GelNB/GelS spindelférmige und
ausgerichtete Zellen zu beobachten. Die sehr dichte griine Zellschicht, die auf den beiden 3D-
Bildern am linken Rand zu erkennen war, stellte die mit Calcein-AM gefarbten Endothelzellen
im Mikrokanal dar. Obwohl die Farbelésung nur ins untere Kompartiment des Chips gegeben
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wurde, diffundierte das Calcein-AM vermutlich durch den pordsen Mikrokanal und farbte so
die Endothelzellschicht griin. Um die gleichmaRige Verteilung der Zellen innerhalb der ge-
druckten Struktur im vasQchip zu Uberprufen, wurde an Tag 7 zusatzlich eine Tiefenfarbung
der 3D-Bilder mit der Software Leica LasX erstellt. Diese zeigte sowohl fir GelMA-V2 medium
als auch fir GelNB/GelS medium eine gleichmallige Verteilung der Perizyten und Astrozyten
um den Mikrokanal. Dieser war als schwarze, halbrunde Struktur in der linken oberen Ecke
der 3D-Bilder zu erkennen. Auch die kontinuierliche Auskleidung der hirnspezifischen En-
dothelzellen konnte anhand der dichten Zellschicht, die im Anschluss an den Kanal zu detek-
tieren war, bestatigt werden.

Beim Vergleich beider Hydrogele konnten an Tag 1 nach dem Druckprozess im GelNB/GelS
medium-Hydrogel mehr lebende Zellen detektiert werden als beim GelMA-V2 medium-Hydro-
gel. Somit kénnte sich der Druckprozess des GelMA-V2-Photopolymers negativ auf die Viabi-
litdt der Zellen ausgewirkt haben. Da die Zellen Gber einen langeren Zeitraum bis zur Vernet-
zung in der Photopolymerlésung vorlagen, kénnten die Methacrylamidgruppen des GelMA-
Photopolymers durch Kreuzreaktionen mit Zellkomponenten die Viabilitdt der Zellen negativ
beeinflusst haben. Da der Vernetzungsprozess bei GelMA zusatzlich auf einer radikalischen
Kettenpolymerisation beruht, werden dabei vermehrt freie Radikale freigesetzt und deutlich
hoéhere Mengen des Photoinitiators LAP miissen flr eine erfolgreiche Vernetzung zugesetzt
werden. Beides konnte sich ebenfalls negativ auf die Viabilitéat der eingekapselten Perizyten
und Astrozyten ausgewirkt haben. Daraus lasst sich schlieRen, dass sich das GelNB/GelS
medium-Hydrogel fiir den Aufbau eines BBB-Modells auf dem vasQchip aufgrund dessen er-
hohten Biokompatibilitdt besser als das GelMA-V2 eignet. Dies kénnte auf den milderen Be-
dingungen des Vernetzungsprozesses beruhen. Da dieser bei GelNB/GelS-Gelen Uber eine
Stufenpolymerisation verlauft, werden weniger Radikale freigesetzt und deutlich geringere
Mengen des Photoinitiators flir eine erfolgreiche Vernetzung bendtigt. Zudem waren in diesem
Hydrogel bereits an Tag 1spindelformige Zellen zu erkennen. Die Perizyten und Astrozyten
konnten dadurch schneller an die RGD-Doméanen des Hydrogels adharieren und sich inner-
halb des Gels ausrichten. Somit konnte durch Kombination des 3D-Biodrucks mit dem Gela-
tine-basierten GelNB/GelS-Hydrogel und des Organ-on-a-Chip-Systems vasQchip mit ange-
schlossener Mikrofluidik ein Modell der BBB in einem Proof-of-Principle-Ansatz erfolgreich auf-
gebaut werden. Um dieses Modell noch praziser nachzubilden, ware eine Kombination ver-
schiedener Biodrucktechniken in Zukunft moglich. Die Perizyten kénnten dabei mit Inkjet-ba-
sierten Drucktechniken in einer moglichst planaren Schicht um den pordsen PC-Mikrokanal
platziert werden. Durch einen anschlieRenden extrusionsbasierten Druckprozess von Astrozy-
ten und Neuronen kénnte ein vollstandiges 3D-Hirnmodell aufgebaut werden.
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4.6.5 Verwendung von GelNB/GelS als Matrix fiir die Herstellung von
Knorpelgewebe

In Kollaboration mit Vadym Burchak, Leonard Siebler (AG Prof. Dr. Finkenzeller, Uniklinikum
Freiburg) und Fritz Koch (IMTEK Freiburg) wurde das GelNB/GelS high-Hydrogel als Matrix
fur die Herstellung von Knorpelgewebe eingesetzt. Dazu wurde das Hydrogel am IMTEK Frei-
burg mit adipésen Stammzellen (ASCs) in eine Wirfelstruktur verdruckt (1 x 1 cm) und an-
schlieftend in eine Maus implantiert. Fir den Druckprozess wurde ein 3D-Drucker der Firma
BioFluidix GmbH verwendet (siehe Abbildung 125 A). Nach vier Wochen wurden die gedruck-
ten Strukturen am Uniklinikum Freiburg explantiert und im Vergleich zum Goldstandard Aga-
rose charakterisiert. In Abbildung 125 B sind die Ergebnisse dargestellt. Bei Agarose konnte
sowohl bei der gedruckten Struktur mit ASCs als auch bei der Struktur ohne ASCs eine starke
Einwanderung von Blutgefalien detektiert werden. Zusatzlich waren die Wirfelstrukturen nach
der vierwochigen Inkubationszeit stark deformiert, es kam zu einer verstarkten Resorption des
Materials in der Maus. Im Gegensatz dazu war beim GelNB/GelS-Hydrogel nach der Inkuba-
tionszeit keine Deformation der gedruckten Wirfelstruktur zu erkennen, sodass bei diesem
Material nur eine sehr geringe Resorption festgestellt werden konnte. Die leichte Rotfarbung
der Konstrukte sowohl mit Stammzellen als auch ohne deutete ebenfalls auf eine Einwande-
rung von BlutgefaRen hin. Somit konnte durch den Druck von den GelNB/GelS-Hydrogelen
mit den adipésen Stammzellen ein stabiles Knorpelgewebe rekonstruiert werden, welches
auch nach einer vierwdchigen Implantation im Gegensatz zu Agarose als Matrixmaterial noch
eine hohe Formstabilitdt aufwies. Somit erwiesen sich die schnell aushartenden GelNB/GelS-
Hydrogele als hervorragende, industriell prozessierbare Alternative zu herkémmlichen Biotin-
ten.

S B Agarose  GelNB/GelS

: - ASCs

~ +ASCs

Abbildung 125: Generierung von Knorpelgewebe mit 3D-Biodrucktechniken fiir Langzeitstudien in der
Maus. A: 3D-Drucker der Firma BioFluidix GmbH. B: Gedruckte Wiirfelstrukturen (1 x 1 cm) mit und
ohne Stammzellen mit dem Goldstandard Agarose und dem neuartigen GelNB/GelS-Hydrogel als ent-
sprechende Biotinten. Die Aufnahmen zeigen die Strukturen nach der Explantation aus der Maus. Er-
stellt in Kollaboration mit V. Burchak, L. Siebler (AG Prof. Dr. Finkenzeller, Uniklinikum Freiburg) und F.
Koch (IMTEK, Freiburg).
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5 Diskussion

Zur Generierung artifizieller Gewebemodelle durch 3D-Biodruckmethoden ist die Wahl einer
geeigneten Biotinte von entscheidender Bedeutung. Diese muss sowohl wahrend als auch im
Anschluss an den Druckprozess als Stitzmatrix fir die eingebetteten Zellen fungieren und
somit Uber geeignete mechanische und rheologische Eigenschaften verfligen, sodass die
Formstabilitat der gedruckten Strukturen auch Uber einen langeren Zeitraum gegeben ist.2*°
Zusatzlich sollte die Biotinte aber auch die natirlichen Funktionen der ECM in vivo widerspie-
geln und den eingebetteten Zellen eine Proliferation, Migration, Differenzierung und Gewebe-
bildung erlauben.?®'2°2 VViele Hydrogele erfiillen diese Anforderungen und eignen sich dadurch
als Biotinten fiir den Aufbau von 3D-Gewebemodellen durch Biodruckverfahren.?°32% Dies gilt
insbesondere flr Gelatine-basierte Hydrogele.?*>2% Da Gelatine aus dem Bindegewebsbau-
stein Kollagen gewonnen wird, besitz Gelatine viele ECM-ahnliche Eigenschaften, wie die es-
sentiellen Zellinteraktionsdomanen.'® Zusatzlich ist sie durch die intrinsischen Protease-
Schnittstellen bioabbaubar und biokompatibel. Da Gelatine als Reinstoff unter Zellkulturbedin-
gungen bei 37 °C jedoch keine Formstabilitat aufweist und sich bei diesen Temperaturen ver-
flissigt, ist sie fir eine Anwendung in der 3D-Zellkultur nicht geeignet.'?® Durch eine chemi-
sche Modifikation der Gelatineketten kann diese jedoch zu verschiedenen Photopolymeren
funktionalisiert werden, die durch eine lichtinduzierte Photoreaktion ein kovalent-verkniipftes
und temperaturstabiles Hydrogelnetzwerk ausbilden.?®’

Ein besonders weit verbreitetes Photopolymer der Gelatine ist GelMA und wurde bereits von
vielen Wissenschaftlern fir den Aufbau von Gewebemodellen eingesetzt.?%-300 GelMA wurde
deshalb im Rahmen des Projekts zunachst nach dem Protokoll von Van den Bulcke et al.
synthetisiert."'? Die Aminogruppen der Lysinseitenketten wurden dabei mit Methacrylsaure
zum Photopolymer GelMA umgesetzt. Eine Charakterisierung der synthetisierten Photopoly-
mere zeigte jedoch, dass die drei synthetisierten Varianten low, medium und high mit ihren
entsprechenden Funktionalisierungsgraden von 68 % bis 90 % sehr nahe beieinanderlagen.
Um ein noch breiteres Anwendungsspektrum der GelMA-Photopolymere zu gewahrleisten,
wurde die Synthese in einem nachsten Schritt an die in der verwendeten Gelatine (Typ A,
Bloom 300, Schweinehaut) vorhandenen freien Aminogruppen (0,266 mmol/g Gelatine) ange-
passt. Dadurch wurden drei neue Photopolymere erhalten: GelMA-V2 Jow mit einem Funktio-
nalisierungsgrad von 36 %, GelMA-V2 medium mit 58 % und GelMA-V2 high mit 71 %. Durch
die unterschiedlichen Funktionalisierungsgrade konnten spater Hydrogele mit unterschiedli-
chen Vernetzungsgraden und damit unterschiedlichen Festigkeiten ausgebildet werden. Somit
kénnten durch Einsatz der verschiedenen Photopolymervarianten low, medium und high so-
wohl weiches Gewebe wie Leber oder Niere als auch festeres Knochen- und Knorpelgewebe
zuklnftig nachgebildet werden. Da die lichtinduzierte Vernetzung der GelMA-Photopolymere
zum Hydrogel Uber einen radikalischen Kettenmechanismus erfolgt, wird bei der Reaktion je-
doch eine grof3e Anzahl freier Radikale gebildet, die sich negativ auf die Viabilitat der Zellen
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auswirken konnen.?® Aus diesem Grund wurde als weiteres Gelatine-basiertes Photopolymer
GelNB synthetisiert, bei dem Gelatine mit einer Norbornengruppe funktionalisiert wird. Dieses
kann dann durch eine Thiol-En Reaktion mit einer Thiolgruppe zum Hydrogel vernetzt werden.
Da diese Reaktion Uber einen radikalischen Stufenwachstumsprozess ablauft, werden weni-
ger Radikale freigesetzt, was sich positiv auf die Viabilitat der eingebetteten Zellen auswirkt.*"!
Fir die Synthese des Photopolymers GelNB wurde auf klassische Methoden der Peptidchemie
zurlickgegriffen. Durch EDC-HCI und NHS wurde die Carboxylgruppe der Norbornencarboxyl-
saure aktiviert und anschliefiend mit Gelatine zum GelNB-Polymer umgesetzt. Durch eine An-
passung der Norbornenmengen an die freien Aminogruppen der Gelatine wurden drei unter-
schiedlich funktionalisierte Varianten des Polymers erhalten (low, medium und high). Dieser
Syntheseansatz erwies sich als sehr effektiv, da damit das komplette Spektrum an Funktiona-
lisierungsgraden abgedeckt werden konnte. So wies low einen Funktionalisierungsgrad von
21 %, medium einen von 53 % und high einen von 97 % auf. Diese vielversprechende, auf der
klassischen Peptidchemie basierende Synthesestrategie wurde auch von Tytgat et al. erst vor
kurzem veroffentlicht.?°2 Jedoch wurde dabei als Losungsmittel fir die Reaktion DMSO ver-
wendet, sowie Aceton zur Gewinnung des Rohprodukts. Diese missen dann durch einen auf-
wendigen Aufreinigungsprozess aufgrund zytotoxischer Effekte grindlich entfernt wer-
den.203302.303 Bej dem im Rahmen dieses Projekts gewahlten Syntheseweg wurde das Photo-
polymer GelNB l6sungsmittelfrei in einer wassrigen Umgebung synthetisiert. Dadurch kann
dieses direkt fur die Zellkultur eingesetzt werden, da keine organischen Lésungsmittelrtick-
stdnde im Produkt zurtickbleiben kénnen. Um aus dem Photopolymer GelNB ein vernetztes
Hydrogel zu bilden, wurde als Gegenspieler eine Thiolgruppe bendtigt. Diese kann z.B. durch
einen zusatzlichen Crosslinker wie DTT zur Verflgung gestellt werden. Eine weitere Moglich-
keit stellte die Funktionalisierung von Gelatine mit einem Thiolacton dar, wodurch das Photo-
polymer GelS erhalten wurde. Durch eine Kombination der beiden Photopolymere GelNB und
GelS bei der Hydrogelbildung durch die Thiol-En Reaktion konnte auf den Einsatz eines Cross-
linkers verzichtet werden. Die Synthese von GelS erfolgte nach einem bereits etablierten Syn-
theseprotokoll von Van Vlierberghe et al.?°” Durch eine Anpassung der Thiolactonmengen an
die freien Aminogruppen der Gelatine konnten zwei verschiedene GelS-Varianten synthetisiert
werden. GelS Jow wies dabei einen Funktionalisierungsgrad von 20 % und GelS medium einen
von 50 % auf. Hohere Funktionalisierungsgrade konnten selbst bei einer Erhéhung der zuge-
gebenen Thiolactonmengen mit diesem Syntheseweg nicht erreicht werden.

Fur die Ausbildung der Gelatine-basierten Hydrogele musste zu den jeweiligen Photopolyme-
ren ein Photoinitiator zugesetzt werden, der die Polymerisation der einzelnen Polymerketten
miteinander nach Bestrahlung initiierte. Bei GelMA verlief die Vernetzung nach Initiation Uber
eine radikalische Kettenpolymerisation, bei GeINB/DTT und GelNB/GelS Uber die Thiol-En
Reaktion mit einem radikalischen Stufenwachstumsprozess. Dabei lag ein weiterer Vorteil der
Hydrogelbildung durch die Thiol-En Reaktion in der Ausbildung homogener Polymernetz-
werke. Da sich die beiden funktionellen Gruppen bei den GelNB/GelS-Hydrogelen und den
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GelNB/DTT-Hydrogelen auf zwei unterschiedlichen Polymerstrangen bzw. auf einem Cross-
linker befanden, wurden bei der Reaktion immer zwei verschiedene Strange miteinander ver-
netzt. Bei den GelMA-Hydrogelen war dies nicht der Fall. Da auch die Vinylgruppen desselben
Gelatinestranges miteinander reagieren konnten, kénnte dies zu einer unvollstandigen Ver-
netzung des Hydrogels fiihren.?24.225

Auch ein Vergleich der Polymerisationszeiten bis zur sichtbaren Vernetzung der verschiede-
nen Gelatine-basierten Hydrogele zeigte einen weiteren Vorteil der Thiol-En Reaktion auf. So
konnte flr GeINB/DTT als auch flr GelNB/GelS die Menge an bendtigtem Photoinitiator flr
eine erfolgreiche Vernetzung der Polymere von 0,3 % auf 0,03 % reduziert werden, ohne dass
die Polymerisationszeit dabei zunahm. Diese lag fiir die GelNB/GelS high-Gele fir die Vernet-
zung eines 2 mm hohen Gels sowohl bei 0,3 % als auch bei 0,03 % bei 2 s. Bei den GelMA-
Hydrogelen resultierte die Reduktion der Photoinitiatormenge in einer starken Zunahme der
Polymerisationszeit bis zur sichtbaten Aushartung. Dieser Effekt konnte auch von Fedorovich
et al. beobachtet werden und kann sich auch auf die mechanischen Eigenschaften der GelMA
Gele auswirken.®® Durch die Reduktion der Photoinitiatormenge konnte die Bildung der
GeINB/DTT- und GelNB/GelS-Hydrogele unter zellfreundlicheren Bedingungen ablaufen. Wie
die Zytotoxizitatsuntersuchung des Photoinitiators LAP auf Leberkrebszellen und Endothelzel-
len zeigte, wirkte dieser bereits ab Konzentrationen von 0,1 % stark zytotoxisch, sodass mit
moglichst geringen Mengen in Gegenwart von Zellen gearbeitet werden sollte. Aber auch der
fur die GeINB/DTT-Hydrogele verwendete Crosslinker DTT wies in den Untersuchungen zur
Zytotoxizitat bereits ab einer Konzentration von 1 mM und einer Inkubationsdauer von 3 h
starke toxische Effekte auf, sodass die Viabilitat der Leberkrebszellen bei unter 50 % lag. Dies
zeigte nochmals einen weiteren Vorteil des GelNB/GelS-Hydrogels auf, da bei diesem auf den
Einsatz eines potentiell toxischen Crosslinkers verzichtet werden konnte.

Die Evaluierung des Quellverhaltens der verschiedenen Hydrogele war fur den Einsatz der
Materialien im Tissue Engineering von besonderem Interesse. Da verschiedene Gewebetypen
unterschiedliche Flussigkeitsgehalte in vivo aufweisen, sollten die Hydrogele flr die artifizielle
Gewebebildung ein dhnliches Quellverhalten besitzen. Zusatzlich beeinflussen die Quelleigen-
schaften auch den Stofftransport innerhalb des Hydrogels. Die Resultate zeigten, dass alle
Hydrogele bereits nach 24 h Flissigkeitsgehalte aufwiesen, die sich mit dem Flissigkeitsge-
halt von Gelatine-Gelen deckten. Zudem konnte eine Abhangigkeit der Fllussigkeitsaufnahme
vom Vernetzungsgrad der Hydrogele und damit vom Funktionalisierungsgrad der Photopoly-
mere GelMA, GelNB und GelS festgestellt werden. Je geringer der Vernetzungsgrad, desto
grolier waren die gebildeten Poren innerhalb des Hydrogels und desto mehr Flissigkeit konnte
sich einlagern. Das grofite Quellverhaltnis wies dabei das GelNB/GelS low-Hydrogel auf, wel-
ches um das 17-fache seines Startpolymergewichts gequollen war und damit mehr Flussigkeit
als das unfunktionalisierte Gelatine-Hydrogel binden konnte. Durch die Variation des Funktio-
nalisierungsgrades wahrend der Synthese und die dadurch entstehenden, unterschiedlich
dicht vernetzten Polymernetzwerke konnte gezeigt werden, dass sich die Quelleigenschaften
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unterschiedlich beeinflussen lassen und sich die verschiedenen Hydrogelvarianten low, me-
dium und high somit zum Aufbau von verschiedenen artifiziellen Gewebetypen eignen. Der
gleiche Effekt war auch bei der enzymatischen Degradation der vernetzten Hydrogele zu be-
obachten. Die Hydrogele GelMA low, GeINB/DTT low und GelNB/GelS low wurden am
schnellsten abgebaut, da die Polymernetzwerke nur gering miteinander verknipft waren. Die
medium- und high-Varianten der Hydrogele waren deutlich stabiler, da die einzelnen Polymer-
ketten dieser Gele Uber mehr kovalente Bindungen miteinander vernetzt waren. Dadurch
zeigte sich, dass sich auch die Degradationseigenschaften der Hydrogele Uber den Funktio-
nalisierungsgrad der Photopolymere GelMA, GeIlNB und GelS beeinflussen lieRen.
Bei der rheologischen Charakterisierung der nicht-vernetzten Photopolymerlésungen GelMA-
V1, GelMA-V2, GelNB/DTT und GelNB/GelS konnte eine wichtige Eigenschaft der Losungen
flr einen spateren Extrusionsdruckprozess detektiert werden.?#°3% Alle Losungen wiesen bei
niedrigen Temperaturen ein scherverdiinnendes Verhalten auf. Dieses war auf die Selbstas-
semblierung der Kollagen-Tripelhelices zurtickzufiihren. Bei niedrigen Temperaturen lagern
sich diese zusammen und bilden ein festes, physikalisch vernetztes Gel. Diese Assemblierung
ist ein physikalischer Prozess und dadurch reversibel.>®® Nimmt die Scherrate und damit die
Krafteinwirkung zu, 16sen sich die Tripelhelices voneinander und verflissigen die Polymerl6-
sungen wieder. Dieser Effekt kann bei extrusionsbasierten Biodruckverfahren genutzt werden,
da sich die gelierten Polymere bei hdheren Scherraten, die z.B. in Nadeléffnungen vorliegen,
verflissigen. Sinkt die Scherrate, so bilden sich die Helices wieder aus und sorgen in gedruck-
ten Konstrukten bis zur chemischen Vernetzung durch Licht fir Formstabilitat. Eine Analyse
der Speichermodule der Photopolymere bei 14 °C zeigte, dass sich die Funktionalisierung der
Gelatine mit funktionellen Gruppen auf die Ausbildung der Tripelhelices und damit die Festig-
keit der resultierenden physikalisch vernetzten Gele auswirkte. Auch Van den Bulcke et al.
und Zhu et al. konnten diesen Effekt bereits feststellen.?%'12 Bei GelMA-V1 und GelMA-V2
konnten ahnliche Werte wie bei den unfunktionalisierten Gelatine-Gelen festgestellt werden.
Bei GeINB/DTT und GelNB/GelS lagen die Werte der Speichermodule deutlich unter den Wer-
ten der Gelatine-Gele. Die Norbornen- und Thiolgruppe der funktionalisierten Photopolymere
verhinderten zum Teil die Zusammenlagerung der Kollagenhelices durch sterische Effekte.
Zusatzlich konnte bei den GelNB/GelS-Varianten low, medium und high eine Abhangigkeit des
Speichermoduls vom Funktionalisierungsgrad beobachtet werden. Je weniger Norbornen- und
Thiolgruppen vorhanden waren, desto geringer war der Einfluss auf die Tripelhelices-Bildung
und desto gréler das Speichermodul des resultierenden physikalisch vernetzten Hydrogel.
Die rheologische Charakterisierung der photopolymerisierten Hydrogele zeigte eine Abhan-
gigkeit des Speichermoduls und damit der Festigkeit der Hydrogele vom Vernetzungsgrad auf.
Besonders deutlich konnte dies bei den GelMA-V2-Hydrogelen und den GelNB/GelS-Hydro-
gelen beobachtet werden. Je geringer der Vernetzungsgrad des Hydrogels und der Funktio-
nalisierungsgrad der Photopolymere waren, desto geringer war das Speichermodul. Somit
wiesen die low-Varianten der Hydrogele die geringsten Festigkeiten und die high-Hydrogele
die groten Festigkeiten auf. Zusatzlich konnte auch ein Einfluss eingekapselter Zellen auf die
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Festigkeit der Hydrogele GelMA-V2, GeINB/DTT und GelNB/GelS festgestellt werden. So
nahm die Festigkeit der Hydrogele bei einer Netzwerkbildung der eingekapselten Zellen im
Vergleich zu Gelen, in denen die Zellen eine runde Morphologie aufwiesen und kein interzel-
luldres Netzwerk bildeten, deutlich zu. Somit bewirkte die Netzwerkbildung der Zellen eine
zusatzliche Stabilisierung des Hydrogels.

Die Biokompatibilitdt der verschiedenen Hydrogele wurde anhand eingebetteter Leberkrebs-
zellen, primarer Hautfibroblasten und primarer Endothelzellen tber einen Zeitraum von 21 Ta-
gen durch eine Lebend/Tot-Farbung untersucht. Alle untersuchten GelMA-V1-, GelMA-V2-,
GelNB/DTT- und GelNB/GelS-Hydrogele erwiesen sich dabei fir die drei Zelltypen als biokom-
patibel. Die Viabilitdten lagen bei 60-90 %. Die abfallenden Viabilitaten, die besonders an Tag
21 festgestellt werden konnten, waren auf das Auflésen der Hydrogele und damit das Heraus-
I6sen der Zellen aus der Gelstruktur zurtickzufuhren. Bei den Fibroblasten war in allen unter-
suchten Hydrogelen eine Netzwerkbildung der einzelnen Zellen untereinander zu erkennen.
Besonders bei den low-Varianten der Hydrogele konnten erste Zellauslaufer bereits an Tag 1
beobachtet werden. Die schnellste Netzwerkbildung der NHDF war in den GelNB/GelS low-
Gelen zu erkennen. Bereits nach einer Kultivierungszeit von 7 Tagen bildeten die NHDF ein
dicht verknlpftes interzellulares Netzwerk in allen Gelebenen aus. Das GelNB/GelS-Hydrogel
beglnstigte somit die Zelladhasion und Elongation der Fibroblasten. Bei den Endothelzellen
war dagegen keine Netzwerkbildung und Ausrichtung der Zellen detektierbar. Uber den ge-
samten Kultivierungszeitraum wiesen die HUVEC eine runde Zellmorphologie auf. Im Hydro-
gel GelMA konnte von Monteiro et al. und Liu et al. jedoch eine vaskulare Netzwerkbildung
von eingekapselten HUVEC Zellen bereits festgestellt werden.?633%7 Diese lagen jedoch nicht
einzeln, sondern mit einem weiteren Zelltyp gemischt als Cokultur vor. Zusatzlich konnte von
Monteiro et al. festgestellt werden, dass eine stabile Netzwerkbildung nur bei hohen Zellkon-
zentrationen von 10 x 108 Zellen/ml stattfand.?%® Die Evaluierung des Proliferationsverhaltens
der eingebetteten Leberkrebszellen und Fibroblasten bestatigte flr beide Zelltypen eine Zu-
nahme der Zellzahl in allen untersuchten Hydrogelen. Fir die Leberkrebszellen konnte die
gréfte Zunahme der Zellzahl bei den jeweiligen low-Varianten der Hydrogele festgestellt wer-
den. Durch den geringeren Vernetzungsgrad dieser Varianten waren die Poren innerhalb der
Hydrogele groRRer, wodurch die Zellen fir eine Migration und Proliferation mehr Platz hatten.
Auch eine zusatzliche Remodellierung der Gelstruktur durch enzymatischen Abbau der Zellen
wirde in den low Gelen deutlich schneller als in den dicht vernetzten medium- und high-Vari-
anten ablaufen. Dieser Effekt war fiur die eingekapselten NHDF auch bei den GelNB/GelS-
Gelen zu detektieren. Auch hier war die Zunahme der Zellzahl bei der low-Variante am grof3-
ten. In Kooperation mit Vadym Burchak (AG Prof. Dr. Finkenzeller, Universitatsklinikum Frei-
burg) wurde die Biokompatibilitat der neuartigen GelNB/GelS-Hydrogele anhand eingekapsel-
ter mesenchymaler Stammzellen Uberprift. Eine Evaluierung durch eine Lebend/Tot-Farbung
nach einer zweitagigen Kultivierungsdauer zeigte einen hohen Anteil lebender Stammzellen
auf. Die Viabilitdt der ASC lag fur alle drei GelNB/GelS-Varianten low, medium und high zwi-
schen 75 % und 81 %, wobei die Viabilitéat der eingekapselten Zellen in den low-Gelen mit
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81 % den hdchsten Wert aufwies. Damit ahnelten die Werte den von Wehrle et al. ermittelten
Viabilitatswerten der ASC in verschiedenen naturlichen Hydrogelen wie Fibrin, Gelatine oder
der Mischung aus Fibrin, Gelatine, Hyaluronsaure und Glycerol.>®® Somit konnte in einem ers-
ten Versuch auch eine Eignung der GelNB/GelS-Hydrogele fiir die 3D-Kultivierung von adip6-
sen mesenchymalen Stammzellen und ein moéglicher Einsatz der Gele fir die Rekonstruktion
von Knochen- und Knorpelgewebe aufgezeigt werden.

Fir die Optimierung des 3D-Druckprozesses erwies sich die Verwendung am 3D-Drucker in-
tegrierten Kuhlsystems als erfolgreich. Dadurch konnte eine geeignete Viskositat der verschie-
denen Gelatine-basierten Photopolymere flr den extrusionsbasierten Druck erzielt werden.
Der temperaturabhangige Druckprozess wurde dabei durch die thermoreversible Gelierung
der Gelatine durch die Selbstassemblierung der Kollagen-Tripelhelices ermdglicht. Fir alle
Photopolymerlésungen wurde dabei ein dhnliches Verhalten detektiert. War die gewahlte Tem-
peratur zu hoch, war die Lésung in der Kartusche zu einem festen Gel ausgeliert; ein Druck
von homogenen Strukturen war nicht méglich. Bei zu hohen Temperaturen war die Polymer-
I6sung zu flissig und die gedruckten Strukturen wiesen keine Formstabilitdt mehr auf. Die
Temperatur musste flr jede Photopolymerlésung so eingestellt werden, dass die thermorever-
sible Zusammenlagerung der Kollagen-Tripelhelices zu einem gewissen Grad moglich war,
sodass die Viskositat der Photopolymerlésung erhéht wurde und formstabile Konstrukte ge-
druckt werden konnten, die anschlieftend durch eine lichtinduzierte Polymerisation stabil ver-
netzt wurden. Gleichzeitig musste die Lésung flissig genug sein, um einen Druck homogener
Strukturen zu ermdglichen. Fir die Photopolymerlésungen GelMA-V1, GelMA-V2 und
GelNB/GelS lag die am besten geeignete Drucktemperatur bei 24 °C, fir die GelNB/DTT-L6-
sung bei 16 °C. Dies wurde auf den sterischen Einfluss der Norbornengruppe zuriickgefihrt.
Durch ihre GréRRe kdnnte diese die Bildung der Tripelhelices sterisch erschweren, wodurch ein
Gelierungsprozess erst bei deutlich geringeren Temperaturen ablaufen wirde. Um eine ge-
eignete Viskositat der Biotinten zu erzielen, muss normalerweise mit hohen Polymerkonzent-
rationen gearbeitet werden. Durch den temperaturabhangigen Druckprozess kénnen die Po-
lymere in deutlich geringeren Konzentrationen eingesetzt werden. So wurde GelMA bereits in
Konzentrationen von unter 5 % erfolgreich mit der temperaturabhangigen Druckmethode ver-
druckt.?453% Um eine geeignete Viskositat der Biotinten fiir Extrusionsdruckprozesse zu erzie-
len, kdnnen neben der Temperaturanpassung auch noch weitere Methoden verwendet wer-
den. Bei Biotinten, die sich durch Photopolymerisationsreaktionen vernetzen lassen, konnen
die Tinten wahrend des Druckprozesses in einer lichtdurchlassigen Nadel in situ vernetzt wer-
den. Dies wurde von Ouyang et al. bereits erfolgreich fir den Druck von GelMA und von Ga-
larraga et al. erfolgreich zum Druck von Norbornen-modifizierter Hyaluronsaure einge-
Setzt.31°’3”

Die Evaluierung des kritischen Scherstresses fir Zellen bei einem Druck in newtonschen Flis-
sigkeiten zeigte, dass bei den flr die Gelatine-basierten Biotinten erforderlichen Extrusions-
driicken der resultierende Scherstress so gering war, dass kein Einfluss auf die Viabilitat der
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Zellen detektiert werden konnte. Von Blaeser et al. konnte ebenfalls ein Einfluss des Scher-
stresses auf die Viabilitat von mesenchymalen Stammzellen erst ab Werten von tGber 10 kPa
festgestellt werden.?'? Bei Vergleich der Nadelgeometrien konnte ein hoherer resultierender
Scherstress flr die konische Nadel als fir die zylindrische festgestellt werden. Trotzdem wurde
fur die Druckversuche mit zellbeladenen Biotinten die konische Nadel eingesetzt, um Verstop-
fungen zu vermeiden. Die Untersuchung des auf die Zellen wirkenden Scherstresses deutete
zusatzlich an, dass die Grofl3e der Zelle einen erheblichen Einfluss spielt. So konnte ein signi-
fikanter Abfall der Viabilitat lediglich bei den grofien NHDF beobachtet werden, wohingegen
die kleineren HepG2 Zellen und HUVEC bei demselben Scherstress keinen Viabilitatsabfall
zeigten.

Die Evaluierung der Eignung der verschiedenen Gelatine-basierten Hydrogele als Biotinten
wurde anhand des Druckes der zellbeladenen Photopolymerlosungen untersucht. Dabei war
die Eignung des neuartigen GelNB/GelS-Hydrogels von besonderem Interesse, da von Tytgat
et al. bereits erfolgreich Strukturen mit diesem Hydrogel gedruckt werden konnten, die Zellen
aber erst im Anschluss auf die vernetzte Struktur ausgeséat wurden.?’? Werden die Zellen je-
doch in der Biotinte resuspendiert und gemeinsam mit dieser in definierte Strukturen gedruckt,
sind sie einer Vielzahl von potentiell schadlichen Prozessen und Komponenten wie Crosslin-
kern, den Photoinitiatoren, dem Extrusionsdruckprozess und der lichtinduzierten Vernetzung
ausgesetzt. Daher wurde die Viabilitat der eingekapselten NHDF direkt im Anschluss an den
Druckprozess sowie zu spateren Zeitpunkten (Tag 7 und Tag 14) Uberprtft. Dabei konnte nur
bei GelMA ein negativer Einfluss des Druckprozesses auf die Viabilitat der NHDF festgestellt
werden. Ein mdglicher Grund daflir kbénnte die Kreuzreaktion der Methacrylamidgruppe mit
Zellkomponenten darstellen, weshalb dieser Effekt auch verstarkt bei dem hochfunktionalisier-
ten GelMA high auftrat. Hier lag die Viabilitdt der eingekapselten NHDF lediglich bei 53 %.
Zusatzlich verlief der Vernetzungsprozess lber eine radikalische Kettenpolymerisation, bei der
vermehrt Radikale freigesetzt werden und auch eine gréRere Menge des Photoinitiators zuge-
setzt werden musste. Beides kdnnte auch einen negativen Einfluss auf die Viabilitat der NHDF
ausgelbt haben. Im Vergleich zu GelMA lagen die Viabilitadten der NHDF in den GelNB/DTT-
und GelNB/GelS-Gelen direkt im Anschluss an den Druckprozess sowie nach einer Kultivie-
rungsdauer von 14 Tagen bei Uber 80 % und die untersuchen Hydrogele erwiesen sich somit
als geeignete Biotinten fir den Druck von Zellen. Fir alle Hydrogele konnte eine Veranderung
der Morphologie der NHDF beobachtet werden. Bereits nach sieben Tagen bildete sich in allen
Gelen ein interzellulares Netzwerk aus, was sich nach einer Kultivierungsdauer von 14 Tagen
nochmals verstarkte. Besonders interessant war die Tatsache, dass sich die Zellen vermehrt
an der longitudinalen Achse der gedruckten Strukturen ausrichteten. Dies lies vermuten, dass
die Geometrie der gedruckten Struktur einen Einfluss auf die Ausrichtung der Zellen ausubte.
Ein Einfluss des Vernetzungsgrads der Hydrogelvarianten low, medium und high auf die Mor-
phologie der NHDF konnte fiir alle drei Gelatine-basierten Hydrogele im Gegensatz zu den
Biokompatibilitatsuntersuchungen von Gelen, bei denen die Zellen lediglich eingebettet wur-
den, nicht festgestellt werden.
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In Kooperation mit Vadym Burchak, Leonard Siebler (AG Prof. Dr. Finkenzeller, Uniklinikum
Freiburg) und Fritz Koch (IMTEK, Freiburg) konnte das neuartige GelNB/GelS-Hydrogel als
Matrix zum Aufbau von Knorpelgewebe mit adipésen Stammzellen eingesetzt werden. Nach
einer vierwochigen Langzeitstudie der gedruckten Wirfelstruktur in der Maus konnte bei den
GelNB/GelS-Gelen keine Deformation und nur eine geringe Resorption festgestellt werden,
wohingegen die Agarose-Gele stark deformiert waren. Somit erwies sich das GelNB/GelS-
Hydrogel zum Aufbau von Knorpelgewebe als formstabilere, bessere Alternative im Vergleich
zum Goldstandard Agarose.

Auch ein erfolgreicher Aufbau eines Blut-Hirnschranke-Modells auf dem im Arbeitskreis etab-
lierten Organ-on-a-Chip-System vasQchip war mit den Gelatine-basierten Biotinten und dem
temperaturabhéngigen Extrusionsdruckprozess mdglich. Zunéchst erfolgte eine Uberpriifung
der erstellten Druckprotokolle mit zwei verschieden gefarbten Zelltypen. Dabei konnte festge-
stellt werden, dass die Zellen erfolgreich um den PC-Mikrokanal platziert wurden; ein Vermi-
schen der einzelnen Schichten und damit der Zelltypen war nicht zu detektieren. Fir den Auf-
bau des BBB-Modells wurden die beiden Hydrogele GelMA-V2 medium und GelNB/GelS me-
dium verwendet und miteinander verglichen. Das GelNB/GelS-Hydrogel erwies sich dabei als
geeigneter, da in dem GelMA-Gel nach dem Druckprozess eine erhdhte Anzahl toter Zellen
festgestellt wurde. Im GelNB/GelS-Hydrogel konnten jedoch an Tag 1 bereits erste ausgerich-
tete Perizyten und Astrozyten beobachtet werden, deren Anzahl sich bis zu Tag 7 weiter er-
hohte. Somit konnte in einem ersten Proof-of-Principle Versuch ein Modell der BBB bestehend
aus Perizyten, Astrozyten und hirnspezifischen Endothelzellen, mit welchen der Mikrokanal
ausgekleidet wurde, durch das extrusionsbasierte Druckverfahren und den Einsatz der Gela-
tine-basierten Biotinten generiert werden. Das GelNB/GelS-Hydrogel, welches durch die Thiol-
En Reaktion vernetzt wird, erwies sich dabei als eine vielversprechende Biotinte fir zuklinftige
Anwendungen im Bereich des Tissue Engineering und des 3D-Biodrucks zum Aufbau von in
vitro Gewebemodellen.

Um das Modell in Zukunft noch praziser zu gestalten, kdnnte eine Kombination verschiedener
Drucktechniken angewendet werden. Die Perizyten konnten durch ein Inkjet-basiertes Druck-
verfahren in einer planaren Schicht um den PC-Mikrokanal positioniert werden. Durch einen
anschlielenden Druckprozess von Biotinten mit Astrozyten und Neuronen kénnte dann ein
vollstandiges 3D-Hirnmodell aufgebaut werden. Dass die Kombination des 3D-Biodrucks mit
der Organ-on-a-Chip-Technologie eine vielversprechende Methode ist, um artifizielle Gewe-
bemodell noch exakter nachzubilden, wird auch an den zahlreichen Publikationen in diesem
Bereich deutlich. So konnten Chang et al. ein 3D-Lebermodell auf einem Chip-System auf-
bauen, was als in vitro Modell fir den Wirkstoffmetabolismus diente.?'®* Auch Modelle der Niere
und des Nervensystems wurden so bereits erfolgreich generiert.3'#3'> Eine weitere Moglich-
keit, Gewebemodelle auf den Chip-Systemen aufzubauen, ist durch einen einstufigen Fabri-
kationsprozess, bei dem sowohl die mechanischen Komponenten des Chips als auch die Zel-
len in einem Schritt zusammen verdruckt werden.3'® Lee et al. konnten durch den gleichzeiti-
gen Einsatz verschiedener Extrusionsdruckképfe in nur einem Druckvorgang ein komplettes
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Liver-on-a-Chip-Modell aufbauen.3'” Ein weiterer verbreiteter Ansatz ist der 3D-Biodruck von
Strukturen mit integrierten Mikrokanalen. Diese kénnen entweder durch den Druck tubularer
Strukturen, oder durch den indirekten Druck eines Kanalnetzwerks innerhalb der Struktur er-
zeugt werden. Dabei kommt eine sogenannte Opfertinte zum Einsatz, mit der die Kanalstruk-
turen generiert werden. Die Opfertinte wird spater durch verschiedene Techniken entfernt,
wodurch ein hohles Kanalnetzwerk in den gedruckten Konstrukten entsteht. Wu et al. nutzen
Pluronic F127 als Opfertinte, die sich bei kalten Temperaturen verflissigt, und generierten so
ein Kanalnetzwerk in einer Hydrogelstruktur.>'® Auch Agarose oder Gelatine wurden bereits
erfolgreich als Opfermaterialien zur Generierung von Kanalnetzwerken eingesetzt.>'°%2° Die
Kombination des 3D-Biodrucks mit mikrofluidischen Organ-on-a-Chip-Technologien zusam-
men mit neuen Entwicklungen im Bereich der Biotinten kdnnen in Zukunft die Generierung
einer biomimetischen Mikroumgebung mit einer heterogenen 3D-Struktur ermdéglichen und
kann genutzt werden, um exakte Gewebemodelle fiir eine Anwendung in der regenerativen
Medizin oder der Medikamentenentwicklung herzustellen.??' Die in dieser Arbeit hergestellte
ultra-schnell aushartende Biotinte GelNB/GelS konnte hierbei als hervorragende, industriell
prozessierbare Alternative zu herkbmmlichen Biotinten ein breites Anwendungsgebiet gewahr-
leisten.
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6 Material und Methoden

6.1 Material

6.1.1 Verwendete Zelllinien/ Primarzellen

HepG2 - humane Leberkrebszelllinie

NHDF - primare normale humane dermale Fibroblasten

HUVEC - Endothelzellen der menschlichen Nabelschnurvene

ASC - Adipose mesenchymale Stammzellen

hCMEC/D3 — humane cerebrale Endothelzellen

HA — humane Astrozyten

hBPV — humane cerebrale vaskulare Perizyten

6.1.2 Chemikalien und Reagenzien

Bezeichnung

Lieferant/Hersteller

Medien/Zellkultur

Chemikalien

DMEM, Dulbecco’s Modified Eagle Me-
dium (41966-029)

DPBS™, Dulbecco’s Phosphate Buffered
Saline” (14190-094)

EBM-2, Endothelial Basal Medium 2 (C-
22211)

EGM-2, Endothelial Cell Growth Medium
2, Ready-to-use (C-22011)

FCS, Fetal Calf Serum
(Nr. 10500064)

Pen/Strep, Penicillin/Streptomycin
(15140122)

Trypsin-EDTA, 0,25 % (Nr. 25200056)

5-Norbonen-2-carbonsaure
(NO667)
Agar-Agar (212304)

Calcein-AM (C-3099)

Celltracker Green CMFDA (C2925)

Celltracker Red CMTPX (C34552)

Gibco® life technologies (Carlsbad, USA)

Gibco® life technologies (Carlsbad, USA)

Promocell GmbH (Heidelberg, Deutschland)

Promocell GmbH (Heidelberg, Deutschland)

Gibco® life technologies (Carlsbad, USA)

Gibco® life technologies (Carlsbad, USA)

Gibco® life technologies (Carlsbad, USA)
TCI Chemicals (Tokyo, Japan)

Otto Nordwald GmbH (Hamburg, Deutsch-
land)

ThermoFisher Scientific Inc.

USA)

ThermoFisher
USA)

ThermoFisher Sjetcientific Inc. (Waltheim,
USA)

(Waltheim,

Scientific Inc. (Waltheim,
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D20, Deuteriumoxid (151882-100G)

DMSO, Dimethylsulfoxid (A994)

DTT, Dithiotreitiol (6908)

EDC-HCI (1-Ethyl-3-(3-
dimethylaminopropyl)-

carbodiimidhydrochlorid)
(2156)

EDTA, Ethylendiamintetraessigsaure
(8043)

Ethanol absolut (20821.296)

FDA, Fluorescein Diacetat (F7378)
Gelatine Typ A (G2500-100G)
Glycin (3187)

HCI, Salzsure (H1758)

Hefeextrakt (2363)
Hoechst 33342 (H3570)

Irgacure D-2959, 2-Hydroxy-4‘-(2-hydro-
xyethoxyl-2-methylpropiophenon
(410896-10G)

KHCOs, Kaliumhydrogencarbonat (P748)

Kollagen |, rat tail (ALX-522-435-0100)
LAP, Lithium-Phenyl-(2,4,6-trimethylben-
zoyl)phosphinat (L0290)

LIVE/DEAD™ Viabilitats-/Zytoxizitats-Kit,
fir Saugetierzellen (L3224)

MES, 2-(N-Morpholino)ethansulfonsaure
(4256)

Methacrylsdureanhydrid (276685-500ML)
Methanol (1060091000)

MTT, 3-(4,5-Dimethylthiazol-2-yl)2,5-
diphenyltetrazoliumbromid (G4100)
Na2COs, Natriumcarbonat (8563)

NaCl, Natriumchlorid (3957)

NaHCOs, Natriumhydrogencarbonat
(6885)
NaOH, Natriumhydroxid
(P031)

Sigma-Aldrich (St.Lewis, USA)

Carl Roth GmbH (Karlsruhe, Deutschland)
Carl Roth GmbH (Karlsruhe, Deutschland)

Carl Roth GmbH (Karlsruhe, Deutschland)

Carl Roth GmbH (Karlsruhe, Deutschland)

VWR International GmbH (Darmstadt,
Deutschland)

Sigma-Aldrich (St.Lewis, USA)
Sigma-Aldrich (St.Lewis, USA)
Carl Roth GmbH (Karlsruhe, Deutschland)

Sigma-Aldrich (St.Lewis, USA)

Carl Roth GmbH (Karlsruhe, Deutschland)

Molecular Probes®, Life Technologies
GmbH (Darmstadt, Deutschland)

Sigma-Aldrich (St.Lewis, USA)

Carl Roth GmbH (Karlsruhe, Deutschland)
Enzo Life Sciences (Lorrach, Deutschland)
TCI Chemicals (Tokyo, Japan)

ThermoFisher Scientific Inc. (Waltheim,
USA)

Carl Roth GmbH (Karlsruhe, Deutschland)

Sigma-Aldrich (St.Lewis, USA)
Merck KGaA (Darmstadt, Deutschland)
Promega GmbH (Walldorf, Deutschland)

Carl Roth GmbH (Karlsruhe, Deutschland)
Carl Roth GmbH (Karlsruhe, Deutschland)

Carl Roth GmbH (Karlsruhe, Deutschland)

Carl Roth GmbH (Karlsruhe, Deutschland)
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NH4CI, Ammoniumchlorid (5050)

(130672-100G)

(A16602-25G)
PrestoBlue Reagenz (A13262)

Propidiumiodid (P4170)

SDS, Sodiumdodecylsulfat (4360)

Solubilization Solution  Stop
(G4100)

TNBSA (P2297-10ML)
Triton X-100 (T-9284)

Trypton (8952)

NHS, N-Hydroxysuccinimid

NHT, N-Acetylhomocysteinthiolacton

Mix

Carl Roth GmbH (Karlsruhe, Deutschland)

Sigma-Aldrich (St.Lewis, USA)

Sigma-Aldrich (St.Lewis, USA)

ThermoFisher Scientific Inc. (Waltheim,
USA)

Sigma-Aldrich (St.Lewis, USA)

Carl Roth GmbH (Karlsruhe, Deutschland)

Promega GmbH (Walldorf, Deutschland)

Sigma-Aldrich (St.Lewis, USA)

Sigma-Aldrich (St.Lewis, USA)

Carl Roth GmbH (Karlsruhe, Deutschland)

6.1.3 Zusammengesetzte Chemikalien/Medien

Zusammensetzung

Trypsininhibitor

Einfriermedium HepG2 und NHDF

Einfriermedium HUVEC

Natrium-Carbonat-Bicarbonatpuffer GelS
Synthese

Natrium-Carbonat-Bicarbonatpuffer TNBSA-
Assay

LB-Agar

10 % FCS
90 % DPBS™
50 % FCS
40 % DMEM
10 % DMSO
50 % FCS
40 % EGM-2
10 % DMSO

60 % Na2C03 (0,1 M)

40 % NaHCO3 (0,1 M)

95 % NaHCOs (0,1 M)

5 % Na2C03 (0,1 M)

5 g/l Hefeextrakt

10 g/l Trypton
10 g/l NaCl
15 g/l Agar
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Kulturmedium hCMEC

Differenzierungsmedium hCMEC

6.1.4 Verbrauchsmaterialien

Artikel

e 500 ml EBM-2

e 5mlP/S

e 25%FCS

e 125 pul Ascorbinsaure (EGM-2 Zusatz)
e 125 ul bFGF (EGM-2 Zusatz)

o 125 ul EGF (EGM-2 Zusatz)

o 125 ul IGF-1 (EGM-2 Zusatz)

e 125 ul VEGF (EGM-2 Zusatz)

e 0,55 uyM Hydrocortison (EGM-2 Zusatz)
e 500 ml EBM-2

e 125 pl Ascorbinsdure (EGM-2 Zusatz)
e 0,25%FCS

e 0,55 yM Hydrocortison (EGM-2 Zusatz)
e 5mlP/S

Hersteller/Lieferant

8-Well y-Slide, ibiTreat

ibidi (Martinsried, Deutschland)

Adhasionsobjekttrager, Q-Path plus

VWR International GmbH (Darmstadt, Deutschland)

Bakterienpetrischalen 100 mm, PS

Kryoréhrchen 2 ml, mit Silikonring

(
VWR International GmbH (Darmstadt, Deutschland)
VWR International GmbH (Darmstadt, Deutschland)

Deckglaschen rund, Durchmesser 32 mm

VWR International GmbH (Darmstadt, Deutschland)

Dialyseschlauche, 14 kDa, Cellulose-Membran, Breite

43 mm

Sigma-Aldrich (St.Lewis, USA)

Einmalspritzen Omnifix 1 ml

B.Braun (Melsungen, Deutschland)

Falconréhrchen, 15/50 ml

Greiner Bio-One GmbH (Frickenhausen, Deutschland)

Kartusche, Optimum, 3cc, klar

Nordson EFD (Erkrath, Deutschland)

Kartusche, Optimum, 3cc, schwarz

Kartuschenadapter, Optimum flr 3 cc Kartuschen

(
Nordson EFD (Erkrath, Deutschland)
Nordson EFD (Erkrath, Deutschland)

Kartuschenverschluss unten, drehbar

Nordson EFD (Erkrath, Deutschland)

Klebeband VHB™

Scotch (Saint Paul, USA)

Messpipetten, AR-Glas, 5/10/20 ml

Brand GmbH (Wertheim, Deutschland)

Nadeln 0,15 mm lila, konisch, standard

Vieweg GmbH (Kranzberg, Deutschland)

Nadeln 0,25 mm rot, konisch, standard

Vieweg GmbH (Kranzberg, Deutschland)
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Nadeln, 0, 41 mm blau, konisch, standard

Vieweg GmbH (Kranzberg, Deutschland)

Parafilm M, 4 in.*125 ft. Roll

Carl Roth GmbH (Karlsruhe, Deutschland)

Pasteurpipetten, Natron-Kalk-Glas

Brand GmbH (Wertheim, Deutschland)

Pipettenspitzen Next Generation Reloadsystem 1-
10 pl/ 10-200ul

VWR International GmbH (Darmstadt, Deutschland)

Pipettenspitzen, blau, 100-1000 pl

Corning Inc. (NY, USA)

Polycarbonatfolie Fluenz 108 lonen/cm?

It4ip (Louvain-la-Neuve, Belgien)

Pumpenschlauch Tygon 3350, Innendurchmesser 0,76
mm

Saint-Gobain
Frankreich)

Performance plastics (Courbevoie,

Reaktionsgefale, farblos 0,5/1,5/2,0 ml

Eppendorf AG (Wesseling, Deutschland)

Reaktionsgefalte, schwarz 1,5 ml

Eppendorf AG (Wesseling, Deutschland)

Rotilabo®-Einmalkiivetten

Carl Roth GmbH (Karlsruhe, Deutschland)

Spritzen Inkjet, 1, 5, 10 mi

B.Braun (Melsungen, Deutschland)

Sterican® Einmalinjektionskanilen

B.Braun (Melsungen, Deutschland)

Sterilfilter, Rotilabo®, Porengréfe 0,22 ym

Carl Roth GmbH (Karlsruhe, Deutschland)

Stopfen, 3cc, rot

Nordson EFD (Erkrath, Deutschland)

Verschlusskappe oben, blau, fir 3cc Kartuschen

Nordson EFD (Erkrath, Deutschland)

Zahlkammer, Neubauer

Paul Marienfeld GmbH & Co.KG (Lauda, Deutschland)

Zellkultur Multiwellplatte Cellstar® 6/12/24/48/96 Well,
PS, F-Boden, Transparent

Greiner Bio-One GmbH (Frickenhausen, Deutschland)

Zellkulturflasche Cellstar® 75 cm?2, 175 cm?, Filter-
schraubverschluss

Greiner Bio-One GmbH (Frickenhausen, Deutschland)

Zellkulturschalen Cellstar®, 35 mm, 60 mm, 100 mm,
PS

Greiner Bio-One GmbH (Frickenhausen, Deutschland)
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6.1.5 Gerate
Anwendung Gerit Hersteller
Zellkultur Absaugpumpe Integra Vacusafe INTEGRA Biosciences GmbH (Bie-
bertal, Deutschland)
COz2-Inkubator, C170 BINDER GmbH (Tuttlingen,
Deutschland)
ENVAIReco® air Werkbank ENVAIR (Emmingen, Deutschland)
Mehrkanalpipetten 1-10ul/20-200 pl VWR International GmbH (Darm-
stadt, Deutschland)
Pipetten Eppendorf Research Plus 1-10 Eppendorf AG (Wesseling,
pl/10-100 pl/100-1000 pl Deutschland)
Warmeschrank UN55 Memmert GmbH + Co. KG
(Schwabach, Deutschland)
Zentrifuge Mikrozentrifuge Mikro20 Hettich (Tuttlingen, Deutschland)
Zentrifuge Megafuge 2.0R Heraeus Sepa- Heraeus (Hanau, Deutschland)
tech
Mikroskope Inverses Lichtmikroskop Leica DMIL LED Leica Microsystems GmbH (Wetz-

Weitere Gerate

178

Konfokalmikroskop Leica TCS SPE

Mikroskop Axio Observer Z1

3D-Drucker 3D Discovery Gen 1

Absorptionsspektrometer SmartSpec™

3000
Feinwaage PR 124

Kuhlsystem fiir 3D Discovery, Umwalzkiih-
ler Huber Pilot One

Lampe OSRAM Ultra Vitalux 300W E27

Lyophilisator

Magnetriihrer mit Heizplatte VWR Advan-
ced

NMR Spektrometer AVANCE 400

Omnicure R2000 UV Radiometer

lar, Deutschland)

Leica Microsystems GmbH (Wetz-
lar, Deutschland)

Carl Zeiss GmbH (Jena, Deutsch-
land)

regenHU
Schweiz)

Bio-Rad Laboratories GmbH (Min-
chen, Deutschland)

OHAUS Europe GmbH (Nanikon,
Schweiz)

(Villaz-St-Pierre,

Peter Huber Kaltemaschinenbau
AG (Offenburg, Deutschland)

Osram Licht AG
Deutschland)

LSL Secfroid (Aclens, Schweiz)

(Miinchen,

VWR International GmbH (Darm-
stadt, Deutschland)

Bruker BioSpin GmbH (Rheinstet-
ten, Deutschland)

igb-tech  GmbH
Deutschland)

(Friedelsheim,
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pH-Meter

Punktstrahler Omnicure S2000 (Lichtleiter
320 — 500 nm)

Rheometer Physica MCR 501

SpectraMax iD3 Mikroplattenleser
Spritzenpumpe, Fusion 200 Classic Syringe
Pump

Thermomixer 5436

Vortexmischer Reax 2000

Wasserbad

6.1.6 Software

Ansys Fluent 2019R2
Bildauswertungssoftware Python
ChemOffice Proffesional

Fiji Imaged

Leica Application Suite
Microsoft Office

OriginPro 9.1G

RheoCompass

TopSpin 4.0.6

VWR International GmbH (Darm-
stadt, Deutschland)

igb-tech GmbH  (Friedelsheim,
Deutschland)

Anton Paar Germany GmbH (Ostfil-
dern-Scharnhausen, Deutschland)

Molecular Devices, LLC. (San
Jose, USA)

Chemyx (Stafford, USA)

Eppendorf AG (Wesseling,
Deutschland)

Heidolph Instruments GmbH + Co.
KG (Schwabach, Deutschland)

Kottermann Labortechnik
(Hanigsen, Deutschland)
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6.2 Methoden
6.2.1 Zellkultur HepG2

6.2.1.1 Kultivierung von HepG2

Zur Kultivierung der HepG2 wurde die Zelllinie aus der Lagerung bei -196 °C entnommen, bei
37 °C aufgetaut und in eine Kulturflasche mit vorgelegtem Kulturmedium gegeben. Nach 24 h
erfolgte ein Mediumwechsel, da sich das im Einfriermedium enthaltene DMSO schéadlich auf
die Zellen auswirken kann. Fir den Mediumwechsel wurde das vorhandene Medium verworfen
und die Zellschicht mit 10 ml DPBS™ gewaschen. Anschlielend wurden 10 ml neues Kultur-
medium zugegeben. Die Kultivierung der HepG2 Zelllinie erfolgte adharent in 75 cm?-Kultur-
flaschen im Inkubator bei 5 % CO. Gehalt, 37 °C und gesattigter Luftfeuchtigkeit. Als Kultur-
medium diente DMEM, zu welchem 10 % FCS und 1 % Antibiotika (Pen/Strep) zugegeben
wurde. Die Kulturen wurden zweimal pro Woche im Verhaltnis 1:10 oder 1:5 passagiert, nach-
dem sich ein konfluentes Zellwachstum eingestellt hatte. Dazu wurde das alte Medium in den
Kulturflaschenentfernt und die Zellschicht mit 10 ml DPBS gewaschen. Nach Entfernen des
DPBS wurde die Zellschicht mit 1 ml Trypsin-EDTA (0,25 %) behandelt und fur ca. 3 min bei
37 °C inkubiert, um eine optimale Wirkungsweise des Trypsins zu gewahrleisten. Nach Ende
der Inkubationszeit wurde das Ablésen der Zellen von der Kulturflasche tberprift und durch
Klopfen mit der Hand vervollstandigt. Durch Zugabe von DMEM wurde die Wirkung von
Trypsin gestoppt. Dabei wurde mindestens die doppelte Menge des Kulturmediums zugege-
ben, um die enzymatische Reaktion gezielt zu beenden. Die gewlinschte Menge wurde nun in
eine neue Zellkulturflasche mit vorgelegtem Medium Uberflihrt und der nicht benétigte Rest
verworfen.

6.2.1.2 Einfrieren der HepG2

Zum Einfrieren wurden die Zellen zunéchst mit DPBS” gewaschen und trypsiniert (wie in Ka-
pitel 6.2.1.1 beschrieben). Nachdem die Wirkung des Trypsins mit DMEM abgestoppt wurde,
wurde die Zellzahl bestimmt und die Zellsuspension zentrifugiert (1200 rpm, 3 min). Das
dadurch erhaltene Zellpellet wurde anschlie3end in Einfriermedium (50 % FCS, 40 % DMEM
und 10 % DMSO) resuspendiert, sodass eine Konzentration von 108 Zellen/ml erhalten wurde.
Jeweils 1 ml der Losung wurde in ein Cryovial Uberfihrt und direkt in einen mit Isopropanol
geflllten Einfrierbehalter gesetzt, welcher anschlieRend mit 1 °C/ min auf -80 °C abgekuhlt
wurde. Die Zellen wurden langfristig bei -196 °C gelagert.

6.2.2 Zellkultur NHDF

6.2.2.1 Kultivierung von NHDF
Zur Kultivierung der NHDF wurden diese aus der Lagerung bei -196 °C entnommen und fir
eine Minute bei 37 °C im Wasserbad aufgetaut. Anschlieend wurde die Zellsuspension in
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eine 175 cm? Zellkulturflasche mit vorgelegtem DMEM (berflhrt. Nach 24 h erfolgte ein Medi-
umwechsel. Die Kultivierung der Zellen erfolgte adharent in Zellkulturflaschen (175 cm?) bei
37 °C, 5 % CO2 und gesattigter Luftfeuchtigkeit. Als Kulturmedium diente DMEM mit 10 % FCS
und 1 % Pen/Strep. Zum Passagieren der Zellen wurde das DMEM entnommen, die Zell-
schicht vorsichtig mit 20 ml DPBS”- gewaschen und im Anschluss 2 ml Trypsin-EDTA (0,25 %)
in die Flasche gegeben. Es erfolgte eine Inkubation fir 3 min bei 37 °C. AnschlieRend wurde
das Abldsen der Zellen tberprtft und durch vorsichtiges Klopfen mit der Hand vervollstandigt.
Durch Zugabe von DMEM wurde die Wirkung des Trypsins abgestoppt. Die gewlinschte
Menge an Zellsuspension wurde in eine neue Flasche mit vorgelegtem DMEM uberflihrt und
nicht benétigte Reste verworfen.

6.2.2.2 Einfrieren der NHDF
Der Einfriervorgang verlief analog zum Einfrieren der HepG2-Zellen (Siehe Kapitel 6.2.1.2).

6.2.3 Zellkultur HUVEC

6.2.3.1 Kultivierung von HUVEC

Zur Kultivierung der HUVEC wurden diese aus der Lagerung bei -196 °C entnommen und flr
eine Minute bei 37 °C aufgetaut. Anschliel’end wurde die Zellsuspension in ein 15 ml Falcon
mit vorgelegtem Trypsininhibitor (10 % FCS, 90 % DPBS™) tberfiihrt. Nach einem Zentrifuga-
tionsschritt (1200 rpm, 3 min) wurde der Uberstand vorsichtig abgenommen und das Zellpellet
in 1 ml EGM-2 Medium resuspendiert. Die Zellsuspension wurde danach in eine Zellkulturfla-
sche mit vorgelegtem EGM-2 Medium Uberfihrt. Die Kultivierung der Zellen erfolgte adharent
in Zellkulturflaschen (75 cm?) bei 37 °C, 5 % CO, und gesattigter Luftfeuchtigkeit. Als Kultur-
medium diente EGM-2 Ready-to-Use mit 10 % FCS und 1 % Pen/Strep. Die Kulturen wurden
einmal pro Woche im Verhaltnis 1:2 oder 1:3 passagiert. Dazu wurde das Kulturmedium ent-
nommen und die Zellschicht zweimal mit jeweils 5 ml DPBS” gewaschen. Zum Abl6sen der
Zellen wurden 0,5 ml DPBS™ und 0,5 ml Trypsin-EDTA (0,25 %) in die Flasche gegeben und
fur 3 min bei 37 °C inkubiert. Nach Ablauf der Inkubationszeit wurde das Ablésen der Zellen
Uberprift und durch Klopfen mit der Hand vervollstandigt. Die Wirkung des Trypsins wurde
durch Zugabe von 2 ml Trypsininhibitor gestoppt. Die Zellsuspension wurde in ein Falcon Gber-
fuhrt und die Zellkulturflasche zweimal mit 2 ml EGM-2 nachgesplilt und ebenfalls in das Fal-
con Uberfiihrt. Nach der Zentrifugation (1200 rpm, 3 min) wurde der Uberstand abgenommen
und das erhaltene Zellpellet in 1 ml EGM-2 resuspendiert. Anschlielend wurde die ge-
winschte Menge an Zellsuspension in eine neue Zellkulturflasche mit vorgelegtem EGM-2
Uberflhrt.

6.2.3.2 Einfrieren der HUVEC

Zum Einfrieren wurden die Zellen zunachst mit DPBS” gewaschen und trypsiniert. Nachdem
die Wirkung des Trypsins mit Trypsininhibitor abgestoppt wurde, wurde die Zellzahl bestimmt
und die Zellsuspension zentrifugiert (1200 rpm, 3 min). Das dadurch erhaltene Zellpellet wurde
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anschliefend in Einfriermedium (50 % FCS, 40 % EGM-2 und 10 % DMSO) resuspendiert,
sodass eine Konzentration von 10° Zellen/ml erhalten wurde. Jeweils 1 ml der Lésung wurde
in ein Cryovial Uberfihrt und direkt in einen mit Isopropanol geflllten Einfrierbehalter gesetzt,
welcher anschlielRend mit 1 °C/ min auf -80 °C abgekiihlt wurde. Die Zellen wurden langfristig
bei -196 °C gelagert.

6.2.4 Chemische Synthese der Photopolymere

Die Synthese der verschiedenen Gelatine-basierten Photopolymere erfolgte durch Funktiona-
lisierung der freien Aminogruppen der Lysinseitenketten der Gelatine.

6.2.4.1 GelMA-V1

H O Zur Synthese des Photopolymers GelMA-V1 wurden zunachst 10 g
N‘gz Gelatine bei 50 °C in DPBS™-geldst. AnschlieBend wurden, je nach ge-

HoN wiinschtem Funktionalisierungsgrad (siehe Tabelle 8), 1,5 ml, 5 ml o-
NH, der 8 ml Methacrylsaureanhydrid sehr langsam mit Hilfe einer Einmal-

H O spritze zur Gelatineldsung tropfenweise zugegeben und fur 2 h bei

HzN/ N‘gz 50 °C gerlhrt. Nach Ablauf der Reaktionszeit wurde die Losung mit
100 ml warmem DPBS™ verdiinnt und fir weitere 10 min geriihrt. An-

NH, schlielend wurde die Lésung in zuvor eingeweichte, auf Dichtigkeit

geprifte und einseitig verschlossene Dialyseschlauche (Cellulose, 12-
14 kDa) uberfuhrt und fur 7 Tage bei 40 °C gegen ddH.O dialysiert. Dabei fand zweimal taglich
ein Wasserwechsel statt. Nach Ende der Dialyse wurde die Losung in 50 ml Falcons uberfihrt
und bei -80 °C gelagert. Nach zweitagiger Lyophilisation wurde das Photopolymer GelMA in
Form eines weillen Feststoffs erhalten. Dieser wurde bis zur Verwendung bei -20 °C gelagert.

'H-NMR (400 MHz, D20): &/ppm =5,75 (Ha), 5,5 (Hb), 3,1 (bs, NH2), 1,9 (s, CHa)

Tabelle 8: Methacrylierung von Gelatine zur Synthese von GelMA-V1. Die angegebenen Mengen be-
ziehen sich jeweils auf 1 g Gelatine.

Funktionalisie- Aq (MAA) n (MAA) V (MAA)
rungsgrad [mmol] [ul]
Low 3,8 1,01 150
Medium 12,6 3,35 500
High ‘ 20,2 5,36 800
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6.2.4.2 GelMA-V2

H O Zur Synthese des Photopolymers GelMA-V2 wurde zunachst 1 g Ge-
N‘gz latine in 10 mI DPBS™ bei 50 °C geldst. AnschlieRend wurde die ge-

HoN wilnschte Menge an MAA (siehe Tabelle 9) langsam mit Hilfe einer
NH, Einmalspritze zugetropft und fiir 2 h bei 50 °C geruhrt. Nach Ablauf

H O der Reaktionszeit wurde die Lésung mit 10 ml erwarmtem DPBS™" ver-

HzN/ N‘gz dinnt und fir weitere 10 min gerihrt. Anschlie3end wurde die Reakti-
onslésung in vorbereitete Dialyseschlauche (Cellulose, 12-14 kDa)

NH, Uberfuhrt und fir 7 Tage gegen ddH-O dialysiert. Anschliefend wurde

die Lésung in Falcons Uberfihrt und bei -80 °C gelagert. Nach zweita-
giger Lyophilisation wurde das Produkt als weilRer Feststoff erhalten, welcher bis zur Verwen-
dung bei -20 °C gelagert wurde.

TH-NMR (400 MHz, D-O): 8/ppm =5,8 (Ha), 5,6 (Hb), 3,3 (bs, NH2), 2,23 (s, CHs)

Tabelle 9: Methacrylierung von Gelatine zur Synthese von GelMA-V2 in Abhéngigkeit der Aquivalente
(Aq). 1 Aquivalent entspricht 0,266 mmol NH»>-Gruppen pro 1 g Gelatine. Die angegebenen Mengen
beziehen sich jeweils auf 1 g Gelatine. Die resultierenden Funktionalisierungsgrade Low, Medium und
High sind dem entsprechenden Aquivalent zugeordnet.

Funktionalisie- Aq (MAA) n (MAA) V (MAA)
rungsgrad [mmol] [ul]
- 0,5 0,133 19,8
Low 1 0,266 39,5
- 2 0,532 79
- 4 1,064 158
Medium 8 2,128 316
- 10 2,66 395
- 12 3,192 474
- 16 4,256 632
High 20 5,32 790
- 30 7,98 1185
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6.2.4.3 GelNB
ol
H
Ph
H,N
NHz
\ H
H,N N
NH,

Zur Synthese des Photopolymers GelNB wurden 5-Norbornene-
2-carboxylsdure (NCS), 1-Ethyl-3-(3-dimethylaminopropyl)car-
bodiimid-hydrochlorid (EDC-HCI) und N-Hydroxysuccinimid
(NHS) im Verhaltnis 1:2:1 in 10 ml MES-Puffer (0,5 M, pH 6) ge-
I6st. Die jeweiligen Mengen sind Tabelle 10 zu entnehmen. Die
Lésung wurde flr 15 min bei 50 °C gerlhrt. AnschlieRend wurde
1 g Gelatine hinzugegeben. Nachdem diese geldst war, wurde
der pH-Wert des Reaktionsgemischs mit NaOH auf 7,5-7,8 ein-
gestellt. Die Lésung wurde tUber Nacht bei 50 °C gerihrt und am

nachsten Tag in vorbereitete Dialyseschlauche (Cellulose, 12-14 kDa) uberfuhrt. Die Dialyse
erfolgte flr 7 Tage bei 40 °C gegen ddH,O, wobei das Wasser zweimal taglich gewechselt
wurde. Nach der Aufreinigung wurde die Reaktionslésung in Falcons Utberflhrt und zentrifu-
giert (4000 rpm, 5 min), um eventuelle Reaktionsriickstande zu entfernen. Das Produkt wurde
bei -80 °C eingefroren, flr zwei Tage lyophilisiert und der entstandene weile Feststoff bis zur
Verwendung bei -20 °C gelagert.

"H-NMR (400 MHz, D20): &/ppm =7,6-7,4 (Haromat Gelatine), 6,44 (Ha, endo), 6,39 (Ha, exo),
6,37 (Hy, exo), 6,11 (Hy, endo), 5,24-0,99 (Gelatine), 3,20 (bs, NH>)
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Tabelle 10: Funktionalisierung von Gelatine mit Norbornencarboxylsédure zur Synthese von GelNB in
Abhéngigkeit der Aquivalente. 1 Aquivalent entspricht 0,266 mmol NH2-Gruppen pro 1 g Gelatine. NCS,
EDC-HCI und NHS stehen im Verhéltnis 1:2:1. Die angegebenen Mengen beziehen sich jeweils auf 1 g
Gelatine. Die resultierenden Funktionalisierungsgrade Low, Medium und High sind dem entsprechen-

den Aquivalent zugeordnet.

Hoonumee Aqmes)  "MA4  VMAA)  m(EDCHC)  m(NHS)

grad [mmol] [ul] [mg] [mg]
- 0,1 0,0266 3,3 10,2 3,1
Low 0,3 0,0798 9,8 30,6 9,2

- 0,5 0,133 16,3 51,0 15,3
Low 1 0,266 32,6 102,0 30,6
Medium 2 0,532 65,1 204,0 61,2
- 2,5 0,665 81,4 2549 76,5

- 3 0,798 97,7 305,9 91,8

- 3,5 0,931 113,9 356,9 107 1

- 4 1,064 130,2 407,9 122,5

- 8 2,128 260,4 815,9 2449

High 10 2,66 325,5 1019,8 306,1
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6.2.4.4 GelS
0 Zur Synthese des Photopolymers GelS wurde 1 g Gelatine und
H eine Spatelspitze Ethylendiamintetraacetat (EDTA) in einem
HoN Schlenkkolben vorgelegt. Dieser wurde daraufhin dreimal eva-
NHACHN SH  kuiert und mit Argon gesplilt. AnschlieRend wurden 10 ml Nat-
2 0 riumhydrogencarbonatpuffer (entgast, CO2-frei) hinzugegeben
HON H und die Suspension bis zum vollstandigen Lésen der Gelatine
2 bei 40 °C geruhrt. Die bendtigte Menge N-Acetylhomocystein-
ﬁl(I:ﬂHN SH  thiolacton wurde in ca. 1,5 ml Puffer geldst und zur Gelatineld-

2

sung gegeben. Die benétigte Menge ist Tabelle 11 zu entneh-
men. Die Lésung wurde fir 3 h unter Argonatmosphare bei 40 °C gerthrt und anschlie3end
mit 10 ml ddH20 verdiinnt und in vorbereitete Dialyseschlauche Gberfihrt. Die Dialyse erfolgte
flr 24 h bei 40 °C gegen ddH20 und unter Schutzgasatmosphare. Der Wasserwechsel erfolgte
drei- bis viermal. Bei den ersten zwei Wechselvorgangen wurde zusatzlich noch EDTA zuge-
geben. Nach der Aufreinigung wurde das Produkt bei -80 °C eingefroren und lyophilisiert. Als
Produkt wurde ein weil3er Feststoff erhalten, der bis zur Verwendung bei -80 °C und unter
Schutzgas gelagert wurde.

"H-NMR (400 MHz, D;0): &/ppm = 7,6-7,40 (Haromat, Gelatine), 5,24-0,99 (Gelatine), 3,20 (bs,
NH>), 2,23 (s, CHa)

Tabelle 11: Funktionalisierung von Gelatine mit N-Homocysteinthiolacton (NHT) zur Synthese von GelS
in Abhéngigkeit der Aquivalente. 1 Aquivalent entspricht 0,266 mmol NH.-Gruppen pro 1 g Gelatine.
Die angegebenen Mengen beziehen sich jeweils auf 1 g Gelatine. Die resultierenden Funktionalisie-
rungsgrade Low und Medium sind dem entsprechenden Aquivalent zugeordnet.

Funktionalisie- Aq (NHT) n (NHT) m (NHT)
rungsgrad [mmol] [mg]
Low 1 0,266 42,4
- 3 0,798 1271
Medium 5 1,33 211,8
- 10 2,66 423,5
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6.2.5 Charakterisierung der Photopolymere und Hydrogele

6.2.5.1 TNBSA-Assay zur Bestimmung der freien Aminogruppen in Gelatine

Zur quantitativen Bestimmung der freien e-Aminogruppen in Gelatine wurde ein TNBSA-Assay
durchgeflhrt. Daflir wurde zunachst eine Glycin-Standardkurve erstellt. Fir die dafir benétigte
Verdinnungsreihe wurde Glycin in verschiedenen Konzentrationen (2-12 ug/ml) in Natrium-
hydrogencarbonatpuffer (0,1 M, pH 8,5) gel6st. Zusatzlich wurde eine Gelatine-Lésung mit
einer Konzentration von 200 ug/ml in dem Puffer hergestellt. Zu 500 ul der jeweiligen Glycin-
und Gelatine-Lésung wurden 250 ul TNBSA (0,02 %) gegeben und die Proben fiir 4 h bei
37 °C im Dunkeln inkubiert. Nach Ende der Inkubationszeit wurde die Reaktion mit je 125 pl
HCI (1 M) und 250 pyl SDS (10 %) abgestoppt. Fir jede der Lésungen dienten 500 pl der
jeweiligen Protein-/ Aminosaureldsung, versetzt mit 125 ul HCI (1M) und anschlieRend 250 ul
TNBSA (0,02 %), als Blank. Die Blanks wurden nach Zugabe des TNBSA unter denselben
Bedingungen inkubiert wie die Proben. Nach Ablauf der Inkubationszeit wurden zu den Blanks
jeweils 250 pl SDS (10 %) zugegeben. Die Absorptionsmessung erfolgte bei 335 nm mit einem
Photometer. Alle Messungen wurden in Triplikaten durchgefihrt. Mit den Absorptionswerten
der Glycin-Verdinnungsreihe wurde eine Standardkurve erstellt, aus deren Funktion die
durchschnittliche Stoffmenge freier e-Aminogruppen pro Gramm Gelatine bestimmt wurde.®?

6.2.5.2 TNBSA-Assay zur Bestimmung des Funktionalisierungsgrades
Zur Ermittlung des Funktionalisierungsgrads der verschiedenen synthetisierten Gelatinederi-
vate wurde ein TNBSA-Assay durchgeflihrt. Hierzu wurden die zu analysierenden Polymere
sowie nicht-funktionalisierte Gelatine in einer Konzentration von 500 ug/ml in Natriumhydro-
gencarbonatpuffer (0,1 M, pH 8,5) geldst. 500 ul der Lésung wurden daraufhin mit jeweils
250 pl TNBSA (0,02 %) versetzt und fir 4 h bei 37 °C im Dunkeln inkubiert. Als Blank dienten
500 pl der Lésung, die mit 125 pyl HCL (1 M) und 250 pl TNBSA (0,02 %) versetzt wurden.
Diese wurden unter denselben Bedingungen wie die Polymerproben inkubiert. Nach Ablauf
der Inkubationszeit wurden die Polymerproben mit 125 yl HCI (1 M) und 250 pl SDS (10 %)
versetzt. Zu den Blanks wurden jeweils 250 ul SDS (10 %) gegeben. Die Absorptionsmessung
erfolgte bei 335 nm. Alle Messungen wurden in Duplikaten durchgefiihrt. Der Funktionalisie-
rungsgrad wurde mit nachfolgender Formel berechnet:

Funktionalisierungsgrad [%] = (1 - %) * 100 % Formel (1)
6.2.5.3 Absorptionsmessung der Photoinitiatoren LAP und Irgacure D-2959
Zur genauen Charakterisierung des Absorptionsmaximums der Photoinitiatoren Irgacure
D-2959 und LAP in DPBS™ als Lésungsmittel wurde eine Absorptionsmessung durchgeflhrt.
Dafiir wurden die beiden Stoffe zunachst in einer Konzentration von 0,1 % in DPBS” gelGst
und anschlieend jeweils 1 ml der Losung in Kivetten Uberfiihrt. Als Blank diente DBPS™. Es
wurde jeweils ein Spektrum von 200 bis 400 nm in 10 nm Schritten mit einem Photometer
(SmartSpec 3000, BioRad GmbH) aufgenommen.
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6.2.5.4 Herstellung der Hydrogele

Fir die Herstellung der Hydrogele wurden die lyophilisierten Photopolymere GelMA-V1,
GelMA-V2 und GelNB in DPBS™ bei 40-50 °C gelost, sodass eine 10 %ige Stammldsung er-
halten wurde. Das lyophilisierte Photopolymer GelS wurde in DPBS™ bei 70 °C gel6st, sodass
eine 5 %ige Stammldsung erhalten wurde. Die Stammlésungen wurden dann mit DPBS™,
Crosslinker und Photoinitiator so verdinnt, dass die Photopolymerkonzentration im Hydrogel
5 % entsprach. Die Aushartung der Lésungen zum Hydrogel erfolgte durch Bestrahlung mit
500 mW/cm? der Wellenlangen 320-500 nm mit dem Aushartungssystem Omnicure S2000.
Die finalen Zusammensetzungen der Hydrogele, sowie die Aushartungszeiten sind Tabelle 12,
Tabelle 13 und Tabelle 14 zu entnehmen.

Tabelle 12: Finale Zusammensetzung der GelMA-V1- und GelMA-V2-Hydrogele. Die Aushértungszeit
bezieht sich auf 2 mm hohe Gele, bestrahlt mit Omnicure S2000 (320-500 nm, 500 mW/cm?).

Photopolymer [5 %] Crosslinker Photoinitiator Aushar[t:]ngszel t
Ge/;\;i\g-z;low - 0,3 % LAP 30
GelMA-V1 medium .
(12,6 Aq) - 0,3 % LAP 30
GelMA-V1 high .
(20,2 Aq) - 0,3 % LAP 30
Ge”\(ﬂ;q;‘\gi o - 0,3 % LAP 30
GeIMA(-;/z (;7)7ed/um ) 0558 LA .
IMA-V2 high
ce (20 Aq) N - 0,3 % LAP 30
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Tabelle 13: Finale Zusammensetzung der GelINB/DTT-Hydrogele. Die Aushértungszeit bezieht sich auf
2 mm hohe Gele, bestrahlt mit Omnicure S2000 (320-500 nm, 500 mW/cm?).

Aushi ,
Photopolymer [5 %] Crosslinker Photoinitiator us ar[t:]ngszelt
GelNB low
) 54 mMDTT 0,03 % LAP 20
(1Aq)
GelNB medium
. 8 mM DTT 0,03 % LAP 20
(2 Aq)
GelNB high
. 15 mM DTT 0,03 % LAP 20
(10 Aq)

Tabelle 14: Finale Zusammensetzung der GelNB/GelS-Hydrogele. Die Aushértungszeit bezieht sich
auf 2 mm hohe Gele, bestrahit mit Omnicure S2000 (320-500 nm, 500 mW/cm?).

Mischungs-
Photopolymer 1  Photopolymer 2 verhiéltnis Photoinitia-  Aushartungs-
[2,5 %] [2,5 %] Photopoly- tor zeit [s]
mere [%]
GelNB low GelS low _ o
(0.3 Aq) (1 Aq) 50 :50 0,03 % LAP 10
GelNB medium GelS medium
. " 50 : 50 0,03 % LAP 10
(2 Aq) (5 Aq) ’
GelNB high GelS medium _ o
(10 Aq) (5 Aq) 35:65 0,03 % LAP 10

6.2.5.5 Untersuchung der Aushartungszeiten der Hydrogele

Zur Charakterisierung der Aushartungszeiten der verschiedenen Gelatine-basierten Hydro-
gele mit dem Omnicure S2000 wurden Aushartungstests durchgefihrt. Dafir wurden Photo-
polymerlésungen von GelMA-V1, GelMA-V2, GelNB/DTT und GelNB/GelS (5 % in DPBS™)
mit verschiedenen Konzentrationen an LAP (0,3 %, 0,1 %, 0,05 %, 0,03 % und 0,01 %) ange-
setzt und jeweils 70 ul der Losung in ein Well einer 96-Well-Platte gegeben. Anschlielend
wurde die Platte unter der Aushartungslampe Omnicure S2000 platziert (500 mW/cm?, Ab-
stand Lichtleiter-Platte: 5 cm) und die Zeit bis zur Vernetzung des Hydrogels bestimmt. Nach
2-5 Sekunden wurde die Aushartung optisch Uberprift. Alle Messungen wurden in Triplikaten
durchgeflhrt.
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6.2.5.6 Sterilitatsbestimmung der Hydrogele

Zur Untersuchung der Sterilitdt der verschiedenen Hydrogele bzw. Photopolymerlésungen
wurden diese auf Agarplatten ausplattiert. Dafiir wurden zunachst Agarplatten mit LB-Agar
angesetzt. Nach dem Ausharten des Agars wurden die Platten bis zur Verwendung Gber Kopf
bei 4 °C gelagert. Die Photopolymerldsungen wurden mit einer Polymerkonzentration von 5 %
mit sterilem DPBS” und unsterilem DPBS™- angesetzt (siehe Kapitel 6.2.5.4). Als Positivkon-
trolle wurden einige Photopolymere durch Kontakt mit dem Fu3boden gezielt verunreinigt und
in unsterilem DPBS™ gelost. AnschlieRend wurden 100 pl der L6sung mit Hilfe von Glaskigel-
chen auf den Agarplatten ausplattiert. Die Platten wurden fiir 48 h bei 29 °C Gber Kopf inkubiert
und die Anzahl an Bakterienkolonien bestimmt.

6.2.5.7 Bestimmung der Quelleigenschaften

Die Quelleigenschaften der verschiedenen Gelatine-basierten Hydrogele wurden gravimet-
risch nach der Methode von Noshadi et al.*° Bestimmt. Zun&chst wurden 200 pl der jeweiligen
Polymerlésung in Konzentrationen von 5 % angesetzt (siehe Kapitel 6.2.5.4) und auf PDMS-
beschichteten Objekttragern unter der Aushartungslampe Omnicure S2000 zum Hydrogel ver-
netzt, bei -80 °C eingefroren und fiir 48 h lyophilisiert. Das Trockengewicht der Hydrogeltropfen
wurde mit einer Feinwaage ermittelt und die Gele zum Aufquellen in 2 ml DPBS™ bei RT fiir
24 h inkubiert. AnschlieRend wurde das Hydrogel aus der Flissigkeit entnommen und das
Nassgewicht bestimmt. Dieser Vorgang wurde so lange wiederholt bis keine Gewichtsande-
rung mehr festzustellen war. Das DPBS”- wurde nach jedem Wagevorgang erneuert. Die Be-
rechnung des Fliissigkeitsgehaltes erfolgte nach Lou et al., die Berechnung des Quellverhalt-
nis (engl. swelling ratio) nach Noshadi et al. mit folgenden Formeln:235:240

Flissigkeitsgehalt [%] = w * 100 % Formel (2)
dry
swelling ratio = % Formel (3)
Ty

6.2.5.8 Bestimmung des Degradationsverhaltens

Das Degradationsverhalten der verschiedenen Hydrogele in unterschiedlichen Ldsungen
wurde gravimetrisch nach der Methode von Noshadi et al. bestimmt. 24° Dazu wurden zunéchst
200 pl der jeweiligen Photopolymerldsung in den Konzentrationen 5 % und 10 % angesetzt
(siehe Kapitel 6.2.5.4). Zum Einstellen der Polymerkonzentration wurden nun jedoch die zu
untersuchenden Lagerlésungen gewahlt (DMEM oder 10 % FCS in DPBS™). Die Losungen
wurden auf PDMS-beschichteten Objekttragern unter der Aushartungslampe Omnicure S2000
zum Gel vernetzt, bei -80 °C eingefroren und fir 48 h lyophilisiert. Das Trockengewicht der
Hydrogeltropfen wurde anschliefend mit einer Feinwaage bestimmt und die Gele wurden in
jeweils 1 ml der Lagerlésung (DMEM oder 10 % FCS in DPBS™) bei 37 °C fir bis zu 14 Tagen
inkubiert. Die Lagerldsung wurde alle zwei bis drei Tage gewechselt. Die Probenentnahme in
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Triplikaten erfolgte jeweils nach 24 h, 48 h, 72 h, 96 h, 7 Tagen und 14 Tagen. Die entnom-
menen Gele wurden dann nochmals bei -80 °C eingefroren, fir 48 h lyophilisiert und das Tro-
ckengewicht zum Zeitpunkt t bestimmt. Das verbleibende Gewicht der Hydrogele in den ver-
schiedenen Lésungen wurde mit Hilfe der Formel 4 berechnet:

Verbleibendes Gewicht [%] = % * 100 % Formel (4)
t

6.2.5.9 Rheologische Charakterisierung der Photopolymerlésungen

Fir die rheologische Charakterisierung der nicht-vernetzten 5 %igen Photopolymerldsungen
wurden 5 ml der jeweiligen Lésung hergestellt und bis zur Verwendung bei 4 °C gelagert.
Anschlielend wurden die Lésungen im Wasserbad bei 40 °C erwarmt und charakterisiert. Die
Bestimmung der rheologischen Eigenschaften erfolgten bei 14 °C und 37 °C mit einem Platte-
Platte-Rheometer (Physica MCR 501, Anton Paar). Der Messplattendurchmesser betrug
25 mm (PP25 Messplatte, Anton Paar) fir die Messungen bei 14 °C, die Messungen bei 37 °C
wurden mit einer konischen Messplatte (CP50 Messplatte, Anton Paar) durchgefiihrt. Die
Messdistanz betrug jeweils 1 mm. Fir die Bestimmung der viskoelastischen Eigenschaften
(G', G") wurde eine dynamische Oszillationsmessung mit einer konstanten Amplitude von 1 Pa
Uber einen Frequenzbereich von 100 rad/s — 0,1 rad/s (logarithmische Stufen) durchgeflihrt.
Es wurden 41 Messpunkte aufgezeichnet mit einer logarithmisch ansteigenden Messpunk-
dauer. Zur Ermittlung der Scherviskositat wurde ein Rotationsversuch Uber einen Scherraten-
bereich von 0,1 1/s — 2000 1/s (logarithmische Stufen) durchgeflihrt. Es wurden 41 Mess-
punkte mit einer konstanten Messpunktdauer aufgezeichnet.

6.2.5.10 Rheologische Charakterisierung der Hydrogele

Fur die rheologische Charakterisierung der Hydrogele wurden Gele mit einem Durchmesser
von 25 mm hergestellt. Dazu wurden jeweils 500 pl der 5 %igen Photopolymerlésung in die
Wells einer 12-Well-Platte gegeben und die Lésung unter der Aushartungslampe Omnicure
S2000 zum Hydrogel vernetzt. Das vernetze Gel wurde anschlieRend mit 1 ml DPBS™ lber-
schichtet und mit einem Skalpell und einem Spatel vorsichtig aus der Platte gelést und zur
Lagerung in 3 cm Petrischalen Uberfihrt. Um eine Austrocknung des Gels bis zur Messung zu
vermeiden wurden diese nochmals mit 0,5 — 1 ml DPBS™ Giberschichtet und bei 4 °C gelagert.
Die Bestimmung der rheologischen Eigenschaften der vernetzten Hydrogele erfolgte bei 37 °C
mit einem Platte-Platte-Rheometer (Physica MCR 501, Anton Paar). Der Messplattendurch-
messer betrug 25 mm (PP25 Messplatte, Anton Paar) und die Messdistanz 1 mm. Fur die
Bestimmung der viskoelastischen Eigenschaften (G, G*) wurde eine dynamische Oszillations-
messung mit einer konstanten Amplitude von 1 Pa Uber einen Frequenzbereich von 100 rad/s
— 0,1 rad/s (logarithmische Stufen) durchgefiihrt. Es wurden 41 Messpunkte aufgezeichnet mit
einer logarithmisch ansteigenden Messpunkdauer. Zur Ermittlung der Scherviskositat und
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Flieldgrenze (engl. yield stress) bei 37 °C wurde ein Rotationsversuch Uber einen Schubspan-
nungsbereich von 0,1 Pa bis 1000 Pa (logarithmische Stufen) durchgefiihrt. Es wurden 41
Messpunkte mit einer konstanten Messpunktdauer aufgezeichnet.

6.2.5.11 Rheologische Charakterisierung zellbeladener Hydrogele

Far die rheologische Charakterisierung zellbeladener Hydrogele wurden Gele mit einem
Durchmesser von 25 mm hergestellt. Zunachst wurden NHDF Zellen in Suspension gebracht
und die Zellzahl bestimmt. Fir die Gelzusammensetzung wurde eine Zellkonzentration von
2,5 x 106 Zellen/ml verwendet. Die Photopolymerlosungen fir die Hydrogele GelMA-V2 me-
dium, GelNB/DTT medium und GelNB/GelS medium wurden wie in Kapitel 6.2.5.4 beschrie-
ben angesetzt. Zum Einstellen der Polymerkonzentration auf 5 % wurde die vorbereitete Zell-
suspension verwendet. AnschlieRend wurden jeweils 500 ul der Lésungen in die Wells einer
12-Well Platte gegeben und unter der Aushartungslampe Omnicure S2000 zum Hydrogel ver-
netzt und mit jeweils 1 ml Kulturmedium Uberschichtet. Die Kultivierung der Gele erfolgte bei
37 °C und 5 % CO.. Alle zwei Tage wurde ein Mediumwechsel durchgefihrt. An Tag 1 und an
Tag 7 wurden die Gele in Triplikaten mit Hilfe eines Spatels vorsichtig aus der Platte heraus-
geldst und in 3 cm Petrischalen Gberfihrt und mit 1 ml Kulturmedium Uberschichtet. Die rheo-
logische Charakterisierung der Hydrogele erfolgte bei 37 °C mit einem Platte-Platte-Rheome-
ter (Physica MCR 501, Anton Paar). Der Messplattendurchmesser betrug 25 mm (PP25 Mess-
platte, Anton Paar) und die Messdistanz 1 mm. Zur Bestimmung der viskoelastischen Eigen-
schaften (G, G“) wurde eine dynamische Oszillationsmessung mit einer konstanten Amplitude
von 1 Pa Uber einen Frequenzbereich von 100 rad/s — 0,1 rad/s (logarithmische Stufen) durch-
gefuhrt. Es wurden 41 Messpunkte aufgezeichnet mit einer logarithmisch ansteigenden Mess-
punkdauer.

6.2.6 MTT-Assay zur Bestimmung der Toxizitat von Substanzen

Zur Bestimmung der Toxizitat eines bestimmten Stoffes auf eine bestimmte Zellkultur in Ab-
hangigkeit von der Konzentration und der Inkubationszeit eignet sich die Durchflihrung eines
MTT-Assay. Dazu wurden 1 x 10* Zellen pro Well in eine 96-Well Platte ausgeséat. In jedes
Well wurden 100 ul der Zellsuspension gegeben und die Platte tber Nacht bei 37 °C und 5 %
CO: inkubiert, um ein Anwachsen der Zellen zu gewahrleisten. Am nachsten Tag wurde der
zu testende Stoff bei einem Mediumwechsel in verschiedenen Konzentrationen zugegeben.
Auch bei den Kontrollen wurde ein Mediumwechsel durchgefiihrt, um alle Zellen den gleichen
Bedingungen fur das Wachstum auszusetzten. AnschlieRend erfolgte die Inkubation fiir die
gewlnschte Zeit oder zunachst ein Bestrahlungsschritt, um die Substanz zu aktivieren. Im
Anschluss an die Inkubationszeit wurde das Medium mit der Substanz entfernt, die Zellschicht
mit DPBS” gewaschen und mit frischem Medium (iberschichtet und weiter inkubiert bis insge-
samt 72 h erreicht waren. Daraufhin wurde die Positivkontrolle, durch Zugabe von je 5 pl Triton
X-100 (20 % in ddH20) pro Well, lysiert. AnschlieRend wurden in jedes Well 10 pl des gelben
MTT-Reagenz (Dye Solution) gegeben und die Platte fiir 3 h bei 37 °C inkubiert. Dabei kénnen
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metabolisch aktive Zellen das gelbe MTT-Reagenz zu einem violetten Formazan verstoffwech-
seln. Dieses befindet sich zunachst als violetter Kristall in den Zellen. Nach der Inkubationszeit
wurden in jedes Well 100 ul der Solubilization Solution zugegeben und flr weitere 24 h inku-
biert. Diese bringt die violetten Kristalle in Lésung, sodass eine gleichmalige Farbung ent-
steht. Die Absorptionsmessung erfolgte bei 595 nm mit Hilfe eines Platten-Photometers. Die
Bestimmung erfolgte in Triplikaten.

6.2.7 MTT-Assay zur Bestimmung der Bestrahlungstoxizitat

Zunachst wurden 1x10* Zellen pro Well in eine 96-Well-Platte mit weiRen Zwischenwanden
ausgesat und fur 24 h bei 37 °C und 5 % COz inkubiert, um ein vollstandiges Anwachsen der
Zellen zu gewahrleisten. Es folgte zunachst ein Mediumwechsel, bevor die Platte unter der
Aushartungslampe Omnicure S2000 platziert wurde (Abstand Platte-Lichtleiter: 5 cm) und die
Zellen mit verschiedenen Bestrahlungsintensitaten und Dauern belichtet wurden. Anschlie-
Rend erfolgte die Inkubation fur 24 h bei 37 °C und 5 % CO- oder die direkte Zugabe des
Tritons. Nach Ablauf der Inkubationszeit wurden die Zellen der Tot-Kontrolle zunachst mit je
5 pl Triton X100 (20% in ddH20) lysiert. Daraufhin erfolgte die Zugabe von jeweils 10 ul MTT.
Die Platte wurde fur weitere 3 h inkubiert. Zum Herausldsen der violetten Formazan-Kristalle
aus den Zellen wurden nach Ablauf der Inkubationszeit in jedes Well 100 ul der Solubilization
Solution zugegeben und nochmals fir 24 h inkubiert. Die Absorptionsmessung erfolgte bei
595 nm mit Hilfe eines Platten-Photometers. Alle Messungen wurden in Triplikaten durchge-
fuhrt.

6.2.8 Einbettung von Zellen in Hydrogele

Zur Einbettung verschiedener Zelltypen in die Hydrogele wurden diese zunachst trypsiniert
(Kapitel 6.2.1) und die Zellzahl bestimmt. Fir die Einkapselung der Zellen in den Gelen wurde
eine Zellkonzentration von 2,5 x 108 Zellen/ml verwendet. Die Herstellung der Hydrogele er-
folgte wie in Kapitel 6.2.5.4 beschrieben, anstatt DPBS™ wurde die Zellsuspension im entspre-
chenden Zellmedium zur Einstellung der Photopolymerkonzentration auf 5 % genutzt. Jeweils
200 pl der Photopolymerlésung wurden in die Wells eines 8-Well u-Slides der Firma Ibidi ge-
geben. Nach der Aushartung der Gele wurden diese direkt mit 200 yl Kulturmedium Uber-
schichtet. Die Kultivierung erfolgte Uber einen Zeitraum von 21 Tagen bei 37 °C und 5 % CO..
Alle zwei bis drei Tage erfolgte ein Mediumwechsel. Jedes Hydrogel wurde 4-fach hergestellt,
sodass zu den Zeitpunkten Tag 1, Tag 7, Tag 14 und Tag 21 eine Lebend/Tot-Farbung mit
fluoreszenzmikroskopischer Auswertung erfolgen konnte.

6.2.9 Lebend/Tot-Farbung zur Bestimmung der Zellviabilitat

6.2.9.1 Farbung von 3D eingebetteten Zellen im Hydrogel
Zur Bestimmung der Zellviabilitat zu verschiedenen Zeitpunkten in den Hydrogelen wurde eine
Lebend/Tot-Farbung mit Calcein-AM und Propidiumiodid (PI) durchgefihrt. Lebende, metabo-
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lisch aktive Zellen kénnen durch zelleigene Esterasen Calcein-AM zu dem griinen Fluores-
zenzfarbstoff Calcein umwandeln und fluoreszieren dadurch grin. Pl dringt durch die gescha-
digte Membran nekrotischer Zellen ins Innere der Zellen ein und farbt die DNA der Zellen rot.
Zur Farbung der Zellen wurde eine Lésung mit 4 uM Calcein-AM (Stock 1 mM) und 0,02 mg/mi
Pl (Stock 2 mg/ml) in Kulturmedium angesetzt. Fur gedruckte Gele wurden jeweils 500 ul Far-
beldésung pro Gel, fur Gele in 8-Well p-Slides wurden jeweils 250 pl bendtigt. Die Inkubation
erfolgte fir 25 min bei 37 °C und 5 % CO.. Im Anschluss wurde die Farbelésung abgenommen
und die Gele zweimal mit jeweils 500 pl bzw. 200 ul DPBS” gewaschen und mit Kulturmedium
Uberschichtet. Die Auswertung erfolgte mit einem konfokalen Fluoreszenzmikroskop (Calcein-
AM: Aex= 488 nm, Aem = 500-550 nm, Propidiumiodid rot, Aex= 532 nm, Aem = 550-650 nm).

6.2.9.2 Quantitative Bestimmung der Zellviabilitat

Zur quantitativen Bestimmung der Zellviabilitdt wurden die mikroskopischen Aufnahmen mit
einer Bildbearbeitungssoftware basierend auf OpenCV ausgewertet.*?> Zunachst wurde ein
Gauss-Filter zum Weichzeichnen der Bildsegmente angewandt, um eventuelle Rauschanteile
der Aufnahme zu filtern. AnschlielRend wurde das Bild anhand eines manuell bestimmten
Schwellwertes auf Basis des Quantils der Intensitatsverteilung in ein Binarbild segmentiert.
Kleinere Strukturen im Binarbild (kleiner als das Signal einer Zelle) wurden im Anschluss her-
ausgefiltert, sodass nur Segmente bzw. Zellen mit einer bestimmten Mindestgrofie betrachtet
wurden. Es folgte die Berechnung statistischer Kennwerte der Zellflachen anhand der Anzahl
der Pixel im Binarbild (Mittelwert, Median und Standardabweichung) der Segmentgréfe. Der
Mittelwert wurde dann als mittlere Grof3e der Zellsegmente genutzt und so die Anzahl an Zel-
len im Bild ermittelt. Dieser Vorgang wurde sowohl fir Bilder im Rot-Kanal als auch im Grin-
Kanal durchgefiihrt. Die Summe beider ergab die Gesamtzellzahl pro Bild, wodurch der pro-
zentuale Anteil lebender Zellen in allen Schichten des 3D-Bildes bestimmt werden konnte.

6.2.9.3 Farbung von 3D eingebetteten Zellen im vasQchip

Zur Bestimmung der Zellviabilitat zu verschiedenen Zeitpunkten der in Hydrogele eingebette-
ten Zellen im vasQchip, wurde eine Lebend/Tot-Farbung mit Calcein-AM und Propidiumiodid
durchgefuhrt. Zur Farbung der Zellen wurde eine Losung mit 4 yM Calcein-AM (Stock 1 mM)
und 0,02 mg/ml PI (Stock 2 mg/ml) in Kulturmedium angesetzt. In das untere Kompartiment
des Chips wurden 500 ul der Farbelésung gegeben, in den Kanal 200 pl. Die Inkubation er-
folgte fur 25 min bei 37 °C und 5 % CO.. Die Auswertung erfolgte mit einem konfokalen Fluo-
reszenzmikroskop (Calcein-AM: Aex = 488 nm, Aem = 500-550 nm, Propidiumiodid rot,
Aex=532 nm, Aem = 550-650 nm).

6.2.10 Viabilitatsbestimmung der ASC in Hydrogelen

Die Viabilitatsbestimmung von ACSs die in Hydrogele eingebettet waren erfolgte in Koopera-
tion mit Vadym Burchak (AK Prof. Dr. Finkenzeller, Universitatsklinikum Freiburg). Zur Cha-
rakterisierung der Zellviabilitat von in Hydrogelen eingebetteten Stammzellen wurden diese
zunachst in Suspension gebracht und mit den vorbereiteten Photopolymerlésungen vermengt,

194



Material und Methoden

sodass die Polymerkonzentration 5 % betrug. Die verwendete Zellkonzentration betrug dabei
2 x 10° Zellen/ml. Das verwendete Hydrogel GeINB/GelS low unterschied sich in diesem Ver-
such jedoch in der Zusammensetzung von dem in Kapitel 6.2.5.4 beschriebenen. Als Photo-
polymer 1 diente GeINB medium (2 Aq), als Photopolymer 2 diente GelS low (1 Aq). Die Menge
des Photoinitiators blieb unverandert. Jeweils 500 ul der Lésung wurden in die Wells einer 12-
Well Platte gegeben und unter der Aushartungslampe Osram Ultra Vitalux fir 150 s zum Hyd-
rogel vernetzt. Die Gele wurden anschlief3end mit jeweils 500 pl Kulturmedium Uberschichtet
und fir 48 h bei 37 °C und 5 % CO: inkubiert. Fur die Viabilitadtsbestimmung wurde eine Le-
bend-Tot-Farbung mit dem Live/Dead Viability Kit (ThermoFisher) durchgefiihrt. Daflir wurde
eine Farbelésung mit 2 uM Calcein-AM (Stock 4 mM) und 4 uM Ethidium-Homodimer-1 (Stock
2 mM) in DPBS™ angesetzt. Dann wurde zunéchst das Kulturmedium von den Gelen entfernt
und diese mit 500 ul DPBS”- gewaschen. AnschlieRend wurden jeweils 200 ul der Farbelésung
auf die Gele gegeben und diese fir 30 min bei RT im Dunklen inkubiert. Die Auswertung er-
folgte mit einem Fluoreszenzmikroskop.

6.2.11 PrestoBlue-Assay zur Bestimmung der Proliferation

Zur Untersuchung des Proliferationsverhaltens verschiedener Zelltypen in den verschiedenen
Hydrogelen wurde der PrestoBlue-Assay durchgeflihrt. Dazu wurden die Zellen zunachst wie
in Kapitel 6.2.8 beschrieben in die verschiedenen Hydrogele eingebettet. Die flissige Photo-
polymerldsung mit den Zellen wurde hierzu jedoch in eine 48-Well Platte (200 pl pro Well) oder
in eine 96-Well Platte (100 pl pro Well) gegeben. Die Zellkonzentration betrug 2,5 x 10® Zel-
len/ml. Nach der Vernetzung der Lésungen zum Hydrogel mit dem Omnicure S2000 wurden
die Gele mit 300 pl (48-Well Platte) oder 150 pl (96-Well Platte) Kulturmedium uberschichtet.
Als Blank diente die entsprechende Photopolymerlésung ohne Zellen, zum Einstellen der Po-
lymerkonzentration auf 5 % wurde das entsprechende Kulturmedium verwendet. Jedes Gel
wurde als Triplikat auf vier verschiedene Platten aufgetragen, sodass zu den Zeitpunkten
Tag 0, Tag 7, Tag 14 und Tag 21 eine Bestimmung des Proliferationsverhaltens stattfinden
konnte. Mit den verschiedenen Blanks wurde ebenso verfahren. Alle zwei bis drei Tage er-
folgte ein Mediumwechsel, sowohl bei den Gelen mit den Zellen als auch bei denen ohne
Zellen. Um einen Startwert der Fluoreszenz zu erhalten, wurde die erste Platte 30 min nach
dem Vernetzen der Hydrogele mit dem PrestoBlue-Reagenz behandelt. Dazu wurde das Me-
dium Uber den Gelen vorsichtig abgenommen und die Gele mit DPBS™- gewaschen. Anschlie-
Rend wurde das PrestoBlue-Reagenz 1:10 mit Kulturmedium verdinnt und 300 pl (48-Well
Platte) bzw. 150 pl (96-Well Platte) der Losung auf die Proben und die Blanks gegeben. Die
Inkubation erfolgte fir 2 h bei 37 °C und 5 % CO.. Lebende und metabolisch aktive Zellen
kdnnen das Resazurin-basierte Reagenz zu dem roten und stark fluoreszenten Farbstoff Re-
sorufin reduzieren. Somit kann das Proliferationsverhalten anhand der Fluoreszenzintensitat
verfolgt werden. Im Anschluss an die Inkubationszeit erfolgte die Fluoreszenzmessung mit
einem Mikroplattenleser (Ex./Em.: 560 nm/ 600 nm, Integration Time: 400 ms).
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6.2.12 Zellfarbungen

6.2.12.1 Celltracker-Farbung von Zellen

Um das Zytosol der Zellen mit Celltracker Green CMFDA oder Celltracker Red CMTPX zu
farben, wurde jeweils eine Farbel6sung mit einer Konzentration von 10 uM im entsprechenden
Zellmedium hergestellt. Fiir die Farbung adharenter Zellen in 75 cm? Zellkulturflaschen wurde
das Kulturmedium abgenommen und die Zellen mit 5 ml der Farbelésung Uberschichtet. Die
Inkubation erfolgte fur 15 min bei 37 °C und 5 % CO2. AnschlieBend wurde die Farbelésung
abgenommen, die Zellschicht mit 10 ml DPBS” gewaschen und die Zellen fiir eine weitere
Verwendung trypsiniert und die Zellzahl bestimmt. Die Visualisierung erfolgte unter dem Fluo-
reszenzmikroskop (Celltracker Green CMFDA: Aex = 488 nm, Aem = 510-560 nm, Celltracker
Red CMTPX: Aex = 532 nm, Aem = 600-650 nm).

6.2.12.2 Farbung des Zellkerns mit Hoechst 33342

Die Farbung des Zellkerns erfolgte durch den Farbstoff Hoechst 33342. Daflr wurde zunachst
eine Farbelésung mit einer Hoechst-Konzentration von 2 pg/ml hergestellt. Fir die Farbung
adharenter Zellen in 75 cm? Zellkulturflaschen wurde das Kulturmedium abgenommen und die
Zellen mit 5 ml der Farbelésung tberschichtet. Die Inkubation erfolgte flir 5 min bei 37 °C und
5 % CO.. Anschlieend wurde die Farbeldsung abgenommen, die Zellschicht mit 10 ml DPBS"
- gewaschen und die Zellen flr eine weitere Verwendung trypsiniert und die Zellzahl bestimmit.
Die Visualisierung erfolgte unter dem Fluoreszenzmikroskop (Aex = 405 nm, Aem =410-500 nm).

6.2.13 3D-Biodruck

6.2.13.1 Ermittlung geeigneter Druckparameter fiir Hydrogele

Zur Ermittlung geeigneter Druckparameter flir die verschiedenen Hydrogele wurden diese zu-
nachst wie in Kapitel 6.2.5.4 beschrieben als 5 %ige Photopolymerlésungen mit der entspre-
chenden Menge an Photoinitiator und Crosslinker angesetzt und in flussigem Zustand in
Druckerkartuschen tberfihrt und ein Kartuschenstopfen eingesetzt. Anschlief’end wurde die
Kartusche auf beiden Seiten verschlossen und bis zur Verwendung bei 4 °C Uber Kopf gela-
gert, um Blasenbildung innerhalb der Lésung zu vermeiden. Fir den Druckprozess am 3D
Discovery Bioprinter der Firma regenHU wurde die Kartusche in die Halterung des Extrusions-
druckkopfes mit angeschlossenem Kiihlsystem eingesetzt und eine konische Druckernadel mit
einem Durchmesser von 0,15 mm angeschlossen. Um die geeignetste Drucktemperatur flr
die verschiedenen Hydrogele zu bestimmen, wurde die Druckbarkeit bei verschiedenen Tem-
peraturen untersucht. Dazu wurde zunachst die gewlnschte Temperatur am Kuhlsystem des
Druckers eingestellt. Nach dem Erreichen der Temperatur wurde die Kartusche noch fir wei-
tere 30 min bei der Temperatur inkubiert, damit auch die Polymerfliissigkeit in der Kartusche
die Temperatur komplett annehmen konnte. Anschliel®end wurde die Kartusche an die Druck-
luftversorgung angeschlossen und der Luftdruck manuell eingestellt, bis eine kontinuierliche
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Extrusion der teilweise gelierten Photopolymerlésung stattfand. Daraufhin wurde der Druck-
prozess in einem schichtweisen Verfahren gestartet. Jede Schicht wurde dabei durch Belich-
tung mit einer Osram Ultra Vitalux Lampe zum Hydrogel vernetzt. Der Druck erfolgte auf Glas-
objekttrager. Die gedruckten Strukturen wurden nach Ablauf des Druckvorgangs fotografiert
und analysiert. Die eingestellten Parameter flr die verschiedenen Hydrogele sind Tabelle 15
bis Tabelle 18 zu enthehmen.

Tabelle 15: Druckparameter des GelMA-V1 medium-Hydrogels. Die Temperatur wurde am Kiihlsystem

und der passende Luftdruck manuell am Drucker eingestellt bis eine kontinuierliche Extrusion stattfand.
Die Fahrgeschwindigkeit des Druckkopfes betrug jeweils 20 mmy/s.

Hydrogel Temperatur [°C] Luftdruck [MPa]
GelMA-V1 16 0,120

18 0,095

20 0,085

22 0,065

24 0,055

Tabelle 16: Druckparameter des GelMA-V2 medium-Hydrogels. Die Temperatur wurde am Kiihlsystem
und der passende Luftdruck manuell am Drucker eingestellt bis eine kontinuierliche Extrusion stattfand.
Die Fahrgeschwindigkeit des Druckkopfes betrug jeweils 20 mm/s.

Hydrogel Temperatur [°C] Luftdruck [MPa]
GelMA-V2 16 0,095

18 0,070

20 0,055

22 0,050

24 0,045
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Tabelle 17: Druckparameter des GeINB/DTT medium-Hydrogels. Die Temperatur wurde am Kiihlsys-
tem und der passende Luftdruck manuell am Drucker eingestellt bis eine kontinuierliche Extrusion statt-
fand. Die Fahrgeschwindigkeit des Druckkopfes betrug jeweils 20 mm/s.

Hydrogel Temperatur [°C] Luftdruck [MPa]
GeINB/DTT 12 0,085
14 0,065
16 0,055
18 0,050
20 0,040

Tabelle 18: Druckparameter des GelNB/GelS medium-Hydrogels. Die Temperatur wurde am Kiihlsys-
tem und der passende Luftdruck manuell am Drucker eingestellt bis eine kontinuierliche Extrusion statt-
fand. Die Fahrgeschwindigkeit des Druckkopfes betrug jeweils 20 mm/s.

Hydrogel Temperatur [°C] Luftdruck [MPa]
GelNB/GelS 16 0,120
18 0,110
20 0,100
22 0,085
24 0,075

6.2.13.2 3D-Biodruck zellbeladener Hydrogele

Fur das Bioprinting zellbeladener Hydrogele wurden die Zellen zunachst trypsiniert und die
Zellzahl bestimmt. Fir den Druckprozess der Photopolymer-Lésungen wurde eine Zellkon-
zentration von 2,5 x 10% Zellen/ml verwendet. Die Herstellung der Hydrogele erfolgte wie in
Kapitel 6.2.5.4 beschrieben, anstatt DPBS™ wurde die Zellsuspension im entsprechenden Zell-
medium zur Einstellung der Photopolymerkonzentration auf 5 % genutzt. Anschliellend wurde
die Lésung mit den Zellen in Druckerkartuschen Uberflihrt und ein Kartuschenstopfen einge-
setzt. Die Kartusche wurde daraufhin von beiden Seiten mit einer Kappe verschlossen und bis
zur Verwendung Uber Kopf bei RT gelagert, um Blasenbildung innerhalb der Lésung zu ver-
meiden. Fir den Druckprozess wurde die Kartusche in den Extrusionsdruckkopf des 3D Dis-
covery eingesetzt und eine konische Nadel mit einem Durchmesser von 0,15 mm an die Kar-
tusche angeschlossen. Das Kuhlsystem wurde, je nach Hydrogel, auf die geeignetste Tempe-
ratur eingestellt und die Druckluft entsprechend angepasst (siehe Tabelle 16 bis Tabelle 18,
geeignetste Druckparameter sind jeweils in den Tabellen hervorgehoben). Daraufhin wurde
der Druckprozess in einem schichtweisen Verfahren auf Glasobjekttrager gestartet. Jede
Schicht wurde dabei durch Belichtung mit einer Osram Ultra Vitalux Lampe fir 30 s (GelMA-
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V2) bzw. 20 s (GeINB/DTT und GelNB/GelS) zum Hydrogel vernetzt. Im Anschluss an den
Druckprozess wurde der Objekttrager in eine 10 cm Petrischale tberflhrt, mit 10 ml DPBS™
gewaschen und mit 10 ml Zellmedium Uberschichtet. Die Inkubation erfolgte bei 37 °C und 5 %
CO..

6.2.13.3 Bestimmung des Scherstress bei Extrusionsdruckprozessen

Druckprozess

Um den kritischen Scherstress, der wahrend des Druckprozesses auf Zellen wirkt, zu bestim-
men, wurden die Zellen bei verschiedenen Driicken durch verschiedene Druckernadeln mit
unterschiedlichen Durchmessern (0,41 mm, 0,250 mm und 0,15 mm) gedruckt und anschlie-
Rend die Zellviabilitat bestimmt. Zusatzlich zu den verschiedenen Durchmessern wurde auch
der Einfluss der Nadelform (zylindrisch bzw. konisch) untersucht. Daflr wurden die Zellen zu-
nachst in Suspension gebracht und die Zellzahl bestimmt. AnschlieRend wurden die Zellsus-
pension in einer Konzentration von 5 x 10 Zellen/ml (HepG2) oder 2,5 x 108 Zellen/ml (HUVEC
bzw. NHDF) in Druckerkartuschen Uberfiihrt und der Kartuschenstopfen eingesetzt. Die Kar-
tusche wurde auf beiden Seiten verschlossen und bis zur Verwendung Uber Kopf bei 37 °C
und 5 % CO2 gelagert. Fur den Druckprozess wurde die Kartusche in den Extrusionsdruckkopf
des 3D Discovery eingesetzt und die Druckernadel angebracht. AnschlieRend wurde die Zell-
suspension bei 9 verschiedenen Driicken (0,03 MPa, 0,06 MPa, 0,1 MPa, 0,15 MPa, 0,2 MPa,
0,25 MPa, 0,3 MPa, 0,35 MPa und 0,4 MPa) durch die Nadel in ein 2 ml Reaktionsgefaf}
gedruckt und anschlielRend der Anteil der lebenden Zellen tber eine Propidiumiodid-Farbung
bestimmt. Als Blank diente jeweils eine Zellsuspension, welche lediglich mit einer Eppendorf-
pipette in ein 2 ml Reaktionsgefal® Gberfihrt wurde. Alle Bedingungen wurden in Triplikaten
untersucht.

Propidiumiodid-Farbung

Aus der beim Druckprozess aufgesammelten Zellsuspension wurden 25 pyl enthommen und
mit 75 ul Zellmedium verdinnt. Anschliel®end wurde Propidiumiodid in einer Konzentration von
0,02 mg/ml (Stock 2 mg/ml) zu der verdlinnten Zellsuspension gegeben und fir 5 min bei RT
inkubiert. Nach Ablauf der Inkubationszeit wurden 10 pl der Lésung in eine Neubauer-Zahl-
kammer Uberfihrt und die Gesamtzellzahl sowie der Anteil toter Zellen unter dem Fluores-
zenzmikroskop Leica DMIL LED und mit Hilfe der Software ImagedJ bestimmt.

Simulation des Scherstress

Die Simulation des Scherstress erfolge in Kooperation mit Bruna Regina Maciel (Arbeitsgruppe
Angewandte Mechanik, Institut fir Mechanische Verfahrenstechnik, KIT). Als Simulations-
Software wurde Ansys Fluent 2019R2 eingesetzt. Die Nadelgeometrien und Gréflken dienten
dabei zusammen mit dem Extrusionsdruck und der Viskositat des Zellkulturmediums
(1 mPa-s) als vorgegebene Parameter anhand derer der Scherstress simuliert wurde.

199



Material und Methoden

6.2.13.4 3D-Biodruck auf dem vasQchip

Fir den Biodruck zellbeladener Hydrogele auf dem vasQchip wurden die Astrozyten und Pe-
rizyten zunachst trypsiniert und die jeweilige Zellzahl bestimmt. Fir den Druckprozess der
Photopolymer-Losungen wurde eine Zellkonzentration von 2,5 x 10° Zellen/ml verwendet. Die
Herstellung der Hydrogele erfolgte wie in Kapitel 6.2.5.4 beschrieben, anstatt DPBS”- wurde
die Zellsuspension im entsprechenden Zellmedium zur Einstellung der Photopolymerkonzent-
ration auf 5 % genutzt. AnschlieBend wurde die Lésung mit den Zellen in Druckerkartuschen
Uberfihrt und ein Kartuschenstopfen eingesetzt. Die Kartusche wurde daraufhin von beiden
Seiten mit einer Kappe verschlossen und bis zur Verwendung Uber Kopf bei RT gelagert, um
Blasenbildung innerhalb der Lésung zu vermeiden. Fur den Druckprozess wurden die Kartu-
schen in den Extrusionsdruckkopf des 3D Discovery eingesetzt und eine konische Nadel mit
einem Durchmesser von 0,15 mm an die Kartusche angeschlossen. Das Kihlsystem wurde,
je nach Hydrogel, auf die geeignetste Temperatur eingestellt und die Druckluft entsprechend
angepasst (siehe Tabelle 16 bis Tabelle 18, geeignetste Druckparameter sind jeweils in den
Tabellen hervorgehoben). Daraufhin wurde der Druckprozess in einem schichtweisen Verfah-
ren auf dem vasQchip gestartet. Zunachst wurde eine Schicht mit Perizyten gedruckt, gefolgt
von einer Schicht mit Astrozyten. Jede Schicht wurde dabei durch Belichtung mit einer Osram
Ultra Vitalux Lampe fir 30 s (GelMA-V2) bzw. 20 s (GelNB/GelS) zum Hydrogel vernetzt. Zur
Vermeidung von Luftblasen durch den Temperaturunterschied wurden die so bedruckten
Chips vor der Beschichtung des Mikrokanals zunachst offen fir eine Stunde im Inkubator aqui-
libriert. Um das Austrocknen des Hydrogels wahrend dieser Zeit zu verhindern und die Ver-
sorgung der Zellen zu gewahrleisten, wurden diese mit 1 ml Kulturmedium Uberschichtet. An-
schlieRend wurde der porése PC-Mikrokanal (Lange: 20 mm, Breite: 1 mm, Hohe: 300 ym, 10°
Poren/cm?) mit 50 ul einer Beschichtungslésung (Kollagen |, 1 mg/ml) versetzt. Die Inkubation
erfolgte fir 1 h bei 37 °C und 5 % CO.. Nach Ablauf der Inkubationszeit wurde das Medium
vorsichtig abgenommen und der Chip mit einem runden Deckglas fest verschlossen. Anschlie-
Rend wurden 500 pl Kulturmedium in das untere Kompartiment gegeben und der Mikrokanal
mit jeweils 200 yl DPBS™ und hCMEC/D3-Kulturmedium gespiilt.

Besiedlung des Mikrokanals

Fur die anschlieRende Besiedlung des PC-Mikrokanals mit hCMEC/D3 Zellen wurden diese in
einer Konzentration von 37,5 x 10° Zellen/ml in Suspension gebracht und jeweils 20 ul der
Lésung langsam in den Mikrokanal pipettiert. Um eine gleichmafige Auskleidung des gesam-
ten Kanals zu erreichen wurde der Chip daraufhin fir 1 h bei 37 °C und 5 % CO; mit einer
Geschwindigkeit von 4 U/h gedreht. Anschlieend wurde der Chip in eine aufrechte Position
gebracht, die Anschliisse mit Medium beflillt und die Zellen zur Regeneration 1 h bei 37 °C
und 5 % CO; statisch inkubiert. Nach Ablauf der Inkubationszeit wurde der Kanal mit 200 pl
hCMEC/D3-Kulturmedium gespllt und an die Mikrofluidik angeschlossen.
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Anschluss an die Mikrofluidik und Kultivierung

Vor dem Anschluss des Chips an die Mikrofluidik mussten zunachst alle zur Kultivierung ver-
wendeten Schlauche und 10 ml Spritzen bereits am Vortrag mit Kulturmedium befUllt und Uber
Nacht bei 37 °C und 5 % CO. inkubiert werden, damit eine Luftblasenbildung in den Materialen
aufgrund von Temperaturunterschieden verhindert werden konnte. Nach der Inkubation Uber
Nacht wurden die Schlduche auf das Vorhandensein von Luftblasen kontrolliert und diese ge-
gebenenfalls entfernt. AnschlieRend wurden die Schlauche mit den Anschlissen des PC-
Mikrokanals verbunden und die Chips eine weitere Stunde statisch inkubiert bevor die Fluidik
gestartet wurde. Fir die Erzeugung der benétigten Flussraten von 100 pl/h wurde die Sprit-
zenpumpe Fusion 200 (Chemyx) mit der Infusion Methode verwendet. Der Auslass des Kanals
war dabei ebenfalls mit einem Schlauch verbunden, der in einen Abfallbehalter flihrte. Nach
einer Kultivierungszeit von 48 h wurde das Kulturmedium gegen das hCMEC/D3-Differenzie-
rungsmedium ausgetauscht. Alle zwei bis drei Tage wurde dieses dann in den Spritzen erneu-
ert.
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Grad Celsius
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Mikrogramm
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mikromolar
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zweidimensional
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Blut-Hirn-Schranke (engl.: blood brain barrier)
breiter Peak im NMR

Bovine Serum Albumin

beziehungsweise
circa
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design)
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Kohlenstoffdioxid
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D20

Da
ddH20
DMEM
DMSO
DNA
DPBS™
E

ECM
EDC-HCI

EDTA
EDTA

EGF
EGM-2
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FCS

FDA
FITC

Gll
GelMA

GelNB

Deuterium Oxid, deuteriertes Wasser

Dalton

Destilliertes Wasser

Dulbecco’s Modified Eagle Medium

Dimethylsulfoxid

Desoxyribonucleinsaure (engl.: desoxyribonucleic acid)
Dulbecco’s Phosphate-Buffered Saline
Embryonalstadium

Extrazellulare Matrix (engl.: extracellular matrix)
1-Ethyl-3-3-dimethylaminopropylcarbodiimid-Hydrochlorid

Ethylendiamintetraessigsaure
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Epidermal Growth Factor

Endothelial Cell Growth Medium-2
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Wasser
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9 Anhang

9.1 Sterilitatsuntersuchung der Hydrogele

\\

Steril

Unsteril

Verunreinigt

s

Abbildung 126: Aufnahmen der Agarplatten zur Sterilitdtsuntersuchung von GelMA-V2 high. Die Inku-
bation erfolgte fiir 48 h bei 29 °C. GelMA-V2 high wurde steril in DPBS", unsteril in DPBS”- und, durch
Kontakt mit dem Boden, gezielt verunreinigt in DPBS” geldst. Die Bestimmung erfolgte jeweils in Tripli-
katen (Bilder von links nach rechts). Einzelne Kolonien der Mikroorganismen sind rot markiert.
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Steril

Unsteril

Verunreinigt

Abbildung 127: Aufnahmen der Agarplatten zur Sterilitdtsuntersuchung von GelNB high. Die Inkubation
erfolgte fiir 48 h bei 29 °C. GelNB high wurde steril in DPBS”, unsteril in DPBS- und, durch Kontakt mit
dem Boden, gezielt verunreinigt in DPBS-- gelést. Die Bestimmung erfolgte jeweils in Triplikaten (Bilder
von links nach rechts). Einzelne Kolonien der Mikroorganismen sind rot markiert.

Unsteril

Abbildung 128: Aufnahmen der Agarplatten zur Sterilitdtsuntersuchung von GelS medium. Die Inku-
bation erfolgte fiir 48 h bei 29 °C. GelS medium wurde steril in DPBS*, unsteril in DPBS und, durch
Kontakt mit dem Boden, gezielt verunreinigt in DPBS” geldst. Die Bestimmung erfolgte jeweils in Tripli-
katen (Bilder von links nach rechts). Einzelne Kolonien der Mikroorganismen sind rot markiert.

227



Anhang

Steril

Unsteril |

Abbildung 129: Aufnahmen der Agarplatten zur Sterilitdtsuntersuchung des Lésungsmittels DPBS™
und des Crosslinkers DTT. Die Inkubation erfolgte fiir 48 h bei 29 °C. Sowohl DPBS”- als auch DTT
wurden als sterile und unsterile L6sung aufgetragen.

9.2 Rheologische Charakterisierung der Hydrogele
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Abbildung 130: Daten des Frequenzdurchlaufs (Speichermodule G°, Verlustmodule G*) fiir die vier
verschiedenen Gelatine-basierten Hydrogele bei 37 °C jeweils in den drei Varianten low, medium und
high. A: GelMA-V1, B: GelMA-V2 und Gelatine, C: GeINB/DTT, D: GelNB/GelS.
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9.3 Extrusionsdruck zellbeladener Hydrogele
Tag 0 Tag 7 Tag 14

2 ﬂ g
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iy
|
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Abbildung 131: Kultivierung und Lebend/Tot-Férbung der gedruckten NHDF mit GelMA-V2 low, me-
dium und high als zugehdérige Biotinten (5 % GelMA-V2 mit 0,3 % LAP und 2,5 x 10° Zellen/ml). Die
Lebend/Tot-Farbung mit 4 uM Calcein-AM (griin, Aex = 488 nm, Aem = 500-650 nm) und 0,02 mg/ml|
Propidiumiodid (rot, Aex =532 nm, Aem = 5650-650 nm) wurde zu den Zeitpunkten Tag 0, Tag 7 und Tag
14 nach dem Extrusionsdruckprozess durchgefiihrt. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluo-
reszenzmikroskopie (Konfokalmikroskop Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Auf-
nahme von Z-Stacks (Héhe: 300 um, Schrittgré3e 5 um). Die 3D-Rekonstruktion erfolgte mit der Leica
LasX-Software. Ma3stab: 100 um.
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Abbildung 132: Kultivierung und Lebend/Tot-Férbung der gedruckten NHDF mit GeINB/DTT low, me-
dium und high als zugehérige Biotinten (5 % GelNB mit 5,4 mM, 8mM oder 15 mM DTT und mit 0,03 %
LAP und 2,5 x 10° Zellen/ml). Die Lebend/Tot-Férbung mit 4 uM Calcein-AM (griin, Aex = 488 nm,
Aem = 500-550 nm) und 0,02 mg/ml Propidiumiodid (rot, Aex= 532 nm, Aem = 550-650 nm) wurde zu den
Zeitpunkten Tag 0, Tag 7 und Tag 14 nach dem Extrusionsdruckprozess durchgefiihrt. Die Visualisie-
rung erfolgte durch konfokale Fluoreszenzmikroskopie (Konfokalmikroskop Leica TCE SPE, 10x Objek-
tiv/dry, Zoom: 1,5) und die Aufnahme von Z-Stacks (Héhe: 300 um, Schrittgrél3e 5 um). Die 3D-Rekon-
struktion erfolgte mit der Leica LasX-Software. Mal3stab: 100 um.
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Abbildung 133: Kultivierung und Lebend/Tot-Férbung der gedruckten NHDF mit GeINB/GelS low, me-
dium und high als zugehérige Biotinten (5 % GelNB, 5 % GelS mit 0,03 % LAP und 2,5 x 10°% Zellen/ml).
Die Lebend/Tot-Féarbung mit 4 uM Calcein-AM (griin, Aex = 488 nm, Aem = 500-550 nm) und 0,02 mg/ml|
Propidiumiodid (rot, Aex = 532 nm, Aem = 550-650 nm) wurde zu den Zeitpunkten Tag 0, Tag 7 und Tag
14 nach dem Extrusionsdruckprozess durchgefiihrt. Die Visualisierung erfolgte durch konfokale Fluo-
reszenzmikroskopie (Konfokalmikroskop Leica TCE SPE, 10x Objektiv/dry, Zoom: 1,5) und die Auf-
nahme von Z-Stacks (Héhe: 300 um, Schrittgré3e 5 um). Die 3D-Rekonstruktion erfolgte mit der Leica
LasX-Software. Mal3stab: 100 um.
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