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Zusammenfassung

Zusammenfassung

Der Einzug von additiven Fertigungsmethoden, insbesondere 3D-Druckverfahren, in
die Bio- und Medizinwissenschaften bietet grofies Potenzial fiir zukiinftige
Anwendungen in der Forschung und Industrie durch Schaffung von mafige-
schneiderten Geriiststrukturen sowie 3D-Zellkultursystemen fiir die gezielte Gewebe-
und Organrekonstruktion. Da das Verhalten von Zellen mafsgeblich durch unter-
schiedliche Stimuli der 3D-Mikroumgebung beeinflusst wird, sind herkémmliche
planare Zellkulturmaterialien, wie z.B. Petrischalen oder Zellkulturflaschen, nur
begrenzt in der Lage die physiologischen Bedingungen widerzuspiegeln. Aus diesem
Grund besteht ein grofies Interesse an der Entwicklung geeigneter druckbarer
Materialien, um kiinstliche Mikroumgebungen fiir Zellen zu schaffen, welche die

naturliche extrazellulare Matrix imitieren und das Zellwachstum in 3D fordern.

Die vorliegende Arbeit befasst sich mit dem chemisch-biologischen Design von
zellfreien Biomaterialien sowie zellenthaltenden Biotinten auf Hydrogel-Basis fiir
verschiedene lichtbasierte Biofabrikationsprozesse. Die zentrale Herausforderung
bestand darin, eine Balance zwischen exzellenten Druckeigenschaften und biologischen
Anforderungen des Materials zu finden, da diese Eigenschaften haufig nicht
miteinander einhergehen. Die Grundlage fiir die im Rahmen der Arbeit entwickelten
3D-Druckmaterialien bildeten verschiedene Biopolymere, wie Gelatine, Polyethylen-
glykol und Polycaprolacton, aufgrund ihrer hervorragenden Biokompatibilitit und
Bioabbaubarkeit. Da die genannten Biopolymere iiber keine intrinsische Licht-
responsivitat verfligten, wurden sie chemisch mit photoreaktiven Gruppen (Acrylat,
Methacrylat, Norbornen, Thiol) modifiziert, um eine raumliche und zeitliche Kontrolle
iiber die Vernetzung der Polymerketten im Zuge des Strukturierungsprozesses zu
erzielen. Insgesamt wurden fiinf verschiedene Materialkompositionen fiir additive und
subtraktive Fertigungsverfahren entwickelt, darunter Direct Laser Writing,
3D-Bioprinting und Photopatterning. Ziel war es, typische Probleme gangiger
3D-Druckmaterialien zu adressieren und durch innovative Ansdtze zu l6sen. Der
jeweilige Fokus beim Materialdesign wurde dabei auf eine verbesserte
Biokompatibilitdt, Bio- und Photoabbaubarkeit, kontrollierte Viskoelastizitdt sowie

Adaptivitat gegeniiber externen Umwelteinfliissen gelegt.
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Zusammenfassung

Im Folgenden wird eine kurze Zusammenfassung der wichtigsten Ergebnisse zu jedem

der fiinf entwickelten Materialsysteme gegeben:

1. Es wurde ein Photolack auf Basis von bioabbaubarem Polycaprolacton synthetisiert,
der in einem laserbasierten 3D-Druckverfahren (Direct Laser Writing) zu
hochaufgeldsten Boxringstrukturen verdruckt wurde. Die auf den Gertiststrukturen
kultivierten Fibroblasten wiesen im Vergleich zu einem DLW-Standardlack eine

verbesserte Biokompatibilitdt und Zell-Matrix-Interaktion auf.

2. Das GelMA-Hydrogel ist bis heute eine der meistverwendeten Biotinten im Tissue
Engineering aufgrund seiner exzellenten biologischen Eigenschaften und Thermo-
sensitivitat, die im 3D-Bioprinting ausgenutzt wird. In einer 3D-Biokompatibilitats-
und Diffusionsstudie wurde der Einfluss variierender Polymernetzwerk-
eigenschaften des GelMA-Hydrogels auf das Zellverhalten und Diffusions-

vermogen evaluiert.

3. Die in der Arbeit entwickelte GeINB/GelS-Biotinte, deren Photopolymerisation auf
der Thiol-En-Click-Chemie beruht, stellt eine vielversprechende Weiterentwicklung
des GeIMA-Hydrogels dar. Fiir das Photoclick-Hydrogel wurden eine verbesserte
Biokompatibilitit, schnellere Aushirtungszeit und hohere Uberlebensrate der

verdruckten Fibroblasten im 3D-Bioprinting nachgewiesen.

4. Ein Hybrid-Hydrogel mit interpenetrierenden kovalenten und elektrostatisch
assemblierten Polymernetzwerken bildete die Grundlage fiir eine umfangreiche
strukturelle, rheologische und physiko-mechanische Analyse. Die Verflechtung der
Polymernetzwerke fiithrte dazu, dass die vorteilhaften Eigenschaften der
Einzelnetzwerke aufsummiert und ihre jeweiligen individuellen Schwachstellen

kompensiert wurden.

5. Eine Hydrogelmischung aus PEGMA, PEGDMA und GelMA bildete die Basis fiir
eine photodegradierbare Biotinte, die in einem subtraktiven Fertigungsverfahren
unter Verwendung einer Photomaske strukturiert wurde. Der wesentliche Vorteil
gegeniiber der additiven Fertigung lag in der Vermeidung von quellungs-
induzierten Verzerrungen des gedruckten Konstrukts, da der Strukturierungs-

prozess am bereits gequollenen Hydrogel erfolgte.

Die im Rahmen der Arbeit entwickelten Materialsysteme lieferten damit einen wichtigen
Beitrag, um die Bandbreite und Komplexitat der zur Verfiigung stehenden, druckbaren

Materialien fiir lichtbasierte Biofabrikationsprozesse zu erweitern.
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1 Einleitung

1 Einleitung

1.1 Die Geschichte des 3D-Drucks

Bereits in seiner Rede zur Lage der Nation im Jahr 2013 hob der amerikanische Prasident
Barack Obama die besondere Bedeutung des 3D-Drucks hervor und attestierte der
Fertigungsmethode “the potential to revolutionize”.! Mit kaum einer anderen Schliissel-
technologie sind derart grofie Hoffnungen fiir zukiinftige Applikationen verbunden. Fiir
den 3D-Druck-Bereich wird ein jahrliches Wirtschaftswachstum von ca. 24 % und ein
Anstieg des Markts bis 2024 auf 35 Milliarden US-Dollar prognostiziert.? Dieser Trend
spiegelt sich ebenso in der akademischen Forschung wider, die in den letzten Jahren
einen exponentiellen Anstieg an Publikationen rund um den 3D-Druck verzeichnete.>>
Insbesondere der zunehmende Einzug der additiven Fertigungsverfahren in die Bio-
und Medizinwissenschaften eroffnet eine Vielzahl an potenziellen Anwendungsfeldern.
Diese umfassen 3D-Zellkulturen anstelle der konventionellen Petrischale, minia-
turisierte Organsysteme fiir eine zielgerichtete Wirkstofftestung, die mafigeschneiderte
Rekonstruktion von Geweben und Organen fiir medizinische Transplantationen bis hin
zum Steak aus dem 3D-Drucker.®® Gegenwartige Probleme, wie eine mangelnde
Organspendebereitschaft, der hohe Anteil an Tierversuchen in der medizinischen
Forschung sowie der weltweit ansteigende Fleischkonsum, scheinen mit der 3D-

Drucktechnologie in Zukunft 16sbar zu sein.!%-12

Nicht ohne Grund wird der 3D-Druck daher als Triebkraft der ndchsten industriellen
Revolution angesehen. Ein Blick zuriick in die Geschichte lohnt sich, um Parallelen zu
erkennen, bei denen die Entwicklung neuer Technologien revolutionare Veranderungen
in der industriellen Fertigung einldutete. Der Ausloser fiir die erste industrielle
Revolution (Industrie 1.0) war die Erfindung der Dampfmaschine im 18. Jahrhundert,
welche die Antriebskraft fiir Eisenbahnen und Dampfschiffe lieferte und breite
Anwendung im Kohlebergbau, der Textilindustrie und der Schwerindustrie fand. Den
Startschuss fiir die zweite industrielle Revolution (Industrie 2.0) Ende des
19. Jahrhunderts bildete die Einfithrung der Elektrizitat als Antriebskraft sowie die
Perfektion der FlieSbandfertigung durch Henry Ford im Jahr 1913, die eine
Massenproduktion von Giitern ermoglichte. Die dritte industrielle Revolution

(Industrie 3.0) ab den 1970er Jahren war geprdgt vom Einsatz computergestiitzter
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Maschinen, Industrierobotern sowie einer zunehmenden Automatisierung von
Prozessen. Aktuell befinden wir uns inmitten der vierten industriellen Revolution
(Industrie 4.0), deren Ziel eine umfassende Digitalisierung der industriellen Produktion

ist.13

In diesem Zusammenhang wird haufig die additive Fertigung, insbesondere der
3D-Druck, als eine eigenstandige industrielle Revolution angesehen, die auf eine
zunehmende Produktindividualisierung anstelle von Massenproduktion abzielt.!#!5
Einen Uberblick {iber die wichtigsten Meilensteine der additiven Fertigung wird in
Abbildung 1 gegeben.!® Die Geburtsstunde des 3D-Drucks geht jedoch deutlich weiter
zuriick in die 1980er Jahre, als die drei grundlegenden Fertigungsverfahren, namlich die
Stereolithographie (SLA), das Selektive Lasersintern (SLS) und das Schmelzschicht-
Verfahren (engl. Fused Deposition Modeling, FDM) entwickelt wurden.!” Der Begriff des
3D-Drucks anstelle von Rapid Prototyping wurde dagegen erst etwa ein Jahrzehnt spater
eingefithrt. Mit der Bereitstellung von CAD-Programmen (CAD = Computer Aided
Design) wurde es schlieSlich moglich, mafigeschneiderte Produkte am Computer zu
designen und anschliefiend via 3D-Druck herzustellen.!® Der Einzug des 3D-Drucks in
die Medizinwissenschaften markierte einen wichtigen Meilenstein, wodurch die
Technologie seitdem eine hohe mediale Aufmerksamkeit erfahren hat.’*?! Wahrend die
Fertigungsmethode zu Beginn lediglich fiir die Herstellung von Prothesen,
Gelenkschrauben oder Ahnliches eingesetzt wurde?2, ist der 3D-Druck stetig weiter in
die Lebenswissenschaften (engl. Life Science) vorgedrungen, wodurch es heutzutage
moglich ist, Gewebe- und Organ-dhnliche Konstrukte aus Zellen zu erzeugen.®
Mafigeblich zu dieser Entwicklung beigetragen hat ein Experiment von Wilson und
Boland im Jahr 2003, als Zellen mit einem modifizierten Tintenstrahldrucker der Firma
Hewlett-Packard (HP) erstmals verdruckt wurden.?*? Auch wenn nur wenige Zellen
diesen Vorgang iiberlebten, gilt dieses Ereignis als die Geburtsstunde des biologischen
3D-Drucks (engl. 3D-Bioprinting). Ab diesem Zeitpunkt hat der biologische 3D-Druck
einen rasanten Aufstieg sowohl in der Forschung als auch in der Industrie erfahren.?6?”
So entwickelte beispielsweise die kalifornische Firma Organovo in Zusammenarbeit mit
Invetech im Jahr 2009 den ersten kommerziellen 3D-Bioprinter (NovoGen MMX
Bioprinter™).28?° Dartiber hinaus erzielte das Unternehmen entscheidende Erfolge in der
Geweberekonstruktion und schuf die ersten kiinstlichen Blutgefafse mittels
3D-Bioprinting. Im Jahr 2019 gelang es schliefilich einer israelischen Forschungsgruppe

der Universitat Tel-Aviv das erste kiinstliche, miniaturisierte Herz aus dem 3D-Drucker
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zu erzeugen.®® Dieser Durchbruch gilt als wichtiger Schritt auf dem Weg zu voll

funktionsfiahigen menschlichen Organen. Eine weiterentwickelte Form des 3D-Drucks

stellt der 4D-Druck dar, bei dem neben den drei Raumrichtungen die Zeit als vierte

Dimension berticksichtigt wird.?'2 So besitzen 4D-Objekte die Fahigkeit, sich tiber die

Zeit zu verandern, wobei die Transformation durch einen bestimmten Stimulus, wie

z. B. Licht, Temperatur, Schall oder ein Losungsmittel, ausgelost wird.*** Bekannteste

Vertreter hierbei sind Polymere mit einem Formgedachtnis, bei denen eine induzierte

Konformationsanderung eine Biegung, Faltung oder ein Zusammenklappen der 3D-

Struktur bewirkt.36-38
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Zellen werden erstmals mittels HP-Tintenstrahldrucker verdruckt
(Geburtsstunde des 3D-Bioprinting)

Entwicklung des NovoGen MMX Bioprinter™! (Organovo)
3D-Bioprinting erster menschlicher Blutgefafie (Organovo)
In-situ-Bioprinting von Haut zur Wundbehandlung von Mausen
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Abbildung 1: Historischer Uberblick iiber die wichtigsten Meilensteine in der Entwicklung von
2D-, 3D- und 4D-Druckverfahren.
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1.2 Biofabrikationsprozesse

Mit dem Einzug des 3D-Drucks in die Lebenswissenschaften steht der regenerativen
Medizin eine vielversprechende Technologie zur Verfligung, die weit iiber die
Moglichkeiten der konventionellen Gewebeersatzforschung (engl. Tissue Engineering)
hinausreicht.®* Im Hinblick auf die Bandbreite an verschiedenen 3D-Drucktechnologien
haben in den Lebenswissenschaften insbesondere lichtbasierte Biofabrikationsprozesse
eine grofie Bedeutung erlangt, da Licht eine sehr zellschonende Methode zur
Strukturierung darstellt.* Dariiber hinaus weisen Photopolymerisationen eine schnelle
Reaktionskinetik auf und erlauben bei gezielter Einstrahlung des Lichts eine hohe
raumliche und zeitliche Kontrolle des Strukturierungsprozesses.* Im Folgenden werden
zwei unterschiedliche Ansdtze von Biofabrikationsprozessen im Tissue Engineering
vorgestellt. Bei der klassischen Herangehensweise, hier am Beispiel des 3D-Laserdrucks
(engl. Direct Laser Writing), erfolgen die Erzeugung der Geriiststruktur und die
anschliefende Besiedlung mit Zellen zeitlich voneinander getrennt. Im weiter-
entwickelten Ansatz, dem 3D-Bioprinting, wird dagegen nur ein einziger
Fertigungsschritt bendtigt, um die Zellen zusammen mit dem Druckmaterial zur
gewiinschten Stiitzstruktur zu verarbeiten. Das Ziel beider Verfahren liegt in der
Bereitstellung biokompatibler Stiitzstrukturen, welche die biologische Selbst-

assemblierung zu komplexen 3D-Zellverbanden férdern sollen.#4

1.2.1 3D-Bioprinting

Trotz des enormen Fortschritts in den vergangenen Jahren steckt der digitale Druck von
kiinstlichem Gewebe fiir den Einsatz in der Medizin noch in den Kinderschuhen.* Im
Gegensatz zu herkommlichen, kommerziell verfiigbaren 3D-Drucktechnologien, die
sich als industrielle Fertigungsmethoden etabliert haben, ist das 3D-Bioprinting deutlich
komplexer, da lebende Zellen involviert sind.* Die grofiten Herausforderungen liegen
in der Anpassung géngiger 3D-Druckverfahren fiir den biologischen Einsatz, in der
Bereitstellung geeigneter druckbarer Materialen sowie in der Erfiillung regulatorischer
Anforderungen fiir die klinische Anwendung.? Beim 3D-Bioprinting werden die Zellen
mit einem Biomaterial vermischt und die resultierende Biotinte mittels 3D-Druck

schichtweise zur gewiinschten 3D-Struktur aufgebaut. Dabei wird eine homogene
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Verteilung der Zellen in der erzeugten Stiitzstruktur erreicht. Allgemein wird beim

3D-Bioprinting zwischen drei verschiedenen Techniken unterschieden (Abbildung 2).4¢

Das Laser-induzierte Bioprinting (Laser-induzierter Vorwartstransfer, LIFT) beruht auf
einem dreiteiligen System bestehend aus einer Laserquelle, einem Donor- und einem
Akzeptorsubstrat.® Ein zellbeladenes Hydrogel wird zundchst unterhalb einer
Laserlicht-absorbierenden Schicht des Donorsubstrats positioniert, welches parallel zum
Akzeptorsubstrat angeordnet ist. Anschliefend werden durch Laserpulse sukzessiv
Hydrogeltropfen vom Donorfilm auf das Akzeptorsubstrat transferiert.*4 Vorteile des
LIFT-Verfahrens liegen in der hohen Druckauflosung und der Kompatibilitat mit
sowohl festen als auch fliissigen Phasen.* Allerdings findet die Technik vergleichsweise
selten Anwendung aufgrund der hohen Kosten, Einschrankungen hinsichtlich der
vertikalen Druckmoglichkeiten und der einhergehenden Zellschdadigung durch Laser

und entstehende Hitze.?8

Beim tintenstrahlbasierten 3D-Bioprinting erfolgt der Strukturaufbau mittels kleiner
Tropfchen bestehend aus einem Biomaterial und Zellen. Die Tropfen werden dabei
entweder thermisch oder mittels eines piezoelektrischen Aktors erzeugt.®* Das
Druckverfahren erlaubt zwar hohe Auflésungen, ist jedoch beschrankt auf den Einsatz
niedrigviskoser Biotinten, wodurch das Drucken von Hydrogelen erschwert wird.
Weitere Herausforderungen liegen in der Reproduzierbarkeit der Tropfchen, dem
Drucken vertikaler Strukturen und der raschen Zellsedimentation in der
Druckkartusche, die zu einem Verstopfen der Diisenoffnung fithrt.?® Aus diesem Grund
konnen beim Tintenstrahldruck nur geringe Zelldichten von < 10¢ Zellen-mL"! verdruckt

werden.8%0

Der Extrusionsdruck stellt die am weitesten verbreitete 3D-Bioprinting-Methode dar. Bei
dieser Technik wird ein kontinuierlicher Strang der Biotinte mittels pneumatischer oder
mechanischer Krafte (Kolben- oder Schraubmechanismus) durch eine Diise
extrudiert.#4 Im Vergleich zum Tintenstrahldruck weisen die extrudierten Filamente
eine hohere Strukturintegritat auf. Allerdings ist der Extrusionsdruck ausschliefslich fiir
viskose Losungen geeignet, wodurch die Materialauswahl limitiert ist.?® Aus diesem
Grund existieren diverse Strategien, um die Viskositdt der Biotinte entsprechend zu
erhohen. Diese basieren in der Regel auf einer physikalischen Vorvernetzung des
Materials in der Druckkartusche, wie z. B. auf einer thermischen Gelierung im Falle von

Gelatine’! oder auf ionischen Wechselwirkungen im Falle von Alginat.?> Die Biotinte
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wird nach erfolgter Extrusion chemisch, photochemisch oder thermisch vernetzt,
wodurch die Zellen in den zylindrischen Filamenten der gedruckten 3D-Struktur
eingeschlossen werden. Der wesentliche Vorteil des extrusionsbasierten 3D-Bioprinting
besteht darin, dass hohe Zelldichten verdruckt werden konnen.®® Auch wenn der
Extrusionsdruck von den vorgestellten Methoden die geringste Auflésung von
ca. 200 um besitzt, erlaubt die Technik ein einfaches Scale-Up zur Herstellung von

Geweben und Organen.®

Laser-induzierter Tintenstrahldruck Extrusionsdruck
Vorwartstransfer
(LIFT) pneu- Kolben- Schraub-
thermisch piezoelektrisch matisch mech. mech.
Absorberschicht Id Einlass
Laserpuls l ” =
e 7 Donor- !:
[ substrat Heiz- piezoelek- s,
element trisches (J
w [ Element ”
Dampf-
0 blase

N N N

Abbildung 2: Ubersicht iiber verschiedene 3D-Bioprinting-Techniken: (A) Laser-induzierter
Vorwdértstransfer (LIFT), (B) Tintenstrahldruck und (C) Extrusionsdruck (modifiziert mit
Genehmigung von Malda et al., Copyright® 2013, John Wiley & Sons).*

1.2.2 Direct Laser Writing

Der 3D-Laserdruck (Direct Laser Writing, DLW) ist im Vergleich zum 3D-Bioprinting das
historisch altere Verfahren, das bereits 1997 entwickelt wurde®, jedoch erst in den letzten
Jahren vermehrt Anwendung in den Lebenswissenschaften gefunden hat.>*% Es handelt
sich um ein Laser-Lithographie-Verfahren, das die hochste Auflésung aller 3D-Druck-
technologien besitzt. Mit der Methode lassen sich auf diese Weise hochaufgeloste
Mikrostrukturen nahezu beliebiger Geometrie erzeugen, die anschliefend mit Zellen
besiedelt werden konnen. Dariiber hinaus lassen sich tiberhdangende sowie freistehende
Strukturelemente im Gegensatz zu extrusionsbasierten Druckverfahren ohne die
Notwendigkeit eines Opfermaterials herstellen.>*>” Der Materialbedarf beim DLW ist
sehr gering und betragt nur einige Mikroliter. Fiir das Strukturierungsverfahren wird
ein kleiner Fliissigkeitstropfen des Photolacks bestehend aus einem photosensitiven

Material sowie einem Photoinitiator auf ein Glassubstrat aufgebracht. Durch die
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selektive Einstrahlung eines Femtosekundenlasers wird eine hochgradig gezielte
Photopolymerisation der Monomere innerhalb des Tropfens induziert. Aus der relativen
Veranderung der Position des Glassubstrats zum Laserfokus resultiert der Aufbau des
3D-Gertists mit Strukturmerkmalen bis in den Submikrometerbereich (ca. 100 nm).> Im
anschlieSenden Entwicklungsprozess wird die Probe in ein geeignetes Losungsmittel
getaucht, durch welches nicht polymerisierte Photomonomere entfernt werden.
Infolgedessen bleibt lediglich die photochemisch vernetzte 3D-Mikrostruktur auf dem
Glassubstrat zurtick (Abbildung 3).%°

A B

il

Abbildung 3: Schematische Ubersicht iiber den Herstellungsprozess von 3D-Mikrostrukturen
mittels Direct Laser Writing. (A) Ein Tropfen des photosensitiven Materials wird auf einem

Glassubstrat positioniert. (B) - (C) Generierung einer exemplarischen Boxringstruktur durch
gezielte Einstrahlung eines Femtosekundenlasers. (D) Erhalt der fertigen 3D-Mikrostruktur auf
dem Glassubstrat nach Entfernung von nicht polymerisierten Photomonomeren durch einen
Waschschritt (Grafe et al., 2019, John Wiley & Sons, Creative Common License).

Die hohe Auflosung beim DLW ist auf die Zwei-Photonen-Absorption (2PA)
zuriickzufithren, bei der simultan zwei Photonen durch den Photoinitiator absorbiert
werden miissen, um die notwendige Energie fiir den Ubergang in den angeregten
Zustand bereitzustellen.* ZWahrend bei der Einzelphoton-Absorption die
Wahrscheinlichkeit fiir den Ubergang vom elektronischen Grundzustand in den
angeregten Zustand linear von der Intensitat des Lichts abhangt, beruht sie bei der Zwei-
Photonen-Absorption auf einem quadratischen Zusammenhang. Dementsprechend ist
die Wahrscheinlichkeit bei niedrigen Intensitdten sehr gering, dass eine Zwei-Photonen-
Polymerisation (2PP) induziert wird; sie steigt aber mit zunehmender Intensitat
quadratisch an. Diese Eigenschaft wird im DLW ausgenutzt, da nur im Laserfokus ein
ausreichend hoher Photonenfluss fiir die 2PP gegeben ist. Durch den Einsatz einer
Laserintensitat, die knapp tiber dem Schwellenwert der Intensitat liegt, bei der eine
Photopolymerisation stattfindet, werden Auflésungen im Submikrometerbereich
erreicht. Neuere Ansdtze, wie der STED-inspirierte 3D-Laserdruck (STED = Abregung

durch stimulierte Emission, engl. stimulated emission depletion) erlauben zudem, die
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natiirliche Beugungsgrenze von Licht (Abbé-Limit) zu unterschreiten und Auflésungen
im Bereich weniger Nanometer zu erzielen.®"®> In Analogie zum Pixel in einem 2D-Bild
wird die hochstmogliche raumliche Auflosung durch die Grofie des Voxels, des

kleinsten polymerisierbaren Volumenelements, bestimmt.5

1.3 Druckbare Materialien

Fiir die beiden vorgestellten Biofabrikationsprozesse (3D-Bioprinting und DLW) ergeben
sich aufgrund des stark variierenden Auflosungsvermogens unterschiedliche
Anwendungen in den Lebenswissenschaften. Im DLW besteht das Ziel in der
Bereitstellung kleinster Struktureinheiten, um das Verhalten einzelner Zellen oder
kleiner Zellverbande zu untersuchen.>*% Das 3D-Bioprinting strebt dagegen eine gezielte
Geweberekonstruktion auf makroskopischer Ebene an, indem Zellen gemeinsam mit
einem geeigneten Material zu den gewiinschten Strukturen verdruckt werden.®® Der
grofite Unterschied der beiden Techniken liegt in der Herangehensweise, wie die
Besiedlung der gedruckten Stiitzstruktur mit Zellen erfolgt. Daher sind die an das
Druckmaterial gestellten Anforderungen hochst verschieden und vor allem davon

abhingig, ob zellenthaltende oder zellfreie Biomaterialien zum Einsatz kommen.%46>

1.3.1 Biomaterialien

Als Biomaterialien werden zellvertrdgliche Materialien bezeichnet, die in direktem
Kontakt mit Zellen oder biologischem Gewebe stehen.®¢” In der Medizin haben sie breite
Anwendung als Medizinprodukte in Form von Implantaten oder Prothesen gefunden;
in den Biowissenschaften vor allem als Stiitzstrukturen in der 3D-Zellkultur.®8% Die
Besiedlung einer zuvor hergestellten Gertiststruktur mit Zellen stellt eine weit
verbreitete Technik im klassischen Tissue Engineering dar.” Die Stiitzstruktur bildet eine
definierte Mikroumgebung fiir Zellen und definiert die 4&uflere Form des
Zellagglomerats. Im Laufe der Kultivierung wachsen die ausgesiten Zellen in die
vorgegebene Struktur hinein, interagieren mit der kiinstlichen Matrix und bilden
schlieSlich einen 3D-Zellverband aus.” Die an das Biomaterial gestellten Anforderungen
sind vergleichsweise gering, da der 3D-Druckprozess von der Zellaussaat zeitlich

entkoppelt ist. Dies erhoht die Auswahl der zur Verfligung stehenden Materialien und
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Drucktechnologien immens.”>?”* So miissen das Vorlduferpolymer und der Ver-
arbeitungsschritt weder zellvertraglich sein noch unter sterilen Bedingungen erfolgen.
Entscheidend ist lediglich die Biokompatibilitdt des prozessierten Biomaterials. Der
wesentliche Vorteil des zweistufigen Biofabrikationsprozesses liegt darin, dass durch
die fehlende zelluldre Komponente keine Kompromisse hinsichtlich der eingesetzten
Drucktechnologie und des Biomaterials eingegangen werden miissen. Eine hohe
Monomer-Toxizitdt sowie harsche Temperatur- oder Strahlungsbedingungen wahrend
des Druckvorgangs stellen daher kein Problem dar. Des Weiteren konnen
wasserunlosliche Biopolymere oder Photomonomere fiir den 3D-Druck herangezogen
werden. So konnen beispielsweise Thermoplaste auf Basis von Polyglykolid, Polylactid
oder Polycaprolacton im Mikroextrusionsverfahren durch Erhitzung auf oberhalb der
Glasiibergangstemperatur zu den gewtiinschten Stiitzstrukturen verarbeitet werden.”>76
In Laser-Lithographie-Verfahren wie das vorgestellte DLW konnen dagegen toxische
Acrylat-basierte Photolacke eingesetzt werden, wie z. B. Pentaerythritoltriacrylat, das
durch einen Femtosekundenlaser zu hochaufgelosten Mikrostrukturen hoher
Formstabilitait polymerisiert wird.”7”7”®# Nach erfolgter Prozessierung werden
biokompatible  Geriiststrukturen aus den jeweiligen Thermoplasten bzw.
Photopolymeren erhalten, welche die Grundlage fiir eine anschlieSende Zellbesiedlung

bilden.

1.3.2 Biotinten

Im 3D-Bioprinting werden die zeitlich entkoppelten Biofabrikationsschritte (3D-Druck
und Zellbesiedlung) zu einem einzigen Fertigungsschritt zusammengefasst. Die Zellen
werden im zu verdruckenden Material direkt suspendiert (Abbildung 4). Die entstehende
Materialmischung, die sich aus einer zellularen Komponente und einem wasserldslichen
Biomaterial zusammensetzt, wird als Biotinte bezeichnet.** Als Biomaterial fungieren in
der Regel Hydrogele, deren hydrophile Polymernetzwerke Wassermengen bis zum
Tausendfachen ihres Trockengewichts aufnehmen kénnen, ohne sich dabei aufzulosen.”
Der hohe Wassergehalt sowie die hohe Porositét sind ideale Voraussetzungen fiir die
Zellverkapselung und stellen den Transport von Sauerstoff, Nahrstoffen und anderen
wasserloslichen Stoffen im Hydrogelnetzwerk sicher.®® Aufgrund ihrer exzellenten
Zellkompatibilitdt und gewebedhnlichen mechanischen Eigenschaften haben Hydrogele

zahlreiche biomedizinische Anwendungen gefunden und bilden die Grundlage fiir
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zellbasierte Biotinten im 3D-Bioprinting.®'52 Die Bandbreite an verfiigbaren Hydrogelen
ist in den letzten Jahren stetig gestiegen, um den wachsenden Anforderungen im Tissue
Engineering gerecht zu werden. Allgemein wird zwischen natiirlichen, synthetischen

und semi-synthetischen Hydrogelen unterschieden.®*4

Hydrogel

Biomaterial 3D-Bioprinting

= Biotinte 3D-Zellkultur

Abbildung 4: Schematische Darstellung des 3D-Bioprinting-Prozesses. Eine zellhaltige Biotinte
wird durch Suspension der Zellen in der fliissigen Hydrogelvorlduferlosung hergestellt. Nach
dem extrusionsbasierten Druckvorgang wird die Biotinte chemisch zum Hydrogel vernetzt,
wodurch die Zellen in der 3D-Stiitzstruktur eingeschlossen werden. (Erstellt in Kollaboration mit
Sonja Haase und Xenia Kempter).

Nattirliche Polymere, wie z. B. Hyaluronsdure, Chitosan, Alginat, Kollagen, Gelatine,
Fibrin oder Matrigel™, zeichnen sich durch eine hervorragende Biokompatibilitat aus.
Aufgrund ihrer Extrazellularmatrix (EZM)-dhnlichen Eigenschaften sind die auf ihnen
basierenden Hydrogele bestens fiir die Zellverkapselung geeignet. Allerdings besitzen
natiirliche Hydrogele nur eine schwache mechanische Stabilitat und 16sen teilweise
immunologische Reaktionen aus. Ihre mangelnde Strukturintegritit erschwert die
Anwendung im 3D-Bioprinting, da der Gelierungsprozess ausschlieslich auf
physikalischen Prinzipien beruht, wodurch die Aushdrtung zum Hydrogel vergleichs-

weise langsam erfolgt und nur begrenzt steuerbar ist.33-85

Der Vorteil von Hydrogelen auf Basis synthetischer Polymere, wie Polyethylenglykol,
Polyvinylalkohol oder Pluronic®, liegt in einer hohen Kontrolle und Reproduzierbarkeit
der Polymernetzwerkeigenschaften, da die Polymersequenz, die Kettenldnge und der
Vernetzungsgrad im Rahmen der Synthese exakt festgelegt werden konnen. Die
genannten Polymere sind zwar biokompatibel, allerdings mangelt es ihnen an
bioaktiven Erkennungssequenzen, denen eine wichtige Rolle bei der Zelladhdsion,

Migration und Biodegradation zukommt.53-85
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Aus diesem Grund haben insbesondere semi-synthetische Hydrogele einen hohen
Stellenwert im Tissue Engineering erlangt, da sie die Vorteile der natiirlichen und
synthetischen Polymere vereinen. Die Grundlage bilden natiirliche Biopolymere, die mit
geeigneten funktionellen Gruppen modifiziert werden, um kontrollierte
Polymerisationseigenschaften zu erzielen.®*% Fiir den Einsatz im 3D-Bioprinting sind
semi-synthetische Hydrogele mit einer schnellen Polymerisationskinetik und einer
hohen Zellkompatibilitit von groflem Interesse. Am besten geeignet sind hierfiir
photopolymerisierbare Hydrogele, deren funktionalisierte Polymervorldufer mit Hilfe
von Licht schnell und unter milden Bedingungen vernetzt werden konnen.® Zu den
wichtigsten photoreaktiven Gruppen zdhlen Methacrylate®*®’, Norbornene®#* oder
Thiole®*!, deren Vernetzung nach einem radikalischen Mechanismus verlauft. Thre
Photopolymerisation erfordert keine zusatzlichen toxischen Chemikalien bis auf einen
Photoinitiator, der in niedrigen Konzentrationen (<0,5 % (w/v)) zugegeben und bei

einer geeigneten Wellenldnge angeregt wird.*

Fiir den Einsatz der semi-synthetischen Hydrogele als Biotinte im 3D-Bioprinting miissen
eine Reihe verschiedener Einflussfaktoren bertiicksichtigt werden, welche die
Druckqualitit und Uberlebensfahigkeit der Zellen determinieren (Abbildung 5).4 Uber
den gesamten Biofabrikationsprozess werden die Zellen in der Biotinte diversen
schadlichen Umwelteinfliissen ausgesetzt, beginnend bei der Préparation der Biotinte
tiber den Druckprozess selbst bis hin zur anschlieflenden photochemischen Vernetzung
zum Hydrogel. Nach Suspension der Zellen in der fliissigen Biotinte wirkt sich
insbesondere die Toxizitdt der unvernetzten Photomonomere stark auf die
Uberlebensrate der Zellen aus.”? Daher muss eine hohe Biokompatibilitat der fliissigen
Hydrogelvorlduferlosung iiber einen Zeitraum von Minuten bis einigen Stunden
gegeben sein. Um wahrend des Druckprozesses sowohl den auf die Zellen wirkenden
Scherstress zu minimieren als auch eine gute Verdruckbarkeit der Biotinte zu
gewahrleisten, sind scherverdiinnende Eigenschaften der Hydrogelvorlauferlosung
essenziell.®% Die erreichbare Druckauflosung im extrusionsbasierten 3D-Bioprinting
wird vor allem von der Viskositdt und der benotigten Gelierungszeit der Biotinte sowie
von der verwendeten Dosiernadel bestimmt.” Ist die Zeitspanne zwischen Deposition
der Biotinte und Aushdrtung zum Hydrogel zu grof3, fiihrt dies zum Verlaufen der
Hydrogellosung und zum Verlust der Strukturintegritat. Da bei der additiven Fertigung
ein schichtweiser Strukturaufbau erfolgt, besitzt die benétigte Bestrahlungsdauer fiir

jede gedruckte Schicht einen erheblichen Einfluss auf die Herstellungszeit und die

11
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UV-Exposition der Zellen.”” Nach Abschluss des Biofabrikationsprozesses spielen fiir die
weitere Zellkultivierung und Geweberekonstruktion die Polymernetzwerkeigen-
schaften der resultierenden Hydrogele eine wichtige Rolle. Diese bestimmen die
strukturellen und physiko-mechanischen Eigenschaften der Hydrogele, welche
Formstabilitat, Viskoelastizitit, Quellbarkeit, Porengrofie, Diffusionsvermogen,

Bioaktivitat und Adaptivitat umfassen.’*

Die ideale Biotinte, die alle geforderten Eigenschaften erfiillt und universal fiir jeden
Zelltyp einsetzbar ist, existiert bis dato noch nicht und wird es auch in absehbarer
Zukunft mit hoher Wahrscheinlichkeit nicht geben. Trotz der stetig steigenden
Komplexitit und Anzahl der entwickelten Biotinten miissen die spezifischen
Praferenzen verschiedener Zelltypen durch die jeweilige Materialkomposition gezielt
adressiert werden. Dennoch konnen allgemeine Strategien entwickelt werden, die sich
leicht auf andere Materialklassen iibertragen lassen, wie beispielsweise die
Funktionalisierung von Biopolymeren mit bestimmten photoreaktiven oder bioaktiven
Gruppen, die Inkorporation zusatzlicher Additive in die Biotinte zur Verbesserung der
Druckeigenschaften oder der Einsatz von Mehrkomponenten-Hydrogelen zur
Erhohung der Materialkomplexitdt. Dem ungebremsten Fortschritt in der Entwicklung
innovativer Biomaterialien und Biotinten iiber die vergangenen beiden Jahrzehnte ist es
zu verdanken, dass der 3D-Druck mittlerweile nicht nur einen hohen medialen, sondern

auch realen Stellenwert in den Medizin- und Biowissenschaften erlangt hat.
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Abbildung 5: Ubersicht iiber die verschiedenen Einflussfaktoren und ihre Beziehungen, die beim
chemisch-biologischen Design geeigneter Biotinten fiir das extrusionsbasierte 3D-Bioprinting
beriicksichtigt werden miissen. Die Herausforderung besteht darin, eine Balance zwischen
exzellenten biologischen und druckspezifischen Eigenschaften zu finden (modifiziert nach
Malda et al.).%
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2 Zielsetzung

Durch die steigenden Anforderungen im Tissue Engineering hinsichtlich des
Materialdesigns und der 3D-Drucktechnologie gibt es einen zunehmenden Bedarf an
der Entwicklung innovativer druckbarer Biomaterialien und Biotinten. Das Ziel der
vorliegenden Arbeit bestand daher im chemisch-biologischen Design geeigneter
Materialkompositionen fiir verschiedene lichtbasierte Biofabrikationsprozesse
(Abbildung 6). Die Grundlage hierfiir sollten Gelatine, Polyethylenglykol und
Polycaprolacton bilden, die chemisch mit diversen funktionellen Gruppen so modifiziert
wurden, dass eine ausgewogene Balance zwischen 3D-Verdruckbarkeit und
Biokompatibilitat erzielt wurde. Die synthetisierten Materialien sollten umfassend
charakterisiert, biologisch evaluiert und in additiven sowie subtraktiven
Fertigungsmethoden erprobt werden. Im Vergleich zu herkdmmlichen Druck-
formulierungen sollten die im Rahmen der Arbeit entwickelten Materialsysteme
vorteilhafte Figenschaften besitzen, wie eine verbesserte Biokompatibilitdt, Bio- bzw.
Photoabbaubarkeit, kontrollierte viskoelastische Eigenschaften, Adaptivitat gegeniiber
externen Umwelteinfliissen sowie eine hohere Zelliiberlebensrate im 3D-Druck. Die
Materialsysteme sollten damit einen wichtigen Beitrag leisten, um die Bandbreite und
Komplexitat der zur Verfiigung stehenden Materialien fiir 3D-Druckverfahren im Tissue

Engineering zu erweitern und auf die jeweiligen Bed{irfnisse zuzuschneiden.
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Biopolymer
Photomonomer
|
Biomaterial Biotinte Biotinte
(zellfrei) (zellenthaltend) (zellenthaltend)

Direct Laser Writing 3D-Bioprinting Photopatterning

+ PCLTA * GelMA + PEGMA/PEGDMA/GelMA
*  GelNB/GelS
+  Triblockco-
polyelektrolyte

N J J
Y Y

Additive Fertigung Subtraktive Fertigung

Abbildung 6: Ubersicht iiber die im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Materialien und
eingesetzten Biofabrikationsmethoden.
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3.1 Biomaterialien und Biotinten fiir additive Fertigungs-

verfahren

Der erste Teil dieser Arbeit widmet sich der Materialentwicklung fiir additive
Fertigungsverfahren mit biologischer sowie biomedizinischer Anwendung. Der
zunehmende Einzug additiver Fertigungsverfahren in den Bereich der Gewebe-
ersatzforschung ermdoglicht es, mafigeschneiderte 3D-Stiitzstrukturen fiir die Zell-
kultivierung bereitzustellen.>*%¢ Diese fungieren als vielversprechende Alternativen zu
konventionellen 2D-Zellkulturmaterialien und als Unterstiitzung fiir die gezielte
Geweberekonstruktion. Fiir die biologische Anwendung haben sich insbesondere licht-
basierte Fabrikationsprozesse, wie das 3D-Bioprinting (3BP) und das Direct Laser Writing
(DLW) durchgesetzt, da sie eine kontaktlose Strukturierung des Materials erlauben und
in der Regel unter biologisch sehr milden Bedingungen ablaufen.'® Durch die selektive
Einstrahlung von Licht geeigneter Wellenlinge wird eine rdumlich und zeitlich
begrenzte Photopolymerisation des Biomaterials bzw. der Biotinte induziert.*® Da
biologisch relevante Polymere jedoch keine intrinsische Photosensitivitat besitzen, muss
eine chemische Modifizierung mit geeigneten photoreaktiven Gruppen vorgenommen
werden, um die Biopolymere den genannten Fertigungsverfahren zuganglich zu

machen.101,102

3.1.1 Photolacke fiir das Direct Laser Writing

Geeignete photopolymerisierbare Materialien fiir das DLW (sog. Photolacke) miissen
fiir ihre Verschreibbarkeit mittels Zwei-Photonen-Absorption (2PA) eine Reihe von
Voraussetzungen erfiillen. Hierzu zdhlen insbesondere eine hohe Dichte an
photoreaktiven Gruppen fiir eine schnelle Vernetzung sowie eine gute Loslichkeit des
Monomers im Falle eines Feststofflacks in einem geeigneten Losungsmittel. Ein
typischer Photolack setzt sich aus einem oder mehreren photopolymerisierbaren
Monomeren sowie einem 2PA-Photoinitiator, wie z. B. Irgacure 369, Irgacure 819, ITX
oder DETC zusammen.!®1% Die Vernetzung der Monomere hiangt dabei von den

funktionellen Gruppen ab und kann iiber verschiedene Reaktionsmechanismen erfolgen
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wie freie radikalische Polymerisation, Thiol-En oder Thiol-In Chemie, Cycloaddition
(z. B. photoinduzierte Diels-Alder-Reaktion) oder Photodimerisierung.!® Die grofite
Bedeutung haben vor allem multifunktionale Acrylate, wie z.B. Pentaerythritol-
triacrylat (PETA) oder Pentaerythritoltetraacrylat (PETTA), erlangt aufgrund ihrer
kommerziellen Verfiigbarkeit, einfachen Handhabung, hohen Polymerisations-
geschwindigkeit sowie exzellenten Druckauflosung.!™ Ihre Photopolymerisation fiihrt
zu mechanisch stabilen Strukturen mit geringer Schrumpfung sowie einer hohen

Temperatur- und Losungsmittelresistenz.

Neben zahlreichen Anwendungen in den Bereichen von Rapid Prototyping, Mikrofluidik,
Mikromechanik, Optik und Photonik stellt das DLW eine vielversprechende und
leistungsfahige Fertigungsmethode in den Biowissenschaften dar, um kiinstliche
Mikroumgebungen zu schaffen, welche die Extrazellularmatrix (EZM) imitieren.®>1” Die
Wahl der Groflenabmessungen und Geometrie der Geriiststruktur bietet die
Moglichkeit, Wachstum und Ausrichtung der Zellen in einer definierten 3D-Umgebung
zu steuern bzw. verschiedene Zelltypen entsprechend ihrer Anordnung im zu
simulierenden Gewebe zu positionieren. Die hohe Auflésung von DLW bis in den
Submikrometerbereich erlaubt es, das Verhalten einzelner Zellen oder kleiner
Zellverbande in einer mafigeschneiderten Mikroumgebung zu studieren.® Die
wachsende Bedeutung von DLW in der Biologie hat in den letzten Jahren die
Entwicklung biokompatibler Photolacke stark vorangetrieben. Typischerweise wird
dabei eine Oberflachenbeschichtung des hydrophoben Polymergeriists mit Bio-
molekiilen, wie beispielsweise RGD-Peptidsequenzen, Proteinen der EZM (z.B.
Kollagen) oder Wachstumsfaktoren, vorgenommen.®? Im einfachsten Fall erfolgt die
Biofunktionalisierung durch Eintauchen der Stiitzstruktur in eine Proteinldsung, was zu
einer Physisorption der Biomolekiile an der hydrophoben Polymeroberfliche fiithrt.5
Neuere Ansatze zielen verstarkt auf eine kontrollierte Modifizierung der Gertiststruktur
ab, um die Zellausrichtung aktiv zu steuern.!®® Klein et al. haben beispielsweise eine
DLW-Struktur bestehend aus zwei Komponenten entwickelt, bei der ein
proteinabweisendes Grundgeriist (Polyethylenglykoldiacrylat) gezielt mit einem
proteinbindenden Polymer (Ormocomp®) funktionalisiert wurde, welches als

Ankerpunkt fiir die anschlieflende Proteinadsorption fungierte.””
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3.1.1.1 Degradierbare Photolacke

Ein wesentliches Ziel der DLW-Forschung liegt darin, die Technologie und die
zugehorigen Photolacke dahingehend zu optimieren, dass verbesserte Auflosungen,
hohere Druckgeschwindigkeiten sowie grofiere 3D-Mikrostrukturen erreicht werden.
Aufgrund der irreversiblen Vernetzung der Monomere wahrend des Schreibprozesses
werden in der Regel starre Geriiststrukturen erhalten, die kein Reaktionsvermogen
gegeniiber externen Stimuli aufweisen. Fiir die Anwendung in den Biowissenschaften
besteht jedoch ein zunehmendes Interesse an adaptiven Eigenschaften der Photolacke
gegeniiber diversen Einfliissen mechanischer, chemischer, elektrischer, optischer oder
thermischer Natur. Hierzu zahlt im Besonderen auch die Abbaubarkeit des Photolacks,
die je nach Wahl des Materials und der Degradationsbedingungen entweder
unspezifisch oder gezielt lokal ablauft.>® Abbaubare Photolacke fiir das DLW basieren
auf der Inkorporation labiler Bindungen im Photomonomer, deren Spaltung durch
unterschiedliche Umwelteinfliisse induziert werden kann, wie =z.B. durch
Temperatur'®, Chemikalien!%'"!, Enzyme!? oder Licht'® (Tabelle 1). Kiirzlich haben
Batchelor et al. einen ,,Zwei-in-Eins” Photolack entwickelt, bei dem Licht nicht nur einen
Stimulus fiir die Zwei-Photonen-Polymerisation (900 nm) darstellt, sondern auch eine
anschliefende selektive Photodegradation der DLW-Struktur iiber 2PA (700 nm)
ermoglicht.!® Eine solche Kombination additiver und subtraktiver Verfahren fordert die

mogliche Komplexitit der resultierenden 3D-Strukturen.

Im biologischen Kontext besteht die besondere Herausforderung fiir degradierbare
Photolacke darin, dass deren Auflosungsprozess sowohl unter biokompatiblen
Bedingungen ablauft als auch zu Abbauprodukten fiihrt, die keine toxische Wirkung auf
Zellen besitzen. Idealerweise sollte die gedruckte 3D-Stiitzstruktur lediglich als
transiente, kiinstliche Matrix fungieren, an der Zelladhdsion, -proliferation
und -differenzierung gefordert werden. Im Laufe der Kultivierung bilden Zellen
zunehmend eigene EZM, wodurch die DLW-Geriiststruktur schliefdlich obsolet wird.
Der Abbauprozess der DLW-Struktur muss jedoch auf die EZM-Produktion zeitlich so
abgestimmt sein, dass der Zellverband dabei nicht in seiner strukturellen Anordnung
aufgelost wird. Das erste Kapitel befasst sich mit dem chemisch-biologischen Design
eines bioabbaubaren Photolacks und umfasst dessen Synthese, Biokompatibilitats- und
Abbaustudien sowie eine kritische Evaluation der Eignung des Photolacks als

bioabbaubare DLW-Gertststruktur.
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Tabelle 1: Ubersicht iiber verschiedene Arten labiler Linker zur Generierung abbaubarer
Mikrostrukturen im DLW (modifiziert nach Grafe et al.*).

Stimulus Spaltbare Gruppe Spaltung Lit.
Temperatur 105 °C (in Furfurylalkohol) [109]
Chemikalie

* Reduktion Ri—S—+—S—-R; DTT [110]

)
+ Addition Ry S \’/\O )J\ R, Ethanolamin [111]
i R
Enzym N N J N Kollagenase Typ II [112]
R{ \)J\ N/\[( R,
= H
O R @)
Licht 365 nm (1PA) [113]
700 nm (2PA)

3.1.1.2 Polycaprolactontriacrylat

Bioabbaubare Polymere wie Polyglykolid (PGA), Polylactid (PLA) und Polycaprolacton
(PCL) haben aufgrund ihrer ausgezeichneten Biokompatibilitdt in der Medizin schon
heute breiten Einsatz als kiinstliche Implantate gefunden, wie z. B. Interferenzschrauben
aus PLA."+11e Mit steigender Hydrophobizitat der Polymere von PGA < PLA < PCL
verlangsamt sich die jeweilige Abbaugeschwindigkeit von wenigen Wochen iiber
Monate bis hin zu mehreren Jahren.!”118 Der Grund hierfiir liegt in der abnehmenden
Elektrophilie des Carbonylkohlenstoffes, wodurch die hydrolytische Spaltung verzogert
wird. Verlauft der Abbau des Biopolymers relativ schnell wie im Falle von PGA oder
PLA, wurde in zahlreichen Studien von einer Azidifikation des umliegenden Gewebes
berichtet, wodurch inflammatorische Reaktionen hervorgerufen wurden."'?' Daher
bildete PCL, dessen Abbauprozess zwar langsamer ablduft, jedoch mit einer héheren
Biokompatibilitdt verbunden ist, das zugrundeliegende Polymer fiir die Entwicklung

eines bioabbaubaren Photolacks fiir das DLW.
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S

n

Polyglykolid Polylactid Polycaprolacton
(PGA) (PLA) (PCL)

Abbaubarkeit

Abbildung 7: Chemische Strukturen hydrolytisch degradierbarer Polymere, deren Abbaurate
mit steigender Hydrophobizitidt abnimmt.

Bei den drei genannten Polymeren handelt es sich um Thermoplaste, weswegen der
FDM-basierte (engl. Fused Deposition Modeling, Schmelzschichtung) 3D-Druck die
gangigste Methode zur Strukturierung der Materialien darstellt.’?>12¢ Allerdings konnte
in der Literatur PLA durch Modifikation mit Methacrylat-Gruppen bereits lichtbasierten
3D-Druckverfahren wie der Stereolithographie (SLA) sowie Multiphotonen-
Lithographie (MPL) zugdnglich gemacht werden, um verbesserte Auflosungen zu

erreichen.125126

Da DLW das hochste Auflosungsvermdgen aller additiven Fertigungsprozesse besitzt,
bestand im Folgenden das Ziel, einen geeigneten PCL-basierten Photolack zu
entwickeln. Um eine ausreichend hohe Dichte an polymerisierbaren Gruppen fiir das
DLW zu gewdhrleisten, wurde niedermolekulares PCL (Mn=300 g-mol') als Edukt
verwendet, das mit maximal drei Acrylat-Gruppen pro Photomonomer modifiziert
wurde. Die Synthese von Polycaprolactontriacrylat (PCLTA) erfolgte aus Poly-
caprolactontriol durch Endfunktionalisierung der freien Hydroxylgruppen mittels
Acryloylchlorid (Abbildung 8 A). Durch Verwendung eines Uberschusses an Acryloyl-
chlorid (3,75 Aq. pro OH-Gruppe) wurde eine vollstindige Konversion der Hydroxyl-
gruppen sichergestellt, wie dem NMR-Spektrum in Abbildung 8 B zu entnehmen ist. Das
niedrige Molekulargewicht fiihrte dazu, dass das Produkt fliissig war, sodass die
Praparation des Photolacks kein zusdtzliches Losungsmittel erforderte. Das
synthetisierte Photomonomer bildete die Grundlage fiir zwei Photolacke, die sich in
ihrem jeweiligen Vernetzungsmechanismus unterschieden (Abbildung 9). Photolack 1
(Acrylat-basiert) bestand lediglich aus PCLTA, dessen Vernetzung durch eine
radikalische Kettenpolymerisation erfolgte. Photolack 2 (Thiol-Acrylat-basiert) setzte
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sich aus einer aquimolaren Mischung aus PCLTA und dem Trithiol-Crosslinker
Trimethylolpropantri(3-mercaptopropionat) zusammen und wurde durch einen
gemischten Vernetzungsmechanismus aus Kettenpolymerisation und Stufen-
polymerisation photopolymerisiert. Ein Anteil von 2 % (w/v) Irgacure 369 in beiden

Photolacken stellte dabei die Initiierung der radikalischen Photopolymerisation sicher.
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Abbildung 8: Entwicklung eines PCL-basierten Photopolymers fiir das DLW. (A) Synthese von
PCLTA aus PCL-triol. 'TH-NMR (400 MHz, CDCls) von (B) PCL-triol und (C) PCLTA.
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3.1.1.2.1 Abbaubarkeit

In einem ersten Schritt wurde die hydrolytische Abbaubarkeit der beiden Photolacke
studiert. Hierzu wurde eine Degradationsstudie durchgefiihrt und der Abbauprozess
iiber einen Zeitraum von 24 bzw. 56 Tagen durch Gewichtsmessungen verfolgt
(Abbildung 10). Da PCL fiir seine langsame Abbaurate bekannt ist, wurden neben
physiologischen Bedingungen (PBS, 37 °C) ebenfalls basische Bedingungen (0,1 M, 1 M,
10 M NaOH, 37 °C) getestet, um die Esterhydrolyse zu beschleunigen und eine bessere
Vergleichbarkeit zwischen Acrylat- und Thiol-Acrylat-basierten Photolacksystemen zu
gewahrleisten. Grundlage fiir die makroskopische Abbaustudie bildeten kleine Wiirfel
mit einer Kantenldnge von vier Millimeter der beiden Photopolymere. Diese wurden mit
Hilfe einer PDMS-Form hergestellt, indem der fliissige Photolack jeweils in eine
wiirfelformige Vertiefung der Silikonform pipettiert und anschliefend durch

Bestrahlung mit UV-Licht photopolymerisiert wurde.

Acrylat-basierter Photolack Thiol-Acrylat-basierter Photolack
\/\/\/?% o PCLTA
AN 1° o O{J\/\/\/OL(\ o * o
(0] - X CHy (¢] HS/\)I\O OJ\/\SH
(0}
/ET{ N\/\i HSWOXCHz
o
PCLTA Trithiol
Kettenpolymerisation Stufenpolymerisation
Iy . g
RL A~ + o,
° /\g ® R1‘OJK/ * Hs/\)ko’Rz
th lhv
O\. ox*
W R'\()J{/\S/\)J\bo/Rz
0”0 0" "o Hydrolytischer Abbau NS
R! R! OH OH
Acrylat-Photoprodukt Thiol-Acrylat-Photoprodukt

Abbildung 9: Schematische Ubersicht {iber die Photopolymerisation der Monomere sowie die
hydrolytische Spaltung der vernetzten Acrylat- und Thiol-Acrylat-basierten Photopolymere.
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Aus den gemessenen Daten liefS sich ein deutlicher Unterschied in der Abbau-
geschwindigkeit zwischen Acrylat- und Thiol-Acrylat-basiertem Photolack erkennen.
Wahrend der Thiol-Acrylat-Lack bereits an Tag 1 in 10 M und 1 M NaOH-Losung bzw.
an Tag 20 in 0,1 M NaOH-Losung vollstandig aufgelost war, verlief der Abbau des
Acrylat-Lacks dagegen sehr langsam. Selbst nach 24-tagiger Inkubation in 10 M NaOH-
Losung wies der Wirfel noch 83 % seines urspriinglichen Gewichts auf
(Abbildung 10 A,B). In der Salzlosung (pH 7,2 - 7,4) verlief die Degradation aufgrund der
niedrigen OH-Konzentration fiir beide Photoprodukte deutlich langsamer. Allerdings
wurde auch hier ein schnellerer Abbau fiir das Thiol-Acrylat-Photopolymer iiber einen
Zeitraum von 56 Tagen festgestellt, wohingegen der Gewichtsverlust des Acrylat-

Photopolymers lediglich 0,5 % betrug (Abbildung 10 C).
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Abbildung 10: Abhidngigkeit der Abbaubarkeit der Photolacke von ihrem Vernetzungs-
mechanismus sowie vom pH-Wert der Losung. Degradationsverlauf in wéssriger Salzlosung
(PBS) sowie basischer Umgebung (0,1 M, 1M, 10 M NaOH) bei 37 °C fiir den (A) Acrylat-
basierten und (B) Thiol-Acrylat-basierten Photolack {iiber einen Zeitraum von 24 Tagen.
(C) Vergleich der Abbaugeschwindigkeit der beiden Photopolymere in PBS bei 37 °C iiber einen
Zeitraum von 56 Tagen.
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Die variierende Abbaugeschwindigkeit der beiden Photolacksysteme war auf den
unterschiedlichen Vernetzungsmechanismus sowie insbesondere auf die involvierten
funktionellen Gruppen zuriickzufiihren, die im Falle des Thiol-Acrylat-Photopolymers
eine beschleunigte Hydrolyse forderten. Wahrend die Photopolymerisation der Acrylat-
Monomere zu einem Kettenpolymerisationsprodukt fiihrte, bei dem die Monomere iiber
C-C-Bindungen miteinander verkniipft waren, erfolgte die Verkniipfung der Acrylat-
und Thiol-Monomere im Stufenpolymerisationsprodukt iiber Thioether-Bindungen.!!!
Die rdumliche Nahe zwischen Schwefel und Carbonylkohlenstoff bewirkte dabei einen
Nachbargruppeneffekt. Durch intramolekularen Angriff der freien Elektronenpaare des
Schwefels am elektrophilen Carbonylkohlenstoff wurde eine nukleophile Substitution
erleichtert, wodurch die Esterhydrolyse im Vergleich zum Kettenpolymerisations-

produkt beschleunigt wurde.'?

Fiir die durchgefiihrte Degradationsstudie gilt es generell zu beriicksichtigen, dass es
sich bei den polymerisierten Wiirfeln um makroskopische Strukturen mit geringem
Oberflachen-zu-Volumen-Verhiltnis handelte. Die Ergebnisse erlauben zwar qualitative
Trends sehr gut abzuschidtzen; allerdings besitzen sie nur eine begrenzte quantitative
Aussagekraft bzw. Ubertragbarkeit auf DLW-Strukturen. Bei Letzteren handelt es sich
um mikroskopische Objekte mit grofiem Oberflachen-zu-Volumen-Verhiltnis, die sich

zusatzlich in ihrem Vernetzungsgrad unterscheiden konnen.

3.1.1.2.2 Direct Laser Writing

In Kollaboration mit Tobias Messer (Institut fiir Angewandte Physik, KIT, AG Prof. Dr.
Martin Wegener) wurden die beiden Photolacksysteme auf ihre jeweilige
Strukturierbarkeit mittels DLW getestet. Hierzu wurde ein kleines Probevolumen von je
ca. 50 pL in Form eines Tropfens auf ein Glassubstrat aufgebracht, dessen Oberflache
mit Methacrylat-Gruppen modifiziert war. Auf diese Weise wurde wahrend der
Photopolymerisation eine kovalente Verkniipfung mit der Glasoberflache erreicht. Die
3D-Mikrostrukturierung der PCL-Photolacke erfolgte durch selektive Einstrahlung

eines Femtosekundenlasers bei 780 nm (Photonic Professional GT, Nanoscribe).

Zundchst wurde fiir beide Photolacke ein 2D-Dosistest durchgefiihrt, um einen
geeigneten Satz an Druckparametern zu identifizieren, welcher anschlieffend fiir die
Fabrikation von 3D-Strukturen verwendet wurde (Abbildung 11 A). Im Rahmen des

Dosistests wurde bei konstanter Schreibgeschwindigkeit (100 um-s?) und variierender
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z-Hohe (von -2 um bis 2 um) die Laserintensitat von 0 mW bis 50 mW variiert. Bei der
Wahl der optimalen Laserintensitdt galt dabei Folgendes zu beriicksichtigen: Die
Intensitat musste einerseits einen minimalen Schwellenwert iiberschreiten, um die
Photopolymerisation zu induzieren und eine ausreichend hohe Vernetzung des
Photolacks zu erzielen. Andererseits fithrten zu hohe Laserintensitdten aufgrund der
starken Hitzeentwicklung zu lokalen , Explosionen” des Photolacks, wodurch dessen
gezielte Strukturierung verhindert wurde. Neben der Laserintensitit spielte auch die
z-HoOhe eine zentrale Rolle, damit die gedruckten Strukturen kovalent mit der
Glasoberflache verkniipft und im anschlieffenden Entwicklungsprozess nicht weg-
gewaschen wurden. Wahrend bei kommerziellen Photolacken eine automatische
Grenzflachensuche durch eine Software durchgefiihrt werden kann, war fiir die
synthetisierten Lacke dagegen eine Optimierung mit Hilfe der Ergebnisse aus dem

Dosistest erforderlich.

Der Dosistest lieferte geeignete Druckparameter fiir den Acrylat-basierten Photolack. Im
Gegensatz dazu konnte fiir den Thiol-Acrylat-basierten Lack keine Bedingung gefunden
werden, mit der sich der Photolack explosionsfrei verschreiben liefs. Fiir die weitere
3D-Strukturierung wurde daher lediglich der PCLTA-Photolack herangezogen. Als
3D-Objekte fungierten sowohl einfache Strukturen wie Quader (20 pm x 20 um x 10 pm)
als auch kompliziertere Geriiststrukturen in Form von Boxringen (30 um x 30 pm x
10 um). Letztere sind aufgrund ihrer freihdngenden Verbindungsstiicke durch
konventionelle 3D-Druckverfahren, wie z.B. dem Extrusionsdruck, nicht ohne
Stiitzstrukturen zuganglich. Anhand der Boxringe wurden die Druckbedingungen
weiter optimiert und der Bereich geeigneter Parameter eingeschrankt. Von den
getesteten Bedingungen (Laserintensitat: 20 mW, 30 mW; Schreibgeschwindigkeit: 1000,
1250, 1500, 1750, 2000 um-s?') ergab eine Laserintensitit von 30 mW und eine
Schreibgeschwindigkeit von 2000 pm-s™ die besten Druckergebnisse. Die Auflosung der
Boxringe wurde mit PETA, einem kommerziell erhiltlichen Standard im DLW,
verglichen. Sowohl das neu entwickelte PCLTA als auch PETA lieferten vergleichbare
Druckergebnisse, was auf den dhnlichen molekularen Aufbau der beiden Photo-
monomere zuriickzufiihren war (Abbildung 11 B). Die gedruckten Boxringstrukturen

fanden im Folgenden Anwendung in biologischen Zellexperimenten.
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Intensitit

Abbildung 11: Elektronenmikroskopische Aufnahmen der DLW-Strukturen (Zeiss Supra 55VP).
(A) Optimierung der DLW-Bedingungen fiir den PCLTA-Photolack: (i) 2D-Dosistest mit
variierender Laserintensitdt (0-50 mW) und z-Ho6he (+2 um); Erzeugung verschiedener
3D-Strukturen in Form von (ii) Quadern (5-30 mW und 2000 um-s?') und (iii) Boxringen bei
variierender Laserintensitdt (untere Reihe: 20 mW, obere Reihe: 30 mW) und Schreib-
geschwindigkeit (1000, 1250, 1500, 1750, 2000 um-s'). Die Ergebnisse mit den besten
Druckparametern sind rot umrandet. (iv) Analoges Screening fiir den PETA Photolack.
(B) Vergleich von (i) PCLTA- und (ii) PETA-Photolack nach Optimierung der Druckparameter
anhand von DLW-Boxringstrukturen. Mafstab: 10 um (A i-ii, B i-ii) und 50 pm (A iii-iv) (in
Kollaboration mit Tobias Messer).
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3.1.1.2.3 Biokompatibilitit

In einem ersten Schritt wurden der synthetisierte PCLTA-Photolack und der PETA-
Standardlack auf ihre jeweilige Biovertraglichkeit untersucht. Grundlage hierfiir
bildeten Beschichtungen, die aus den PCLTA- bzw. PETA-Monomeren und anschlie-
Bender Photopolymerisation hergestellt wurden. Die Evaluation der Biokompatibilitat
erfolgte durch einen MTT-Proliferationsassay (Abbildung 12). Hierzu wurden HepG2-
Zellen iiber einen Zeitraum von 72 Stunden auf den Beschichtungen kultiviert und
hinsichtlich ihres Proliferationsvermogens analysiert. Als Referenz fungierten dabei
unbeschichtete Wells. Beim Vergleich der beiden Photolackbeschichtungen wurde fiir
das PCLTA eine etwa zehnmal hohere Zellviabilitat nachgewiesen, weswegen der neu
entwickelte Photolack als eine wesentliche Verbesserung zum Standardlack PETA
angesehen werden konnte. Das allgemein niedrige Proliferationsniveau fiir beide
Beschichtungen konnte durch die Hydrophobizitit der Polymeroberflache erklart
werden. HepG2-Zellen in den unbeschichteten Wells der Referenz (100 %) besafien ein
deutlich hoheres Proliferationsvermogen, da kommerziell erhiltliche Zellkultur-

materialien in der Regel eine Oberfldchenaktivierung erfahren, um das Zellwachstum

zu fordern.
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Abbildung 12: Evaluation der Biokompatibilitdt von PCLTA-Photolack und PETA-Standardlack
durch einen MTT-Test. HepG2-Zellen wurden auf PETA- bzw. PCLTA-Beschichtungen ausgesit
und der Einfluss auf die Zellproliferation nach 72-stiindiger Inkubation bestimmt. Als Referenz
dienten unbeschichtete Wells einer 96-Well-Platte.
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Fir die weitere biologische Evaluierung wurde die Zellinteraktion an DLW-
Mikrostrukturen untersucht. Als Zelltyp wurden humane Fibroblasten (normal human
dermal fibroblasts, NHDF) gewdhlt aufgrund ihrer Grofie sowie ihrer typischen
spindelféormigen Ausrichtung, wodurch eine mikroskopische Visualisierung der
Zellinteraktion erleichtert wurde. Im Unterschied zu Oberflachenbeschichtungen sind
im Falle von mikroskopischen Geriiststrukturen die Kontaktflichen zwischen
polymerisiertem Photolack und Zellen in der Regel sehr klein. Mittels DLW wurde ein
Array bestehend aus 5 x 5 Boxringstrukturen aus dem PCLTA-Photolack erzeugt. Der
Boxring stellt in der Literatur eine gangige Gertiststruktur dar, um Zell-Matrix-
Interaktionen zu studieren.’>'?¢130 Da PCL keine bioaktiven Doméanen wie RGD-
Sequenzen besitzt, wurden die hydrophoben Stiitzstrukturen vor dem Aussden der
Zellen mit Kollagen (0,1 mg-mL") beschichtet, um die Zelladhdsion zu verbessern.
Anschliefend wurden 1 x10* NHDF, suspendiert in ca. 50 uL DMEM, auf dem
Glassubstrat so platziert, dass der gesamte Boxring-Array durch das Kulturmedium
bedeckt war. Nach dem Anwachsen der NHDF wurde das Deckglas fiir die weitere

Zellkultivierung in eine Petrischale mit Zellkulturmedium gelegt.

Die Zellen wurden iiber einen Zeitraum von 14 Tagen kultiviert und ihre Interaktion mit
den Boxringstrukturen mikroskopisch verfolgt. Da die Zellen bei der Aussaat zunachst
eine kugelférmige Morphologie besafsen und die offenen Strukturen nur eine begrenzte
Oberflache fiir eine instantane Zelladhasion boten, fiel ein Grofsteil der Fibroblasten
zundchst durch die Boxringstrukturen hindurch und wuchs auf dem Boden des
Glassubstrats an (Abbildung 15 A(i)). Allerdings zeigte sich bereits nach wenigen Tagen
eine deutliche Interaktion der Zellen mit den Boxringstrukturen, die durch Farbung der
NHDF mit CellTracker Green CMFDA bzw. Phalloidin-FITC sowie Hoechst 33342 und
anschlieSende Konfokalmikroskopie visualisiert wurden. Einerseits wuchsen die NHDF
entlang der Pfosten der Boxringe nach oben. Andererseits demonstrierten sie eine
ausgepragte langgestreckte Morphologie, indem sie sich sowohl innerhalb eines
Boxrings als auch zwischen einzelnen Boxringen tiiber eine Distanz von bis zu 100 pm
aufspannten und dabei keinen Kontakt mehr zum Boden des Glassubstrats aufwiesen
(Abbildung 13). Dies zeigte die hohe Biovertraglichkeit des PCLTA-Photolacks sowie die
Moglichkeit einer kontrollierten Zellorientierung durch die Geometrie und Abstinde
der Boxringstrukturen. Zudem wurde bei der Farbung des Aktinzytoskeletts mit
Phalloidin-FITC eine deutliche Ausrichtung der zelluldren Aktinfilamente beobachtet,
welche die spindelformige Morphologie der NHDF bewirkten (Abbildung 14 A,B).
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>
!

Glassubstrat Boxring

Abbildung 13: Visualisierung der Zellinteraktion zwischen NHDF und PCLTA-Boxringen.
(A) Tiefencodierung (i-ii: 60 pm, iii: 30 pum) nach Farbung der NHDF an Tag 1 mit CellTracker
Green CMFDA (Aex=488nm, Aem=490-540 nm) und anschliefende Konfokalmikroskopie.
(B) Ausgewadhlte Aufnahmen des gemessenen z-Stacks aus (A iii): (i) Boden des Glassubstrats
(0 um), (ii) in 2 pm Hohe und (iii) am oberen Ende des Boxrings (10 um). (C) Tiefencodierung
(i-ii: 30 pm, iii: 24 pm) nach Farbung des Aktinzytoskeletts der NHDF an Tag 4 mit Phalloidin-
FITC (Aex=532nm, Aem=545-625nm) und der Zellkerne mit Hoechst 33342 (Aex=405nm,
Aem=415-480 nm) sowie anschliefende Konfokalmikroskopie (Leica TCS SPE DMI4000B).
Maf3stab: 100 pm.
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Im Laufe der Kultivierung wurde nicht nur eine morphologische Veranderung der
Fibroblasten beobachtet, sondern eine ebenso starke Verformung der Boxringe.
Wihrend die Gertiststrukturen an Tag 4 eine hohe Strukturintegritat aufwiesen, liefs sich
nach Tag 14 eine zunehmende Verformung beobachten, die schliefSlich dazu fiihrte, dass
die Boxringe vom Boden des Glassubstrats abgelost wurden, sich um bis zu 180° um ihre
Achse drehten und sich von ihrer urspriinglichen Position entfernten (Abbildung 14 A,B).
Trotz des Verlusts der kovalenten Verkniipfung mit dem Glas wurden die Boxringe
durch die regelmifligen Medienwechsel nicht weggewaschen, da sie von den
adhérierten Zellen festgehalten wurden. Die Ablosung der Boxringe schien dabei
weniger auf die Bioabbaubarkeit des Materials zuriickzufiihren sein als auf die starken
mechanischen Zugkréafte der NHDF, wodurch die Pfosten der Boxringe aufgrund ihres
geringen Durchmessers zu stark beansprucht wurden und schliefllich der mechanischen
Belastung nachgaben. Die Boxringe blieben jedoch in ihrer jeweiligen Gesamtstruktur
iiber einen Zeitraum von 14 Tagen erhalten, d.h. weder einzelne Pfosten noch
Verbindungselemente wurden der Stiitzstruktur entzogen. Interessanterweise wurden
nicht nur die Boxringe selbst, sondern auch die jeweiligen Ziffern der Druckparameter
vom Boden des Glassubstrats abgelost. Fiir einen Boxring-Array hergestellt aus dem
PETA-Photolack wurden vergleichbare Ergebnisse erhalten, auch wenn die Zell-
interaktion mit den Boxringen insgesamt niedriger ausgepragt zu sein schien, da die

Zellen fast ausschliefdlich auf dem Boden des Glassubstrats wuchsen. (Abbildung 14 C).
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Abbildung 14: Verdnderung des Boxring-Arrays iiber einen Zeitraum von 14 Tagen durch eine
zunehmende Zellinteraktion. Farbung des Aktinzytoskeletts der NHDF durch Phalloidin-FITC
(Aex=532 nm, Aem= 545-625 nm) und der Zellkerne durch Hoechst 33342 (Aex= 405 nm, Aem=415-
480 nm) an (A) Tag 4 und (B) Tag 14 sowie anschliefende Konfokalmikroskopie (Leica TCS SPE
DMI4000B). (C) Tiefencodierung (i: 35 pum, ii: 40 um) und Visualisierung des Verlusts der
Strukturintegritat des Boxring-Arrays fiir den (i) PCLTA und (ii) PETA-Photolack nach 14 Tagen.
Maf3stab: 100 pm.
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Um herauszufinden, ob die Ursache fiir das Ablosen der Boxringe auf die
Wechselwirkung mit den Fibroblasten oder den hydrolytischen Abbau von PCLTA
zuriickzufiihren war, wurde die Degradierbarkeit der DLW-Boxringe zusatzlich unter
zellfreien Bedingungen untersucht (Abbildung 15 B). Hierzu wurden Glassubstrate mit
bedruckten Boxring-Arrays sowohl in einer wassrigen Pufferlosung (PBS, 37 °C) als
auch in einer 1M NaOH-Losung inkubiert und der jeweilige Abbauprozess
mikroskopisch verfolgt. In der Salzlosung lief3 sich selbst tiber einen Zeitraum von einem
Monat keine sichtbare Degradation der Boxringe feststellen. Unter basischen
Bedingungen dagegen wurde eine rasche Ablosung der Boxringstrukturen beobachtet.
Wihrend die vom Substrat getrennten Boxringe unter Zellkulturbedingungen von den
Fibroblasten zuriickgehalten wurden, erfolgte dagegen unter zellfreien Bedingungen
eine direkte Freisetzung in die umgebende Losung. Aufgrund der geringen
Kontaktfliche zwischen Boxring und Glassubstrat war bereits ein geringer
Degradationsgrad ausreichend, um den Boxring vom Boden des Substrats abzuldsen.
Die damit deutlich schnellere Abbaubarkeit der DLW-Strukturen im Vergleich zum
makroskopischen Wiirfel in 1M NaOH-Losung war daher hauptsdchlich auf die
besondere Geometrie der Boxringstruktur zuriickzufiihren. Von einem vollstandigen
Abbau des PCLTA-Photolacks ist jedoch auch unter basischen Bedingungen fiir den
gemessenen Zeitraum nicht auszugehen, da selbst nach einer Woche fiir die einzelnen

Ziffern der Druckparameter kein Verlust der Strukturintegritdt zu beobachten war.

Insgesamt konnte dem PCLTA-Photolack damit nur eine begrenzte biologische
Abbaubarkeit attestiert werden. Unter zellfreien Bedingungen konnten die
Gertiststrukturen lediglich unter basischen Bedingungen, die nicht biokompatibel sind,
abgelost werden. In wassrig-neutraler Umgebung erwies sich der rein Acrylat-basierte
Photolack dagegen iiber lingere Zeitraume als stabil. Das grofiere Oberflachen-zu-
Volumen-Verhaltnis der DLW-Strukturen schien damit keinen signifikanten Einfluss
auf die Abbaugeschwindigkeit zu besitzen. Sowohl fiir den makroskopischen Wiirfel als
auch den DLW-Boxring liefs sich iiber einen Zeitraum von einem Monat keine
wesentliche Verdnderung beobachten. Trotz der offensichtlich sehr langsamen
Abbaubarkeit ist dem PCLTA-Photolack eine aufierordentlich hohe Biokompatibilitat
und Zellwechselwirkung zuzuschreiben, weswegen er eine vielversprechende

Alternative zum etablierten PETA-Photolack darstellt.
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PBS, 37 °C

1 M NaOH, 37 °C

Abbildung 15: Vergleich des Degradationsverlaufs von Boxring-Arrays aus PCLTA unter
(A) Zellkultur (NHDF, DMEM, 37 °C) und (B) zellfreien Bedingungen (PBS, 1 M NaOH, 37 °C)
(A) Mikroskopische Aufnahmen (i) unmittelbar nach der Zellaussaat, an (ii) Tag 1 und (iii) Tag 14.
(B) Visualisierung des hydrolytischen Abbauprozesses in PBS (37 °C) nach (i) Tag 1 und
(if) Tag 31 sowie in 1 M NaOH-Losung nach (iii) Tag 1 und (iv) Tag 7 (Leica DM IL LED).

Maf3stab: 100 pm.
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3.1.1.2.4 Kapitelzusammenfassung

Zusammenfassend wurde in diesem Kapitel ein photopolymerisierbares Biomaterial
basierend auf einem biologisch abbaubaren Polymer fiir das DLW entwickelt.
3-arm PCL wurde durch chemische Modifikation in das Photomonomer PCLTA
umgewandelt, welches die Grundlage fiir zwei verschiedene Photolacksysteme bildete.
Der Acrylat-basierte Photolack wurde lediglich durch das Photomonomer selbst sowie
einen Photoinitiator gebildet und iiber eine Kettenpolymerisation vernetzt. Die
Vernetzung des Thiol-Acrylat-basierten Photolacks, der einen Thiol-Crosslinker
enthielt, erfolgte zusatzlich durch eine Stufenpolymerisation. Neben der Basizitdat der
Degradationslosung hatte insbesondere der Vernetzungsmechanismus einen grofien
Einfluss auf die Abbaubarkeit der jeweiligen Photoprodukte. Die schnellere
Degradation des Thiol-Acrylat-Photoprodukts war auf den Nachbargruppeneffekt des
Schwefels zuriickzufiihren, der eine Esterhydrolyse erheblich beschleunigte. Allerdings
konnte nur der Acrylat-basierte Photolack erfolgreich mittels DLW strukturiert werden.
Verschiedene 3D-Mikrostrukturen, darunter Boxringe, wurden hergestellt und wiesen
eine vergleichbare Druckqualitidt wie der kommerziell erhaltliche Referenzlack PETA
auf. In Zellexperimenten mit NHDF wurde eine exzellente Biokompatibilitat fiir den
PCLTA-Photolack sowie eine starke Interaktion der Fibroblasten mit den DLW-
Gertiststrukturen nachgewiesen. Da die Biodegradation der Acrylat-basierten
DLW-Strukturen unter physiologischen Bedingungen nur sehr langsam zu erfolgen
schien, ist dessen Anwendung als transiente Matrix nur begrenzt sinnvoll. Eine
verbesserte Biodegradation des Photolacks konnte beispielsweise durch die
Inkorporation hydrolytisch leichter spaltbarer Gruppen oder enzymatischer
Schnittstellen erreicht werden. Trotz der eingeschrankten Bioabbaubarkeit stellt der hier
vorgestellte PCLTA-Photolack aufgrund seiner verbesserten Biokompatibilitdt eine

ausgezeichnete Alternative zum DLW-Standard PETA dar.
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3.1.2 Biotinten fiir das 3D-Bioprinting

Im vorherigen Kapitel wurde ein photopolymerisierbares Biomaterial fiir das DLW
vorgestellt, bei dem der Strukturierungsprozess und die Zellbesiedlung zeitlich
voneinander entkoppelt waren. Die Zellen wurden erst nach erfolgter Photo-
polymerisation auf den erzeugten 3D-Gertiststrukturen ausgesat. In den folgenden zwei
Kapiteln liegt dagegen der Fokus auf Biomaterialien, in deren Vorldauferldsungen Zellen
direkt suspendiert werden konnen, wodurch sie nach anschlieffender Vernetzung in der
3D-Stiitzstruktur eingeschlossen werden. Zellhaltige Biomaterialien, die sich aus einer
zelluldren Komponente und einem Biomaterial zusammensetzen, werden als Biotinten
bezeichnet.** Die Anwesenheit von Zellen in der fliissigen Biotinte erhoht die
biologischen Materialanforderungen, da nicht nur das ausgehdrtete Biomaterial,
sondern auch die entsprechenden Monomere eine hohe Biokompatibilitit aufweisen
miissen.'®"132 Daher eignen sich lediglich wasserbasierte Polymerldsungen als Biotinten,
wobei insbesondere Hydrogele eine breite Anwendung erfahren haben. Die in Wasser
quellbaren Polymernetzwerke zeichnen sich durch einen hohen Wassergehalt,
kontrollierte Quelleigenschaften, eine ausgezeichnete Biokompatibilitat und scherver-
diinnende Eigenschaften aus.’®® Diese Kombination an vorteilhaften Eigenschaften
macht sie zu geeigneten Biotinten fiir das 3D-Bioprinting, dessen Bedeutung als
Biofabrikationsprozess im Tissue Engineering und der regenerativen Medizin iiber die

letzten Jahre rasant gestiegen ist.4083134

3.1.2.1 Gelatine-Methacryloyl

Um den wachsenden Anforderungen in den Bio- und Medizinwissenschaften gerecht
zu werden, wurde die Entwicklung neuer Biomaterialien und Biotinten stetig
vorangetrieben.®'35 Im Hinblick auf die Bandbreite der zur Verfiigung stehenden
Biotinten haben vor allem semi-synthetische Hydrogele die grofite Bedeutung erlangt,
da sie die Vorteile natiirlicher Hydrogele, wie eine exzellente Biokompatibilitat und
Bioabbaubarkeit, mit den Vorteilen synthetischer Hydrogele, insbesondere eine hohe
Kontrolle der Polymerzusammensetzung und Vernetzung, miteinander vereinen.’%
Fiir die Erzeugung semi-synthetischer Hydrogelvorlaufer werden typischerweise Bio-
polymere, wie z. B. Gelatine, Hyaluronsaure, Kollagen, Chitosan oder Alginat, mit
funktionellen Gruppen modifiziert, um eine gezielte Vernetzung zu erreichen.10213113

Licht stellt dabei einen besonders milden und kontaktlosen Stimulus fiir eine chemische
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Vernetzung dar, wodurch der Einsatz von toxischen Reagenzien vermieden wird.#137
Zudem erlaubt die Verwendung von photopolymerisierbaren Hydrogelvorldaufern eine
hohe rdumliche und =zeitliche Kontrolle der Vernetzung, die in lichtbasierten
Biofabrikationsprozessen unerldsslich ist.’® Beispiele fiir semi-synthetische,
lichtaushartbare Hydrogele sind Methacrylat-funktionalisierte Biopolymere, wie
Gelatine-Methacryloyl (GelMA)%13140  Kollagen-Methacryloyl (ColMA)4-143  oder
Hyaluronsdaure-Methacrylat (HAMA)# 144145 die breiten Einsatz im Tissue Engineering
gefunden haben. Im Bereich des 3D-Bioprinting besitzt von den genannten Vertretern
GelMA die grofite Relevanz aufgrund der einfachen chemischen Modifizierbarkeit
sowie der inhdrenten Prasenz von bioaktiven Domanen in der Gelatine, wie Arginin-
Glycin-Asparaginsaure (RGD)-Zelladhédsionsmotiven und Matrix-Metalloproteinasen
(MMP)-Spaltsequenzen.'4148 Ferner ermoglicht es die kostengiinstige und kommerzielle
Verfiligbarkeit der Gelatine, chemische Modifikationen in groflerem Gramm-Mafistab
durchzufiihren, um die bendtigten Substanzmengen fiir die Anwendung in 3D-
Druckverfahren zu erzeugen. Diese Griinde haben schliefSlich dazu gefiihrt, dass sich

GelMA als Goldstandard in der 3D-Zellkultur und im 3D-Bioprinting etabliert hat.4614>-151

Dieses Kapitel befasst sich mit einer umfangreichen Charakterisierung des semi-
synthetischen Hydrogels GelMA. In Kollaboration mit Sonja Haase'® und Xenia
Kempter'> (Institut fiir Funktionelle Grenzflachen, KIT, AG Prof. Dr. Ute Schepers)
wurden drei Varianten von GelMA-Hydrogelen mit unterschiedlichem Vernetzungs-
grad der Gelatineketten synthetisiert und die Auswirkungen einer steigenden
Vernetzungsdichte auf das Verhalten der im Hydrogel eingeschlossenen Zellen
bewertet. Dariiber hinaus fungierten GelMA-Hydrogele als Modellsystem, um die
Diffusion in Hydro-gelen in Abhéangigkeit von Temperatur, Polymerkonzentration,
Vernetzungsgrad, Vernetzungsmechanismus und Molekulargewicht der diffundie-

renden Stoffe zu studieren.
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3.1.2.1.1 Synthese und chemische Charakterisierung

Die Synthese von GelMA erfolgte ausgehend von Gelatine Typ A (aus Schweinehaut,
Gelierkraft: ~300 g Bloom), die aus saurer Hydrolyse von Kollagen gewonnen wurde
(Abbildung 16). Charakteristisch fiir Kollagen und Gelatine ist das Vorkommen der nicht-
kanonischen Aminosdaure Hydroxylysin (Hyl) neben Lysin (Lys). Beide Aminosauren
besitzen primdre Aminogruppen in ihren Seitenketten, die als Ansatzpunkt fiir die
chemische Funktionalisierung fungierten. Die freien Aminogruppen von Lys und Hyl
wurden mittels Methacrylsaureanhydrid (MAA) modifiziert. Zusatzlich wurden zu
einem geringen Anteil auch die Hydroxylgruppen von Serin, Threonin, Hydroxyprolin
und Hydroxylysin funktionalisiert. Aus der Synthese resultierten daher sowohl
Methacrylamid- als auch Methacrylat-Gruppen, wobei die Funktionalisierung der freien

Aminogruppen aufgrund der hoheren Nukleophilie des Stickstoffs begiinstigt wurde.!>*
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Abbildung 16: Herstellung von GelMA-Hydrogelen. (A) Aminosdure-Zusammensetzung von
Gelatine Typ A (aus Schweinehaut).’®> (B) In Gelatine enthaltene Aminosauren mit freien
Aminogruppen in ihren Seitenketten zur chemischen Modifikation. (C) Synthese von GelMA-
Hydrogelvorldaufern und photochemische Vernetzung zum GelMA-Hydrogel.
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Die zugegebene Menge an MAA erlaubte eine Kontrolle iiber den Funktionali-
sierungsgrad (engl. degree of functionalization, DoF) der Aminogruppen in der Gelatine.
Ein Aquivalent bezog sich dabei auf die Anzahl der freien Aminogruppen in
unmodifizierter Gelatine, die kolorimetrisch tiber eine Glycin-Standardkurve mittels
TNBSA-Assay bestimmt wurde (Abbildung 17 B,C). Es wurde ein Wert von
0,266 + 0,046 mmol Aminogruppen pro Gramm Gelatine ermittelt, der vergleichbar mit
den angegebenen Werten fiir Gelatine Typ A aus der Literatur war.’ Im Zuge der
GelMA-Synthese fiihrte eine Erhchung der MAA-Aquivalente zu einer Zunahme des
Funktionalisierungsgrads. Der jeweilige Reaktionsumsatz der freien Aminogruppen
wurde mittels TNBSA-Assay bestimmt. Die erhaltenen Werte zeigten dabei ein
beschranktes Wachstum. (Abbildung 17 D). Ab ca. 16 Aquivalenten flihrte eine weitere
Steigerung des molaren MAA-Uberschusses zu keiner signifikanten Erhohung des
Funktionalisierungsgrads. Stattdessen resultierte aus der zunehmenden MAA-
Konzentration eine vermehrte Hydrolyse des tiberschiissigen Anhydrids im wassrigen
Puffer und ein Anstieg des Nebenprodukts Methacrylsdure. Die damit verbundene
Reduktion des pH-Werts, die nur begrenzt durch den PBS-Puffer aufgefangen werden
konnte, fiihrte zur Protonierung und dadurch zum Verlust der Nukleophilie der
verbleibenden freien Aminogruppen. Ein vollstaindiger Umsatz der freien Amino-
gruppen (~97 %) konnte in der Literatur nur durch Modifikation des Syntheseprotokolls
erreicht werden.!” Hierbei wurde MAA schrittweise zur Reaktion gegeben und der pH-
Wert vor jeder Zugabe neu eingestellt. Das auf diese Weise hergestellte Gelatinederivat
weist eine maximale Dichte an photoreaktiven Gruppen auf. Fiir die biologische
Anwendung, insbesondere fiir den Einschluss von Zellen im GelMA-Hydrogel, sind
derart hohe Vernetzungsdichten jedoch meist ungeeignet, da die resultierenden

Hydrogele eine zu hohe Steifigkeit besitzen.

Nach dem Vorbild des konventionellen Syntheseverfahrens nach Van Den Bulcke et al.'>
wurde GelMA mit niedrigem (DoF: 32 % *4 %), moderatem (DoF: 68 % + 2 %) und
hohem (DoF: 77 % +4 %) Funktionalisierungsgrad erhalten. Die synthetisierten
Hydrogelvorlaufer werden im Folgenden als GelMA Low, GelMA Medium und
GelMA High bezeichnet (Abbildung 17 E).
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Abbildung 17: Chemische Charakterisierung von Gelatine und GelMA. (A) Reaktionsschema fiir
den kolorimetrischen Nachweis freier Aminogruppen mittels 2,4,6-Trinitrobenzolsulfonséure
(TNBSA). (B) Glycin-Standardkurve (2-12 ug-mL-') zur Ermittlung der freien Aminogruppen in
Gelatine. (C) Errechneter Gehalt an freien Aminogruppen (Lys und Hyl) in Gelatine Typ A (aus
Schweinehaut, Gelierstarke: ~ 300 g Bloom). (D) Zunahme des Funktionalisierungsgrads (DoF)
fiir die synthetisierten GelMA-Hydrogelvorlaufer mit steigender MAA-Menge. (E) Ausgewahlte
GelMA-Hydrogelvorldaufer (Low, Medium, High), welche die Grundlage fiir die weiteren
Untersuchungen bildeten (in Kollaboration mit Sonja Haase und Xenia Kempter).
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Abbildung 18: '"H-NMR-Spektren (400 MHz, D20, 315 K) von unfunktionalisierter Gelatine und
GelMA-Hydrogelvorldufern mit steigendem Funktionalisierungsgrad (Low, Medium, High)
(in Kollaboration mit Sonja Haase und Xenia Kempter).
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Dartiber hinaus wurden '"H-NMR-Spektren der Hydrogelvorldaufer aufgenommen und
mit dem Spektrum der unfunktionalisierten Gelatine verglichen (Abbildung 18). Die
erfolgreiche Methacrylierung der Gelatine lief3 sich dabei an drei Regionen im Spektrum
nachweisen. Besonders charakteristisch waren die Peaks bei 5,88 ppm und 5,64 ppm, die
auf die beiden Vinylprotonen der Methacrylat-/Methacrylamid-Gruppe zuriickzu-
fiihren waren. Das Peakintegral korrelierte dabei mit dem Funktionalisierungsgrad,
weswegen eine wachsende Signalintensitdt in der Reihenfolge Low < Medium < High zu
beobachten war. Da die Gelatine selbst keine C=C-Bindungen besafs und das
tiberschiissige MAA durch die Dialyse entfernt wurde, konnten die beiden Signale daher
als Nachweis fiir eine erfolgreiche Funktionalisierung angesehen werden. Mit
steigendem Methacrylierungsgrad sank zugleich die Anzahl der freien Aminogruppen
von Lys und Hyl, sodass eine Abnahme der Signalintensitdt bei 3,20 ppm gemessen
wurde. Ferner fiihrte ein hoherer Funktionalisierungsgrad zu einer Vergroflerung des
Peaks bei 2,11 ppm, welcher der Methylgruppe der photoreaktiven Gruppe zugeordnet

werden konnte.

3.1.2.1.2 Biokompatibilitit

Der Einfluss des Funktionalisierungsgrads der GelMA-Hydrogelvorlaufer auf die
Ausrichtung und Proliferation von Zellen wurde in Kollaboration mit Sonja Haase!>
und Xenia Kempter'® (Institut fiir funktionelle Grenzflachen, KIT, AG Prof. Dr. Ute
Schepers) in einer Biokompatibilitatsstudie mit humanen Fibroblasten (NHDF)
untersucht. Grundlage hierfiir bildeten 5%ige (w/v) GelMA-Hydrogelvorlaufer-
16sungen, die einen Anteil von 0,3 % (w/v) des Photoinitiators Lithiumphenyl(2,4,6-
trimethylbenzoyl)phosphinat (LAP) sowie 2,5x10° NHDF-mL? enthielten. Nach
Suspension der Zellen in der Vorlauferlosung wurde die fliissige Biotinte durch
Bestrahlung mit UV-A-/sichtbarem Licht (320-500 nm, 500 mW-cm?, 1min) zum
Hydrogel ausgehdrtet. Im Zuge der photochemischen Vernetzung reagierten die
Methacrylat-/Methacrylamid-Gruppen nach einem radikalischen Kettenpolymerisa-
tionsmechanismus, wodurch die Gelatineketten miteinander verkniipft wurden. Um die
Toxizitat der photoreaktiven Gruppen vor ihrer chemischen Vernetzung fiir die Zellen
moglichst gering zu halten, erfolgten Suspension der Zellen und Photopolymerisation

unmittelbar aufeinander. Die Hydrogele wurden anschliefend mit Zellkulturmedium
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tiberschichtet, wodurch mogliche Reste des Photoinitiators verdiinnt und heraus-
gewaschen wurden. Die in den jeweiligen GelMA-Hydrogelen (Low, Medium, High)
eingeschlossenen NHDF wurden {iber einen Zeitraum von 14 Tagen kultiviert und
Viabilitat, Ausrichtung sowie Proliferation der Zellen durch Lebend-/Tot-Farbungen an
den Tagen 1, 7 und 14 mit anschliefender Konfokalmikroskopie visualisiert

(Abbildung 19).

Es waren deutliche Unterschiede im Zellverhalten fiir die verschiedenen GelMA-
Varianten (Low, Medium, High) sichtbar. Obwohl in allen Hydrogelen eine exzellente
Viabilitait sowie homogene Verteilung der NHDF durch die RGD-vermittelte
Zelladhdsion nachgewiesen werden konnte, hatte die Vernetzungsdichte einen
erheblichen Einfluss auf die Geschwindigkeit von Zellausrichtung und Proliferation.
Beide zelluldren Prozesse wurden mit steigendem Funktionalisierungsgrad von GelMA
stark verlangsamt. Wahrend fiir GeIMA High innerhalb des 14-tdgigen Kultivierungs-
zeitraums keine signifikante Erhohung der Zellzahl festgestellt werden konnte, wurde
dagegen in GelMA Medium und insbesondere in GelMA Low eine starke Proliferation
sowie Ausbildung eines dichten Netzwerks der Fibroblasten beobachtet. Dariiber hinaus
war in den niedrig bis moderat vernetzten Hydrogelen die charakteristische
spindelformige Morphologie der NHDF bereits nach sieben Tagen fiir alle Zellen
vollstandig ausgepragt. Die beobachteten Unterschiede fiir die drei GelMA-Varianten
waren auf folgende Griinde zuriickfiihrbar: Einerseits fiihrte der grofsere Vernetzungs-
grad zu einer erhohten Steifigkeit der Hydrogele, die sich nachteilig auf die
Kultivierbarkeit der Fibroblasten, welche typischerweise das Bindegewebe im Korper
bilden, auswirkten. Andererseits wurde mit zunehmender Vernetzungsdichte der fiir
die Ausrichtung der NHDF zur Verfiigung stehende Platz im Gelatinenetzwerk
reduziert. Die NHDF mussten daher die 3D-Stiitzstruktur zunéchst iiber die MMP-
Domanen teilweise abbauen und die extrazelluldare Mikroumgebung umformen.!5%15
Allgemein sollte jedoch berticksichtigt werden, dass die nachgewiesene Praferenz der
NHDF fiir GeMA Low nicht fiir alle Zelltypen verallgemeinert werden kann. Je nach
Zelllinie werden unterschiedliche Anforderungen hinsichtlich der mechanischen

Festigkeit und Komposition der Extrazellularmatrix an das Hydrogel gestellt.

43



3 Ergebnisse
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Abbildung 19: Lebend-/Tot-Farbung von NHDF mit Calcein-AM (griin, lebende Zellen,
Aex=488 nm, Aem=495-584 nm) und Propidiumiodid (rot, tote Zellen, Aex=532nm, Aem=610-
700 nm) in GeIMA-Hydrogelen mit unterschiedlicher Vernetzungsdichte (Low, Medium, High) an
den Tagen 1, 7 und 14 sowie anschliefende Konfokalmikroskopie (Leica TCS SPE DMI4000B).
Maf3stab: 100 pm (in Kollaboration mit Sonja Haase und Xenia Kempter).

3.1.2.1.3 Diffusionsstudie
3.1.2.1.3.1 Ritger-Peppas-Modell

GelMA-Hydrogele wurden in der Literatur bereits umfassend biologisch charakterisiert
und haben eine Vielzahl von Anwendungen im Tissue Engineering und im 3D-Bioprinting
gefunden 4014719151 Neben den biologischen und physiko-mechanischen Material-
eigenschaften spielt dariiber hinaus die Versorgung der in der 3D-Stiitzstruktur
eingeschlossenen Zellen eine entscheidende Rolle. So muss sowohl der Transport von
Sauerstoff und Nahrstoffen in das Hydrogel hinein als auch die Freisetzung von
schadlichen Zellmetaboliten aus dem Hydrogel gewahrleistet sein.!1¢! Beide Vorgange
beruhen auf Diffusionsprozessen.!¢? Bisher gibt es in der Literatur nur wenige Studien,
die sich mit der Diffusion in Gelatine-basierten Hydrogelen befassen.!¢>1% Gerade fiir
grofiere Hydrogelkonstrukte, wie sie typischerweise im 3D-Bioprinting erzeugt werden,

reichen Diffusionsprozesse allein hédufig nicht aus, um die Versorgung der Zellen im
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Inneren des Hydrogels sicherzustellen, weswegen vielfdltige Ansdtze zur
Vaskularisierung von Hydrogelen entwickelt wurden.!¢1% Ziel der nachfolgenden
Diffusionsstudie war es, ein grundlegendes Verstiandnis iiber die Zusammenhange
zwischen Hydrogeleigenschaften und Diffusionsvermogen zu erlangen. In
Kollaboration mit Eleftheria Papamanoglou'® und Benjamin Konetschny!”
(Bachelorstudenten 2020 und 2019, Institut fiir Funktionelle Grenzflachen, KIT, AG Prof.
Dr. Ute Schepers) wurden unterschiedliche Einflussfaktoren, wie Temperatur, Polymer-
konzentration, Vernetzungsgrad, Vernetzungsmechanismus und Molekiilgrofe, auf die
Diffusion in GeIMA-Hydrogelen evaluiert, indem die jeweiligen Diffusionskoeffizienten

bestimmt wurden.

Grundlage fiir die Diffusionsexperimente bildeten diinne Hydrogelfilme definierter
Grofsenabmessungen (3 cm x 3 cm x 1 mm), die mit Hilfe einer 3D-gedruckten Gussform
hergestellt wurden. Der zu untersuchende Stoff wurde in der fliissigen Hydrogel-
vorlauferlosung geldst und nach anschliefSender photochemischer Vernetzung homogen
im Gelatinegeriist eingeschlossen. Die erzeugten Hydrogelfilme wurden in ein
definiertes Volumen an dH:0 gegeben und die Freisetzung des diffundierenden Stoffes
tiber die Zeit verfolgt. Aufgrund des Konzentrationsgradienten zwischen Hydrogel und
Umgebung diffundierte der geldste Stoff gemdfS der Fick’schen Diffusion in die
umliegende Losung, wo seine Konzentration mit der Zeit zunahm. Innerhalb des
Hydrogels erfolgte der Transport des gelosten Stoffes in den wassergefiillten
Zwischenrdaumen des Polymergeriists. Dabei hatten insbesondere die Grofie des
gelosten Stoffes, die Mobilitat der Polymerketten sowie die Wechselwirkung zwischen
gelostem Stoff und Polymerketten einen entscheidenden Einfluss auf die

Geschwindigkeit des Transportprozesses.'”!

A B

Abbildung 20: Herstellung eines exemplarischen GeIMA-Hydrogelfilms, in dem der Farbstoff
Rhodamin B eingeschlossen wurde.
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Die Diffusion erfolgte ndherungsweise gemafs des 2. Fick’schen Gesetzes, wobei oc / ot
die Anderung der Konzentration ¢ mit der Zeit t, D der Diffusionskoeffizient und x die

Position im Hydrogel angeben.

— =D—-—— (1)

Ritger und Peppas haben ein einfaches Modell entwickelt, mit dem die Freisetzung des
gelosten Stoffes gemdfs des 2. Fick’schen Gesetzes durch einen polynomialen
Zusammenhang beschrieben werden kann, bei dem M:/M- die partielle Freisetzung,
k eine kinetische Konstante, t die Zeit und n den Diffusionsexponenten darstellen.!”?
M. _ k-t" (2)
M.,
Ritger und Peppas zeigten, dass mit dieser Gleichung die Freisetzung aus bestimmten
Geometrien (Filme, Zylinder, Kugeln) approximiert werden kann. Basierend auf dem
Ritger-Peppas-Modell wurden die Diffusionskoeffizienten Dy fiir kurze Zeiten und Dy
fiir lange Zeiten aus den folgenden Gleichungen fiir die jeweiligen Hydrogelfilme

berechnet.

M Dy -t
~t_y Kz 3)
- -l

M, 8 n2-Dyp -t

M. TP T @

Die Validitdt des Ritger-Peppas-Modells war fiir Dg auf die ersten 60 % und fiir D, auf
90 % Freisetzung des gelosten Stoffes aus dem Hydrogelfilm beschrankt. Die
Gleichungen (3) und (4) stellen Naherungen dar, die bei der Losung der Fick’schen
Differentialgleichung (1) unter Annahme folgender Anfangs- und Randbedingungen
erhalten wurden. Dabei stellen [ die Dicke des Films, ¢ die Konzentration des
diffundierenden Molekiils zu Beginn im Hydrogelfilm, co die Konzentration an der

Grenzflache zwischen Hydrogel und Umgebung und x die Position im Hydrogel dar.

t=0 l2<x<)2 c=C1

t>0 x=+1/2 Cc=Co

46



3 Ergebnisse

Diffusion

Konzentrationsausgleich zwischen

Farbstoff enthaltendes Hydrogel
Hydrogel und Losung
12
10} -— —n
karze | ______ B e lange
Zeiten 08l // Zeiten
8
S 06} -- S R EEEE R
S ooal [
;
M 06 Yl M 09
M. ™ 00+ l M.
050 100 150 200 250 300 1400 1450
t [min]
v Ritger-Peppas-Modell v
0,7
00}
e
05} 28 20,5+
04t p
! 2. 10+
; 03t <
02 2 s
5
01 £ 20}
00}
L L L L L 25 L L L L L
0 1 2 3 4 5 0 20 40 60 80 100
125 [min®?) t [min]
My Dy -t My n2.Dp -t
— =4 — =1- —5 exp|- 5
Moo -l 2 Moo T l

Abbildung 21: Bestimmung der Diffusionskoeffizienten Dg und Dy nach dem Ritger-Peppas-
Modell. (A) Schematische Ubersicht iiber das Diffusionsexperiment am Beispiel eines
Methylenblau enthaltenden Hydrogelfilms. (B) Auftragung der zeitlichen Zunahme des
freigesetzten Farbstoffmolekiils in der umgebenden Losung. In Rot markiert sind die ersten 60 %
der Freisetzung, in Blau bis 90 % Freisetzung. Gemaf} den von Ritger und Peppas entwickelten
Approximationen wurden die Messwerte der farblich markierten Bereiche aufgetragen, eine
lineare Trendlinie erstellt und der jeweilige Diffusionskoeffizient fiir kurze bzw. lange Zeiten aus

der Steigung berechnet.
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Zunachst wurde tiberpriift, ob fiir die gemessene Freisetzung des geldsten Stoffes aus
dem Hydrogelfilm eine reine Fick’sche Diffusion angenommen werden konnte. Dazu
wurden die experimentellen Daten exemplarisch fiir ein 5%iges (w/v) GelMA-
Hydrogel (Low) mit eingeschlossenem Dextran 10 nach Gleichung (2) gefittet. Der
ermittelte Diffusionsexponent n = 0,44 lag nahe bei 0,5, dem Wert fiir einen idealen Film,
weswegen die Freisetzung gemafd der Fick’schen Diffusion modelliert und die von

Ritger und Peppas entwickelten Approximationen angewendet werden konnten.

Unter Verwendung des Ritger-Peppas-Modells wurden fiir alle Hydrogelproben die
Diffusionskoeffizienten Dg und Dy ermittelt. Bei Hydrogelen handelt es sich jedoch um
keine idealen Systeme, da sie in Wasser quellen und somit ihre Dicke und ihr Volumen
im Laufe der Zeit verandern. Die Giiltigkeit des Ritger-Peppas-Modells ist beschrankt
auf nicht quellbare Systeme bzw. Materialien, die iiber den Messzeitraum nicht mehr als
25 % ihres urspriinglichen Volumens quellen.'””? Daher wurden lediglich kurze Zeiten
fiir die Auswertung herangezogen, da die Hydrogele in der ersten Stunde nur einer

geringen Quellung unterlagen.

Im Folgenden wurden unterschiedliche Einflussfaktoren in einer Diffusionsstudie mit
Gelatine-basierten Hydrogelen evaluiert. Einerseits wurde untersucht, wie sich
Veranderungen der Hydrogeleigenschaften auf den Diffusionskoeffizienten von
Dextran 10 (Mn = 10 kDa) auswirkten. Andererseits wurden die Diffusionskoeffizienten
von verschiedenen Verbindungen mit zunehmender Molekiilgrofie in einem Hydrogel

definierter Zusammensetzung verglichen.

3.1.2.1.3.2 Abhingigkeit der Diffusion von den Hydrogeleigenschaften

Zunachst wurde die Temperaturabhdngigkeit des Diffusionskoeffizienten von
Dextran 10 in 5%igen (w/v) GelMA-Hydrogelen (Low) studiert (Abbildung 22 A). Die
Besonderheit der Gelatine liegt in ihrer temperaturabhdngigen, reversiblen Gelier-
barkeit. Bei Abkiihlung einer Gelatinelosung auf unter 30 °C werden durch Ausbildung
partieller Tripelhelices, die der Kollagenstruktur &hneln, physikalisch vernetzte
Hydrogele gebildet. Dieser Prozess kann jedoch durch Temperaturerhohung wieder
riickgangig gemacht werden.”#17 Die Thermosensitivitat der Gelatine bleibt auch nach
deren chemischer Modifikation im GelMA-Hydrogel erhalten.'”” Die gewahlte
Temperatur im Diffusionsexperiment hatte damit einen entscheidenden Einfluss auf die

Anordnung der Polymerketten und Tertidrstruktur der Gelatine. Es wurden die
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Diffusionskoeffizienten von ausschliefllich physikalisch gelierten GelMA-Hydrogelen
bei 23 °C, von physikalisch und chemisch vernetzten Hydrogelen bei 23 °C sowie von
ausschliefilich chemisch vernetzten Hydrogelen bei 37 °C bestimmt. Beim Vergleich der
beiden Hydrogelproben, die bei 23 °C gemessen wurden, lief} sich kein signifikanter
Unterschied hinsichtlich der ermittelten Diffusionskoeffizienten feststellen, weswegen
davon auszugehen ist, dass die zusatzliche chemische Vernetzung nur einen geringen
Einfluss auf das Diffusionsvermogen besafy. Eine Erhohung der Temperatur fiihrte
dagegen zu einer Steigerung des Diffusionskoeffizienten. Die beschleunigte Freisetzung
von Dextran 10 war dabei auf die Summe aus dem Verlust der Tripelhelices und der
erhohten  Diffusionsgeschwindigkeit  aufgrund der hoheren  Temperatur
zuriickzufithren. Welcher der beiden Faktoren den grofieren Einfluss auf den
Diffusionskoeffizienten besaf, liefs sich anhand der durchgefiihrten Experimente jedoch

nicht ableiten.

Im néchsten Schritt wurde der Einfluss einer steigenden Polymerkonzentration auf das
Diffusionsvermogen von Dextran 10 bewertet (Abbildung 22 B). Bei Erhohung der
GelMA-Konzentration von 5 % auf 20 % (w/v) wurde eine kontinuierliche Abnahme der
Diffusionskoeffizienten gemessen. Der Grund hierfiir lag in einer zunehmenden Dichte
des Polymernetzwerks, wodurch Porengréfie und Diffusionsgeschwindigkeit von
Dextran 10 herabgesetzt wurden. Dieser Zusammenhang konnte bereits in der Literatur
an anderen Hydrogelsystemen wie z. B. Polyethylenglykoldiacrylat (PEGDA) gezeigt

werden.178

Bei der Vernetzungsdichte ware ein analoger Trend zu erwarten gewesen. Aus der
Literatur ist bekannt, dass sowohl aus einer Erh6hung der Polymerkonzentration als
auch der Anzahl von Vernetzungen mechanisch stabilere Hydrogele hervorgehen.!40179
Dennoch wurde wider Erwarten mit zunehmendem Vernetzungsgrad eine Erh6hung
der Diffusionskoeffizienten gemessen (Abbildung 22 C). Ein moglicher Grund konnte
darin liegen, dass eine Zunahme der kovalenten Verkniipfungen zwischen den
Gelatineketten zwar die mechanische Stabilitat erhohte, die Netzwerkdichte davon
jedoch nur unwesentlich beeinflusst wurde. Die Polymerkonzentration blieb fiir alle drei
Vernetzungsgrade (Low, Medium, High) dieselbe. Allerdings besaf} der Vernetzungsgrad
einen erheblichen Einfluss auf die Quelleigenschaften der Hydrogele. Wie in der
Literatur bereits gezeigt wurde, sinkt mit zunehmendem Vernetzungsgrad die

Quellbarkeit von Hydrogelen.'1” Infolgedessen trat fiir GelMA High die geringste
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Volumenanderung wahrend des Messzeitraums auf, wodurch die Dicke des Hydrogel-
films am wenigsten beeinflusst wurde. Die Freisetzung erfolgte schneller, da der
zuriickzulegende Weg aus dem Hydrogelfilm kiirzer war im Vergleich zum starker
quellenden GelMA Medium und GelMA Low. Aufgrund der guten Quelleigenschaften
von GelMA Low wurde fiir das gering vernetzte Hydrogel der niedrigste Diffusions-

koeffizient fiir Dextran 10 gemessen.

Dariiber hinaus spielte auch der Vernetzungsmechanismus eine entscheidende Rolle fiir
die Homogenitat der resultierenden Polymernetzwerkstruktur. Im Rahmen der Diffu-
sionsstudie wurden Ketten- und Stufenpolymerisationsprodukte miteinander ver-
glichen (Abbildung 22 D). Grundlage hierfiir bildeten unterschiedlich funktionalisierte
Hydrogelvorlaufer bzw. Crosslinker, die mit Methacrylat-/Methacrylamid-, Norbornen-
oder Thiol-Gruppen modifiziert waren. Die Vernetzung von GelMA erfolgte durch
einen Kettenpolymerisationsmechanismus, wahrend GelNB/DTT und GelNB/GelS
durch einen Stufenpolymerisationsmechanismus vernetzt wurden. Kettenpoly-
merisationsprodukte wiesen eine hochgradig heterogene Netzwerkstruktur auf, da
sowohl Methacrylat-/Methacrylamid-Gruppen von unterschiedlichen Gelatinestrangen
als auch vom gleichen Gelatinestrang miteinander reagieren konnten. Letzterer Fall
fiihrte dabei zur Ausbildung von Loops anstelle einer intermolekularen Vernetzung. Bei
der Stufenpolymerisation basierend auf der Thiol-En-Chemie wurden hingegen
Homopolymerisationen vermieden, da die Norbornen-Gruppe nicht mit sich selbst
reagieren konnte, sondern auf ein Thiol als Reaktionspartner angewiesen war.40180
Dennoch konnten bei Verwendung eines Thiol-Crosslinkers wie DTT ebenso Loops
entstehen, wenn Norbornen-Gruppen, die auf demselben Gelatinestrang lokalisiert
waren, durch DTT miteinander verkniipft wurden. Daher resultierten fiir die beiden
Hydrogelsysteme auf Basis von GelMA und GelNB/DTT &hnliche Diffusions-
koeffizienten. Lediglich beim GelNB/GelS-Hydrogel, das auf Norbornen- und Thiol-
modifizierten Hydrogelvorlaufern beruhte, fithrte jede Thiol-En-Reaktion zu einer
Verkniipfung unterschiedlicher Gelatinestrange. Dementsprechend besafs das Hydrogel
die hochste Homogenitdt und geringsten Netzwerkdefekte, wodurch die Freisetzung
von Dextran 10 beschleunigt wurde. Bei gleicher Polymerkonzentration und
Vernetzungsgrad wie GelNB/DTT und GelMA wies das GelNB/GelS-Hydrogel einen

signifikant hoheren Diffusionskoeffizienten auf.
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Abbildung 22: Evaluierung unterschiedlicher Einflussfaktoren auf die Diffusion von Dextran 10
(Mn=10kDa) in GelMA-Hydrogelen. Die nach dem Ritger-Peppas-Modell bestimmten
Diffusionskoeffizienten Dy fiir (A) unterschiedliche Temperaturen, (B) eine steigende Polymer-
konzentration, (C) ein steigender Vernetzungsgrad und (D) verschiedene Vernetzungsmecha-
nismen (in Kollaboration mit Eleftheria Papamanoglou).
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3.1.2.1.3.3 Abhingigkeit der Diffusion von der Molekiilgroie

Neben den bisher diskutierten Einflussfaktoren, die sich auf die Netzwerkeigenschaften
des Hydrogels auswirkten, lag im letzten Schritt der Fokus auf dem diffundierenden
Molekiil (Abbildung 23 A). Wahrend in den vorherigen Experimenten Dextran 10
(Mn=10000 g'mol') eingesetzt wurde, welches der Grofie eines kleinen Proteins
entsprach, reichte die Bandbreite im Folgenden von sehr kleinen Molekiilen wie Glucose
(M =180 g'mol") iiber verschiedene Dextrane zunehmender Molekiilgrofie bis hin zu
einem Farbstoff-beladenen Dextran mit einem sehr hohen Molekulargewicht
(Mn =2 000 000 g-mol?). In den durchgefiihrten Diffusionsexperimenten wurden dabei
die Polymerkonzentration sowie der Vernetzungsgrad des GelMA-Hydrogels konstant
gehalten und lediglich die Molekiilgrofle bzw. das Molekulargewicht des diffun-
dierenden Stoffes erhoht.

Es wurde eine deutliche Abnahme der Diffusionskoeffizienten mit steigendem
Molekulargewicht festgestellt (Abbildung 23 B). So unterschieden sich die Diffusions-
koeffizienten von Glucose und Dextran 500 um Faktor 118. Fiir Blue Dextran, welches
das hochste Molekulargewicht der getesteten Verbindungen aufwies, konnte dagegen
keine Freisetzung mehr nachgewiesen werden. Das Molekiil verblieb iiber den gesamten
Messzeitraum im Hydrogel eingeschlossen. Daher ist davon auszugehen, dass die
Porengrofie des Hydrogels kleiner war als der hydrodynamische Durchmesser von Blue
Dextran. Folglich konnte die Schlussfolgerung gezogen werden, dass die Ausschluss-
grenze des 5%igen (w/v) GelMA-Hydrogels zwischen 500 und 2000 kDa lag. Neben den
Diffusionskoeffizienten wurden zusétzlich die Zeitpunkte aufgetragen, bei denen 60 %
des untersuchten Stoffes aus dem Hydrogel freigesetzt waren (Abbildung 23 C). Glucose
diffundierte aufgrund ihrer geringen Molekiilgrofie nahezu ungehindert durch das
Gelatinegeriist, weswegen bereits nach zehn Minuten eine 60%ige Freisetzung erzielt
wurde. Der Zeitpunkt verschob sich mit steigendem Molekulargewicht kontinuierlich
nach hinten und wurde fiir Dextran 500 erst nach 160 min erreicht. Insgesamt liefs sich
aus den durchgefiihrten Diffusionsexperimenten ableiten, dass die Molekiilgrofie einen
deutlich starkeren Einfluss auf die Geschwindigkeit der Freisetzung besafs als die

Modulation der Netzwerkeigenschaften des GelMA-Hydrogels.

52



Dy [m?*s]

1,8x101°
1,6x1071°
1,4x101°
1,2x101°
1,0x101°
8,0x10°1!
6,0x101
4,0x10™M
2,0x10™

0,0

Glucose

Methylenblau

Dextran 2,5

/ Dextran 10

Dextran
Dextran 100

Dextran 500

Blue Dextran

MW [g~mol‘1]

180

320

2.500

10.000

100.000

500.000

2.000.000

tege, [mMin]

st

N
L
Hac\N é/ N/CHa

CH, cl

o-1,6 +a-14

OH

a-1,6 +a-1,4

ffffff 0-CH,

SO;Na

o

-0-CH,

OH
OH

OH

N=
HN— N
%N4

SO;3Na NH

NaO;S

3 Ergebnisse

200 -

150 |

100 |

50 +

—m— 60 % Freisetzung aus Hydrogel

Abbildung 23: Einfluss eines steigenden Molekulargewichts auf die Diffusion in 5%igen (w/v)
GelMA-Hydrogelen. (A) Ubersicht iiber die getesteten Verbindungen und (B) die jeweils nach
dem Ritger-Peppas-Modell bestimmten Diffusionskoeffizienten Dy. (C) Benétigte Zeit, bis 60 %
des im Hydrogelfilm eingeschlossenen Molekiils freigesetzt wurden (in Kollaboration mit
Benjamin Konetschny).
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3.1.2.1.4 Kapitelzusammenfassung

Zusammenfassend wurde in diesem Kapitel das semi-synthetische GelMA-Hydrogel,
das sich in der 3D-Zellkultur und im 3D-Bioprinting als Goldstandard etabliert hat,
biologisch und physikalisch charakterisiert. Es wurden drei verschiedene GelMA-
Varianten (Low, Medium, High), die einen steigenden Anteil von photoreaktiven
Gruppen aufwiesen, aus Gelatine Typ A durch Reaktion mit MAA synthetisiert und der
jeweilige Funktionalisierungsgrad bestimmt. Die Hydrogelvorlaufer bildeten nach
photochemischer Vernetzung GelMA-Hydrogele mit unterschiedlicher Vernetzungs-
dichte. Der Einfluss des Vernetzungsgrads wurde in der 3D-Zellkultur in Bezug auf die
Adhasion, Ausrichtung und Proliferation von NHDF bewertet, wobei insbesondere ein
niedriger Vernetzungsgrad das Wachstum der Fibroblasten im Hydrogel am starksten
begtiinstigte. Dariiber hinaus fungierten die GelMA-Hydrogele als Modellsystem fiir
eine umfangreiche Diffusionsstudie. Hierfiir wurden die Diffusionskoeffizienten der
untersuchten Stoffe unter variierenden Bedingungen nach dem Ritger-Peppas-Modell
bestimmt, um verschiedene Einflussfaktoren zu quantifizieren und miteinander zu
vergleichen. Dabei wurde einerseits der Einfluss von Hydrogelparametern, wie
physikalische oder chemische Vernetzung, Polymerkonzentration, Vernetzungsgrad
sowie Vernetzungsmechanismus, und andererseits der Einfluss der Molekiilgrofie des
diffundierenden Stoffes auf die Diffusionsgeschwindigkeit evaluiert. Das dadurch
entwickelte Grundverstandnis soll im Folgenden fiir das chemisch-biologische Design

verbesserter Gelatine-basierter Hydrogelsysteme genutzt werden.
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3.1.2.2 Norbornen-funktionalisierte Gelatine

Semi-synthetische Hydrogele, wie das im vorherigen Kapitel vorgestellte GeIMA, haben
im Tissue Engineering und im 3D-Bioprinting als EZM-ahnliche 3D-Stiitzstrukturen eine
grofie Bedeutung erlangt, da sie die Vorteile von natiirlichen und synthetischen
Hydrogelen vereinen.®140146149151 Insbesondere die Inkorporation von photoreaktiven
Gruppen in natiirliche Biopolymere, wie Gelatine, Kollagen oder Hyaluronsaure,
erlaubt eine hohe raumliche und zeitliche Kontrolle {iber die chemische Vernetzung zum
Hydrogel.1%213¢ Ge]MA stellte dabei eines der ersten photopolymerisierbaren Hydrogele
dar und gilt bis heute als Goldstandard im Tissue Engineering.'¥>15! Dies ist vor allem auf
die Kombination an vorteilhaften Eigenschaften der Gelatine zuriickzufiihren, wie eine
exzellente Biokompatibilitdit und Bioabbaubarkeit, das natiirliche Vorkommen von
RGD- und MMP-Domaénen, Thermosensitivitdt, eine kostengiinstige kommerzielle
Verfiligbarkeit sowie die einfache chemische Modifizierbarkeit.'s1414% Dennoch wurde
in zahlreichen Studien gezeigt, dass sich die photochemische Vernetzung von GelMA
nachteilig auf die in der Hydrogellosung suspendierten Zellen auswirkt. Der
radikalische Vernetzungsmechanismus, der auf einer Kettenpolymerisation beruht,
wird durch Sauerstoff inhibiert, weswegen hohe Photoinitiator- und Radikalmengen
sowie eine lange UV-Bestrahlungszeit fiir die Aushdrtung zum Hydrogel benétigt
werden. Da zudem sowohl die photoreaktiven Gruppen auf demselben als auch auf
benachbarten Gelatinestraingen miteinander vernetzt werden konnen, fithrt die
Photopolymerisation zur Ausbildung heterogener 3D-Netzwerkstrukturen. Dariiber
hinaus gehen die Methacrylat-/Methacrylamid-Gruppen leicht unerwiinschte und
zellschadigende Nebenreaktionen, insbesondere Michael-Additionen, mit Nukleo-

philen auf der Zelloberflache ein.80-182

Aufgrund der genannten Nachteile wurde in den letzten Jahren die Entwicklung von
Gelatine-basierten Hydrogelen mit alternativen Strategien zur Photovernetzung, die
unter milderen Bedingungen stattfinden, vorangetrieben. Ein vielversprechender
Ansatz stellt dabei die Thiol-En-Chemie dar, die auf der Reaktion zwischen einem Thiol
und einem Alken beruht.’®>185 Eine besondere Bedeutung kommt hierbei zyklischen
Alkenen, insbesondere Norbornenen, zu. Im Gegensatz zu Methacrylaten weist die
Norbornen-Gruppe eine geringere Toxizitdt flir Zellen auf und reagiert selektiv mit

Thiolen nach einem Stufenpolymerisationsmechanismus.!®18118 Da Thiole erheblich
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seltener auf der Zelloberfliche vorhanden sind, werden zellschddigende Neben-
reaktionen auf ein Minimum reduziert. Homopolymerisationen der Norbornen-
Gruppen werden zudem vermieden, wodurch homogene Netzwerkstrukturen im Zuge
der photochemischen Vernetzung entstehen.!$#!%” Ferner wird die Thiol-En-Reaktion
nicht durch Sauerstoff inhibiert und erfordert im Vergleich zur Kettenpolymerisation
eine geringere Photoinitiator- und Radikal-Konzentration.* 180181 In der Literatur wurden
verschiedene Hydrogelsysteme entwickelt und biologisch evaluiert, die auf einem
Norbornen-funktionalisierten Biopolymer und einem multifunktionalen Thiol-
Crosslinker basieren.88%181185189 Bejspijelsweise konnten Mufioz et al. eine erhohte
Zellviabilitat und Ausrichtung von humanen mesenchymalen Stammzellen (hMSC) in
GelNB/DTT-Hydrogelen im Vergleich zum Goldstandard GelMA nachweisen.'s!
Kiirzlich hat die Forschungsgruppe von Sandra Van Vlierberghe ein Crosslinker-freies
Hydrogelsystem entwickelt, das auf Norbornen- (GelNB) und Thiol-funktionalisierten
Gelatinederivaten (GelS) beruht. Dabei konnte eine erhohte Differenzierung von aus
Fettgewebe gewonnenen Stammzellen (ASC) gezeigt werden, die auf - durch
3D-Extrusionsdruck erzeugten — Stiitzstrukturen ausgesat wurden.'® Trotz der vielver-
sprechenden Ergebnisse gibt es bisher noch keine Untersuchungen iiber das Verhalten
von eingeschlossenen Zellen im GelNB/GelS-Hydrogel und dessen Vorlduferlosung, die

das Potenzial fiir den Einsatz als Biotinte in Biofabrikationsprozessen bestimmen.

Ziel in diesem Kapitel war es daher, die Eignung des GelNB/GelS-Hydrogels als Biotinte
fiir das 3D-Bioprinting zu evaluieren und seine biologische Performance mit etablierten
Hydrogelsystemen wie GeMA und GeINB/DTT zu vergleichen. In Kollaboration mit
Sonja Haase'>? und Xenia Kempter'>® (Institut fiir Funktionelle Grenzflachen, KIT, AG
Prof. Dr. Ute Schepers) wurde eine neue Synthese fiir GelNB entwickelt, drei Varianten
des GelNB/GelS-Hydrogels mit variierender Vernetzungsdichte etabliert und eine
umfangreiche Materialstudie durchgefiihrt, um GelNB/GelS hinsichtlich der Bio-
kompatibilitit von Hydrogel und Vorlauferlosung, Bioabbaubarkeit, Quelleigen-
schaften, postsynthetischen Funktionalisierbarkeit, Aushartungszeit und 3D-Verdruck-

barkeit zu charakterisieren.!!
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3.1.2.2.1 Synthese und chemische Charakterisierung

Die Hydrogelvorlaufer auf Basis von Norbornen- und Thiol-funktionalisierten
Gelatinederivaten wurden jeweils ausgehend von Gelatine Typ A (aus Schweinehaut,
Gelierkraft: ~300 g Bloom) durch chemische Modifikation der freien Aminogruppen
(Lys, Hyl) synthetisiert (Abbildung 24 A). In der Literatur lieferten die friihsten
Syntheseansdtze von GelNB unter Verwendung von 5-Norbornen-2,3-dicarbonséure-
anhydrid in Analogie zur GeIMA-Synthese nur einen geringen Funktionalisierungsgrad
von 44 +2 %% In einer kiirzlich von Van Hoorick et al. entwickelten Route wurden
5-Norbornen-2-carbonsaure (NBCA) und die Aktivierungsreagenzien 1-Ethyl-3-(3-
dimethylaminopropyl)carbodiimid Hydrochlorid (EDC-HCI) sowie N-Hydroxy-
succinimid (NHS) fiir die chemische Modifikation verwendet. Dabei konnte ein
maximaler Funktionalisierungsgrad der Gelatine von 90 % erzielt werden.®® Allerdings
wurde die Reaktion in DMSO durchgefiihrt, das zytotoxisch ist, und daher im Zuge der

Aufreinigung vollstandig aus dem Produkt entfernt werden muss.'921%

Aus diesem Grund wurde in der vorliegenden Arbeit eine weiterentwickelte Methode
fiir die Herstellung von GelNB etabliert, welche die Vorteile der wasserbasierten
Synthese und eines hohen Modifikationsgrads der beiden vorherigen Routen vereinte.
Hierzu wurde NBCA in MES-Puffer (pH 5-6) gelost und nach Aktivierung durch
EDC/NHS in den entsprechenden Succinimidylester umgewandelt. Das molare
Verhiltnis zwischen NBCA, EDC-HCl und NHS betrug 1:2:1 gemafs eines
Standardprotokolls fiir Peptidkupplungschemie.> Nach Zugabe der Gelatine wurde
der pH-Wert auf 7,5 - 7,8 erhoht, um eine nukleophile Acylsubstitution zu initiieren. Die
Kontrolle des Funktionalisierungsgrads erfolgte tiber die Menge von NBCA und
Aktivierungsreagenzien, ohne dass dabei das molare Verhaltnis von 1:2:1 verandert
wurde. Ziel war es, einen moglichst breiten Bereich unterschiedlicher Funktionali-
sierungsgrade durch Modulation der Synthese abzudecken. Mittels TNBSA-Assay
wurde der jeweilige Funktionalisierungsgrad der GelNB-Hydrogelvorldufer bestimmt
(Abbildung 24 B,D). Die Synthese mit 0,3 Aq. NBCA lieferte GeINB mit niedrigem
(DoF: 20 +2 %), 2 Aq. NBCA mit moderatem (DoF: 53 +1 %) und 10 Aq. NBCA mit
hohem Funktionalisierungsgrad (DoF: 97 1 %). Im Folgenden werden die Hydrogel-
vorlaufer als GeINB Low, Medium und High bezeichnet. Eine Konversion von 97 % der
freien Aminogruppen stellte dabei den bisher hochsten Funktionalisierungsgrad fiir

Norbornen-funktionalisierte Gelatine dar. Zusatzlich wurden 'H-NMR-Spektren der
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GelNB-Hydrogelvorlaufer aufgenommen und mit dem Spektrum der unfunktionali-
sierten Gelatine verglichen (Abbildung 25 A). Die erfolgreiche Norbornen-Funktio-
nalisierung liefs sich dabei einerseits an der Zunahme der Peakintegrale der
Vinylprotonen von Low < Medium < High bei 6,44 ppm, 6,39 ppm und 6,37 ppm
nachweisen und andererseits an einer abnehmenden Signalintensitit der freien
Aminogruppen bei 3,20 ppm. Dariiber hinaus konnten mit steigendem Funktionali-

sierungsgrad weitere Protonen dem Norbornengeriist zugeordnet werden.

Die Synthese von GelS wurde nach einer Methode von Van Vlierberghe et al. unter
Verwendung von N-Acetyl-DL-homocysteinthiolacton (AHCT) durchgefiihrt.’®® Die
Reaktion, Aufreinigung und Lagerung von GelS erfolgte unter Schutzgasatmosphare,
um eine Oxidation der Thiolgruppen und Bildung von Disulfidbriicken zu vermeiden.
Die Hohe des Funktionalisierungsgrads wurde durch die Menge des Thiolierungs-
reagenzes kontrolliert, wobei im Vergleich zu GelNB eine deutlich niedrigere
Konversion erzielt wurde (Abbildung 24 C,E). Alternative Thiolierungsreagenzien wie
z. B. 2-Iminothiolan (Trauts Reagenz) erlauben zwar hohere Reaktionsumsatze, sind
jedoch aus Kostengriinden fiir die Herstellung von Hydrogelvorlaufern im Gramm-
Mafstab eher ungeeignet.!”1 Die Synthese mit 1 Aq. AHCT lieferte GelS mit niedrigem
(DoF: 20 +3 %) und 5 Aq. AHCT mit moderatem (DoF: 50 + 3 %) Funktionalisierungs-
grad. Die GelS-Hydrogelvorlaufer werden im Folgenden als GelS Low und GelS Medium
bezeichnet. Eine weitere Erhohung der Aquivalente von AHCT fiihrte zu keiner
weiteren signifikanten Steigerung des Modifikationsgrads. In den gemessenen 'H-NMR-
Spektren korrelierte ein zunehmender Thiolierungsgrad mit einem wachsenden
Peakintegral der Acetylgruppe bei 2,23 ppm und einer Abnahme der Signalintensitat
der freien Aminogruppen bei 3,20 ppm (Abbildung 25 B).
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Abbildung 24: (A) Synthese von GelNB- und GelS-Hydrogelvorldufern aus Gelatine Typ A
(aus Schweinehaut, Gelierstarke: ~ 300 g Bloom) und anschlieffende chemische Charakterisierung
mittels TNBSA-Assay. Zunahme des Funktionalisierungsgrads (DoF) der synthetisierten
(B) GelNB-Hydrogelvorlaufer mit steigender NBCA-Menge und der (C) GelS-Hydrogelvorlaufer
mit steigender AHCT-Menge. Ausgewahlte (D) GeINB- (Low, Medium, High) und (E) GelS-
Hydrogelvorlaufer (Low, Medium), welche die Grundlage fiir Thiol-En-Photoclick-Hydrogele mit
unterschiedlicher Vernetzungsdichte bildeten (in Kollaboration mit Sonja Haase und Xenia

Kempter).
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Abbildung 25: "H-NMR-Spektren (400 MHz, D20, 315 K) von unmodifizierter Gelatine und den
Thiol-En-Click-Hydrogelvorldufern mit steigendendem Funktionalisierungsgrad: (A) GelNB
(Low, Medium, High) und (B) GelS (Low, Medium, 10 Aq. AHCT) (in Kollaboration mit Sonja Haase
und Xenia Kempter).
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3.1.2.2.2 Bildung des Thiol-En-Photoclick-Hydrogels GelNB/GelS

Thiol-En-Click-Reaktionen zeichnen sich durch eine schnelle Reaktionskinetik, einen
vollstandigen Reaktionsumsatz, die Kompatibilitat mit dem Losungsmittel Wasser und
einer hohen Biokompatibilitit aus, weswegen sie eine hohe Bedeutung in der
bioorganischen Chemie besitzen.'s3*2% Durch den Einsatz von Thiol-En-Click-Chemie
wurden die funktionalisierten Gelatinederivate ohne zusatzliches Crosslinker-Molekiil,
wie z. B. DTT, photochemisch miteinander vernetzt (Abbildung 26). Fiir die Herstellung
von GelNB/GelS-Hydrogelen wurden die Vorlaufer GeINB und GelS separat gelost und
in dquimolarem Verhéltnis hinsichtlich der photoreaktiven Gruppen (NB:S=1:1)
miteinander gemischt. Nach Zugabe des Photoinitiators LAP wurde die
Photopolymerisation zum Hydrogel durch Bestrahlung mit UV-A-/sichtbarem Licht
(320-500 nm, 500 mW-cm2) induziert.

o)
HN% HN
HzN H2N
o NH NH>
M N o N
GelNB GelS

\ LAP (0,03 %), 365 nm

Thiol-En-Photoclick-
Hydrogel

Abbildung 26: Bildung des Thiol-En-Photoclick-Hydrogels durch photochemische Vernetzung
der GelNB- und GelS-Hydrogelvorlaufer.
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Wie oben gezeigt, resultierten aus den jeweiligen Synthesen von GelNB und GelS
Funktionalisierungsgrade von 20 % bis 97 %, welche Auswirkung auf die visko-
elastischen FEigenschaften der Hydrogele besafien. Allgemein gilt: Je hoher der
Funktionalisierungsgrad, desto hoher der Vernetzungsgrad und die Steifigkeit des
resultierenden Hydrogels. In Analogie zu GelMA wurden drei Varianten des
GelNB/GelS-Hydrogels mit geringer, moderater und hoher Vernetzungsdichte (Low,
Medium, High) etabliert.141,152204

Thiol-En-Photoclick-Mischungen von

1. GelNB Low + GelS Low
2. GelNB Medium + GelS Medium
3. GelNB High + GelNB Medium

werden nach photochemischer Vernetzung zum Hydrogel im Folgenden bezeichnet als

1. GelNB/GelS Low,
2. GelNB/GelS Medium
3. GelNB/GelS High.

Der Einfluss der Vernetzungsdichte auf die Quellbarkeit und Bioabbaubarkeit wurde in
Kollaboration mit Alisa Grimm?" (Masterstudentin 2020, Institut fiir Funktionelle
Grenzflachen, KIT, AG Prof. Dr. Ute Schepers) an 5%igen (w/v) GelNB/GelS-
Hydrogelen (Low, Medium, High) untersucht. Mit zunehmendem Vernetzungsgrad
nahm aufgrund der dichteren Netzwerkstruktur und der abnehmenden Flexibilitat der
Polymerketten die Quellbarkeit der Hydrogele ab (Abbildung 27 A). Es wurde eine
Reduktion des Massenquellverhéltnisses von 17,4 fiir GelNB/GelS Low auf 8,7 fiir
GelNB/GelS High gemessen. Der beobachtete Zusammenhang zwischen steigendem
Vernetzungsgrad und abnehmender Quellbarkeit wurde in der Literatur bereits fiir
GelMA-Hydrogele aufgezeigt.!*1” Die Bioabbaubarkeit der Hydrogele wurde in PBS
mit 10 % (v/v) FCS durch Gewichtsmessungen iiber einen Zeitraum von 14 Tagen
verfolgt (Abbildung 27 B). Die Anwesenheit von proteolytisch spaltbaren Sequenzen
(MMP-Spaltsequenzen) entlang des Gelatinemolekiils gewdahrleistete dabei die
enzymatische Bioabbaubarkeit der Hydrogele. Fiir GelNB/GelS Low wurde ein
vollstandiger Abbau des Hydrogels innerhalb von sieben Tagen gemessen. Mit
steigender Vernetzungsdichte verlangsamte sich die Abbaugeschwindigkeit, da durch
die starkere Verkniipfung der Gelatineketten in der Summe mehr Spaltungsreaktionen

stattfinden mussten, um das Hydrogel zu fragmentieren.
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Abbildung 27: (A) Massenquellverhaltnis von GelNB/GelS-Hydrogelen mit unterschiedlicher
Vernetzungsdichte. (B) Bioabbaubarkeit von GelNB/GelS-Hydrogelen (Low, Medium, High) in
PBS mit 10 % (v/v) FCS iiber einen Zeitraum von 14 Tagen (in Kollaboration mit Alisa Grimm
und Sonja Haase).

Im néachsten Schritt wurde die erforderliche Dauer der UV-Strahlung bis zur
Aushdrtung zum Hydrogel untersucht. Die bendtigte Bestrahlungszeit stellt im
3D-Bioprinting einen wichtigen Faktor dar, da sie einerseits die Herstellungszeit pro
Schicht und andererseits die Expositionsdauer gegeniiber der zellschadigenden UV-
Strahlung bestimmt. Wie oben bereits beschrieben, erfolgte die photochemische
Vernetzung von Thiol-En-basierten Hydrogelsystemen nach einem Stufenpolymerisa-
tionsmechanismus, wahrend die Photopolymerisation von GelMA nach einem
Kettenpolymerisationsmechanismus verlief. Da in der Literatur die beiden unter-
schiedlichen Mechanismen bereits umfassend charakterisiert und verglichen wurden,
lag der Fokus im Folgenden insbesondere auf den beiden Thiol-En-basierten
Hydrogelsystemen GelNB/DTT (High) und GelNB/GelS (High) hinsichtlich der jeweils
benoétigten Aushartungszeit und Photoinitiator-Konzentration. Im Vergleich zu GelMA
erfolgte die Photopolymerisation der Thiol-En-Hydrogele bei gleichen Bedingungen
(0,3 % (w/v) LAP, 320-500 nm, 500 mW-cm?) deutlich schneller (Abbildung 28 B). Mit
Erhohung der Bestrahlungsintensitat konnte die Aushartungszeit fiir GelMA zwar
reduziert werden (Abbildung 28 A); da jedoch durch dieses Vorgehen die Strahlungs-
belastung fiir die in der Hydrogellosung eingeschlossenen Zellen steigt, sollte aus
biologischen Gesichtspunkten die Bestrahlungsintensitdt minimal gehalten werden.
Ausgehend von der fiir GelMA-Hydrogele typischerweise eingesetzten LAP-

Konzentration von 0,3 % (w/v) wurde die Photoinitiator-Menge kontinuierlich auf
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0,01 % (w/v) verringert und dabei die Auswirkung auf die Aushartungszeit fiir die
beiden Thiol-En-Hydrogele evaluiert (Abbildung 28 C). Die Reduktion der LAP-
Konzentration fiihrte zu keiner Veranderung in der erforderlichen Bestrahlungszeit von
GelNB/GelS-Hydrogelen. Erst ab einer Konzentration von 0,01 % (w/v) erhohte sich die
Dauer von einer Sekunde auf zwei Sekunden, weswegen 0,03 % (w/v) als die
bestgeeignete Photoinitiator-Konzentration fiir die Photopolymerisation angesehen
wurde. Fiir das Crosslinker-freie GelNB/GelS-Hydrogel benétigte es lediglich eine
Thiol-En-Reaktion zwischen einer Thiol-Gruppe von GelS und einer Norbornen-Gruppe
von GelNB, um zwei Gelatineketten miteinander zu verkniipfen. Im Gegensatz dazu
erhohte sich im GelNB/DTT-Hydrogelsystem die Anzahl der erforderlichen Thiol-En-
Reaktionen auf zwei bei Verwendung des biofunktionalen Thiol-Crosslinkers DTT
(Abbildung 28 D). Die Vernetzung erforderte die Reaktion beider Thiol-Gruppen von
DTT mit je einer Norbornen-Gruppe von GelNB. Da die Norbornen-Gruppen sich
sowohl auf demselben Gelatinestrang als auch auf benachbarten Gelatinemolekiilen
befinden konnten, fithrte nur eine begrenzte Anzahl der Thiol-En-Reaktionen zur
Vernetzung der Polymerketten. Aufgrund der Moglichkeit von auftretenden Loops
anstelle von intermolekularen Vernetzungen wurden weniger homogene Netzwerke im
Vergleich zum Crosslinker-freien Hydrogelsystem gebildet. Dariiber hinaus resultierten
aus der Reduktion der LAP-Konzentration ldngere Aushdrtungszeiten fiir das
GelNB/DTT-Hydrogel.
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Abbildung 28: (A) Vergleich der benoétigten Aushértungszeiten fiir die drei Hydrogelsysteme
GelMA, GeINB/DTT und GelNB/GelS bei einer LAP-Konzentration von 0,3 % (w/v) und
(A) unterschiedlichen Bestrahlungsintensititen sowie (B) einer Bestrahlungsintensitit von
500 mW. (C) Vergleich der Aushéartungszeiten fiir die Thiol-En-Hydrogelsysteme GeINB/DTT
Reduktion der LAP-Konzentration von 0,3 %
(D) Mechanismus der Vernetzungsreaktion der Thiol-En-Hydrogelsysteme (in Kollaboration mit
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Ein weiterer Vorteil des GeINB/GelS-Hydrogels bestand darin, dass selbst im Anschluss
an die Photopolymerisation zum Hydrogel weiterhin die Mdoglichkeit gegeben war,
postsynthetische Funktionalisierungen vorzunehmen. Wéahrend bei GelMA der
Reaktionsumsatz der Methacrylat-/Methacrylamid-Gruppen nahezu vollstandig bzw.
kaum steuerbar war, erlaubte dagegen die Verwendung unterschiedlich modifizierter
Gelatinederivate eine hohe Kontrolle. Durch Verdnderung des Thiol-zu-Norbornen-
Verhiltnisses konnten nach erfolgter Photopolymerisation {iiberschiissige Funktio-
nalititen zur Inkorporation weiterer Molekiile genutzt werden. Grundlage fiir ein
Proof-of-Concept-Experiment bildeten Formulierungen von GelNB/GelS (Medium) mit
steigendem Thiol-Anteil von 1:1 bis 1:10 (NB:S). Uberschiissige Thiol-Gruppen, die nicht
zur Vernetzung der Hydrogele beitrugen, wurden durch Reaktion mit dem Ellman’s
Reagenz nachgewiesen (Abbildung 29). Fiir die aquimolare Mischung von GelNB und
GelS (NB:S=1:1) wurde dabei ein Reaktionsumsatz von 99 % ermittelt, was die hohe
Effizienz der Thiol-En-Reaktion widerspiegelte. Mit steigendem Thiol-Anteil wurde ein
kontinuierlicher Anstieg freier Thiol-Gruppen beobachtet, der fiir eine Post-

Funktionalisierung zur Verfiigung stand.
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Abbildung 29: (A) Kolorimetrischer Nachweis von Thiol-Gruppen mittels Ellman’s Reagenz.
(B) Chemisch modifizierbare Thiol-Gruppen in GelNB/GelS-Hydrogelen mit steigendem GelS-
Anteil.
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3.1.2.2.3 Biokompatibilitit

Das GelNB/GelS-Hydrogelsystem wurde im Folgenden biologisch charakterisiert und
seine Eignung als EZM-adhnliche Stiitzstruktur in der 3D-Zellkultur sowie als Biotinte im
3D-Bioprinting evaluiert. Dazu wurde in Kollaboration mit Sonja Haase'®? und Xenia
Kempter'? (Institut fiir Funktionelle Grenzflachen, KIT, AG Prof. Dr. Ute Schepers) eine
vergleichende Analyse mit den in der Literatur etablierten Hydrogelen GelMA und
GeINB/DTT durchgefiihrt. Im Rahmen einer Biokompatibilitdtsstudie wurden humane
Fibroblasten (NHDF) im jeweiligen 5%igen (w/v) Hydrogel eingeschlossen und iiber
einen Zeitraum von einer Woche kultiviert. Anschliefend wurden die Zellen
durch Lebend-/Tot-Farbung mittels Calcein-AM und Propidiumiodid visualisiert
(Abbildung 30). Aufgrund des natiirlichen Vorkommens von RGD- und MMP-Sequenzen
in der Gelatine war fiir alle drei Hydrogelsysteme eine homogene Verteilung und
charakteristische Ausrichtung der NHDEF innerhalb des Polymernetzwerks zu
beobachten. Nach siebentédgiger Kultivierungsdauer waren in GelMA- (Medium),
GeINB/DTT- (Medium) und GelNB/GelS- (Medium) Hydrogelen deutliche Ansitze eines
sich ausbildenden Zellnetzwerks sichtbar. Dariiber hinaus liefs sich kein signifikanter
Unterschied hinsichtlich der Viabilitdt der eingebetteten Fibroblasten feststellen. In allen

drei Hydrogelen wurde nur ein sehr geringer Anteil toter Zellen nachgewiesen.

GelMA GeINB/DTT GelNB/GelS

Abbildung 30: Lebend-/Tot-Farbung mit Calcein-AM (griin, lebende Zellen, Aex=488 nm,
Aem=495-584 nm) und Propidiumiodid (rot, tote Zellen, Aex=532nm, Aem=610-700 nm) von
NHDF, die in GeIMA- (Medium), GeINB/DTT- (Medium) und GelNB/GelS- (Medium) Hydrogelen
eingebettet und iiber einen Zeitraum von 7 Tagen kultiviert wurden. Konfokalmikroskopische
Aufnahmen (Leica TCS SPE DMI4000B) von z-Stacks (H6he: 300 um, Schrittgroie: 5 um) und
anschlieflende Konvertierung in 3D-Bilder (Leica LAS X Software). Mafistab: 100 um (in Kollabo-
ration mit Sonja Haase und Xenia Kempter).
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Trotz der hervorragenden biologischen Perfomance aller drei Hydrogelsysteme sollte
beriicksichtigt werden, dass bei den durchgefiihrten Experimenten die Photo-
polymerisation zum Hydrogel unmittelbar erfolgte, nachdem die Zellen in der fliissigen
Vorlauferlosung suspendiert wurden. Dadurch wurden alle zellschdadigenden Einfliisse
vernachlassigt, die von Bestandteilen der unvernetzten Biotinte verursacht wurden, wie
beispielsweise die Toxizitit der Photomonomere oder Nebenreaktionen der
funktionellen Gruppen mit Zellkomponenten. Daher wurden neben dem Vergleich der
drei photopolymerisierten Hydrogelsysteme zusdtzlich die jeweiligen Einzel-
komponenten (Hydrogelvorldufer, Crosslinker, Photoinitiator, Abbauprodukte) in einer

Toxizitatsstudie untersucht.
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Abbildung 31: (A) Bestimmung der Zytotoxizitat der unvernetzten Photomonomere GelMA,
GelNB und GelS in 5%iger (w/v) Polymerkonzentration durch einen MTT-Proliferationsassay mit
HepG2-Zellen fiir verschiedene Expositionszeiten (10min, 2h, 24h). (B) Chemische
Strukturformeln der Hydrogelvorldufer mit gleichem Funktionalisierungsgrad.

In einem ersten Schritt wurde die Biovertraglichkeit der unvernetzten Photomonomere
GelNB, GelS und GelMA in einem MTT-Proliferationsassay mit HepG2-Zellen bestimmt
(Abbildung 31). Grundlage hierfiir bildeten Hydrogelvorlaufer, die aus demselben
Gelatine-Edukt synthetisiert wurden, die gleiche Polymerkonzentration (5 % (w/v))
sowie einen dhnlichen Funktionalisierungsgrad (DoF: ca. 50 %) aufwiesen, um die
Toxizitdt der photoreaktiven Gruppen (Norbornen, Thiol, Methacrylat/Methacrylamid)
miteinander zu vergleichen. Bei Exposition gegeniiber den GeINB- und GelS-Vorlaufern
besasen die HepG2-Zellen selbst iiber mehrere Stunden ein hohes Proliferations-
vermogen von ca. 80 % im Vergleich zur unbehandelten Kontrolle, wahrend fiir GeIMA
bereits nach zwei Stunden eine deutliche Abnahme der Viabilitat auf unter 50 %
nachgewiesen wurde. Eine 24-stlindige Exposition von GelMA fiihrte aufgrund der
starken Toxizitdt der Methacrylat-/Methacrylamid-Gruppen einschlieflich ihren
Nebenreaktionen mit Zellkomponenten zum vollstindigen Absterben der Krebszellen.
Eine hohe Zellviabilitat in der unvernetzten Hydrogelvorlauferlosung iiber mehrere
Minuten bis Stunden ist jedoch fiir die Anwendung im 3D-Bioprinting essenziell,
weswegen die beiden Thiol-En-basierten Hydrogelsysteme fiir den Einsatz als Biotinten

deutlich besser geeignet waren.
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Abbildung 32: (A) Bestimmung der Zytotoxizitat des Thiol-Crosslinkers DTT in einer
Konzentration von 15mM durch einen MTT-Proliferationsassay mit HepG2-Zellen fiir
verschiedene Expositionszeiten (10 min, 20 min, 40 min, 1 h, 2 h, 3 h, 6 h, 24 h). (B) Instabilitdt von
DTT in Losung und bei ausbleibender Lagerung unter Schutzgasatmosphare, da es leicht durch
Luftsauerstoff oxidiert wird. Die gebildeten reaktiven Sauerstoffspezies (Superoxid-Anion,
Wasserstoffperoxid) fithren zu oxidativem Stress fiir Zellen.

Im ndchsten Schritt lag der Fokus auf dem Vergleich der Biokompatibilitdat der beiden
Thiol-Komponenten im jeweiligen GelNB-basierten Hydrogelsystem. Fiir den Thiol-
Crosslinker DTT, der in der Literatur typischerweise in einer Konzentration von 15 mM
zur Vernetzung von GelNB-funktionalisierten Gelatineketten eingesetzt wird'®!, wurde
eine hohe Zytotoxizitit nachgewiesen (Abbildung 32). Die Toxizitdt von DTT war dabei
stark abhdngig von der Expositionsdauer. Bereits nach wenigen Stunden sank die
Viabilitat auf unter 50 %. Eine 24-stiindige Exposition fiihrte dagegen zum vollstandigen
Zelltod der HepG2-Zellen. Dariiber hinaus gilt DTT in Losung als instabil, da es leicht
durch Luftsauerstoff oxidiert wird.?? Die im Zuge der Oxidationsreaktion gebildeten
reaktiven Sauerstoffspezies, freien Radikale und HO: bewirkten daher oxidativen Stress
fiir Zellen.232% Trotz der erfolgreichen Verwendung von DTT als Crosslinker fiir GelNB
in der 3D-Zellkultur ist die Eignung des GeINB/DTT-Hydrogels fiir das 3D-Bioprinting
stark begrenzt, da die Prdparation der Biotinte und die Photopolymerisation nicht
unmittelbar aufeinander folgen. Die in der fliissigen Biotinte suspendierten Zellen sind
daher dem zellschdadigenden Einfluss von DTT {iiber die gesamte Zeit des Druck-
prozesses ausgesetzt. Im Gegensatz dazu war GelS fiir mindestens zwei Wochen stabil
in Losung und zeigte auch bei langerer Exposition eine geringere Toxizitat als DTT
(Abbildung 31).
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Abbildung 33: (A) Bestimmung der Zytotoxizitdt des Photoinitiators LAP durch einen MTT-
Proliferationsassay mit HUVEC fiir verschiedene Konzentrationen (0,01 %, 0,03 %, 0,05 %, 0,1 %,
0,3 % (w/v)). (B) Photolyse des Photoinitiators unter Bildung der initiierenden Radikale fiir die
Photopolymerisation.

Als nidchstes wurde eine toxikologische Bewertung des Photoinitiators LAP
vorgenommen. Dabei wurde die dosisabhingige Toxizitdit von LAP an primédren
humanen Endothelzellen (human umbilical vein endothelial cells, HUVEC) untersucht
(Abbildung 33). Wie oben bereits gezeigt, liegt ein wesentlicher Vorteil des GelNB/GelS-
Hydrogelsystems in der Reduktion der benétigten LAP-Konzentration von 0,3 % auf
0,03 % (w/v). Auch wenn der Photoinitiator mengenmafsig nur den geringsten Anteil der
Biotinte ausmachte, verblieben nach erfolgter Photopolymerisation dessen Uberreste im
Hydrogel, die nur langsam durch Diffusion entfernt wurden. Es wurde ein LDso von
0,04 % (w/v) bei 24-stiindiger Exposition ermittelt. Grofie Unterschiede in der Viabilitat
zeigten sich insbesondere bei der jeweils bendtigten Photoinitiator-Konzentration fiir
das GelMA-Hydrogel (0,3 % (w/v), 0 % Viabilitit) und GelNB/GelS-Hydrogelsystem
(0,03 % (w/v), 62 % Viabilitat). Eine zusatzliche Bestrahlung von Photoinitiator und
Zellen fiir 30 Sekunden mit UV-A-/sichtbarem Licht (320-500 nm, 500 mW-cm) fiihrte

dagegen zu keiner weiteren Reduktion des Proliferationsvermogen der HUVEC.
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Abbildung 34: (A) Bestimmung der Zytotoxizitit der Hydrogelabbauprodukte von GelMA,
GeINB/DTT und GelNB/GelS durch einen MTT-Proliferationsassay mit HepG2-Zellen fiir
verschiedene Konzentrationen (0,1 %, 1%, 2 % (w/v)). (B) Schematische Darstellung des
Hydrogelverdaus durch Kollagenase (10 U-mL-, Typ 1, aus Clostridium histolyticum).

Im letzten Schritt wurden die enzymatischen Abbauprodukte von GelMA-, GeINB/DTT-
und GelNB/GelS-Hydrogelen untersucht. Hierzu wurden die photopolymerisierten
Hydrogele durch Kollagenase-Verdau fragmentiert und die fliissigen Degradations-
produkte auf ihre Toxizitat an HepG2-Zellen tiberpriift (Abbildung 34). Obwohl alle drei
Hydrogelsysteme Gelatine-basiert waren, wurde ein deutlicher Unterschied hinsichtlich
der resultierenden Zellviabilitaten gemessen. Wahrend die Abbauprodukte der GelMA-
und GelNB/DTT-Hydrogele bei steigender Konzentration zu einer Abnahme des
Proliferationsvermogens fithrten, wirkten die GelNB/GelS-Degradationsprodukte
dagegen wachstumsfordernd. Mogliche Griinde fiir die erhohte Toxizitit der
Abbaulosungen von GelMA und GeINB/DTT konnten an einem nicht vollstandigen
Reaktionsumsatz der photoreaktiven Gruppen, an einem Uberschuss des Crosslinkers
DTT im Thiol-En-Hydrogel sowie insbesondere an Riickstanden des Photoinitiators
liegen. Im Vergleich zu GelNB/GelS wurde fiir die Vernetzung der beiden Hydrogele
die zehnfache Menge an LAP (0,3 % (w/v) benétigt.
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Zusammenfassend zeigte die toxikologische Analyse der Einzelkomponenten der
jeweiligen Biotinten einen deutlichen Unterschied hinsichtlich der Biokompatibilitdt der
drei vorgestellten Hydrogelsysteme. Fiir den Einsatz im 3D-Bioprinting muss sowohl fiir
das photopolymerisierte Hydrogel als auch fiir die fliissige Biotinte eine hohe
Zellviabilitait gegeben sein. Wahrend die erste Anforderung von allen drei
Hydrogelsystemen gleichermafien exzellent erfiillt wurde, wies lediglich die
Vorlauferlosung von GelNB/GelS eine hohe Biovertrdglichkeit auf. Dies war
insbesondere auf eine geringere Toxizitit der zugrundeliegenden photoreaktiven
Gruppen der Hydrogelvorlaufer sowie eine 90%ige Reduktion der Photoinitiator-Menge
zuriickzufiihren. Beide Faktoren spielten eine entscheidende Rolle fiir die verbesserte

Uberlebensfhigkeit der Zellen in der fliissigen Biotinte.

3.1.2.2.4 3D-Bioprinting

Im Anschluss an die toxikologische Evaluierung der Biotinten wurde das Potenzial des
GelNB/GelS-Hydrogels im 3D-Extrusionsdruck erprobt und die Druckergebnisse mit
dem Goldstandard GelMA verglichen. Die 3D-Bioprinting-Experimente wurden dabei
von Sonja Haase'®? (Institut fiir Funktionelle Grenzflichen, KIT, AG Prof. Dr. Ute
Schepers) durchgefiihrt. Eine kiirzlich veroffentlichte Studie von Tytgat et al., bei der aus
Fettgewebe gewonnene Stammzellen (ASC) auf den photopolymerisierten Hydrogel-
oberflichen von 3D-gedruckten Stiitzstrukturen ausgesdt wurden, zeigte keinen
signifikanten Unterschied in der Zellviabilitit zwischen GeIMA und GeINB/GelS.'* Da
die Zellen jedoch nicht mit der fliissigen Biotinte vermischt und gemeinsam verdruckt
wurden, handelte es sich bei dieser Vorgehensweise nicht um eine 3D-Bioprinting-
Methode. Die Einsatzmdglichkeit als Biotinte in Biofabrikationsprozessen wurde daher
im Folgenden evaluiert. Hierzu wurden NHDF in den Hydrogelvorlauferlosungen von
GeINB/GelS (Low, Medium, High) und GelMA (Low, Medium, High) suspendiert und die
Biotinte in die Kartusche des 3D-Bioprinters liberfiihrt. Anschlieflend wurde die Biotinte
fiir etwa eine halbe Stunde auf eine Temperatur von 22 °C gekiihlt, um einen
temperaturinduzierten Viskositdtsanstieg der Hydrogellosung durch physikalische
Gelierung der Gelatine zu erzielen. Dieses Vorgehen stellte optimale Ergebnisse und

Auflosungen fiir den Extrusionsdruck der Gelatine-basierten Hydrogele sicher.
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Abbildung 35: (A) Schematische Ubersicht iiber den extrusionsbasierten 3D-Bioprinting-Prozess
der GelNB/GelS-Biotinte. (B) (i) Gedruckte Hydrogelstruktur in Form eines Gitters (1 cm x 1 cm,

NHDF. Mafsstab 200 pm (in Kollaboration mit Sonja Haase).

Als 3D-Modellstruktur wurde ein aus vier Schichten bestehendes Hydrogelgitter
gewahlt, um eine gleichmafliige Versorgung der Zellen mit Nahrstoffen sicherzustellen
(Abbildung 35). Ab dem Zeitpunkt der Herstellung der Biotinte bis zum Abschluss des
Druckprozesses waren die Zellen einer Reihe an schaddlichen Umwelteinfliissen
ausgesetzt, welche durch die in der Hydrogellosung enthaltenen Komponenten, durch
den Druckprozess selbst und durch die photochemische Vernetzung verursacht
wurden. Im Anschluss an den Druckprozess wurde daher die Uberlebensfahigkeit der
Zellen in der GelNB/GelS- und GelMA-Biotinte durch eine Viabilitdatsanalyse
quantifiziert. Wahrend die Zellviabilitat in der GelMA-Biotinte mit steigendem Ver-
netzungsgrad von Low > Medium > High deutlich abnahm, wurde fiir die GeINB/GelS-
Biotinte dagegen eine konstante Viabilitit von tiiber 80 % unabhdngig vom
Funktionalisierungsgrad der Hydrogelvorlaufer ermittelt (Abbildung 36 A,B). Die

niedrigere Uberlebensrate in der GelMA-Biotinte war dabei auf die Toxizitit und
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Nebenreaktionen der Methacrylat-/Methacrylamid-Gruppen zuriickzufiihren, die mit
steigendem Funktionalisierungsgrad der Gelatine zunahmen. Dartiber hinaus erforderte
der Kettenpolymerisationsmechanismus von GelMA eine hohere Dosis an Photo-
initiator, Radikalen und UV-Strahlung im Vergleich zum Thiol-En-System, wodurch die
Viabilitat zusatzlich herabgesetzt wurde. Fiir die verdruckten Fibroblasten im
GelNB/GelS-Hydrogel wurde eine hohe Viabilitdt {iber einen 14-tagigen Kultivierungs-
zeitraum nachgewiesen. Nach sieben Tagen war eine typische spindelférmige
Ausrichtung der NHDF sowie eine zunehmende Zellvernetzung vor allem an den
Randern des Hydrogels sichtbar (Abbildung 36 C). Die Tiefencodierung der mikros-
kopischen Aufnahmen zeigte, dass die Ausrichtung der NHDF insbesondere entlang der
longitudinalen Achse des extrudierten Hydrogelstrangs erfolgte. Das von den Fibro-
blasten gebildete Netzwerk stabilisierte das Hydrogel, sodass die Strukturintegritat der
gedruckten Gitterstruktur iiber 14 Tage aufrechterhalten wurde. Innerhalb des
Hydrogels war aufgrund der Anwesenheit von Zelladhdsionsdoménen eine homogene
Verteilung der Zellen beobachtbar, sodass nur wenige Zellen auf dem Boden des
Glassubstrats wuchsen. Insgesamt demonstrierte das GeINB/GelS-Hydrogel damit seine
hervorragende Eignung als Biotinte im 3D-Bioprinting. Im Vergleich zum Goldstandard
GelMA sorgte die Zusammensetzung der GelNB/GelS-Hydrogelvorlduferlosung fiir
eine wesentliche Verbesserung der Uberlebensfihigkeit der Zellen wahrend des 3D-

Druckprozesses.
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Abbildung 36: Zellviabilititsanalyse (Python-Software) der NHDF unmittelbar nach dem
3D-Bioprinting (Tag 0) fiir die (A) GeMA-Biotinte (Low, Medium, High) und die (B) GelNB/GelS-
Biotinte (Low, Medium, High). (C) (i) Lebend-/Tot-Firbung der verdruckten NHDF mit
Calcein-AM (griin, lebende Zellen, Aex= 488 nm, Aem=495-584 nm) und Propidiumiodid (rot, tote
Zellen, Aex=532 nm, Aem=610-700 nm) an den Tagen 0, 7 und 14 und anschliefende Konfokal-
mikroskopie (Leica TCS SPE DMI4000B). (ii) Tiefencodierung (300 um) und Visualisierung der
Verteilung der NHDF im Hydrogel entlang der z-Achse. Mafistab: 100 um (in Kollaboration mit
Sonja Haase).
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3.1.2.2.5 Kapitelzusammenfassung

Zusammenfassend wurde in diesem Kapitel das Photoclick-Hydrogel GelNB/GelS
entwickelt, welches die hohe Reaktionsgeschwindigkeit der Thiol-En-Reaktion
ausnutzte. Wahrend GelMA fiir lange Zeit als Goldstandard im Tissue Engineering galt,
haben in den letzten Jahren Thiol-En-Hydrogele auf Basis von Norbornen- und Thiol-
funktionalisierten Biopolymeren eine zunehmende Bedeutung erlangt. Die Synthese der
Hydrogelvorlaufer GeINB und GelS erfolgte ausgehend von Gelatine Typ A durch
Modifikation der freien Aminogruppen mit 5-Norbornen-2-carbonsaure bzw. N-Acetyl-
DL-homocysteinthiolacton. Dabei wurde eine neue, wasserbasierte Syntheseroute von
GelNB etabliert, die auf eine Verwendung des Losungsmittels DMSO verzichtete und
Zugang zu einer groflen Bandbreite an unterschiedlichen Funktionalisierungsgraden
(20 % bis 97 %) gewahrleistete. Durch Mischung mit thiolierter Gelatine entstand das
schnell vernetzbare Photoclick-Hydrogel GelNB/GelS, dessen Photopolymerisation
nach einem Stufenpolymerisationsmechanismus erfolgte. In Analogie zu GelMA
wurden drei Varianten des GelNB/GelS-Hydrogels mit steigender Vernetzungsdichte
(Low, Medium, High) etabliert. In einer vergleichenden Biokompatibilitatsstudie wurden
die photopolymerisierten Hydrogele und Vorlduferlosungen von GelMA, GelNB/DTT
und GelNB/GelS toxikologisch untersucht, um ihre Eignung als Biotinte im
3D-Bioprinting zu evaluieren. Die wesentlichen Vorteile des GelNB/GelS-Hydrogel-
systems lagen dabei in der Verringerung der benétigten Photoinitiator-Konzentration,
schnelleren Photopolymerisation, hoheren Netzwerkhomogenitit, Verringerung der
Toxizitat der photoreaktiven Gruppen, Reduktion von moglichen Nebenreaktionen mit
Zellkomponenten und dadurch einer erheblich hoheren Biokompatibilitdit der
Vorlauferlosung. Insbesondere der zuletzt genannte Aspekt ist ein wichtiges, jedoch
haufig vernachlassigtes Kriterium bei der biologischen Evaluierung von Biotinten, da
die in der Vorlduferlosung suspendierten Zellen den unvernetzten Photomonomeren
und weiteren Reagenzien fiir einen betrachtlichen Zeitraum wahrend des 3D-Bioprinting
ausgesetzt sind. Im Vergleich zur GelMA-Biotinte, bei der die Viabilitat mit steigendem
Anteil der photoreaktiven Gruppen deutlich abnahm, blieb die Uberlebensrate fiir die
in der GelNB/GelS-Biotinte eingeschlossenen Zellen trotz steigendem Funktio-
nalisierungsgrad konstant hoch. Das Thiol-En-Photoclick-Hydrogel GelNB/GelS
demonstrierte damit seine hervorragende Eignung als Biotinte im 3D-Bioprinting und
stellt dariiber hinaus ein vielversprechendes Biomaterial fiir weitere Biofabrikations-

prozesse und zukiinftige Anwendungen im Tissue Engineering dar.
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3.1.3 Interpenetrating-Polymer-Network-Hydrogele

Im vorherigen Kapitel wurden verschiedene Single-Network (SN)-Hydrogele auf
Gelatinebasis vorgestellt, deren zugrundeliegendes Polymernetzwerk aus einem
einzigen Monomertyp gebildet wurde. Als Monomere fungierten dabei unterschiedlich
chemisch modifizierte Gelatinebausteine, die in einer Polymerisationsreaktion iiber
kovalente Bindungen zu einem Hydrogel vernetzt wurden. Allgemein wird bei

SN-Hydrogelen zwischen chemischer und physikalischer Vernetzung unterschieden.*>

Chemisch vernetzte Hydrogele konnen durch eine Vielzahl an Reaktionen erhalten
werden. Hierzu zdhlen insbesondere Kondensationen von Carbonylverbin-
dungen (Imin, Hydrazon, Oxim)%¢2®, photoinduzierte freie radikalische Poly-
merisationen#140210211  Click-Reaktionen (z. B. Diels-Alder?>24,  Azid-Alkin-Cyclo-
addition?>?7, Thiol-Michael-Addition?'%?*') oder Enzym-katalysierte Reaktionen??>2%.
Vorteile chemisch vernetzbarer Hydrogele liegen in den hervorragenden mechanischen
Eigenschaften sowie einer exzellenten Strukturintegritat.>??” Aufgrund der kovalenten
Verkniipfung weisen die Hydrogele jedoch limitierte selbstheilende Eigenschaften auf
und zeigen lediglich eine geringe Adaptivitat gegeniiber externen Umwelteinfliissen.??
Ferner sind chemisch vernetzbare Hydrogele nur begrenzt einsetzbar fiir medizinische
Injektionen, da ihre Vorlduferlosungen in der Regel eine sehr niedrige Viskositat
besitzen, wodurch der Wirkstoff rasch von der Injektionsstelle wegdiffundiert, bevor

das Hydrogel gebildet wird.?»-2

Physikalisch vernetzte Hydrogele werden dagegen durch elektrostatische?223 bzw.
hydrophobe?52 Interaktionen, m-m-Stapelwechselwirkung?¥24!, Wasserstoffbriicken-
bindungen?22%, Guest-Host-Wechselwirkungen?420 oder Metallkoordination?'2% ge-
bildet. In der Regel weisen sie im Vergleich zu chemisch vernetzbaren Hydrogelen
komplementdre Eigenschaften auf. Die nicht-kovalenten Verkniipfungen bedingen
schwéchere Wechselwirkungen, aus denen meist schlechte mechanische Eigenschaften
resultieren.?* Ein wesentlicher Vorteil physikalisch vernetzbarer Hydrogele liegt in der
reversiblen Vernetzung, die eine wichtige Voraussetzung fiir selbstheilende Eigen-
schaften von Hydrogelen darstellt.5%¢ Auch finden sie vermehrt Anwendung bei medi-

zinischen Injektionen, da ihre Vernetzung instant an der Injektionsstelle erfolgt.?7-2%
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Die Anforderungen, die im Tissue Engineering und der regenerativen Medizin an ein
Biomaterial gestellt werden, sind in den letzten Jahren stetig gestiegen und befeuerten
die Entwicklung immer ausgereifterer Hydrogelsysteme.?¢*-22 Dabei haben vor allem
Mehrkomponenten- bzw. Double-Network (DN)-Hydrogele eine zunehmende Bedeu-
tung erlangt, da sie die Vorteile verschiedener Materialien in einem Hydrogel

vereinen.263-266

A) Sequentielle IPN-Synthese

Netzwerk 1 Monomer 2 wird in IPN
Netzwerk 1 gequollen

B) Simultane IPN-Synthese

Monomer 1 + Monomer 2
(ggf. Vernetzer, Initiator)

Abbildung 37: Schematische Darstellung der beiden Verfahren zur Herstellung von IPNs.
(A) Bei der sequentiellen Synthese erfolgt die Herstellung der Polymernetzwerke nacheinander.
Nach Bildung des ersten Polymernetzwerks werden die Vorldufer des zweiten Polymer-
netzwerks darin gequollen und anschliefend polymerisiert. (B) Bei der simultanen Synthese
werden die Vorldufer beider Polymernetzwerke gemischt und gleichzeitig polymerisiert.
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Besteht das Polymernetzwerk aus zwei oder mehr Einzelnetzwerken, die miteinander
verflochten, jedoch nicht kovalent miteinander verkniipft sind, handelt es sich um ein
Interpenetrating Polymer Network (IPN).2672¢8 Die Bildung von IPNs kann dabei auf zwei
unterschiedliche Arten erfolgen.?® Bei der sequentiellen Synthese werden die
Polymernetzwerke nacheinander gebildet. Zundchst wird das Polymernetzwerk 1
synthetisiert. Anschliefend wird die Vorlauferlosung von Polymernetzwerk 2
(bestehend aus Monomer, Vernetzer und Initiator) im Polymernetzwerk 1 gequollen.
Das dadurch gebildete semi-IPN wird nach erfolgter Vernetzung in ein IPN
umgewandelt. Bei der simultanen Synthese werden dagegen die Vorlaufer beider
Polymernetzwerke gemischt und gleichzeitig polymerisiert, wobei sich die jeweiligen
Reaktionen einander nicht behindern diirfen. Auch wenn die Einzelnetzwerke eines IPN
nicht kovalent miteinander verkniipft sind, konnen sie nach erfolgter Synthese nicht
mehr voneinander getrennt werden, ohne dass dabei chemische Bindungen gebrochen
werden.””? Aus der Verflechtung der Polymernetzwerke resultieren vorteilhafte Eigen-
schaften wie beispielsweise kontrollierte Quelleigenschaften, eine hohe mechanische
Belastbarkeit sowie Zugfestigkeit, Reaktivitat gegeniiber externen Stimuli oder eine

verbesserte biologische Performance.?!-274

3.1.3.1 Polyelektrolyt-Komplex-Hydrogele

Grundlage fiir die Bildung von IPNs bilden in der Regel neutrale und geladene
Polymergeriiste. Beispiele fiir neutrale Polymere sind Polyethylenglykol (PEG),
Polyacrylamid (PAM) oder Polyvinylalkohol (PVA).27%27¢ Als geladene Polymere
fungieren meist Polyelektrolyte, bei denen zwischen synthetischer und biologischer
Herkunft unterschieden wird (Abbildung 38).2%%7 Polyelektrolyte sind wasserlosliche
Polymere, die eine grofse Anzahl anionischer oder kationischer dissoziierbarer Gruppen
tragen. Sie entstehen in Losung durch Abgabe (Polyanionen) bzw. Aufnahme
(Polykationen) von Protonen.?”® Starke Polyelektrolyte (z. B. Sulfonat-basiert) tragen in
Losung eine permanente Ladung, die unabhingig vom pH-Wert der Losung ist. Bei
schwachen Polyelektrolyten (z. B. Carboxylat-basiert) hangt der Dissoziationsgrad und
damit ihre Ladung vom pH-Wert der Losung ab.?”” Neben synthetischen Poly-
elektrolyten wie beispielsweise Polystyrolsulfonsdure (PSS), Polyacrylsdaure (PAA),
Polyethylenimin (PEI), Polydiallyldimethylammoniumchlorid (polyDADMAC) umfasst

die Klasse der Polyelektrolyte ebenso Biopolymere wie Alginat, Hyaluronsaure,
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Gellangummi, Pektine, Nukleinsduren, Proteine sowie semi-synthetische Biopolymere
wie Carboxymethylcellulose.?”"?72%0 Viele der genannten Polyelektrolyte finden bereits

Anwendung als elektrostatisch vernetzbare Hydrogele.?1-2

kationisch anionisch

synthetisch
n
n
polyDADMAC SO;”
PSS
biologisch OH
0 A Lo
- "7HO o -
N
n
Chitosan

Abbildung 38: Ubersicht {iber ausgewahlte Polyelektrolyt-Vertreter entsprechend ihrer Herkunft
und ihrer Ladung.

Eine zunehmende Bedeutung haben Polyelektrolyt-Komplex (PEC)-Hydrogele auf Basis
von synthetischen ABA-Triblockcopolymeren erlangt.?”” Dieser Polymertyp besteht aus
einem neutralen Mittelbock (B) wie z. B. PEG, der von positiv oder negativ geladenen
Endblocken (A) flankiert wird. Werden Triblockcopolyelektrolyte unterschiedlicher
Ladung miteinander gemischt, fithrt dies zur spontanen Selbstassemblierung in Wasser
durch Mikrophasenseparation der geladenen Endblocke (Abbildung 39). Der Prozess der
Assemblierung ist entropiegetrieben, da bei der PEC-Bildung die jeweiligen Gegenionen
freigesetzt werden.?$#?® Innerhalb einer PEC-Domane interagieren positiv und negativ
geladene A-Blocke iiber elektrostatische Wechselwirkungen.?” Der neutrale Mittelblock
fungiert als Crosslinker zwischen verschiedenen PEC-Domanen, aus deren Vernetzung
ein definiertes 3D-Polymernetzwerk entsteht.?¢ Die Wahl der Triblockcopolyelektrolyte,
insbesondere die Kettenldnge von A- und B-Blocken, die Wahl der ionischen Gruppe
sowie die Ladungsdichte erlauben eine prizise Kontrolle {iber die strukturellen und
physikalischen Eigenschaften des Polymernetzwerks.?°2%528” Diese Faktoren beein-
flussen die mikroskopische Netzwerkstruktur, indem sie die Grofle der PEC-Domanen

sowie den Abstand zueinander determinieren. Die mikroskopische Netzwerkstruktur
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bedingt die makroskopischen Eigenschaften der Hydrogele wie z.B. deren Visko-

elastizitat, mechanische Eigenschaften sowie Adaptivitat gegeniiber externen Umwelt-

einfliissen.2s”

A + + +++

&+ T + + - S -
B kationisch anionisch
stark schwach stark schwach
+
NH, (@]
r. . % L
H NH; R—NH;3 RO R™ O
Guanidinium Ammonium Sulfonat Carboxylat

Abbildung 39: (A) Schematische Darstellung des funktionalisierten Triblockcopolyelektrolyts
PAGEm-PEGn-PAGEn bestehend aus einem neutralen Mittelbock und anionisch bzw.
kationischen Endblocken. (B) Ubersicht {iber gingige funktionelle Gruppen der Endblécke.
(C) Spontane Assemblierung zum PEC-Hydrogel in Wasser durch Mikrophasenseparation. Die
PEC-Domanen sind tiiber die neutralen Mittelbldcke der Triblockcopolyelektrolyte miteinander

vernetzt.

83



3 Ergebnisse

Prominenteste und zugleich am besten studierte Vertreter synthetischer PEC-Hydrogele
werden aus funktionalisierten Poly(allylglycidylether)m-poly(ethylenglykol)n-poly-
(allylglycidylether)m (PAGEm-PEGn-PAGEm)-Triblockcopolyelektrolyten hergestellt. Die
Forschungsgruppen von Prof. Dr. Matthew Tirrell und Asst. Prof. Dr. Samanvaya
Srivastava haben intensive Studien durchgefiihrt, die sich mit der Aufklarung der
hierarchischen Netzwerkstruktur der Triblockcopolyelektrolyte, der Kinetik der
Selbstassemblierung und den viskoelastischen sowie adaptiven Eigenschaften der
Hydrogele gegeniiber Anderungen von pH-Wert und Salzkonzentration beschaf-
tigen.?®>2% Dartiiber hinaus haben die PEC-Hydrogele breite biologische Anwendung
erfahren als Bioadhdsive, Gewebeklebstoffe oder Wirkstofftransporter sowie bei bio-
medizinischen Injektionen.?22%-22 Da PEC-Hydrogele zu den physikalisch vernetzbaren

Hydrogelen zdhlen, weisen sie jedoch die oben bereits erwahnten Nachteile auf.
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3.1.3.2 PEC/C-Hybrid-Hydrogele

Im Folgenden bestand daher das Ziel, die Vorteile von elektrostatisch vernetzbaren PEC-
Hydrogelen mit den Vorteilen von photochemisch vernetzbaren Hydrogelen zu
verbinden und die Nachteile der jeweiligen Einzelnetzwerke zu minimieren. Wahrend
eines dreieinhalbmonatigen Forschungsaufenthalts an der University of California, Los
Angeles (UCLA) wurde in Kollaboration mit Defu Li (Department of Chemical and
Biomolecular Engineering, Samueli School of Engineering, UCLA, AG Asst. Prof. Dr.
Samanvaya Srivastava) ein IPN-Hydrogel entwickelt, das kovalente und nicht-
kovalente Vernetzungsstrategien vereinte.?”® Das vorgestellte Modellsystem setzte sich
aus einem PEG-basierten Photopolymer sowie unterschiedlich geladenen PEG-basierten
Triblockcopolyelektrolyten zusammen. Das kovalente Netzwerk entstand durch Photo-
polymerisation von 4-arm Polyethylenglykolacrylat (4-arm PEGA), wahrend das nicht-
kovalente Netzwerk durch elektrostatische Assemblierung von funktionalisierten
PAGEss-PEGass-PAGEss-Triblockcopolyelektrolyten gebildet wurde. Im Rahmen einer
umfangreichen Materialstudie wurde das DN-Hydrogel umfassend charakterisiert und
der Einfluss der Einzelnetzwerke auf die FEigenschaften des Gesamthydrogels
untersucht. Das IPN-Hydrogel wies eine Kombination an vorteilhaften Eigenschaften
auf, die durch keines der beiden Einzelnetzwerke zuganglich waren. Hierzu zahlten
insbesondere grofiere Schubmodule, eine hohere Viskositat, Dehnbarkeit, kontrollierte
Quelleigenschaften sowie adaptive Eigenschaften des Hydrogels bei Salzexposition. Der
Einsatz von PAGEss-PEGuss-PAGEss-Triblockcopolyelektrolyten als Bestandteil von IPN-
Hydrogelen stellte einen neuartigen Ansatz dar, der eine hohe Kontrolle iiber die
Struktur des gebildeten 3D-Polymernetzwerks erlaubte und vielversprechende

Ergebnisse fiir zukiinftige biomedizinische Anwendungen lieferte.
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3.1.3.2.1 Synthese von funktionalisierten PAGEos-PEGuss-PAGEss-Triblockcopoly-
elektrolyten
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Abbildung 40: Synthese eines PAGEss-PEGuass-PAGEgs-Triblockcopolymers 2 ausgehend von PEG
(Mn = 20 000) und anschlieSende Funktionalisierung mit positiv bzw. negativ geladenen Gruppen
mittels Thiol-En-Click-Chemie zu ABA-Triblockcopolyelektrolyten 3 (Sulfonat), 4 (Ammonium)
und 5 (Guanidinium). Die Reaktionen zur Bildung des Triblockcopolymers und alle Modi-
fikationen verliefen quantitativ. (DMPA = 2,2-Dimethoxy-2-phenylacetophenon, Photoinitiator).
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Die verwendeten Triblockcopolyelektrolyte wurden durch Defu Li bereitgestellt
und durch eine zweistufige Synthese nach Hunt et al. ausgehend von PEG
(Mxn =20 000 g-mol?) erhalten (Abbildung 40).?° In einem ersten Schritt wurde lineares
PEG durch anionische Polymerisation mit Allylglycidylether modifiziert und in ein
ABA-Triblockcopolymer umgewandelt. Im zweiten Schritt wurden die A-Blocke mittels
Thiol-En-Click-Chemie mit anionischen 3 (Sulfonat) bzw. kationischen 4,5 (Ammo-
nium, Guanidinium) Gruppen funktionalisiert. Grundlage hierfiir bildete in allen drei
Fillen dasselbe in Schritt 1 synthetisierte Triblockcopolymer 2, um identische
Kettenlangen von PEG und PAGE zu gewahrleisten. Da der Reaktionsumsatz der
Thiol-En-Click-Reaktionen jeweils vollstandig war, wiesen alle synthetisierten Triblock-
copolyelektrolyte zudem dieselbe Ladungsdichte (Modifikationen pro A-Block) auf. Fiir
die Herstellung von PEC-Hydrogelen wurden jeweils Triblockcopolyelektrolyte mit
positiver und negativer Ladung in dquimolarem Verhaltnis in Bezug auf die geladenen
Gruppen gemischt. Die kationischen Triblockcopolyelektrolyte unterschieden sich dabei
nur in der Stiarke ihrer Polyelektrolyte, woraus unterschiedlich starke Wechsel-

wirkungen mit der Sulfonat-Gruppe resultierten.

3.1.3.2.2 Herstellung und Charakterisierung von PEC/C-Hybrid-Hydrogelen

Die Herstellung von DN-Hydrogelen mit interpenetrierenden kovalenten und
elektrostatisch wechselwirkenden Polymernetzwerken (PEC/C-Hybrid-Hydrogele)
erfolgte durch eine sequentielle IPN-Synthese. Kovalentes und nicht-kovalentes
Polymernetzwerk wurden unabhdngig voneinander gebildet. Fiir eine homogene
Verflechtung der beiden Netzwerke spielte die Reihenfolge der Monomer-Zugabe eine

entscheidende Rolle.

1. dH0

2. 4-arm Polyethylenglykolacrylat (4-arm PEGA)

3. Photoinitiator Irgacure 2959

4. Ammonium- oder Guanidinium-funktionalisiertes Triblockcopolyelektrolyt
(a-PAGE9s-PEGuss-PAGEss bzw. g-PAGEss-PEGass-PAGEgs)

5. Sulfonat-funktionalisiertes Triblockcopolyelektrolyt (s-PAGEss-PEGass-PAGEgs)
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Sobald positiv und negativ geladene Triblockcopolyelektrolyte miteinander in Kontakt
kamen, fiihrten die elektrostatischen Wechselwirkungen zu einer instantanen
Selbstassemblierung. Aus diesem Grund war es wichtig, dass die Zugabe des Gegenions
als letztes erfolgte, um eine homogene Durchmischung des 4-arm PEGA-Monomers in
der Vorlduferlosung zu erreichen, bevor das nicht-kovalente Netzwerk ausgebildet
wurde. Das interpenetrierende kovalente Netzwerk wurde im Anschluss durch

Photopolymerisation des 4-arm PEGA-Monomers erhalten.

Im gebildeten IPN-Hydrogel traten Unterschiede in der Elektronendichte zwischen den
PEC-Domiénen und den umliegenden Bereichen auf. Finerseits wiesen die PEC-
Domanen eine hohere Polymerkonzentration auf als die umgebende Losung, die von
PEG-Ketten der neutralen Mittelblocke der Triblockcopolyelektrolyte sowie des
kovalenten 4-arm PEGA-Netzwerks gebildet wurde. Andererseits kam es innerhalb der
PEC-Domaénen zu einer Akkumulation von Elementen mit hoherer Atommasse wie
Stickstoff oder Schwefel. Dies fiihrte zu einem ausreichend hohen Elektronenkontrast,
um die physikalischen Eigenschaften des IPN-Hydrogels mittels Kleinwinkel-
Rontgenstreuung (engl. small-angle X-ray scattering, SAXS) zu untersuchen. Ziel war es,
sowohl die Grofie der PEC-Doménen als auch den Abstand zwischen einzelnen PEC-
Domédnen zu bestimmen und den Einfluss des interpenetrierenden kovalenten
Polymernetzwerks zu evaluieren. Die SAXS-Messungen sowie die Auswertung und
Interpretation der Daten wurden von Defu Li durchgefiihrt. Neben der Strukturanalyse
wurden ebenso die physiko-mechanischen Eigenschaften der IPN-Hydrogele durch
rheologische Messungen sowie Experimente zur Quellbarkeit und Zugfestigkeit

bestimmt.
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Abbildung 41: Schematische Ubersicht iiber die sequentielle IPN-Synthese des PEC/C-Hybrid-
Hydrogels mit interpenetrierenden kovalenten und nicht-kovalenten Polymernetzwerken.
(1) Das kationische Triblockcopolyelektrolyt wurde zu einer Losung bestehend aus 4-arm PEGA-
Photomonomer und Photoinitiator Irgacure 2959 gegeben und gut gemischt, um eine homogene
Verflechtung der Polymerketten zu erreichen. (2) Nach Zugabe des anionischen Triblock-
copolyelektrolyts erfolgte die elektrostatische Assemblierung zum PEC-Hydrogel durch
Mikrophasenseparation. (3) Durch photochemische Vernetzung wurde das kovalente
Polymernetzwerk gebildet. Das resultierende IPN-Hydrogel vereinte physikalische und
chemische Vernetzungsstrategien.
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3.1.3.2.3 Charakterisierung mittels SAXS
3.1.3.2.3.1 Modulation des nicht-kovalenten Polymernetzwerks

Die mikroskopischen und makroskopischen Eigenschaften der Hydrogele wurden fiir
variierende Anteile der jeweiligen Einzelnetzwerke untersucht. Zunachst lag der Fokus
auf PEC-Hydrogelen sowie PEC/C-Hybrid-Hydrogelen mit zunehmendem Anteil des
elektrostatisch assemblierten Polynetzwerks auf Basis von Guanidinium- und Sulfonat-
funktionalisiertem PAGE9s-PEGuss-PAGEos (g/s-PAGEes-PEGsss-PAGEss). Die Konzen-
tration des kovalenten 4-arm PEGA-Netzwerks wurde dabei konstant bei 5 % (w/v)
gehalten. Allgemein fiihrte eine steigende Konzentration der Triblockcopolyelektrolyte
zu dichteren Polymernetzwerken, wodurch die strukturellen und mechanischen

Eigenschaften der Hydrogele beeinflusst wurden.

Aus den gemessenen SAXS-Daten wurden die Radien der PEC-Domaénen errechnet
(Abbildung 42 B). Bei einer Zunahme der Polyelektrolyt-Konzentration von 10 % auf
40 % (w/v) wurden sowohl fiir das PEC-Hydrogel als auch das PEC/C-Hybrid-Hydrogel
dhnliche Radien um 125 A gemessen. Die Radien verhielten sich dabei unabhingig zur
Polyelektrolyt-Konzentration. In fritheren Studien konnte bereits gezeigt werden, dass
der Radius einer PEC-Doméne nicht von der Konzentration, sondern im Wesentlichen
von der Lange sowie vom Endblock-zu-Mittelblock-Verhiltnis der Triblockco-
polyelektrolyte abhdngig ist. Dabei gilt: Je grofier die Lange bzw. je hoher der Endblock-
Anteil, desto hoher der Radius der PEC-Domaéane.2%

Neben der Grofle wurden die Abstinde der PEC-Domidnen zueinander ermittelt
(Abbildung 42 B). Fur PEC-Hydrogele ergab sich dabei eine abnehmende Distanz
zwischen den PEC-Dominen von 363, 327, 327 auf 309 A bei einer zunehmenden
g/s-PEC-Konzentration von 10, 20, 30, 40 % (w/v). Fiir die PEC/C-Hybrid-Hydrogele
wurden vergleichbare Abstande erhalten, namlich 363, 327, 316 und 309 A. Insgesamt
wurde sowohl fiir das Einzelnetzwerk als auch das Hybridnetzwerk eine jeweilige
Abnahme der Distanz von 14,9 % ermittelt. Da die Grofse der PEC-Domaéanen konstant
blieb, fithrte die Zunahme der Polyelektrolyt-Konzentration zu einer Erhohung der
Anzahl der PEC-Doménen. Dadurch wurde das Gesamtsystem verdichtet und der Platz

zwischen den einzelnen PEC-Domaénen verringert.
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3 Ergebnisse

Die vernachldssigbaren Unterschiede beim Vergleich der SN- und DN-Hydrogele
hinsichtlich der Abstinde und Radien der PEC-Dominen zeigten, dass die
Inkorporation des kovalenten 4-arm PEGA-Hydrogels in niedriger Konzentration
(5 % (w/v)) keinen Einfluss auf die physikalischen Eigenschaften von elektrostatisch
assemblierten PEC-Hydrogelen (10 -40 % (w/v)) hatte. Trotz des zusatzlichen inter-
penetrierenden Polymergeriists wurde die Struktur des nicht-kovalenten Netzwerks

nicht gestort.
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Abbildung 42: (A) Schematische Darstellung des elektrostatisch assemblierten Polymer-
netzwerks (ohne interpenetrierendem kovalenten Polymernetzwerk), dessen Strukturparameter
mittels SAXS analysiert wurden. Aus den SAXS-Daten ermittelte Radien und Abstande der PEC-
Domadnen in elektrostatisch assemblierten PEC-Hydrogelen (schwarz), chemisch unvernetzten
PEC/C-Hybrid-Hydrogelen (blau) und chemisch vernetzten PEC/C-Hybrid-Hydrogelen (rot) in
Abhéngigkeit zur (B) g/s-PEC-Konzentration und (C) 4-arm PEGA-Konzentration (in
Kollaboration mit Defu Li).
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3.1.3.2.3.2 Modulation des kovalenten Polymernetzwerks

Im nachsten Schritt wurde der Einfluss eines steigenden Anteils des kovalenten
Netzwerks auf die physikalischen Eigenschaften von PEC/C-Hybrid-Hydrogelen
studiert. Dazu wurde der Anteil des photochemisch vernetzten Polymergertists von 0 %
auf 20 % (w/v) erhoht, wahrend die g/s-PEC-Konzentration bei 30 % (w/v) konstant
gehalten wurde. Zusatzlich wurden die Strukturparameter der PEC/C-Hybrid-
Hydrogele vor und nach der photochemischen Vernetzung analysiert. Bevor das
kovalente Polymernetzwerk gebildet wurde, waren die 4-arm PEGA-Monomere
homogen in den Bereichen zwischen den PEC-Domaénen verteilt und frei beweglich. Im
Zuge der Photopolymerisation wurden die Monomere schliefllich kovalent miteinander

verkniipft, wodurch sie in ihrer Position fixiert wurden.

Die Analyse der Abstande zwischen den PEC-Domaénen ergab geringere Distanzen fiir
die photovernetzten Hydrogele im Vergleich zu ihren chemisch unvernetzten
Vorlauferlosungen (Abbildung 42 C). Die ermittelten Abstande fiir die unvernetzten
Hydrogele variierten dabei zwischen 316 A und 350 A aufgrund der hohen Flexibilitit
der 4-arm PEGA-Ketten. Auch in hoheren Konzentrationen trug 4-arm PEGA in den
photochemisch unvernetzten Hybrid-Hydrogelen nicht zu einer Kompression des
Gesamtsystems bei. Im Gegensatz dazu wurde fiir die vernetzten PEC/C-Hybrid-
Hydrogele eine siebenprozentige Abnahme der Abstande zwischen den PEC-Domanen
von 327 A auf 305 A gemessen. Aus der photoinduzierten Vernetzung der Acrylat-
Gruppen wurden die Polymerketten in ihrer Beweglichkeit eingeschrankt, wodurch das
Gesamtsystem verdichtet und die Abstinde zwischen den PEC-Doménen reduziert

wurden.

Der Einfluss von Konzentration und Vernetzung von 4-arm PEGA auf die Radien
der PEC-Doménen war dagegen vernachldssigbar, da diese ausschliefSlich von
den geladenen Endblocken der Triblockcopolyelektrolyte bestimmt wurden
(Abbildung 42 C).
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3.1.3.2.4 Rheologische Charakterisierung

Neben den SAXS-Experimenten wurden rheologische Messungen durchgefiihrt, um die
viskoelastischen Eigenschaften von PEC-Hydrogelen und PEC/C-Hybrid-Hydrogelen
miteinander zu vergleichen. Analog zum Vorgehen oben wurden einerseits der Einfluss
eines zunehmenden Anteils von elektrostatischem bzw. kovalentem Netzwerk sowie
andererseits der Einfluss der chemischen Vernetzung auf die rheologischen Eigen-

schaften der Hydrogele evaluiert.

dH,0 Rheologie

4-arm PEGA

Photoinitiator
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Kationisches Triblockcopolyelektrolyt

o1

Anionisches Triblockcopolyelektrolyt

Photochemische
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Vortexen
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Abbildung 43: Schematische Ubersicht iiber die Herstellung der Hydrogelproben fiir die rheo-
logische Charakterisierung.

3.1.3.2.4.1 Kovalente und nicht-kovalente Einzelnetzwerke

Im ersten Schritt wurden die beiden Einzelnetzwerke — g/s-PEC-Hydrogele und 4-arm
PEGA-Hydrogele — jeweils isoliert betrachtet, um die viskoelastischen Eigenschaften
von rein elektrostatisch assemblierten bzw. photochemisch vernetzten Hydrogelen zu
untersuchen. Hierzu wurden Oszillationsmessungen mit variabler Frequenz (sog.
Frequenz-Sweeps) durchgefiihrt, um die Anteile der elastischen (Speichermodul G’)
und viskosen (Verlustmodul G”*) Eigenschaften der Hydrogele zu bestimmen
(Abbildung 44 B,F). Fiir alle Frequenz-Sweeps lag der jeweilige Wert des Speichermoduls
im gemessenen Frequenzbereich stets {iber dem Verlustmodul. Dies bedeutete, dass die
elastischen Eigenschaften dominierten, weswegen sowohl die physikalisch als auch
chemisch vernetzten Hydrogele einen grofieren Feststoff- als Fliissigkeitscharakter

besafien.
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Zusatzlich wurden die Schubmodule bei einer Kreisfrequenz von 1,12 rad-s?! mit zu-
nehmender Polyelektrolyt- bzw. Photomonomer-Konzentration miteinander verglichen
(Abbildung 44 A,E). Wurde die Polyelektrolyt-Konzentration von 10 % auf 30 % (w/v)
erhoht, wurde eine deutliche Steigerung des Speichermoduls um Faktor 32 gemessen.
Wie oben bereits diskutiert und im Einklang mit der Literatur blieb die Grofle der PEC-
Doménen bei einer Erhohung der Konzentration der Triblockcopolyelektrolyte
konstant. Stattdessen fiihrte die grofiere Polyelektrolyt-Konzentration zu einer
Erhéhung der Anzahl der PEC-Domaénen, die im nicht-kovalenten Polymernetzwerk als
Vernetzungspunkte fungierten. Die daraus resultierende hohere Vernetzungsdichte
trug bis zu einer gewissen Grenze zu einer Steigerung der elastischen Eigenschaften der
physikalisch vernetzten Hydrogele bei. Bei weiterer Erhohung der Polyelektrolyt-
Konzentration von 30 % auf 40 % (w/v) wurde keine signifikante Anderung von G’ mehr
nachgewiesen, sondern lediglich eine Zunahme von G”. Anhand der SAXS-Daten
wurde oben bereits gezeigt, dass sich die Abstinde zwischen den PEC-Domaénen bei
Erhohung der Polyelektrolyt-Konzentration von 30 % auf 40 % (w/v) nur noch
geringfligig verkleinerten, woraus die Schlussfolgerung gezogen werden konnte, dass
die maximal mogliche Anzahl an PEC-Domaénen erreicht wurde. Dementsprechend
wurde lediglich eine Steigerung von G” aufgrund der zunehmenden Gesamt-
konzentration an PEG-Ketten beobachtet. Im kovalenten Polymernetzwerk fiihrte
dagegen eine steigende 4-arm PEGA-Konzentration zu einer kontinuierlichen Zunahme
von G' und G”. Aufgrund der kovalenten Vernetzung wurden bei vergleichbaren
Polymerkonzentrationen zudem hohere Schubmodule als in den elektrostatisch

assemblierten PEC-Hydrogelen erreicht.

Dariiber hinaus wurden zyklische Deformations-Sweeps durchgefiihrt, um das
elastische Erholungsvermogen der Hydrogele nach Deformation zu beurteilen
(Abbildung 44 D,H). Sowohl das nicht-kovalente als auch das kovalente Polymer-
netzwerk zeigten eine nahezu instantane Regeneration von G" auf das Ausgangsniveau.
Die Abnahme von G’ in Phasen hoher Scherbelastung war in den PEC-Hydrogelen
aufgrund der schwécheren Wechselwirkungen starker ausgepragt als in den kovalent
vernetzten 4-arm PEGA-Hydrogelen. Dies verdeutlichte die Eignung der nicht-
kovalenten Polymernetzwerke als injizierbare Hydrogele, bei denen sowohl eine
schnelle  Strukturregeneration als auch eine signifikante Erhchung des

Fliissigkeitscharakters bei einwirkender Scherbelastung benoétigt wird.
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Kovalentes Polymernetzwerk
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Abbildung 44: Rheologische Charakterisierung der Einzelnetzwerke: (A-D) elektrostatisch
assembliertes Polymernetzwerk und (E-H) kovalentes Polymernetzwerk. (A,E) Gemessene
Schubmodule bei einer Kreisfrequenz von 1,12 rad-s' in Abhédngigkeit von der PEC- bzw.
4-arm PEGA-Konzentration. Aufnahmen von (B,F) Frequenz-Sweeps (0,01-100 Hz, v =0,3 %),
(C,G) Amplituden-Sweeps (y=0,01-100 %, w =1rad-s?) und (D,H) zyklischen Deformations-
Sweeps (w=1rad's?, y=0,3 % fiir 240 s, y =100 % fiir 60 s).
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3.1.3.2.4.2 g/s-PEC/C-Hybrid-Hydrogele

Im nachsten Schritt wurden die rheologischen Eigenschaften von PEC/C-Hybrid-
Hydrogelen mit konstantem elektrostatischen, jedoch steigendem kovalenten Polymer-
netzwerkanteil untersucht. Dazu wurden die Schubmodule sowohl vor als auch nach

der photochemischen Vernetzung der 4-arm PEGA-Monomere gemessen.

Interessanterweise hatte ein zunehmender Anteil des kovalenten Polymernetzwerks
einen gegensidtzlichen Einfluss auf die viskoelastischen Eigenschaften der photo-
polymerisierten und chemisch unvernetzten Hybrid-Hydrogele. So wurde bei
Erhohung der 4-arm PEGA-Konzentration in einem 30%igen (w/v) g/s-PEC-Hydrogel
von 5% auf 20 % (w/v) und anschliefender photochemischer Vernetzung ein
kontinuierlicher Anstieg von G' und G” beobachtet (Abbildung 45 B). Ferner zeigten alle
vier IPN-Hydrogele ein feststoffdhnliches Verhalten iiber den gesamten Frequenz-

bereich.

Im Gegensatz dazu wurde in den photochemisch unvernetzten Hybrid-Hydrogelen eine
deutliche Abnahme von G’ und G” gemessen (Abbildung 45 B). Die Reduktion der
Schubmodule fiel dabei umso stiarker aus, je hoher die 4-arm PEGA-Konzentration war.
Das anfangliche Speichermodul von 12446 Pa, das fiir ein 30%iges (w/v) g/s-PEC-
Hydrogel ermittelt wurde, reduzierte sich dabei deutlich auf 847, 320, 126, 39 Pa bei
Inkorporation von 5, 10, 15, 20 % (w/v) PEGA-Monomeren. Dariiber hinaus wurde
sowohl in Abwesenheit des Photomonomers als auch bei einer niedrigen 4-arm PEGA-
Konzentration von 5 % (w/v) kein Crossover von G und G beobachtet. In chemisch
unvernetzten Hybrid-Hydrogelen mit 10, 15 und 20 % (w/v) 4-arm PEGA-Anteil wurde
dagegen ein Crossover nachgewiesen, der einen Ubergang von feststoffahnlichen zu
komplexen Eigenschaften anzeigte (Abbildung 45 A). Da die Crossover-Frequenz mit
steigender 4-arm PEGA-Konzentration abnahm, iiberwog fiir das unvernetzte Hybrid-
Hydrogel zunehmend der Fliissigkeitscharakter. Diese Beobachtungen standen im
Einklang mit den gemessenen SAXS-Daten. Ohne photochemische Vernetzung trugen
die 4-arm PEGA-Monomere nicht zu einer Vergroflerung der elastischen Eigenschaften
des Polymernetzwerks bei und die Schubmodule der unvernetzten Hybrid-Hydrogele
wurden hauptsachlich von den elektrostatischen Wechselwirkungen der PECs
bestimmt. Da die Photomonomere mit den Triblockcopolyelektrolyten um den

verfiigbaren Platz konkurrierten und zusdtzlich die Anndherung der geladenen
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Endblocke behinderten, wurde die Assemblierung des nicht-kovalenten Polymer-
netzwerks erschwert. Eine zunehmende 4-arm PEGA-Konzentration fithrte daher zu
einer Schwachung der elektrostatischen Wechselwirkungen, was zu einer Verringerung

von Speicher- und Verlustmodulen fiihrte.
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Abbildung 45: Rheologische Charakterisierung von Speicher- und Verlustmodulen (G’ und G*)
von Hybrid-Hydrogelen mit konstantem elektrostatischen (30 % g/s-PEC) und steigendendem
kovalenten Polymernetzwerkanteil (0-20 % 4-arm PEGA). PEC-Hydrogele sind in Schwarz, g/s-
PEC/C-Hybrid-Hydrogele vor chemischer Vernetzung in Blau und nach photochemischer
Vernetzung in Rot dargestellt. (A) Messdaten ausgewahlter Frequenz-Sweeps. (B) Gemessene
Schubmodule bei einer Kreisfrequenz von 1,12 rad-s? in Abhéngigkeit von der 4-arm PEGA-
Konzentration (in Kollaboration mit Defu Li).

Als Nachstes wurden die rheologischen Eigenschaften von PEC/C-Hybrid-Hydrogelen
mit konstantem kovalenten, jedoch steigendem elektrostatischen Polymernetzwerk-
anteil untersucht. Aus Sicht der unvernetzten Photomonomer-Vorlauferlosung sorgte
das zusatzliche elektrostatische Polymernetzwerk fiir eine signifikante Steigerung der
elastischen Eigenschaften (Abbildung 46 B). Wahrend das Speichermodul einer
5%igen (w/v) 4-arm PEGA-Losung vernachldssigbar klein war (= 0 Pa), resultierte aus
der Inklusion eines steigenden Anteils von g/s-PEC (10-40 % (w/v)) eine kontinuierliche
Erhéhung von G’ auf 53, 752, 847 und 1224 Pa. Dieser betrdchtliche Anstieg von
Speichermodul und folglich auch Viskositit durch Inkorporation eines inter-
penetrierenden elektrostatischen Netzwerks konnte fiir verschiedene Anwendungen
interessant sein. Der Einsatz von chemisch vernetzbaren Hydrogelen in lichtbasierten
Biofabrikationsprozessen, wie z.B. dem extrusionsbasierten 3D-Bioprinting, stellt

aufgrund der niedrigviskosen Eigenschaften der Vorlauferlésungen haufig eine
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besondere Herausforderung dar. Die Vorlauferlosungen tendieren nach erfolgter
Extrusion zu verlaufen und ihre gewiinschte 3D-Struktur zu verlieren, bevor sie durch
chemische Methoden vernetzt werden. Die Inklusion eines elektrostatischen Netzwerks,
welches die Viskositit der Vorlduferlosung so stark erhoht, dass sie ihre
Strukturintegritat aufrechterhalten konnen, wiirde einen vielversprechenden Ansatz
darstellen. Dariiber hinaus ware der Einsatz von PEC-Hydrogelen als Additiv fiir
wirkstoffbeladene, chemisch vernetzbare Hydrogele bei medizinischen Injektionen
denkbar. Auch hier besteht das Problem in den fliissigkeitsahnlichen Eigenschaften der
injizierten Hydrogelvorlauferlosungen, wodurch ein Grofsteil des Wirkstoffs bereits zu
Beginn freigesetzt wird und in die umliegenden Gewebe diffundiert. Polyelektrolyte
konnten die viskoelastischen Eigenschaften der injizierten Hydrogele vor ihrer
chemischen Vernetzung entscheidend verstarken. Die Inklusion des elektrostatischen
Polymernetzwerks fiithrte zusatzlich zu einer Steigerung der Schubmodule der photo-

polymerisierten PEC/C-Hybrid-Hydrogele (Abbildung 46 B).
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Abbildung 46: Rheologische Charakterisierung der Speicher- und Verlustmodule (G' und G*)
von Hybrid-Hydrogelen mit konstantem kovalenten (5 % 4-arm PEGA) und steigendendem
elektrostatischen Polymernetzwerkanteil (0-40 % g/s-PEC). 4-arm PEGA-Hydrogele sind in
Schwarz, g/s-PEC/C-Hybrid-Hydrogele vor chemischer Vernetzung in Blau und nach
photochemischer Vernetzung in Rot dargestellt. (A) Messdaten ausgewahlter Frequenz-Sweeps.
(B) Gemessene Schubmodule bei einer Kreisfrequenz von 1,12 rad-s? in Abhdngigkeit von der
g/s-PEC-Konzentration (in Kollaboration mit Defu Li).
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Im letzten Schritt wurden die Viskosititen aller Hydrogelformulierungen durch
Rotationsmessungen bestimmt. Dabei zeigten sowohl eine 5%ige (w/v) 4-arm PEGA-
Losung als auch PEC-Hydrogele sowie PEC/C-Hybrid-Hydrogele vor und nach
chemischer Vernetzung jeweils ein scherverdiinnendes Verhalten, d. h. ihre Viskositat
nahm bei steigender Scherrate ab (Abbildung 47 A,C). Diese Eigenschaft ist insbesondere
fiir das extrusionsbasierte 3D-Bioprinting von entscheidender Bedeutung, um die auf die
Zellen einwirkenden Scherkrifte zu minimieren. Die beobachtete Instabilitdt in der
Viskositdt bei unvernetzten PEC/C-Hybrid-Hydrogelen mit 30%igem g/s-PEC-Anteil
wurde vermutlich durch Strukturumwandlungsprozesse verursacht, die bei erhdhten

Scherraten induziert wurden.

Zusatzlich wurden die Viskositdten bei einer Scherrate von 1s' bei steigender
Polyelektrolyt-Konzentration bzw. steigender 4-arm PEGA-Konzentration miteinander
verglichen. Eine Zunahme der Polyelektrolyt-Konzentration fithrte sowohl fiir PEC-
Hydrogele als auch chemisch unvernetzte PEC/C-Hybrid-Hydrogele zu einem Anstieg
in der Viskositat (Abbildung 47 B). Die Ursachen lagen in der zunehmenden Verdichtung
des elektrostatischen Polymernetzwerks sowie einer steigenden Verflechtung der PEG-
Polymerketten, wodurch insgesamt der Widerstand der Hydrogellosungen gegeniiber
Scherung erhoht wurde. Der beobachtete Viskositdtsanstieg mit steigendem PEC-Anteil
verdeutlichte das Potenzial der Triblockcopolyelektrolyte fiir den Einsatz als Additive,
um die Viskositit von niedrigviskosen Losungen zu modulieren. Im Zuge der
photochemischen Vernetzung wurden die 4-arm PEGA-Monomere durch kovalente
Bindungen miteinander verkniipft, wodurch die Mobilitat der Polymerketten stark
eingeschrankt wurde. Aus der Vernetzung resultierte ein deutlicher Anstieg in der
Viskositat, weswegen der Einfluss des elektrostatischen Polymernetzwerks
vernachlassigbar wurde. In den photochemisch unvernetzten PEC/C-Hybrid-
Hydrogelen fiihrte dagegen eine steigende 4-arm PEGA-Konzentration zu einer
kontinuierlichen Abnahme der Viskositat (mit Ausnahme von 20 % (w/v) 4-arm PEGA,
wobei es sich vermutlich um einen experimentellen Fehler handelt) (Abbildung 47 D).
Der Grund hierfiir lag, wie oben bereits beschrieben, in der Beeintrachtigung des

elektrostatischen Assemblierungsprozesses der Triblockcopolyelektrolyte.
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Abbildung 47: Rheologische Charakterisierung der Viskositat von (A,B) PEC-Hydrogelen (10-
40 % g/s-PEC) und Hybrid-Hydrogelen mit konstantem kovalenten (5% 4-arm PEGA) und
steigendendem elektrostatischen Polymernetzwerkanteil (0-40 % g/s-PEC) sowie (C,D) Hybrid-
Hydrogelen mit konstantem elektrostatischen (30 % g/s-PEC) und steigendem kovalenten
Polymernetzwerkanteil (0-20 % 4-arm PEGA). PEC-Hydrogele bzw. 4-arm PEGA-Hydrogele
sind in Schwarz, g/s-PEC/C-Hybrid-Hydrogele vor chemischer Vernetzung in Blau und nach
photochemischer Vernetzung in Rot dargestellt. (A,C) Messdaten ausgewahlter Viskositéts-
profile. Alle Hydrogellosungen und photovernetzte Hydrogele zeigten ein scherverdiinnendes
Verhalten. Gemessene Viskositdten bei einer Scherrate von 1 s in Abhangigkeit von der (B) g/s-
PEC-Konzentration und (D) 4-arm PEGA-Konzentration (in Kollaboration mit Defu Li).
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3.1.3.2.5 Adaptive Eigenschaften bei NaCl-Exposition

Physikalisch vernetzte Hydrogele, deren Assemblierung auf elektrostatischen
Anziehungskraften beruhen, zeigen eine hohe Sensitivitit gegeniiber externen
Einfliissen, wie pH-Wert oder Salzen, da diese die ionischen Wechselwirkungen
schwiéchen. In der Literatur wurde bereits in zahlreichen Studien gezeigt, dass eine
Salzexposition zu strukturellen und viskoelastischen Veranderungen der Eigenschaften
von PEC-Hydrogelen fiihrt.292%2% Die Maskierung von Ladungen durch Salzionen
bietet daher die Moglichkeit zur Modulation der Eigenschaften. Die Adaptivitat der
Hydrogele kann beispielsweise zur kontrollierten Wirkstofffreisetzung genutzt werden.
Geladene Wirkstoffe, Proteine oder Nukleinsduren, die durch ionische Wechsel-
wirkungen im PEC-Hydrogel gehalten werden, konnen durch einen gezielten Stimulus,

wie eine Veranderung von pH-Wert oder Salzkonzentration, freigesetzt werden.?%>-%0!

Waihrend das adaptive Verhalten fiir rein elektrostatisch assemblierte Hydrogele bereits
umfassend charakterisiert wurde, gibt es in der Literatur bisher noch keine Studien, die
sich mit dem Einfluss von Salzen in Hybrid-Hydrogelen mit interpenetrierenden
elektrostatischen und kovalenten Polymernetzwerken beschiftigen. Im Folgenden
bestand daher das Ziel, zwei PEC/C-Hybrid-Hydrogelsysteme auf Basis unter-
schiedlicher elektrostatischer Polymernetzwerke miteinander zu vergleichen und den
Einfluss von NaCl auf die Eigenschaften des IPN-Netzwerks zu evaluieren. Grundlage
fiir die beiden PEC-Hydrogele bildeten funktionalisierte Triblockcopolyelektrolyte mit
a) Guanidinium und Sulfonat (g/s) sowie b) Ammonium und Sulfonat (a/s). Die Starke
der jeweiligen ionischen Gruppen bestimmte die Starke der elektrostatischen
Wechselwirkung. Da Sulfonat (pKs=2) in beiden Varianten als anionische Gruppe
fungierte, wurde die Starke der Interaktion lediglich durch die kationische Gruppe
bestimmt. Die Guanidinium-Gruppe (pKs = 13,6) besitzt eine hohere Basizitat als die
Ammonium-Gruppe (pKs=9,25) und liegt daher iiber einen grofieren pH-Bereich
protoniert vor. Der Grund hierfiir liegt in der Resonanzstabilisierung der positiven
Ladung bei Protonierung der Guanidinium-Gruppe. Folglich war auch die ionische
Wechselwirkung zwischen Guanidinium und Sulfonat hoher als die von Ammonium
und Sulfonat in den jeweiligen PEC-Hydrogelen. Eine hohere Ionenstarke ist allgemein

mit einer hoheren Resistenz gegeniiber Salzen verbunden.
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Fiir die Evaluation des Salzeinflusses wurden PEC/C-Hybrid-Hydrogele mit 5%igem
4-arm PEGA und 30%igem g/s-PEC bzw. a/s-PEC-Anteil herangezogen und ihre
adaptiven Eigenschaften gegeniiber Salzexposition in einem Konzentrationsbereich von

0 mM bis 1000 mM NaCl untersucht.

Die SAXS-Analyse zeigte eine unterschiedliche Anfalligkeit der beiden elektrostatisch
assemblierten Polymernetzwerke auf eine steigende Salzkonzentration (Abbildung 48 A).
Dabei demonstrierten die g/s-Hybrid-Hydrogele eine hohe Widerstandsfahigkeit
gegeniiber NaCl. Die Abstinde zwischen den PEC-Domaénen blieben sowohl fiir das
photovernetzte als auch das chemisch unvernetzte g/s-Hybrid-Hydrogel iiberwiegend
konstant und variierten nur geringfiigig zwischen 316 A und 338 A mit Erhohung der
NaCl-Konzentration von 0 mM auf 1000 mM. Ebenso waren die Radien der g/s-PEC-

Dominen konstant und betrugen etwa 130 A.

Im Gegensatz dazu wiesen die a/s-Hybrid-Hydrogele eine hohe Sensitivitat gegeniiber
NaCl auf. Eine steigende NaCl-Konzentration fithrte zu einer signifikanten Ver-
ringerung der Distanzen der PEC-Doménen zueinander von 316 A auf 246 A in den
unvernetzten und von 285 A auf 240 A in den chemisch vernetzten a/s-Hybrid-
Hydrogelen. Da die Ammonium-Gruppe im Vergleich zur Guanidinium-Gruppe eine
schwéchere ionische Gruppe darstellte, kam hier der Maskierungseffekt der Salzionen
stairker zum Tragen. Dadurch wurden die elektrostatischen Wechselwirkungen
zwischen Ammonium und Sulfonat herabgesetzt. Zusatzlich wurde Salz von den PEG-
Ketten in Losung gebunden, was zu ihrer Schrumpfung fithrte und aufgrund der nur
noch schwach wechselwirkenden PEC-Domaénen eine Gesamtkompression des Systems

bei steigender NaCl-Konzentration induzierte.

Aus der Salzexposition resultierten nicht nur strukturelle Unterschiede, sondern auch
eine Veranderung der viskoelastischen Eigenschaften der Hydrogele (Abbildung 48 B).
Dabei wurden deutliche Unterschiede zwischen rein elektrostatisch assemblierten
Hydrogelen und Hybrid-Hydrogelen mit interpenetrierenden kovalenten und nicht-
kovalenten Polymernetzwerken beobachtet. Da die Bildung von PEC-Hydrogelen
ausschliefilich auf elektrostatischen Wechselwirkungen beruhte, besafien sie eine hohe
Sensitivitdt gegeniiber NaCl. So wurde beispielsweise fiir g/s-PEC-Hydrogele eine
Reduktion von Speicher- und Verlustmodul von 12 446 Pa bzw. 944 Pa (0 mM NaCl) auf
332 Pa bzw. 76Pa (1000 mM NaCl) gemessen, wodurch sich der Verlustfaktor
tan 0 = G”/G’ von 0,08 auf 0,23 erhohte. Eine dhnlich starke Abnahme der Schubmodule
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wurde ebenso fiir a/s-PEC-Hydrogele beobachtet, wobei sich der Verlustfaktor von 0,27
auf 0,50 erhohte. Die Erhohung des Verlustfaktors im Zuge der Salzexposition sowohl
fiir a/s-PEC- als auch g/s-PEC-Hydrogele zeigte, dass die viskosen Eigenschaften der
Hydrogele zunahmen, wahrend die elastischen Eigenschaften an Bedeutung verloren.
Dies spiegelte die adaptiven Eigenschaften beider PEC-Hydrogele gegeniiber Salzen
wider. Die Exposition ging dabei mit einem erheblichen Verlust der mechanischen

Festigkeit der Hydrogele einher.

Im Unterschied zu den rein elektrostatisch vernetzten Hydrogelen demonstrierten die
PEC/C-Hybrid-Hydrogele eine hohe Robustheit gegeniiber Salzen. Die Schubmodule
wurden daher in nur geringem Mafse beeinflusst. So reduzierte sich das Speichermodul
von g/s-PEC/C-Hybrid-Hydrogelen von 17 317 Pa (0 mM NaCl) auf 6473 Pa (1000 mM
NaCl). Analog wurde fiir a/s-PEC/C-Hybrid-Hydrogele eine Abnahme des Speicher-
moduls von 9720 Pa (0 mM NaCl) auf 6402 Pa (1000 mM NaCl) gemessen. Die Ursache
in der moderaten Abnahme lag darin, dass das kovalente Polymernetzwerk im IPN-
Hydrogel nicht durch Salz beeintrachtigt wurde, jedoch iiberwiegend die elastischen
Eigenschaften der PEC/C-Hybrid-Hydrogele bestimmte. Der Verlust der elektro-
statischen Wechselwirkung innerhalb des IPN konnte daher durch das kovalente

Polymernetzwerk kompensiert werden.
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Abbildung 48: (A) Aus der SAXS-Analyse ermittelte Radien und Absténde der PEC-Domaénen in
chemisch unvernetzten g/s-Hybrid- (blau) und a/s-Hybrid-Hydrogelen (violett) sowie chemisch
vernetzten g/s-Hybrid- (rot) und a/s-Hybrid-Hydrogelen (griin) in Abhéngigkeit zur NaCl-
Konzentration (0-1000 mM). (B) Rheologische Charakterisierung der Speicher- und Verlust-
module (G’ und G”) von g/s-PEC- (schwarz, quadratisch) und a/s-PEC-Hydrogelen (schwarz,
sternformig) sowie g/s-Hybrid- (rot) und a/s-Hybrid-Hydrogelen (griin) bei Salzexposition
(0-1000 mM NaCl). Gemessene Schubmodule bei einer Kreisfrequenz von 1,12 rad-s' in Ab-
héngigkeit von der NaCl-Konzentration (in Kollaboration mit Defu Li).
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3.1.3.2.6 Physikalisch-mechanische Charakterisierung
3.1.3.2.6.1 Zugversuche

Neben der Strukturanalyse und rheologischen Charakterisierung wurden zusatzlich die
physiko-mechanischen FEigenschaften untersucht und der Einfluss des inter-
penetrierenden kovalenten Netzwerks auf die PEC-Hydrogele bewertet. Hierfiir
wurden in Kollaboration mit Defu Li Zugversuche (engl. tensile tests) durchgefiihrt, um
die jeweilige Zugfestigkeit (engl. ultimate strength), Dehnbarkeit (engl. extensibility),
Zahigkeit (Tenazitdt, engl. toughness) sowie das Elastizititsmodul (engl. Young’s

modulus) zu bestimmen (Abbildung 49).

Zunachst wurde eine isolierte Betrachtung des kovalenten Polymernetzwerks
vorgenommen. Eine steigende 4-arm PEGA-Konzentration von 5 % auf 15 % (w/v)
fiihrte zu einer Erhohung der Zugfestigkeit, Zahigkeit und des Elastizitdtsmoduls,
welches die Steifigkeit eines Materials angibt. Das dichtere Polymernetzwerk sowie ein
hoherer Vernetzungsgrad sorgten dafiir, dass mehr Energie bendtigt wurde, um das
kovalente Netzwerk aufzubrechen. Gleichzeitig ging eine steigende 4-arm PEGA-
Konzentration mit einer reduzierten Dehnbarkeit der Hydrogele einher, da die PEG-
Ketten mit steigender Netzwerkdichte in ihrer Beweglichkeit und Restrukturierbarkeit

eingeschrankt wurden.

Ein analoges Verhalten hinsichtlich der Zugfestigkeit, Zadhigkeit, Steifigkeit und
Dehnbarkeit wurde fiir die g/s- und a/s-PEC/C-Hybrid-Hydrogele festgestellt, wenn der
Anteil des kovalenten Netzwerks von 5 % auf 15 % (w/v) erhoht wurde. Lediglich fiir
die a/s-PEC/C-Hybrid-Hydrogele wurde mit steigender PEGA-Konzentration keine
signifikante Abnahme in der Dehnbarkeit beobachtet. Der Grund hierfiir lag in der
schwachen Strukturintegritdit von 5 % 4-arm PEGA +30 % a/s-PEC, wodurch die
Hydrogelprobe bereits bei geringer Dehnung riss. Bei quantitativem Vergleich zwischen
kovalent vernetzten 4-arm PEGA-Hydrogelen und PEC/C-Hybrid-Hydrogelen war
insbesondere eine Reduktion des Elastizitdtsmoduls der IPN-Hydrogele auffallig. Durch
die elektrostatische Assemblierung der Triblockcopolyelektrolyte war der Platz zur
Ausbildung des kovalenten Polymernetzwerks begrenzt und fiihrte insgesamt zu einer
geringeren Anzahl von chemischen Vernetzungen, weshalb ein niedrigeres
Elastizititsmodul fiir die Hybrid-Hydrogele gemessen wurde. Das zusatzliche
elektrostatische Netzwerk sorgte insbesondere fiir eine signifikante Steigerung der

Dehnbarkeit der g/s-Hybrid-Hydrogele aufgrund der reversiblen physikalischen
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Verkniipfungen. Wahrend des Zugversuchs konnten die nicht-kovalenten Bindungen
reversibel gelost und neu gekniipft werden. Dadurch wurde ein grofier Teil der
einwirkenden Zugspannung durch das physikalische Netzwerk absorbiert, wodurch die
Belastung auf das kovalente Netzwerk reduziert wurde. Die damit verbundene
Energiedissipation sowie Umstrukturierung der PEC-Domanen fiihrte insgesamt zu

einer grofleren Dehnbarkeit der g/s-PEC/C-Hybrid-Hydrogele.

In Abwesenheit des kovalenten Polymernetzwerks waren die elektrostatischen
Wechselwirkungen von rein physikalisch vernetzten PEC-Hydrogelen zu schwach, um
die Strukturintegritat aufrechtzuerhalten. Der Mangel an mechanischer Stabilitat machte
daher eine Charakterisierung der PEC-Hydrogele unmoglich. Nur mit Unterstiitzung
eines interpenetrierenden kovalenten Netzwerks wurde eine ausreichende Struktur-
stabilitdt erreicht. Die Inkorporation eines geringen kovalenten Netzwerkanteils von
5% (w/v) fiihrte bereits zu einer deutlichen Verbesserung der mechanischen

Eigenschaften.

Insgesamt vereinten die PEC/C-Hybrid-Hydrogele die vorteilhaften Eigenschaften der
beiden ihnen zugrundeliegenden Polymernetzwerke, namlich mechanische Stabilitat
und Dehnbarkeit. Im Vergleich zum kovalenten Netzwerk blieben trotz moderatem
Riickgang in der Steifigkeit Eigenschaften wie Zugfestigkeit und Zahigkeit
weitestgehend konstant. Das elektrostatische Netzwerk trug zusatzlich zu einer

signifikanten Steigerung der Dehnbarkeit der IPN-Hydrogele bei.
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Abbildung 49: Zugversuche mit kovalent vernetzten 4-arm PEGA-Hydrogelen und PEC/C-
Hybrid-Hydrogelen in Abhéngigkeit von der kationischen Gruppe (Guanidinium, Ammonium)
und der 4-arm PEGA-Konzentration (5 %, 15 %). (A) Schematische Darstellung des Zugversuchs.
(B) Reprasentative Spannungs-Dehnungs-Diagramme und daraus abgeleitete (C) Zugfestigkeit,
(D) Zahigkeit, (E) Elastizitdatsmodul und (F) Dehnbarkeit der Hydrogele. 4-arm PEGA-Hydrogele
sind in Grau, g/s-Hybrid-Hydrogele in Rot und a/s-Hybrid-Hydrogele in Griin dargestellt (in
Kollaboration mit Defu Li).
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3.1.3.2.6.2 Quelleigenschaften

AbschlieSend wurden die Hydrogele hinsichtlich ihrer Quelleigenschaften charak-
terisiert. Die Quellbarkeit von Hydrogelen hédngt allgemein von einer Vielzahl an
Faktoren ab, insbesondere von der Polymerkonzentration und dem Vernetzungsgrad.3”
Die Quelleigenschaften spielen eine wichtige Rolle im Tissue Engineering und im
gezielten Wirkstofftransport, da mit der Volumenzunahme des Hydrogels Aus-
wirkungen auf die Biokompatibilitit, mechanischen Eigenschaften, Wirkstofffrei-
setzung sowie das Diffusionsvermogen von Molekiilen im Hydrogel einhergehen.303-305
Im Rahmen einer Quellbarkeitsstudie wurde in Kollaboration mit Defu Li die
Abhidngigkeit der Quelleigenschaften der IPN-Hydrogele von der 4-arm PEGA-
Konzentration und der Wahl der kationischen Gruppe untersucht (Abbildung 50).
Grundlage bildeten 5%ige und 15%ige 4-arm PEGA-Hydrogele mit bzw. ohne 30%igem
g/s-PEC bzw. a/s-PEC-Anteil.

Elektrostatisch assemblierte g/s-PEC und a/s-PEC-Hydrogele ohne kovalentem
Netzwerkanteil besafSen eine nicht messbare bzw. unendliche Quellbarkeit, da sie tiber
keinerlei Strukturintegritat verfiigten und nahezu vollstandig in Wasser aufgelost
werden konnten. Durch Inklusion eines kovalenten Polymernetzwerks erhielten die
PEC/C-Hybrid-Hydrogele mechanische Stabilitit und ihr Quellverhalten wurde
messbar. Im Vergleich zum kovalenten 4-arm PEGA-Netzwerk fiihrte das zusatzliche
elektrostatische Polymernetzwerk fiir beide Polyelektrolyt-Kombinationen zu einer
signifikanten Steigerung in der Quellbarkeit. Dabei wiesen die g/s-Hybrid-Hydrogele
eine hohere Quellbarkeit auf als die entsprechenden a/s-Hybrid-Hydrogele. Dies war
auf eine hohere Wechselwirkung in Form von Wasserstoffbriicken zwischen der
Guanidinium-Gruppe und Wasser zuriickzufiihren. Innerhalb der ersten Stunden
wurde fiir die Hybrid-Hydrogele ein schneller Gewichtsanstieg verzeichnet. Nach
Erreichen des maximalen Quellverhaltnisses wurde nach etwa neun Stunden eine leichte
Abnahme beobachtet. Dies deutete darauf hin, dass aus der starken Quellung der
Hydrogele kleinere Netzwerkdefekte resultierten, wodurch Polymerketten freigesetzt
wurden. Zwei mogliche Erklarungsansiatze konnten fiir diese Beobachtung
herangezogen werden. Da die PEG-Ketten der Triblockcopolyelektrolyte und der
4-arm PEGA-Monomere um denselben Platz konkurrierten, war es wahrscheinlich, dass
nur eine geringere photochemische Vernetzung in den Hybrid-Hydrogelen erreicht

wurde und die unvernetzten Monomere wahrend des Quellvorgangs freigesetzt
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wurden. Dariiber hinaus wurden durch die starke Volumenzunahme die elektro-
statischen Wechselwirkungen zwischen den geladenen Gruppen geschwiacht und
dadurch das nicht-kovalente Netzwerk destabilisiert. Im Vergleich dazu wiesen die
kovalent vernetzten 4-arm PEGA-Hydrogele iiber den gesamten Messzeitraum ein

konstantes Quellverhaltnis auf.

Insgesamt zeichneten sich die PEC/C-Hybrid-Hydrogele im Vergleich zu ihren
zugrundeliegenden Einzelnetzwerken durch verbesserte Quelleigenschaften aus. Aus
Sicht des kovalenten Netzwerks wurde durch Inklusion des elektrostatischen
Netzwerks die Quellbarkeit um Faktor 1,5 bis 2,7 gesteigert. Umgekehrt erhielten
elektrostatisch vernetzte Hydrogele durch den kovalenten Netzwerkanteil eine

definierte Quellbarkeit.
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Abbildung 50: Bestimmung des Quellverhéltnisses (engl. swelling ratio) von kovalent vernetzten
4-arm PEGA-Hydrogelen und PEC/C-Hybrid-Hydrogelen in Abhangigkeit von der kationischen
Gruppe (Guanidinium, Ammonium) und der 4-arm PEGA-Konzentration (5 %, 15 %). 4-arm
PEGA-Hydrogele sind in Grau, g/s-Hybrid-Hydrogele in Rot und a/s-Hybrid-Hydrogele in Griin
dargestellt (in Kollaboration mit Defu Li).
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3.1.3.2.7 Kapitelzusammenfassung

Zusammenfassend wurde in diesem Kapitel ein Hybrid-Hydrogel mit inter-
penetrierenden kovalenten und elektrostatischen Polymernetzwerken entwickelt, das
die Vorteile der jeweiligen Einzelnetzwerke aufsummierte und die individuellen
Nachteile minimierte. Die Herstellung der IPN-Hydrogele erfolgte durch eine
sequentielle Synthese. Das nicht-kovalente Netzwerk wurde durch elektrostatische
Assemblierung von funktionalisierten PAGE9s-PEGass-PAGEss-Triblockcopolyelektro-
lyten gebildet, bei denen Sulfonat als anionische und Ammonium und Guanidinium als
kationische Gruppen fungierten. Das kovalente Netzwerk entstand dagegen durch
Photopolymerisation von 4-arm PEGA. Das vorgestellte IPN-Modellsystem wurde in
einer umfangreichen Materialstudie hinsichtlich seiner strukturellen, viskoelastischen
und physiko-mechanischen Eigenschaften charakterisiert. Besonderes Interesse lag
dabei auf dem Einfluss steigender Anteile des kovalenten bzw. nicht-kovalenten
Polymernetzwerks sowie das Verhalten des IPN-Hydrogels im Vergleich zu den jeweils
zugrundeliegenden Einzelnetzwerken. Fiir die Hybrid-Hydrogele wurde eine
Kombination an vorteilhaften Eigenschaften nachgewiesen, die mit keinem der beiden

Einzelnetzwerke zuganglich waren.

Die Inkorporation eines zusédtzlichen kovalenten Polymernetzwerks hatte nur geringe
Auswirkungen auf die strukturellen Eigenschaften von elektrostatisch assemblierten
Hydrogelen, wie beispielsweise eine Verringerung der Abstdnde zwischen den PEC-
Domanen. Gleichzeitig resultierten aus dem kovalenten Netzwerkanteil definierte
Quelleigenschaften, hohere Schubmodule sowie eine hohere Resistenz der PEC-
Hydrogele gegeniiber externen Umwelteinfliissen wie Salzen, welche die elektro-
statischen Wechselwirkungen der Polyelektrolyte herabsetzten. Dies eroffnet der
Materialklasse mogliche Anwendungen, welche eine Kombination aus guten
mechanischen und adaptiven Eigenschaften erfordern. PEC/C-Hybrid-Hydrogele
konnten beispielsweise fiir den gezielten Wirkstofftransport eingesetzt werden, bei dem
das physikalische Netzwerk die Aufnahme und Freisetzung des Wirkstoffs sicherstellt,
wiahrend das kovalente Netzwerk fiir eine ausreichend hohe mechanische Stabilitat

sorgt.
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Dariiber hinaus profitierten ebenso kovalent vernetzte Hydrogele von einem
interpenetrierenden elektrostatischen Polymernetzwerk, woraus eine hohere
Quellbarkeit, Dehnbarkeit, kontrollierbare Schubmodule und eine moderate Adaptivitat
gegeniiber Salzen resultierten. Insbesondere sorgte das zusatzliche physikalische
Netzwerk fiir eine erhebliche Steigerung der Viskositdat und Schubmodule fiir chemisch
unvernetzte, niedrigviskose Hydrogelvorlauferlosungen. Die Fahigkeit von Triblockco-
polyelektrolyten, die Viskositdt entscheidend zu modulieren, macht sie daher zu vielver-

sprechenden Additiven fiir Biotinten in extrusionsbasierten 3D-Druckverfahren.

Die durchgefiihrte Materialstudie lieferte ein Grundverstandnis {ber die
Zusammenhdnge sowie Einfliisse von kovalentem und nicht-kovalentem Polymer-
netzwerk auf strukturelle, viskoelastische sowie physiko-mechanische Eigenschaften
der IPN-Hydrogele und bildet damit die Basis fiir zukiinftige biomedizinische

Anwendungen.
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3.2 Biotinten fiir subtraktive Fertigungsverfahren

Waihrend es sich bei den bisher vorgestellten Druckverfahren (DLW und 3BP) um
additive Fertigungsmethoden handelte, bei denen Licht zur gezielten Photo-
polymerisation eingesetzt wurde, liegt der Fokus im folgenden Kapitel auf einem
subtraktiven Fertigungsverfahren. Je nach Wellenldnge kann Licht als Werkzeug zum
Kniipfen oder Spalten chemischer Bindungen fungieren.® Bei subtraktiven
Fertigungsverfahren fiihrt die Einstrahlung von Licht einer bestimmten Wellenldnge
dazu, dass photolabile Bindungen gespalten werden, wodurch lichtsensitive Materialien
aufgelost werden konnen.?” Eine spatiotemporale Kontrolle erfolgt dabei beispielsweise
iiber eine Photomaske, die an bestimmten Stellen lichtdurchldssig bzw. licht-
undurchlassig ist.'383% Dadurch kann eine lokal gezielte Photodegradation des Materials
induziert werden, deren Eindringtiefe von der Wellenlinge und Dauer des
eingestrahlten Lichts abhédngig ist.>® Subtraktive Fertigungsverfahren sind insbesondere
fiir quellbare Polymernetzwerke von groflem Interesse, da Strukturierungen erst nach
dem vollstindigen Quellen der Polymere stattfinden und sie damit keiner
quellungsinduzierten Verzerrung von Groflenverhaltnissen unterliegen.?'0?!! In diesem
Kapitel wird ein auf Gelatine- und Polyethylenglykol-basiertes Hybrid-Hydrogelsystem
vorgestellt, welches Photodegradierbarkeit und Biokompatibilitdt vereint, und seine

Vorteile gegeniiber gangigen lichtsensitiven Hydrogelen diskutiert.

3.2.1 Photodegradierbare Hydrogele

Klassische Methoden zur Generierung photodegradierbarer Hydrogele beruhen auf der
chemischen Funktionalisierung der Hydrogelvorlaufermolekiile mit photolabilen
Gruppen. Die prominentesten Vertreter sind dabei o-Nitrobenzylderivate®'?3'4 neben
weiteren photospaltbaren Verbindungen wie z.B. Cumarine®, Disulfide®® oder
Polypyridylkomplexe von Ruthenium(Il)*¢. In der Literatur konnte bereits die
erfolgreiche Inkorporation der o-Nitrobenzyl-Gruppe (ONB) in Gelatine-basierte
Hydrogele sowohl durch direkte Funktionalisierung der Gelatine als auch durch
Verwendung eines ONB-tragenden Crosslinkers gezeigt werden.?73'® Dennoch ist die
Auswahl an photolabilen Gruppen fiir Biopolymer-basierte Hydrogelsysteme stark
limitiert. Die eingesetzten Synthesemethoden miissen mit dem verwendeten

Biopolymer kompatibel sein und erfordern zudem einen hohen préaparativen Aufwand
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bei gleichzeitig moderaten Ausbeuten, die eine breite Anwendung im Tissue Engineering
bisher erschweren. Aus diesem Grund besteht ein grofies Interesse an photo-
degradierbaren Hydrogelen, die auf einfache Weise aus kommerziell erhaltlichen

Monomeren hergestellt werden konnen.

R(—S—S-R,
o o

o-Nitrobenzyl Cumarin Disulfid

Poly(pyridyl)ruthenium(II)-Komplex

Abbildung 51: Ubersicht iiber gingige photospaltbare Gruppen zur Herstellung lichtabbaubarer
Hydrogele.

Kiirzlich wurde von der Forschungsgruppe von Prof. Dr. Pavel Levkin ein
Polyethylenglykolmethacrylat (PEGMA)-basiertes Hydrogelsystem entwickelt, das eine
hervorragende Photoabbaubarkeit aufweist.’” Die schnelle Aufldsung des Hydrogels
innerhalb weniger Minuten ist auf ein Zusammenspiel der inhdrenten Photo-
degradierbarkeit von Methacrylat-funktionalisierten Polymeren, der UV-Transparenz
von Wasser und der starken Quelleigenschaften des Hydrogelnetzwerks zurtick-
zufiihren. Die Besonderheit dieses Hydrogelsystems besteht darin, dass die
funktionellen Gruppen eine duale Funktion erfiillen, da sie — wenn auch {iiber unter-
schiedliche Reaktionsmechanismen — sowohl die Photopolymerisation (Vernetzung der
Methacrylat-Gruppen) als auch die Photodegradation (Seitenkettenspaltung der Ester-
Gruppen) des Hydrogels gewahrleisten. Welcher der beiden Prozesse stattfindet, hangt
dabei von der eingestrahlten Wellenlange ab. Im langwelligen UV-Bereich (360 nm)
wird eine Photopolymerisation der PEGMA-Monomere induziert, wahrend durch die
anschliefende Bestrahlung mit kurzwelligem UV-Licht (270nm) Seitenketten-
spaltungen hervorgerufen werden, wodurch das Polymernetzwerk fragmentiert und
das Hydrogel aufgelost wird. Eine erneute Vernetzung wird verhindert bzw. minimiert,
da die im Zuge des Photoabbaus entstehenden Polymerradikale im gequollenen

Hydrogel raumlich weit voneinander getrennt vorliegen. Aus diesem Grund werden
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Kettenspaltungsreaktionen gegeniiber Wiedervernetzungsreaktionen durch Rekombi-
nation zweier Polymerradikale begiinstigt. Als Faustregel gilt dabei: je besser die

Quellbarkeit des Hydrogels, desto besser ist seine Photodegradierbarkeit.

300 nm “”W . N Y Hauptkettenspaltung
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o o
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Abbildung 52: Mechanismus der Photodegradation von Methacrylat-basierten Hydrogelen
(Li et al.3).

Dieser Ansatz ist besonders einfach, weil er keine Inkorporation der eingangs erwahnten
photolabilen Gruppen erfordert. Zudem sind Methacrylat-funktionalisierte Vorlaufer-
molekiile synthetisch sehr einfach zugianglich oder konnen kommerziell erworben
werden. Fiir die biologische Anwendung im Tissue Engineering sind die PEGMA-
Hydrogele jedoch aufgrund ihres Mangels an bioaktiven Doméanen ungeeignet,

wodurch eine Interaktion der Zellen mit dem Polymernetzwerk verhindert wird.

Andere Methacrylat-basierte Hydrogele, wie z. B. GelMA, haben sich aufgrund ihrer
exzellenten Biokompatibilitit sowie Bioabbaubarkeit als zellbeladene 3D-Stiitz-
strukturen im Tissue Engineering etabliert.®1%320 Das natiirliche Vorkommen bioaktiver
Domanen entlang der Aminosauresequenz unterscheidet die Gelatine von synthetischen
Polymeren. So vermitteln RGD-Domaéanen Zell-Matrix-Interaktionen, wahrend MMP-
Domanen die enzymatische Degradierbarkeit sicherstellen, die fiir die Ausrichtung der
Zellen im Hydrogel von zentraler Bedeutung ist.140326327 Subtraktive Fertigungs-
verfahren, die beispielsweise bei den genannten PEGMA-Hydrogelen erfolgreich
angewendet werden konnten, sind jedoch auf GelMA-Hydrogele nicht tibertragbar, da
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die Photodegradierbarkeit von GelMA sehr stark eingeschrankt ist. Ein Grund hierfiir
liegt in der chemischen Verkniipfung der Methacrylat-Gruppe mit dem Gelatine-
riickgrat. Die Ankniipfung der photoreaktiven Gruppe erfolgt fast ausschliefdlich an den
freien Aminogruppen der Gelatine iiber eine Amidbindung (Methacrylamid), deren
C-N-Bindung aufgrund des partiellen Doppelbindungscharakters eine hohere photo-
lytische Stabilitat aufweist. Im Unterschied dazu ist die Methacrylat-Gruppe von
PEGMA {iiber eine Esterbindung verkniipft, die eine photoinduzierte Seitenketten-
spaltung starker begiinstigt.®?® Ein weiterer Grund fiir die schlechte Photo-
degradierbarkeit von GelMA ist auf die Anwesenheit von aromatischen Aminosauren
wie Tyrosin, Histidin und Phenylalanin in der Gelatine zuriickzufiihren.??> Diese
absorbieren UV-Licht bei 270 nm und fangen damit einen Grofiteil der eingestrahlten
UV-Strahlung ab. Fiir eine 1,25%ige (w/v) GelMA-Losung wurde bereits eine
Absorption von 0,76 bei 270 nm nachgewiesen (Abbildung 56 A). Des Weiteren konnte in
der Literatur gezeigt werden, dass ein Zusatz von GelMA in PEGDMA-Hydrogelen zu
einem reduzierten Quellverhalten fiihrt, was sich nachteilig auf das Degradations-
verhalten auswirkt.3® Trotz identischer photoreaktiven Gruppen bedingen die
genannten Griinde eine stark unterschiedliche Photodegradierbarkeit von GelMA- und
PEGMA/PEGDMA-Hydrogelen. Im nachfolgenden Kapitel sollte daher ein Hydrogel-
system entwickelt werden, welches die individuellen Vorteile der genannten

Biomaterialien aufsummierte.

3.2.1.1 Synthese wund Screening einer kombinatorischen Hybrid-Hydrogel-
Bibliothek

Das Ziel bestand darin, PEGMA-Hydrogele mit einer niedrigen GelMA-Menge zu
komplementieren, um die Verkapselung und Kultivierung von Zellen im Hydrogel zu
ermoglichen, ohne jedoch dessen Photodegradierbarkeit zu stark zu beintrachtigen. In
Kollaboration mit Dr. Alisa Rosenfeld*** und Mariia Kuzina (Institut fiir Biologische und
Chemische Systeme - Funktionelle molekulare Systeme (IBC-FMS), KIT, AG Prof. Dr.
Pavel Levkin) und Prof. Dr. Markus Reischl (Institut fiir Automation und angewandte
Informatik, KIT) wurde ein Hybrid-Hydrogel entwickelt, dessen Bausteine auf
methacryliertem Polyethylenglykol und GelMA basierten (Abbildung 53 A).3»> Es wurde
kommerziell erhéltliches einfach funktionalisiertes (PEGMA, Mn= 475 g-mol?) sowie
bifunktionalisiertes Polyethylenglykol (PEGDMA, Mn=750gmol') mit kurzer
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Kettenldnge gewahlt, um eine ausreichend hohe Dichte an Estergruppen im Hydrogel
fiir eine schnelle Degradierbarkeit zu gewahrleisten. GelMA wurde aus Gelatine Typ A

mit drei unterschiedlichen Methacrylierungsgraden (Low, Medium, High) synthetisiert.

Eine kombinatorische Bibliothek aus Hybrid-Hydrogelen bestehend aus PEGMA,
PEGDMA und GelMA wurde von Dr. Alisa Rosenfeld synthetisiert und bildete die
Grundlage fiir eine umfangreiche Degradationsstudie, um geeignete Mischungen der
Photomonomere zu identifizieren, die eine schnelle Photoabbaubarkeit aufwiesen. Als
maximaler Zeitrahmen fiir die vollstindige Aufldsung der Hydrogele wurde dabei eine
Dauer von zehn Minuten festgelegt, um sowohl ein einfaches Handling zu
gewihrleisten als auch eingeschlossene Zellen im Hydrogel vor Uberhitzung zu
schiitzen. Ziel der kombinatorischen Bibliothek war es, den Einfluss verschiedener
Faktoren — insbesondere die Menge des Crosslinkers PEGDMA, die Menge der
Monomere PEGMA und GelMA sowie der Methacrylierungsgrad von GeIMA - auf die
Photoabbaubarkeit quantitativ zu untersuchen. Um fundierte Aussagen iiber deren
Bedeutung treffen zu konnen, wurden 32 verschiedene Hydrogelformulierungen
hergestellt (Abbildung 53 C). Die Vernetzung zu entsprechenden Hydrogelen wurde
durch Bestrahlung mit langwelligem UV-Licht (360 nm, 6 mW-cm? 2min) in
Anwesenheit des Photoinitiators LAP induziert. Die Verwendung von Silikonformen
erlaubte dabei die Herstellung von Hydrogelblocken definierter Grofsenabmessungen.
Nach erfolgter Photopolymerisation wurden die Hydrogelblocke fiir 24 Stunden in
Wasser gequollen, wobei die Volumenzunahme der Hydrogele stark von der jeweiligen
Zusammensetzung abhangig war (Abbildung 53 B). Jede der 32 Hydrogelkompositionen
wies daher einen individuellen Quellfaktor auf, der unter anderem mit der
Photoabbaubarkeit der Hydrogele korrelierte. Die Anwesenheit von GelMA fiihrte in

den entsprechenden Hydrogelmischungen zu einer Reduktion des Quellvermdgens.
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C GelMA | GelMA | GelMA
Nr. | PEGMA [PEGDMA[ = "= (oo High
32,38 2,17 0,13 0 0
32,38 2,17 0 0,2 0
32,38 2,17 0 0 03 7
21,58 2,17 0,27 0 0 54
21,58 2,17 0 0,4 0 57
B 2158 2,117 0 0 0,6 43
10,79 2,17 0,4 0 0 30
B 0 2,17 0 0,6 0 35
Bl 0 2,17 0 0 0,9 33
32,38 1,3 013 0 0 100
32,38 1,3 0 0,2 0 100
32,38 1,3 0 0 0,3 83
21,58 1,3 0,27 0 0 64
21,58 1,3 0 0,4 0 66
21,58 1,3 0 0 0,6 67
10,79 1,3 0,4 0 0 34
10,79 1,3 0 0 0,9 25
14,38 0 0,44 0 0 33
14,38 0 0 0,67 0 37
14,38 0 0 0 1 27
21,58 0,65 0,27 0 0 31
21,58 0,65 0 0,4 0 27
32,38 0,65 0,27 0 0 23
32,38 0,65 0 0,4 0 24
16,21 0,43 0 0,53 0 28
27 1,55 0 03 0 54
20,83 2,17 0 0,3 0 67
16,54 2,17 0 0,3 0 83
16,54 2,17 0,4 0 0 45
21,58 2,17 0,2 0 0 70
21,58 2,17 0,3 0 0 40
19,58 2,17 0,25 0 0 70

Abbildung 53: (A) Chemische Strukturformeln der verwendeten Monomere und Crosslinker fiir
die Herstellung von photodegradierbaren Hybrid-Hydrogelen. (B) Demonstration der
quellungsinduzierten Volumenzunahme der Hydrogele durch exemplarische Aufnahmen eines
Hydrogels (i) vor dem Quellen sowie (ii) nach dem Quellen in DMEM. (C) Kombinatorische
Bibliothek aus 32 Hydrogelmischungen, die nach erfolgter Photopolymerisation auf ihre
Photoabbaubarkeit untersucht wurden. Die jeweiligen Eintrdge der Komponenten sind in
mmol-L-! angegeben (in Kollaboration mit Dr. Alisa Rosenfeld).
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Fiir die Degradationsstudie wurden die Hydrogelblocke mit kurzwelligem UV-Licht
(270 nm, 22 mW-cm?2, 10 min) bestrahlt. Die Masse der Hydrogele wurde jeweils vor und
nach der Degradation gemessen, nachdem die fliissigen Degradationsprodukte entfernt

wurden. Die Photodegradierbarkeit jedes Hydrogels wurde wie folgt berechnet:

w (vor Degrad.) — w (nach Degrad.)

Photodegradierbarkeit [%] = x 100 % (5)

w (vor Degrad.)

Die ermittelte Photoabbaubarkeit reichte dabei von vollstandig degradierbar (100 %) bis
teilweise degradierbar (23 %). Fiir jede der Hydrogelmischungen ist die entsprechende

Degradierbarkeit in Abbildung 53 C angegeben.

Zunachst soll der Einfluss des Vernetzers PEGDMA auf die Photodegradierbarkeit der
Hybrid-Hydrogele diskutiert werden. Beim Vergleich der Formulierungen 1 -3 mit
10-12, bei denen der PEGDMA-Anteil um Faktor 0,6 reduziert wurde, war eine
deutliche Zunahme der Degradierbarkeit aufgrund eines verbesserten Quellvermdgens
fiir alle drei GelMA-Varianten zu beobachten. Fiir GeIMA Low und Medium enthaltende
Hydrogele stieg die Abbaubarkeit von 91 % (1) bzw. 81 % (2) auf je 100 % (10 - 11) an.
Derselbe Trend zeigte sich ebenso bei niedrigerem PEGMA-Anteil. Auch hier fiihrte eine
Reduktion des Crosslinkers PEGDMA zu einer Erhohung der Degradierbarkeit von
durchschnittlich 51 % (4 - 6) zu durchschnittlich 66 % (13 - 15). Wurde der Crosslinker-
Anteil dagegen bei gleichbleibender PEGMA-Konzentration weiter halbiert, wurde der
gegenteilige Effekt beobachtet. Die Abbaubarkeit von durchschnittlich 65 % (13 - 14)
sank deutlich auf durchschnittlich 29 % (21 - 22).

Neben dem Vernetzer hatte insbesondere der GelMA-Anteil einen erheblichen Einfluss
auf die Photodegradierbarkeit der Hydrogele (4, 30, 31). Bei einem Anteil von 1,92 %
(w/v) GeIMA Low sowie gleichbleibenden Mengen von PEGMA und PEGDMA wurde
ein 70%iger Abbau (30) festgestellt. Wurde die Konzentration von GelMA Low um
Faktor 1,35 bzw. 1,5 erhoht, reduzierte sich die Abbaubarkeit auf 54 % (4) bzw. 40 % (31).
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Aus dem Screening der Hydrogel-Bibliothek ergab sich lediglich fiir zwei Hydrogel-
mischungen (10 - 11) eine vollstaindige Abbaubarkeit innerhalb der festgelegten Zeit-
spanne. Fiir GelPEG-10 — bestehend aus 16,5 % (w/v) PEGMA, 1,63 % (w/v) PEGDMA
und 1,25 % (w/v) GelMA — wurde eine hervorragende Quellbarkeit auf das 2,4-fache
Volumen nachgewiesen. Die relativ niedrige GelMA-Konzentration sorgte dafiir, dass
das Hydrogel innerhalb von zehn Minuten aufgeldst werden konnte, zugleich jedoch
biologisch aktive Doménen (RGD, MMP) in das Polymernetzwerk inkorporiert wurden.
Fiir die weiteren biologischen Experimente wurde die Hydrogelkomposition GelPEG-10

ausgewahlt und bildete die Grundlage fiir eine umfangreiche Biokompatibilitatsstudie.

3.2.1.2 Biokompatibilitat

Die hohe Dichte an Methacrylat-Gruppen in der fliissigen Biotinte stellte einen
kritischen Faktor fiir die Zellviabilitat dar, da die photoreaktiven Gruppen vor ihrer
Vernetzung potenzielle Nebenreaktionen mit Komponenten der Zelloberflache
eingehen konnten. In einem ersten Schritt wurde daher die Zeitspanne bestimmt, in dem
die Zellen nach Suspension in der Hydrogelvorlduferlosung unbeschadet verbringen
konnten. Mittels eines MTT-Proliferationsassays mit HelLa-Zellen wurde die Toxizitat
der Hydrogelvorlaufer PEGMA, PEGDMA und GelMA fiir drei verschiedene
Expositionszeiten (10 min, 1 h, 24 h) untersucht. Die jeweiligen Zellviabilitaiten wurden
dabei sowohl fiir die gleiche Polymerkonzentration (5 % (w/v)) als auch fiir die jeweils

charakteristischen Konzentrationen der GelPEG-10-Formulierung verglichen.

Bei gleicher Polymerkonzentration liefS sich eine zunehmende Toxizitdt von
GelMA < PEGMA < PEGDMA beobachten (Abbildung 54 A). Bereits eine zehnmintitige
Expositionsdauer von PEGDMA verursachte eine Reduktion der Zellviabilitat auf 26 %.
Fir PEGMA wurde dagegen bei kurzer Inkubationszeit eine hohere Zellviabilitat von
74 % nachgewiesen, die erst nach einer Stunde stark abfiel. Die erheblich grofiere
Toxizitit von PEGDMA im Vergleich zu PEGMA war auf die erhohte Methacrylat-
Gruppendichte des Crosslinkers zuriickfithren, wodurch statistisch mehr zell-
schadigende Nebenreaktionen auftraten und das Proliferationsvermogen reduziert
wurde. Lediglich fiir GelMA wurde der LDs-Wert erst nach mehreren Stunden

unterschritten.
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Wurden dagegen die Vorlaufer in der jeweiligen GelPEG-10-spezifischen Kon-
zentration getestet, wurde eine ansteigende Toxizitit in der Reihenfolge
GelMA <PEGDMA <PEGMA festgestellt (Abbildung 54 B). Aufgrund des relativ
geringen PEGDMA-Anteils (1,63 % (w/v)) kam dessen erhohte Toxizitdt kaum zum
Tragen. Stattdessen spielte der 10-fache (w/v) PEGMA-Anteil (16,5 % (w/v)) eine
wesentlich grofsere Rolle. So fiihrte eine zehnminiitige Expositionsdauer zu einer
Reduktion der Zellviabilitat auf 85 % fiir PEGDMA und auf lediglich 6 % fiir PEGMA.
Die hohe PEGMA-Konzentration in der Biotinte erforderte daher eine unmittelbare
Photopolymerisation von GelPEG-10, nachdem die Zellen in der Hydrogelmischung
suspendiert wurden, um eine hohe Zellviabilitit sicherzustellen. Nach erfolgter
Aushdrtung zum Hydrogel war die Toxizitat der Vorlaufermolekiile weitgehend
vernachlassigbar, da Methacrylat-Gruppen in der Regel vollstindig abreagieren und

damit keine Nebenreaktionen mehr zulief3en.

Il r=GMA 5 %) Il rEcMA (16,5 %)
100 - Il PEGDMA (5 %) 100 - I PEGDMA (1,63 %)
B GeIMA 5 %) I GeIMA (1,25 %)
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=1 =1
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Abbildung 54: Bestimmung der Zytotoxizitdt der unvernetzten Hydrogelvorlaufer PEGMA,
PEGDMA und GelMA in (A) 5%iger (w/v) Polymerkonzentration und in der (B) GelPEG-10-
spezifischen Konzentration durch einen MTT-Test mit HeLa-Zellen fiir verschiedene
Expositionszeiten (10 min, 1 h, 24 h).
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Im néchsten Schritt wurde das biologische Potenzial des Hybrid-Hydrogels fiir die
Zellverkapselung in einem 3D-Zellkulturexperiment bewertet. Dazu wurden humane
Fibroblasten (NHDF) im Hydrogelnetzwerk eingeschlossen und die Viabilitat und
Zellausrichtung anhand von Lebend-/Tot-Farbungen iiber einen Zeitraum von 14 Tagen
studiert (Abbildung 55 A). Entsprechende PEGMA/PEGDMA-Hydrogele ohne GelMA-
Zusatz (PEG-10) fungierten als Kontrolle. Das Ziel bestand darin, herauszufinden, ob
der geringe GelMA-Anteil von 1,25 % (w/v) im GelPEG-10 ausreichend war, um die
Biokompatibilitat des photodegradierbaren Hydrogels im Vergleich zu ausschliefdlich
PEG-basierten Hydrogelen so stark zu verbessern, dass es fiir die Zellverkapselung
geeignet war. Die NHDF in den GelMA-freien Hydrogelen wiesen erwartungsgemaf
eine niedrige Zellviabilitit aufgrund fehlender RGD- und MMP-Domaénen auf, die fiir
die Adhdsion und Ausrichtung der Zellen eine entscheidende Rolle spielten. Im Hybrid-
Hydrogel konnte sowohl eine hohe Viabilitdt iiber einen Zeitraum von 14 Tagen als auch
eine charakteristische morphologische Ausrichtung der NHDF nachgewiesen werden
(Abbildung 55 B i). Dartiber hinaus demonstrierten eingeschlossene Krebszellen (HepG2)
im GelPEG-10-Hydrogel eine homogene Zellverteilung aufgrund der bioaktiven

Domanen, die durch das GelMA bereitgestellt wurden. Im Gegensatz dazu wurde im

Zusatzlich wurde das Proliferationsverhalten der HepG2-Zellen im Hydrogel tiber einen
Zeitraum von sieben Tagen mittels PrestoBlue-Assay verfolgt (Abbildung 55 C). Fiir das
GelPEG-10-Hydrogel liefs sich fiir den gemessenen Zeitraum keine signifikante
Veranderung der Zellzahl feststellen. Die Zellen mussten sich zunachst an die neuen
Umweltbedingungen anpassen, weswegen eine moderate Abnahme des Fluoreszenz-
signals in den ersten Kultivierungstagen beobachtet wurde. An Tag 7 zeigte sich
allerdings erstmals eine leichte Zunahme der metabolischen Aktivitat. Fiir das PEG-10-
Hydrogel wurde dagegen ein kontinuierlicher Riickgang der metabolischen Aktivitat
nachgewiesen. Dabei wurde eine 90%ige Abnahme des Fluoreszenzsignals beim

Vergleich zwischen Tag 1 und Tag 7 gemessen.
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A Tag 1 Tag 7 Tag 14

PEG-10

GelPEG-10

C o D
I~ GelPEG-10
; —e—PEG-10
i
E’
£ 3 +
9
£ E o
3 2 ol T
5 S 40+
§ 10° b =
=
g 20 +
]
< 10t . . 1 0
o~ 1 2 3 7 unverd. 1:1 1:2 1:5 1:10 1:100 1:1000
Zeit [Tage] Verdiinnung (GelPEG-10 : DMEM)

Abbildung 55: (A) Lebend-/Tot-Farbung von NHDF in PEG-10- und GelPEG-10-Hydrogelen mit
Calcein-AM (griin, lebende Zellen, Aex= 488 nm, Aem= 495-584 nm) und Propidiumiodid (rot, tote
Zellen, Aex=532 nm, Aem=610-700 nm) an den Tagen 1, 7 und 14 sowie anschliefende Konfokal-
mikroskopie (Leica TCS SPE DMI4000B, Mafsstab: 200 um). (B) (i) Ausrichtung einzelner NHDF
an Tag 1 nach Einschluss im GelPEG-10-Hydrogel. Vergleich von eingebetteten HepG2-Zellen in
(i) GelPEG-10- und (iii) PEG-10-Hydrogelen (Leica DM IL LED, Mafsstab: 100 pm). (C) Vergleich
des Proliferationsverhaltens von eingeschlossenen HepG2-Zellen in GelPEG-10- und PEG-10-
Hydrogelen iiber einen Zeitraum von 7 Tagen mittels PrestoBlue-Assay. (D) Bestimmung der
Toxizitat der Photoabbauprodukte von GelPEG-10 durch einen MTT-Assay mit HeLa-Zellen bei

72-stiindiger Exposition. Die Konzentration der unverdiinnten Abbauprodukte betrug
53 mg-mL-.
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Neben den Hydrogelvorlaufern wurde ebenso die Toxizitat der Photoabbauprodukte in
einem MTT-Assay bestimmt (Abbildung 55 D). Dazu wurden GelPEG-10-Hydrogele
hergestellt, die nach vollstindigem Quellen durch Bestrahlung mit UV-C-Licht (270 nm,
22 mW-cm?, 10 min) aufgelost wurden. Fiir die resultierende Degradationslosung
wurde dabei eine Konzentration von 53 mg-mL" ermittelt. Anschlieflend wurden HeLa-
Zellen mit der Abbauldosung sowie verschiedenen Verdiinnungsstufen (1:1-1:1000)
behandelt und fiir 72 Stunden inkubiert. Die unverdiinnten Abbauprodukte besafien
einen hemmenden Einfluss auf die Zellproliferation, der mit steigender Verdiinnung
jedoch abnahm. Aus den bestimmten Zellviabilititen wurde ein LDs»-Wert von
18 mg-mL! ermittelt. Es sollte jedoch berticksichtigt werden, dass sich die Rahmen-
bedingungen im Hydrogel deutlich vom 2D-Zellkultursystem unterschieden. Wahrend
des subtraktiven Fertigungsverfahren fand eine Exposition nur dann statt, wenn die
Degradationslosung in die umliegenden, nicht degradierten Bereiche des Hydrogels
diffundierte. Aus diesem Grund ist davon auszugehen, dass die effektive Konzentration,
die auf die Zellen einwirkte, sehr gering und auch nur von kurzer Dauer war. Da die
Hydrogele unmittelbar nach erfolgter Photostrukturierung in einen Uberschuss an
Zellkulturmedium eingelegt wurden, wurden die Degradationsprodukte aus dem
Hydrogel rasch entfernt. Wie in Abbildung 57 und Abbildung 59 zu sehen ist, wurde kein
signifikanter Einfluss der Degradationsprodukte auf die Zellviabilitat fiir die im
Hydrogel verbleibenden Zellen nachgewiesen. GelPEG-10 stellte damit eine geeignete
Hydrogelformulierung dar, die zwei entgegenwirkende Einflussfaktoren (Photo-
degradierbarkeit und Biokompatibilitat) ausbalancierte und dadurch die vorteilhaften

Eigenschaften beider Hydrogelsysteme aufsummierte.
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3.2.1.3 Photodegradation

Neben GelMA enthielt auch das fiir die Zellkultur verwendete Medium (DMEM)
UV-absorbierende Komponenten, welche die effektive UV-Intensitat reduzierten und
sich dadurch nachteilig auf die Photodegradierbarkeit auswirkten. Ihr jeweiliger
Einfluss wurde in einer Degradationsstudie in Kollaboration mit Dr. Alisa Rosenfeld**
und Mariia Kuzina (IBCS-FMS, KIT, AG Prof. Dr. Pavel Levkin) untersucht und
quantifiziert. Dazu wurden GelPEG-10-Hydrogele in fiinf verschiedenen Ldsungen

gequollen:

PBS

DMEM (ohne FCS, ohne Phenolrot)
DMEM (ohne FCS, mit Phenolrot)
DMEM (mit FCS, ohne Phenolrot)
DMEM (mit FCS, mit Phenolrot)

S

Anschlieflend wurde der Degradationsverlauf iiber einen Bestrahlungszeitraum von
zehn Minuten (270 nm, 22 mW-cm?) zunéchst visuell verfolgt (Abbildung 56 B). In PBS
gequollenes GelPEG-10 konnte innerhalb von fiinf Minuten vollstindig aufgelost
werden. Die Anwesenheit von Phenolrot und weiteren Nahrstoffzusdtzen im
Zellkulturmedium schien aufgrund der niedrigen Konzentration nur einen gering-
fiigigen Finfluss auf die Photoabbaubarkeit zu haben. Bei Verwendung von FCS-freiem
DMEM sowohl mit als auch ohne Phenolrot wurde jeweils eine vollstandige
Degradation innerhalb von siebeneinhalb Minuten beobachtet. Auffallig war jedoch eine
damit einhergehende Bleichung (engl. Bleaching) des Farbstoffmolekiils. Einen
wesentlich grofieren Einflussfaktor auf die Photodegradierbarkeit stellte dagegen FCS
dar, das einen Hauptbestandteil (10 % (v/v)) des Zellkulturmediums bildete. Die im FCS
enthaltenen Proteine, insbesondere deren aromatische Aminosauren, absorbierten einen
Grofsteil des UV-Lichts, sodass selbst bei zehnminiitiger Bestrahlung lediglich eine
partielle Degradation erzielt werden konnte. Ein vollstandiger Abbau konnte auch bei

weiterer Bestrahlung nicht erreicht werden, da die Hydrogele zuvor austrockneten.
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Abbildung 56: (A) Absorptionsspektren von PBS (schwarz) sowie verschiedenen Zellmedien mit
bzw. ohne PR-/FCS-Zusatzen, die zum Quellen von GelPEG-10-Hydrogelen verwendet wurden
(rot: -PR, -FCS; lila: -PR, +FCS; blau: +PR, -FCS; griin: +PR, +FCS). Zusatzlich wurde ein Spektrum
einer 1,25%igen (w/v) GeIMA-Losung (orange) gemessen. (B) Aufnahmen, die den zeitlichen
Verlauf der Photodegradation von GelPEG-10-Hydrogelen zeigen, die in den genannten
Losungen gequollen wurden. (C) Quantifizierung des Degradationsverlaufs von GelPEG-10-
Hydrogelblocken in verschiedenen Medien anhand der abnehmenden Geldicke. (D) Aufnahme
eines GelPEG-10-Hydrogels, das in FCS- und PR-freiem DMEM gequollen wurde, vor und nach
zehnminiitiger UV-C-Bestrahlung. (E) Abhédngigkeit der bendtigten Bestrahlungsdauer von der
Geldicke der GelPEG-10-Hydrogele (in Kollaboration mit Dr. Alisa Rosenfeld und Mariia
Kuzina).
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Fiir alle Losungen sowie fiir eine 1,25%ige (w/v) GeIMA-Losung wurden dariiber hinaus
Absorptionsspektren aufgenommen, die im Einklang mit den beobachteten Ergebnissen
der Degradationsstudie standen (Abbildung 56 A). Wahrend PBS keine Absorption bei
270 nm zeigte, wurden fiir FCS-freies DMEM sowie fiir die GelMA-Ldsung moderate
Absorptionen bei dieser Wellenldnge gemessen. Die FCS-haltigen Medien wiesen
dagegen eine sehr hohe Absorption bei 270 nm auf, wodurch der Abbauprozess der
Hydrogele stark verlangsamt wurde. Zusatzlich zur visuellen Beobachtung wurde der
Degradationsverlauf bei anhaltender UV-C-Exposition quantitativ anhand der
abnehmenden Geldicke der GelPEG-10-Hydrogele verfolgt (Abbildung 56 C-E). Neben
dem FEinfluss der unterschiedlichen Medien auf die Photoabbaubarkeit wurde auch die
Abhiéngigkeit von einer zunehmenden Geldicke untersucht. Fiir alle drei Hydrogel-
proben, deren Quellung in FCS-freiem Zellkulturmedium erfolgte, wurden dabei
dhnliche Abbauraten von durchschnittlich 0,1 bis 0,17 mm-min! fiir den zehnmintitigen

Bestrahlungszeitraum gemessen (Abbildung 56 E).

Fiir die Anwendung des subtraktiven Verfahrens an zellenthaltenden Hydrogelen war
es notwendig, das FCS aus dem Hydrogel zu entfernen, um die Bestrahlungszeit und
damit den auf die Zellen wirkenden Hitzestress zu minimieren. Dazu wurden drei
unterschiedliche Strategien erprobt und ihr jeweiliger Erfolg anhand einer Lebend-/Tot-
Farbung von HeLa-Zellen vor und nach der Beseitigung des FCS gemessen
(Abbildung 57).

Beim ersten Ansatz wurden die HeLa-Zellen nach Einschluss im GelPEG-10-Hydrogel
zunachst in FCS-haltigem DMEM kultiviert. Am Folgetag wurde das Zellkulturmedium
unmittelbar vor der Photodegradation fiir drei Stunden gegen PBS getauscht. Die
fehlende Versorgung der Zellen mit Néahrstoffen tiber mehrere Stunden wirkte sich
jedoch negativ auf die Zellviabilitat aus. Im Vergleich zur Kontrolle, bei der kein DMEM-
zu-PBS-Tausch stattfand, liefs sich ein deutlich hoherer Anteil toter Zellen nachweisen.
Anstelle von PBS wurde daher im zweiten Ansatz FCS-freies DMEM fiir den Medium-
austausch eingesetzt, um die Nahrstoffversorgung aufrechtzuerhalten. Trotz des
Fehlens von Wachstumsfaktoren fiir eine Dauer von drei Stunden wurde eine
vergleichbar hohe Zellviabilitdt wie in der Kontrolle erhalten. Im letzten Ansatz wurde
bereits zu Beginn FCS-freies DMEM als Kultivierungsmedium verwendet, das erst nach
erfolgter Photodegradation durch FCS-haltiges DMEM ersetzt wurde. Dabei zeigte sich,

dass die Abwesenheit von Wachstumsfaktoren selbst fiir 24 Stunden keinen negativen
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Einfluss auf die Zellviabilitit hatte. Zusatzlich wurde der Einfluss der UV-C-
Bestrahlung (270 nm, 22 mW-cm?, 10 min) auf die im Hydrogel zuriickbleibenden HeLa-
Zellen bewertet. Da die Zellen durch die lichtundurchladssigen Bereiche der Photomaske
vor einer direkten Exposition gegeniiber der zellschadigenden UV-Strahlung geschiitzt
waren, wurde bei allen drei Ansdtzen im Vergleich zur jeweiligen unbestrahlten

Kontrolle keine weitere Reduktion der Zellviabilitat nachgewiesen.

DMEM-zu-PBS Kultivierung in DMEM-zu-DMEM
Tausch DMEM (FCS-frei) (FCS-frei) Tausch

Kontrolle:
- Mediumwechsel
- UV-Bestrahlung

Kontrolle:
+ Mediumwechsel
- UV-Bestrahlung

+ Mediumwechsel
+ UV-Bestrahlung

Abbildung 57: Evaluation von drei unterschiedlichen Strategien zur transienten Entfernung von
FCS anhand von Lebend-/Tot-Fiarbungen von HeLa-Zellen in GelPEG-10-Hydrogelen mit
Calcein-AM (griin, lebende Zellen, Aex= 488 nm, Aem= 495-584 nm) und Propidiumiodid (rot, tote
Zellen, Aex=532nm, Aem=610-700 nm). Farbung und anschliefende Konfokalmikroskopie
(Leica TCS SPE DMI4000B) der verschiedenen Ansétze und der jeweiligen Kontrollen wurden an
Tag 3 (entsprach dem Folgetag der Photodegradation) durchgefiihrt. MafSstab: 200 pum.
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3.2.1.4 Subtraktives Photopatterning

Die raumlich und zeitlich kontrollierbare Photodegradation erlaubte je nach Wahl der
verwendeten Photomaske und Dauer der UV-Bestrahlung den Zugang zu
unterschiedlichen Strukturmerkmalen und Geometrien der resultierenden Hydrogele
(Abbildung 58). Diese reichten von freistehenden 3D-Strukturen definierter Grofien-
abmessungen bis hin zu Hydrogelen mit festgelegten Kavitaten oder Poren. Fiir alle drei

Moglichkeiten wurden entsprechende Beispielstrukturen generiert.

Es wurden Arrays aus freistehenden, zylinderférmigen Hydrogelblocken mit einge-
schlossenen HelLa-Zellen erzeugt, die beispielsweise als miniaturisierte 3D-Zellkultur-
systeme fiir Hochdurchsatz-Screeningverfahren fungieren konnten (Abbildung 59 A).
Abhiéngig von der Dicke der Hydrogele waren unterschiedlich lange Bestrahlungszeiten
notwendig, um eine vollstandige Auflosung entlang der lichtdurchladssigen Bereiche der
Photomaske zu erreichen. Die geringe Eindringtiefe von kurzwelligem UV-C-Licht
sorgte dafiir, dass die Hydrogele entlang der z-Achse nicht gleichmafsig aufgeltst
wurden. Kurze Bestrahlungszeiten fiihrten daher zunachst zur Bildung von Kavitaten.
Durch Wahl einer geeigneten Photomaske konnten auf diese Weise definierte 3D-
Kompartimente geschaffen werden (Abbildung 59 B). Kavitaten konnten beispielsweise
dazu genutzt werden, um unterschiedliche Zelltypen raumlich getrennt voneinander zu
kultivieren und ihr Einwachsen ins Hydrogel sowie ihre spatere Interaktion im
Hydrogel zu studieren. Bei anhaltender Bestrahlungsdauer wurden die Kavitaten zu
durchgangigen Poren erweitert (Abbildung 59 C). Die Erhohung der Porositdt von
Hydrogelen ist eine wichtige Voraussetzung, um grofiere Hydrogelkonstrukte zu
erzeugen. Ab einer bestimmten Grofle von Hydrogelen werden Transportprozesse in
und aus dem Hydrogel durch passive Diffusion so stark verlangsamt, dass die
Sauerstoff- und Nahrstoffversorgung sowie der Abtransport von Zellmetaboliten nicht
mehr ausreichend sichergestellt werden kann. Das vorgestellte Verfahren bietet daher
eine einfache Moglichkeit, zusétzliche Poren zu integrieren und dadurch das
Diffusionsvermogen ins Hydrogel stark zu verbessern. Zudem ist es ebenso denkbar,
ein weiteres Material in die Kavitidten bzw. Poren zu inkorporieren, wodurch neue
Hydrogeleigenschaften, wie beispielweise Formgedachtnis oder elektrische Leitfahig-

keit, erworben werden.
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Insgesamt war der subtraktiven Fertigungsmethode trotz ihrer harschen Bedingungen
eine hohe Biokompatibilitdt zuzuschreiben. Die zellschadigende UV-C-Strahlung wurde
vollstandig durch die lichtundurchldssigen Bereiche der Photomaske abgehalten, sodass
keine Strahlung auf die im Hydrogel verbleibenden Zellen einwirkte. Entlang der licht-
durchldssigen Bereiche der Photomaske wurde dagegen das Hydrogel aufgelost und
zusammen mit den darin eingeschlossenen Zellen in die umgebende Losung freigesetzt.
Auf diese Weise wurden alle durch UV-Strahlung potenziell geschadigten Zellen dem
System entzogen. Da Licht im kurzwelligen Wellenldngenbereich UV-induzierte DNA-
Schaden und Mutationen hervorruft, sollte auf eine Anwendung der Methode zur
gezielten Freisetzung von Zellen bzw. auf eine Weiterverwendung der freigesetzten

Zellen verzichtet werden.

UV-Licht UV-Licht
lichtdurchléssig lichtundurchléssig

Subtraktives Photopatterning

tl<urz tlang

9
9
9

3D Formen Kavitaten Poren

Abbildung 58: Schematische Ubersicht iiber die Bandbreite an Moglichkeiten des subtraktiven
Fertigungsverfahren fiir photodegradierbare Hydrogele. Je nach Wahl der Photomaske sowie
Dauer der UV-C-Bestrahlung kénnen unterschiedliche Strukturmotive erzeugt werden, wie
beispielsweise freistehende Hydrogelblocke mit definierten Gréflenabmessungen, Kavititen (bei
kurzer Bestrahlungsdauer) sowie durchgéngige Poren (bei lingerer Bestrahlungsdauer).
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Abbildung 59: (A) Generierung eines Arrays aus Hydrogelblocken mit eingeschlossenen HelLa-
Zellen durch Verwendung einer geeigneten Photomaske. Die Herstellung erfolgte aus
gequollenen GelPEG-10-Hydrogelen mit (i) + (ii) 0,5 mm Dicke bei 1,5-miniitiger UV-C-
Bestrahlung und (iii) 4,5 mm Dicke bei zehnminiitiger UV-C-Bestrahlung (270 nm, 22 mW-cm?).
Die mikroskopische Visualisierung der Zellen erfolgte durch Lebend-/Tot-Firbung mit
Calcein-AM (griin, lebende Zellen, Aex= 488 nm, Aem=495-584 nm) und Propidiumiodid (rot, tote
Zellen, Aex=532 nm, Aem= 610-700 nm). Mafsstab: 1 mm. (B) Generierung von Kavitédten in einem

gequollenen GelPEG-10-Hydrogel und anschliefende mikroskopische Visualisierung der HeLa-
Zellen im verbleibenden Hydrogel: (i) Hellfeld, (ii) Fluoreszenzkanal Hoechst 33342 (blau) und
(iii) Uberlagerung der Kanale (Leica DM IL LED). Mafistab: 200 um. (C) Generierung von Poren
im GelPEG-10-Hydrogel und anschlieffende mikroskopische Visualisierung der HeLa-Zellen im
verbleibenden Hydrogel: (i) Hellfeld, (ii) Lebend-/Tot-Farbung mit Calcein-AM (griin, lebende
Zellen, Aex=488 nm, Aem=495-584 nm) und Propidiumiodid (rot, tote Zellen, Aex=532nm,
Aem=610-700 nm) sowie (iii) Tiefencodierung (300 um) (SPE Leica TCS SPE DMI4000B).
Maf3stab: 200 pm (in Kollaboration mit Dr. Alisa Rosenfeld).
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3.2.1.5 Kapitelzusammenfassung

Zusammenfassend wurde in diesem Kapitel ein neues Hybrid-Hydrogelsystem
basierend auf methacryliertem Polyethylenglykol und Gelatine entwickelt, welches die
Vorteile seiner jeweiligen Hydrogelbestandteile aufsummierte. Das Screening einer
kombinatorischen Bibliothek lieferte eine Hydrogelmischung (GelPEG-10), deren
jeweilige Anteile von PEGMA, PEGDMA und GelMA dafiir sorgten, dass eine Balance
zwischen Photodegradierbarkeit und Biokompatibilitdt des Hydrogels sichergestellt
wurde. Die Abbaubarkeit wurde dabei stark von verschiedenen Faktoren beeinflusst,
insbesondere von den Quelleigenschaften der Hydrogele, der GelMA-Konzentration
sowie der Anwesenheit bzw. Abwesenheit von FCS im Zellkulturmedium. Es wurden
zwei biokompatible Strategien zur transienten Entfernung von FCS entwickelt, um eine
schnelle und vollstandige Degradierbarkeit der Hydrogele zu gewadhrleisten. Die
verbesserte Biokompatibilitdt im Vergleich zur entsprechenden Gelatine-freien Variante
wurde an zwei Zelllinien (HeLa und NHDF) demonstriert, die erfolgreich im Hydrogel
kultiviert werden konnten. Ferner wurde gezeigt, dass das subtraktive Strukturierungs-
verfahren keinen negativen Einfluss auf die verbleibenden Zellen im Hydrogel hatte.
Der wesentliche Vorteil gegeniiber additiven Fertigungsverfahren besteht im zeitlichen
Versatz zwischen Photopolymerisation und Photodegradation, wodurch dem Hydrogel
die Moglichkeit gegeben wird, vor dem Strukturierungsprozess auf das entsprechende
Endvolumen zu quellen. Quellungsinduzierte Verzerrungen von Geometrien und
Grofienverhaltnissen, die typischerweise im Anschluss an additive Fertigungsverfahren

auftreten, werden bei der vorgestellten subtraktiven Methode elegant umgangen.
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4 Abschlussdiskussion

Mit dem Einzug der additiven Fertigungsmethoden in die Bio- und Medizin-
wissenschaften sind grofie Hoffnungen fiir zukiinftige Anwendungen verbunden.
3D-Zellkulturen statt konventioneller Petrischale, miniaturisierte Organsysteme fiir eine
zielgerichtete Wirkstofftestung und Reduktion von Tierversuchen, die Rekonstruktion
von Geweben und Organen fiir medizinische Transplantationen bis hin zum Steak aus
dem 3D-Drucker sind nur einige potenzielle Einsatzfelder.*® Trotz des beachtlichen
Fortschritts in den vergangenen Jahren bleibt der dreidimensionale Aufbau von
funktionalem Gewebe via 3D-Druckverfahren noch immer eine grofie Herausforderung
aufgrund der hohen Anforderungen, die an geeignete druckbare Materialien gestellt

werden.

Die vorliegende Arbeit befasste sich daher mit der Weiterentwicklung bestehender
sowie dem chemisch-biologischen Design von neuen Biomaterialien und Biotinten fiir
lichtbasierte Biofabrikationsprozesse. Durch chemische Modifikation von Biopolymeren
wie Gelatine, Polyethylenglykol oder Polycaprolacton wurden photoreaktive
Materialien erzeugt, die mit Hilfe von Licht zu mafigeschneiderten 3D-Gertiststrukturen
verarbeitet wurden. Dadurch konnten kiinstliche Mikroumgebungen fiir Zellen
geschaffen werden, welche die natiirliche extrazellulare Matrix (EZM) imitieren und das

Zellwachstum in 3D fordern.

Im Rahmen dieser Arbeit wurden fiinf Materialkompositionen vorgestellt und
umfassend physikalisch, chemisch sowie biologisch untersucht (Tabelle 2). Die neu
entwickelten Materialien zielten darauf ab, typische Schwachpunkte etablierter
Biomaterialien bzw. Biotinten zu {iberwinden. Hierzu zdhlten insbesondere die geringe
Biovertraglichkeit der unvernetzten Vorlauferlosungen, hohe benétigte Photoinitiator-
Konzentrationen, zellschdadigende Nebenreaktionen mit Zellkomponenten, eine
langsame Reaktionskinetik, keine oder nur eine langsame Abbaubarkeit der Photo-
polymere sowie begrenzte adaptive Eigenschaften gegeniiber externen Stimuli wie
Licht, Salz oder pH-Wert. Mit jedem der flinf Materialsysteme sollten jeweils einige der
genannten Probleme gelost bzw. signifikant verbessert werden. Jeweilige Ansatzpunkte
waren dabei die Wahl von Biopolymer, funktionellen Gruppen und Polymerisations-

mechanismus, die Inkorporation von bio- oder photospaltbaren Domanen, die Inklusion
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eines zusatzlichen elektrostatischen Polymernetzwerks sowie die Verwendung von

Hybridmaterialien (Double-Network und Interpenetrating Polymer Network), welche die

Vorteile der jeweiligen Einzelnetzwerke aufsummierten.

Tabelle 2: Ubersicht iiber die im Rahmen der Arbeit entwickelten Biomaterial- und Biotintensysteme.

Nr. | Komposition | Biopolymer Photoreaktive Strukturierungs- Anwendung
Gruppe prozess
Pol - Licht
1 PCLTA oyeapro Acrylat e DLW
lacton Photopolymerisation
Meth lat Licht,
2 GelMA Gelatine ethacrylat/ e 3BP
Methacrylamid Photopolymerisation
Norb Licht,
3 | GeINB/GelS | Gelatine orbornen/ o 3BP
Thiol Photopolymerisation
Elektrostatische WW,
Guanidinium/Sulfonat extrostatise .e L
PEC/ Polyethylen- . Selbstassemblierung Injektion,
4 Ammonium/Sulfonat .
4-arm PEGA glykol Licht, 3BP
Acrylat -
Photopolymerisation
PEGMA Polyethylen-
/ olyetiyten Methacrylat/ Licht, Photo-
° | PEGDMA/ glykol Methacrylamid Photodegradati terni
GelMA Gelatine ethacrylami otodegradation patterning
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Im Folgenden werden die wesentlichen Fortschritte des jeweiligen Materialsystems und
dessen Anwendungen nochmals kurz beleuchtet. Die Ergebnisse sollen dabei im
Kontext der Literatur diskutiert und anschlieffend zukiinftige Trends in den Bereichen

von Materialdesign und Fertigungstechnologien aufgezeigt werden.

1. Das erste Projekt widmete sich dem chemisch-biologischen Design eines biologisch
abbaubaren Photolacks auf Basis von Polycaprolacton (PCL) fiir das DLW.
Konventionelle Photolacke erlauben zwar hohe Auflosungen; allerdings sind sie
unter biologischen Bedingungen nicht abbaubar, sondern erfordern in der Regel
harsche Bedingungen, wie hohe Temperaturen, chemische Reagenzien oder Sauren
bzw. Basen. Durch die Entwicklung eines Acrylat-funktionalisierten PCL-
Photomonomers (PCLTA) mit hydrolytisch spaltbaren Ester-Gruppen sollte daher
das Problem der mangelnden Bioabbaubarkeit gangiger Photolacke adressiert
werden. Das synthetisierte PCLTA wies eine hervorragende 3D-Strukturierbarkeit
mittels DLW auf und zeigte dariiber hinaus eine verbesserte Biokompatibilitat und
Zellinteraktion im Vergleich zum Referenzlack PETA. Das angestrebte Ziel, ein
Photolacksystem mit einer beschleunigten Abbaurate unter physiologischen
Bedingungen (PBS, 37 °C) zu entwickeln, konnte jedoch nicht erreicht werden. Trotz
des hohen Oberflache-zu-Volumen-Verhaltnisses der gedruckten Boxring-
strukturen, die eine schnelle Hydrolyse begiinstigen sollten, erwiesen sich die
Estergruppen des PCL als zu stabil. Eine hohere Hydrolysegeschwindigkeit konnte
durch Verwendung labilerer Bindungen erreicht werden, wie sie beispielsweise im
Imin, Hydrazon oder Oxim vorkommen.3?¢ Ferner haben Houck et al. kiirzlich einen
PEG-basierten Photolack entwickelt, der tiber einen bifunktionalen Triazolindion
(TAD)-Crosslinker vernetzt wird und dessen DLW-Strukturen in Wasser innerhalb

von 36 Stunden vollstandig aufgeldst werden konnten.3?

Ein zunehmender Trend in Bezug auf die Materialauswahl im DLW geht ferner
dahin, weichere Materialien — insbesondere Hydrogele — zu verschreiben, welche
die natiirlichen Eigenschaften der EZM besser widerspiegeln. Auch wenn die starke
Quellbarkeit von Hydrogelen mit einer Reduktion der Auflésung einhergeht,
gewahrleistet die hohe Porositit der Hydrogele optimale Diffusions- und damit
Abbaubedingungen. In diesem Zusammenhang sind vor allem Gelatine-basierte
Hydrogele hervorzuheben, da sie aufgrund ihrer inhdrenten enzymatischen

Spaltsequenzen (MMP-Sequenzen) hervorragend von Zellen abgebaut werden

133



4 Abschlussdiskussion

134

konnen. Erste Arbeiten auf diesem Gebiet wurden von Wang et al. durchgetiihrt, bei
denen GelMA mittels DLW zu helikalen Mikroschwimmern verdruckt und

anschliefSend enzymatisch durch Kollagenase wieder aufgelost wurde.!'?

Bei der Anwendung von DLW fiir die 3D-Zellkultur erfolgen Strukturierungs-
prozess und Zellbesiedlung typischerweise zeitlich entkoppelt, d.h. die Zellen
werden erst nach erfolgter Photopolymerisation auf den erzeugten Gertist-
strukturen ausgesat. Neuere Ansétze zielen dagegen vermehrt darauf ab, die Zellen
ahnlich wie beim 3D-Bioprinting direkt wahrend des Druckprozesses im Hydrogel
einzubetten. So konnten Dobos et al. beispielhaft L929-Fibroblasten erfolgreich in
einem DLW-gedruckten GelNB/DTT-Hydrogelquader (500 pm x 500 pum x 200 pm)
einschlieffen und iiber mehrere Wochen kultivieren.?? Die DLW-Technologie dringt
damit in den letzten Jahren immer weiter in die Biowissenschaften vor. Durch die
hohe Auflosung der Zwei-Photonen-Polymerisation (2PP) bietet die Fabrikations-
methode die Mdglichkeit, mafigeschneiderte 3D-Gertiststrukturen im Mikro- bis
Nanometermafistab bereitzustellen. Die hohe Auflosung geht jedoch mit einer
verhdltnismafiig langen Produktionszeit einher, weswegen grofiere Objekte, wie
beispielsweise ein hochaufgelostes Organ, mit derartigen Verfahren bisher noch

nicht zuganglich sind.

Wahrend im ersten Teil der Arbeit ein Biomaterial entwickelt wurde, dessen
Photomonomerlosung nicht fiir die Suspension von Zellen geeignet war, lag in den
Projekten 2, 3 und 5 dagegen der Fokus auf dem chemisch-biologischen Design
diverser Biotinten, die sich aus einer zellulairen Komponente und einem Biomaterial
zusammensetzen. Ausgehend vom Goldstandard GelMA wurde dabei die Weiter-

entwicklung verschiedener Gelatine-basierter Hydrogelsysteme vorangetrieben.

In Projekt 2 wurden jedoch zundchst einige grundlegende Zusammenhange
zwischen den Polymernetzwerkeigenschaften der Hydrogele und ihrem Einfluss
auf das Zellverhalten sowie die Diffusion studiert. Die Herstellung von GelMA-
Hydrogelen mit variierender Vernetzungsdichte (Low, Medium, High) erfolgte aus
unterschiedlich stark funktionalisierten Gelatinederivaten mit Methacrylat-/
Methacrylamid-Gruppen. Im Gegensatz zur Polymerkonzentration stellt der

Vernetzungsgrad des Hydrogels ein feineres Werkzeug zur Modulation der
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viskoelastischen Eigenschaften dar. Wahrend die Zellaussaat auf einer Hydrogel-
oberflache typischerweise hohe Polymerkonzentrationen von 10 % bis 20 % (w/v)
erfordert, iibersteigt die Hydrogelkonzentration von zellenthaltenden Biotinten
selten 5% bis 10 % (w/v). Fir die in der GelMA-Biotinte eingeschlossenen
Fibroblasten zeigte sich, dass der Einfluss des Funktionalisierungsgrads der
GelMA-Hydrogelvorlaufer einen erheblichen Einfluss auf die Ausrichtung und
Proliferation der Zellen hatte. Eine niedrige Vernetzungsdichte korrelierte dabei mit

einer raschen Ausbildung eines dichten Zellnetzwerks innerhalb von 14 Tagen.

Das GelMA-Hydrogel diente ferner als Modellsystem fiir eine Diffusionsstudie, in
der verschiedene Finflussfaktoren auf die Grofie des Diffusionskoeffizienten
quantifiziert wurden. Es wurde gezeigt, dass die Diffusionsgeschwindigkeit sowohl
von den Netzwerkeigenschaften des Hydrogels (Polymerkonzentration, Ver-
netzungsdichte, Vernetzungsmechanismus) als auch vom diffundierenden Molekiil
(Molekiilgrofie) abhédngig war. Trotz der hohen Porositat von Hydrogelen reichen
Diffusionsprozesse allein nicht aus, um beispielsweise die Versorgung in einem
Hydrogelwiirfel der Kantenldange von einem Zentimeter sicherzustellen. In der
Literatur wird die Grenze, bei der gerade noch ein ausreichender Nahrstoff-
transport im Gewebe gewahrleistet ist, auf eine Dicke von 2 Millimeter beziffert.>
Aus diesem Grund wurden vielféltige Strategien zur Vaskularisierung von
Hydrogelen entwickelt.'¢733031 Der verbreitetste Ansatz stellt hierbei der Einsatz
von Pluronic® F-127 dar, welches die Rolle eines Opfermaterials einnimmt. Wassrige
Losungen des thermosensitiven Poloxamers bilden in Konzentrationen von 15 % bis
20 % (w/v) bei Raumtemperatur Gele, die bei Abkiihlung auf 4 °C wieder verfliissigt
werden konnen. Da sich Pluronic® F-127 zudem hervorragend mittels 3D-Druck
verarbeiten lasst, konnen auf diese Weise gewiinschte Strukturelemente, die zur
Vaskularisierung beitragen, ins Hydrogel integriert werden.?*? Nach Auflosung des
Poloxamers werden Kandle gebildet, die anschliefend Anwendung in

mikrofluidischen Plattformen finden konnen.333
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Wiahrend das GelMA-Hydrogel aufgrund seiner einfachen synthetischen
Zuganglichkeit eine weite Verbreitung im Tissue Engineering erlangt hat und fiir
lange Zeit als Goldstandard galt, haben in den letzten Jahren alternative Strategien
zur photochemischen Vernetzung von Gelatine, welche ohne die toxische
Methacrylat-/Methacrylamid-Gruppe auskommen, eine zunehmende Bedeutung
gewonnen. Das in der Arbeit vorgestellte Thiol-En-Photoclick-Hydrogelsystem —
bestehend aus Norbornen- und Thiol-funktionalisierter Gelatine — zeichnete sich
durch eine Reihe an vorteilhaften Eigenschaften im Vergleich zum Goldstandard
GelMA aus. Diese umfassten eine schnellere Photopolymerisation bei gleichzeitig
verringerter Photoinitiator-Menge, weniger Nebenreaktionen, eine bessere Bio-
vertraglichkeit der photoreaktiven Gruppen, eine hohere Netzwerkhomogenitat
infolge des Stufenpolymerisationsmechanismus sowie eine hohere Biokompati-
bilitat der Vorlauferlosung. Diese Faktoren fiihrten letztlich zu einer signifikant
hoheren Uberlebensrate der Zellen im 3D-Bioprinting. So wiesen die in der
GelNB/GelS-Biotinte suspendierten Fibroblasten unabhangig vom Funktionali-
sierungsgrad der Hydrogelvorlaufer eine hohe Uberlebensrate von iiber 80 % auf,
wihrend fiir die GelMA-Biotinte eine deutliche Abnahme der Zellviabilitat auf etwa
50 % bei steigendem Anteil der photoreaktiven Gruppen nachgewiesen wurde. Die
Dauer, fiir welche die Zellen den unvernetzten Photomonomeren und dem
Photoinitiator ausgesetzt waren, beeinflusste mafigeblich die Zellviabilitat. Wurden
die Biotinten dagegen unmittelbar nach Suspension der Fibroblasten photo-
polymerisiert, wurde kein signifikanter Unterschied in der Viabilitat beobachtet.
Eine hohe Uberlebensfahigkeit in der unvernetzten Biotinte iiber einen lingeren
Zeitraum ist jedoch unverzichtbar, da die typische Fertigungszeit im 3D-Bioprinting
von Minuten bis Stunden reicht. Das GelNB/GelS-System profitiert zudem von der
schnellen Reaktionskinetik der Thiol-En-Click-Chemie, wodurch die Herstellungs-

zeit und die Strahlungsbelastung im 3D-Bioprinting deutlich verringert werden.

Aufgrund der hervorragenden Eignung des Thiol-En-Photoclick-Hydrogels im
3D-Bioprinting ist die GelNB/GelS-Biotinte dariiber hinaus préadestiniert fiir den
Einsatz in weiteren Biofabrikationsprozessen, bei denen eine hohe Biokompatibilitat
der Vorlauferlosung erforderlich ist. Das Hydrogelsystem konnte beispielsweise
durch DLW zu hochaufgelosten Mikrostrukturen verdruckt werden. Die Zellen

konnten dabei entweder in kleinen Hydrogelblocken eingeschlossen oder die
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gewiinschte Zielstruktur um eine Zelle herum gedruckt werden. Erste viel-
versprechende Ansdtze hierzu wurden bereits fiir GelMA- und GelNB/DTT-
Hydrogele publiziert, deren Vorlauferlosungen jedoch nur eine schlechte

Biovertraglichkeit aufwiesen. 8811232833

Die auf der Norbornen- und der Thiol-Gruppe basierende Strategie zur
photochemischen Vernetzung von Gelatine konnte zudem leicht auf andere
Biopolymere, wie beispielsweise Kollagen oder Hyaluronsaure, tibertragen werden.
Ebenso sind Double-Networks bestehend aus einem Norbornen-funktionalisierten
Biopolymer 1 und einem thiolierten Biopolymer 2 denkbar, um eine hohere
biologische Komplexitdt und bessere Imitation der natiirlichen EZM zu erzielen. Die
chemische Funktionalisierbarkeit des Thiol-En-Hydrogels bei nicht aquimolarem
Norbornen-zu-Thiol-Verhiltnis bietet dariiber hinaus die Moglichkeit, weitere
biologisch relevante Molekiile, wie z. B. bestimmte Wachstums- oder Differen-
zierungsfaktoren, kovalent in das Polymernetzwerk zu inkorporieren, ohne dass
diese durch Diffusionsprozesse dem Hydrogel wieder entzogen werden. Das
Thiol-En-Photoclick-Hydrogel demonstriert daher neben seiner exzellenten
Biokompatibilitit und 3D-Verdruckbarkeit eine hohe Flexibilitdt hinsichtlich

zukiinftiger Einsatzmoglichkeiten.

Steigende Anforderungen im Tissue Engineering und der regenerativen Medizin
haben dazu gefiihrt, dass die mechanischen und biologischen Eigenschaften, die ein
gewlinschtes Biomaterial aufweisen sollte, hdufig nicht mehr durch ein einziges
Material reprasentiert werden konnen. Aus diesem Grund haben Mehr-
komponenten-Hydrogele, welche die Vorteile ihrer zugrundeliegenden Polymere
vereinen, eine wachsende Bedeutung erlangt. Im Rahmen eines Forschungs-
aufenthalts an der UCLA (Los Angeles, USA) wurde dazu ein PEG-basiertes PEC/C-
Hybrid-Hydrogel mit interpenetrierenden kovalenten und elektrostatischen
Polymernetzwerken entwickelt.?® Das IPN-Hydrogel fungierte als Modellsystem,
um die vorteilhaften Eigenschaften, die sich aus der Verflechtung der beiden
Polymernetzwerke ergaben, zu studieren und mit den Materialeigenschaften der
jeweils zugrundeliegenden Einzelnetzwerke zu vergleichen. Das nicht-kovalente
Polymernetzwerk wurde dabei durch elektrostatische Assemblierung von

gegensdtzlich geladenen Triblockcopolyelektrolyten erhalten. Die Bildung des
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kovalenten Netzwerks erfolgte dagegen durch photochemische Vernetzung des

Photomonomers 4-arm PEGA.

Die Auswirkungen auf die Mikrostruktur der elektrostatisch assemblierten PEC-
Hydrogele durch die Inkorporation eines zusitzlichen kovalenten Netzwerks
waren lediglich gering, fithrten jedoch zu definierten Quelleigenschaften, hoheren
Schubmodulen sowie einer héheren Resistenz gegeniiber Salzen und Anderungen
des pH-Werts. Der Zugewinn an mechanischer Stabilitdt und Strukturintegritat bei
gleichzeitigem Erhalt der adaptiven Eigenschaften liefert damit eine viel-
versprechende Kombination an Materialeigenschaften, die fiir eine Anwendung des
IPN-Hydrogels bei medizinischen Injektionen bestens geeignet ist. Weder das
kovalente noch das nicht-kovalente Hydrogel sind allein imstande, den benétigten
Anforderungen gerecht zu werden. So fithrt die niedrige Viskositat der
Vorlauferlosung des chemisch vernetzbaren Polymernetzwerks dazu, dass die
Hydrogelvorlaufer rasch von der Injektionsstelle wegdiffundieren und dabei den
ggf. eingeschlossenen Wirkstoff verfriiht freisetzen. Das elektrostatisch assemblierte
Netzwerk dagegen besitzt nach erfolgter Injektion allein keine ausreichende
Strukturintegritat, da es in Wasser einer unendlichen Quellung unterliegt. Nur in
Kombination von chemisch und elektrostatisch vernetzbaren Hydrogelen gelingt

es, die jeweiligen Nachteile der Einzelnetzwerke zu kompensieren.

Gleichermafien profitierte das kovalent vernetzte Polymernetzwerk von der
Inkorporation eines zusatzlichen interpenetrierenden, elektrostatischen Netzwerks
durch eine Erhohung der Quellbarkeit, Dehnbarkeit und Schubmodule der
Hydrogele sowie einer moderaten Adaptivitidt gegeniiber Salzen. Den starksten
Einfluss hatten die Triblockcopolyelektrolyte jedoch auf die unvernetzte,
niedrigviskose Hydrogelvorlauferlosung, deren Viskositdit und Schubmodule
durch die elektrostatischen Wechselwirkungen erheblich gesteigert wurden. Die
Fahigkeit zur Modulation der Viskositat macht die Triblockcopolyelektrolyte damit
zu einem vielversprechenden Additiv fiir niedrigviskose Biotinten im
3D-Bioprinting. Wahrend bei Gelatine-basierten Hydrogelen der erforderliche
Viskositdtsanstieg durch Abkiihlung auf 22 °C erzielt wurde, ist der Ansatz der
Triblockcopolyelektrolyte nicht auf temperatursensitive Biopolymerlosungen
beschrankt, sondern allgemein auf alle niedrigviskosen Biotinten anwendbar. Die

rheologischen Messungen der Viskositaten und Schubmodule geben Anlass zu der
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Annahme, dass die Triblockcopolyelektrolyte fiir eine ausreichend hohe
Strukturintegritdt der Hydrogelvorlauferlosung sorgen, um ein Verlaufen der
extrudierten Biotinte zu verhindern. Ist der Anteil des elektrostatischen Netzwerks
hoch genug, wird dartiiber hinaus ein kontinuierlicher Fabrikationsprozess der 3D-
Struktur ermoglicht, wodurch ein separater Aushdrtungsschritt nach jeder
gedruckten Schicht nicht langer erforderlich ware. Auf diese Weise wiirden
Fertigungszeit und Strahlungsbelastung signifikant reduziert werden. Zudem
konnte mit einem einzigen finalen Photopolymerisationsschritt eine
zusammenhangende 3D-Struktur erhalten werden anstelle von sichtbar gestapelten
Schichten im Falle multipler Aushartungsschritte. Dariiber hinaus bieten die PEC-
Domanen den Vorteil, dass geladene Wirkstoffe, Proteine oder Nukleinsduren tiber
ionische Wechselwirkungen auf einfache Weise in das Hydrogel inkorporiert
werden konnen, ohne dass hierfiir eine kovalente Ankniipfung erforderlich ware.
Die spontan selbstassemblierenden Triblockcopolyelektrolyte stellen damit ein
vielversprechendes Additiv fiir gangige Hydrogelsysteme dar. Ihre Inklusion fiihrt
zu IPN-Hydrogelen, welche die jeweiligen Vorteile der Einzelpolymernetzwerke
aufsummieren, was ihren Einsatz fiir eine Reihe von biomedizinischen

Anwendungen im Tissue Engineering interessant macht.

Bei den zuvor diskutierten Materialkompositionen 1 -4 wurde Licht in additiven
Fertigungsverfahren (DLW, 3BP) zur gezielten Photopolymerisation eingesetzt. Im
letzten Projekt wurde dagegen eine Biotinte fiir ein subtraktives Fertigungs-
verfahren entwickelt, bei dem Licht eine rdumlich und zeitlich begrenzte
Photodegradation des Hydrogels induzierte.®” Die Grundlage der Biotinte bildeten
einfach und doppelt Methacrylat-funktionalisiertes Polyethylenglykol sowie
Methacrylat-/Methacrylamid-modifizierte Gelatine. Durch das Screening einer
kombinatorischen Bibliothek wurde eine geeignete Hydrogelmischung identifiziert,
deren Anteile von PEGMA, PEGDMA und GelMA so aufeinander abgestimmt
waren, dass eine Balance zwischen der Photodegradierbarkeit und der
Biokompatibilitat des Hybrid-Hydrogels erzielt wurde. Der wesentliche Vorteil
gegeniiber additiven Fertigungsverfahren besteht bei diesem Ansatz in der
zeitlichen Entkopplung der Photopolymerisation vom Strukturierungsprozess des
Hydrogels. Da die Polymernetzwerke nach ihrer photochemischen Vernetzung in

Wasser einer starken Quellung unterliegen, kommt es in der Regel zu einer starken
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Volumenzunahme. Erfolgen Strukturierungsprozess und Photopolymerisation
gleichzeitig, wie beispielsweise beim 3D-Bioprinting, treten in der Folge
quellungsinduzierte Verzerrungen von Geometrien und Grofienverhdltnissen auf.
Dieses Problem wird beim subtraktiven Verfahren dagegen umgangen, da die
Strukturierung erst am vollstindig gequollenen Hydrogel vorgenommen wird.
Trotz der harschen Degradationsbedingungen wies das Verfahren eine hohe
Zellvertraglichkeit auf, da die Zellen in den nicht degradierten Bereichen des
Hydrogels durch die lichtundurchlassigen Stellen der Photomaske vor Exposition
der UV-C-Strahlung geschiitzt waren. Die Verwendung diverser Photomasken
erlaubte die Herstellung verschiedener Strukturmotive, darunter freistehende
Hydrogelblocke, Poren oder Kavitaten. Kompliziertere 3D-Strukturen, wie z. B. ein
Boxring, sind dagegen mit der Photomaske nicht zuganglich. Ein weiterer Nachteil
besteht im hoheren Materialverbrauch im Vergleich zu additiven Fertigungs-
verfahren. Bis dato besitzt die subtraktive Fertigung bei Hydrogelen einen
vergleichsweise geringen Stellenwert im Tissue Engineering. Auch wenn in der
Literatur bereits einige Hydrogelsysteme entwickelt wurden, deren Polymergeriiste
mit photodegradierbaren Gruppen funktionalisiert sind, werden die Biomaterialien
selten zur gezielten 3D-Strukturierung verwendet. Das Ziel der Photodegradation
besteht bei diesen Systemen entweder in der lokalen Modulation der visko-
elastischen Eigenschaften der Hydrogele oder in der Freisetzung der einge-
schlossenen Zellen fiir die weitere biologische Analyse durch Verfliissigung des
gesamten Hydrogels.?%% Fiir den Einsatz von photodegradierbaren Hydrogelen —
wie das im Rahmen der Arbeit entwickelte GelPEG-10 — in subtraktiven
Fertigungsverfahren bestehen jedoch vielversprechende Anwendungen. Diese
reichen von der gezielten Kompartimentierung und Vaskularisierung von
Hydrogelen bis hin zur Herstellung von 3D-Hydrogel-Mikroarrays fiir das

Hochdurchsatz-Screening.
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Dem enormen Fortschritt in den letzten Jahren sowie der intensiven Forschung tiber
verschiedenste Disziplinen hinweg ist der Einzug des 3D-Drucks in die Bio- und
Medizinwissenschaften zu verdanken. Mit dem ersten kiinstlichen Herz aus dem
3D-Drucker im Jahr 2019 wurde ein wichtiger Meilenstein auf dem Weg zu
transplantierbaren Organen erreicht.* Dennoch wird es noch viel Neugier, Forschungs-
drang und innovative Ideen benétigen, um die verbleibenden Herausforderungen zu
meistern. Die in der Arbeit vorgestellten Materialsysteme liefern daher einen wichtigen
Beitrag, um die Bandbreite und Komplexitat der zur Verfiigung stehenden, druckbaren
Materialien fiir lichtbasierte Biofabrikationsprozesse zu erweitern. Die Motivation und
Vorteile der jeweiligen Materialkomposition wurden abschlieSend nochmals beleuchtet
und zukiinftige Trends im chemisch-biologischen Design von Biomaterialien und

Biotinten aufgezeigt.
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5.1 Material

5.1.1 Zellen und Organismen

5 Material und Methoden

Hela humane Zervixkarzinomzellen, adharent

HepG2 humane Leberkarzinomzellen, adharent

HUVEC humane Endothelzellen (Nabelschnurvene), adharent
NHDF humane Fibroblasten, adharent

5.1.2 Zellkulturmedien

HeLa, HepG2, NHDF 89 % DMEM
10 % FCS

1 % Penicillin/Streptomycin

HUVEC EGM-2

EGM-2-Zusatze

5.1.3 Zusammengesetzte Medien und Chemikalien

Trypsininhibitor 90 % DPBS*
10 % FCS

Einfriermedium (alle Zellen) 50 % FCS

40 % zellspezifisches Kultivierungsmedium

10 % DMSO

Natrium-Carbonat- 60 % Na2COs (0,1 M)
Bicarbonatpuffer (pH 10) 40 % NaHCO:s (0,1 M)

Natrium-Carbonat- 95 % NaHCO:s (0,1 M)
Bicarbonatpuffer (pH 8,5) 5 % Na2COs (0,1 M)

Natriumphosphatpuffer 80 % Na:HPOs (0,1 M)
(pPH 7,4) 20 % NaH:POs (0,1 M)

1 mM EDTA
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5.1.4 Chemikalien und Reagenzien

Aceton
Acryloylchlorid

AHCT
(N-Acetyl-DL-homocysteinthiolacton)

Allylglycidylether
Aluminiumoxid, basisch
Calcein-AM
Calciumhydrid

CDCls (Chloroform-d)
Celite® Hyflo Supercel
CellTracker Green CMFDA
Cysteaminhydrochlorid
D20 (Deuteriumoxid)
DCM (Dichlormethan)
DCM (Dichlormethan), wasserfrei

DETC
(7-Diethylamino-3-thenoylcoumarin)

Dextran (2,5 /10 /100 / 500 kDa)

DMEM
(Dulbecco’s Modified Eagle Medium)

DMF (Dimethylformamid)

DMPA

(2,2-Dimethoxy-2-phenylacetophenon)

DMSO (Dimethylsulfoxid)
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Carl Roth GmbH
Sigma-Aldrich® Merck KGaA

Sigma-Aldrich® Merck KGaA

Sigma-Aldrich® Merck KGaA
Alfa Aesar

ThermoFisher Scientific Inc.
Sigma-Aldrich® Merck KGaA
Sigma-Aldrich® Merck KGaA
Sigma-Aldrich® Merck KGaA
ThermoFisher Scientific Inc.
Sigma-Aldrich® Merck KGaA
Sigma-Aldrich® Merck KGaA
Carl Roth GmbH
Sigma-Aldrich® Merck KGaA

TCI GmbH

Carl Roth GmbH

Gibco® Thermo Fisher Scientific

Carl Roth GmbH

Sigma-Aldrich® Merck KGaA

Carl Roth GmbH



DPBS*

(Dulbecco’s Phosphate Buffered Saline™)

DTT (1,4-Dithiothreitol)
EDTA (Ethylendiamintetraacetat)

EGM-2
(Endothelial Growth Medium-2)

ELASTOSIL® RT 601 A/B

Ellman’s Reagenz
(5,5'-Dithiobis-2-nitrobenzoesaure)

Ethanol, absolut

1-Ethyl-3-(3-dimethylaminopropyl)
carbodiimide Hydrochlorid

FCS (Fetal Calf Serum)

Gelatine Typ A (aus Schweinehaut,
Gelierkraft: ~ 300 g Bloom)

Glucose
Glycin
n-Hexan
Hoechst 33342

Immersionsol Leica Typ F
(n=1,5180)

Irgacure 2959
Irgacure 369
Isopropanol
Kaliumnaphthalid

KOH (Kaliumhydroxid)

Kollagen Typ 1 (aus Rattenschwanz)

5 Material und Methoden

Gibco® Thermo Fisher Scientific

Carl Roth GmbH
Carl Roth GmbH

Lonza

Wacker Chemie AG

Sigma-Aldrich® Merck KGaA

VWR International GmbH

Carl Roth GmbH

Gibco® Thermo Fisher Scientific

Sigma-Aldrich® Merck KGaA

Carl Roth GmbH
Carl Roth GmbH
Carl Roth GmbH
Promega GmbH

ThermoFisher Scientific Inc.

Sigma-Aldrich® Merck KGaA
TCI GmbH

Carl Roth GmbH
Sigma-Aldrich® Merck KGaA
Carl Roth GmbH

Enzo Life Sciences, Inc.
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Kollagenase (10 U'mL", Typ 1,
aus Clostridium histolyticum)

LAP (Lithiumphenyl-2,4,6-
trimethylbenzoylphosphinat)

MAA (Methacrylsdaureanhydrid)

MES
(2-(N-Morpholino)ethansulfonsdure)

Methylenblau

MgSOs (Magnesiumsulfat)
MTT Dye Solution

MTT Stop Solution
Na2COs (Natriumcarbonat)

Na:HPOs
(Dinatriumhydrogenphosphat)

NaCl (Natriumchlorid)

NaH2POu
(Natriumdihydrogenphosphat)

NaHCO:s
(Natriumhydrogencarbonat)

NaOH (Natriumhydroxid)
Natrium-3-mercaptopropansulfonat

NBCA
(5-Norbornen-2-carbonsaure)

NHS (N-Hydroxysuccinimid)

PCL-triol (Mx =300 g-mol™)
(Polycaprolactontriol)

PEG (Mx =20 000 g-mol)
(Polyethylenglykol)
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Sigma-Aldrich® Merck KGaA

TCI GmbH

Sigma-Aldrich® Merck KGaA

Carl Roth GmbH

Carl Roth GmbH
Carl Roth GmbH
Promega GmbH
Promega GmbH
Carl Roth GmbH

Carl Roth GmbH

Carl Roth GmbH

Carl Roth GmbH

Carl Roth GmbH

Carl Roth GmbH
Sigma-Aldrich® Merck KGaA

TCI GmbH

Sigma-Aldrich® Merck KGaA

Sigma-Aldrich® Merck KGaA

Sigma-Aldrich® Merck KGaA



4-arm PEGA (M =20 000 g-mol™)
(4-arm Polyethylenglykolacrylat)

PEGDMA (M =750 g-mol*)
(Polyethylenglykoldimethacrylat)

PEGMA (Mx =475 g-mol")
(Polyethylenglykolmethacrylat)

PenStrep (Penicillin/Streptomycin)
PETA (Pentaerythritoltriacrylat)
PFA (Paraformaldehyd)
Phalloidin-FITC

Phenol

PrestoBlue Reagenz
Propidiumiodid
1H-Pyrazol-1-carboxamidin
Pyrogallol

Salzsaure (konz.)
Schwefelsaure (konz.)

SDS (Natriumlaurylsulfat)
Stickstoff, fliissig

THF (Tetrahydrofuran)

TNBSA (2,4,6-Trinitrobenzolsulfonsadure)

Triethylamin
Triton X-100
Trypsin-EDTA, 0,25 %

Vinylphosphonsaure
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JenKem Technology USA Inc.

Sigma-Aldrich® Merck KGaA

Sigma-Aldrich® Merck KGaA

Gibco® Thermo Fisher Scientific

Sigma-Aldrich® Merck KGaA
Sigma-Aldrich® Merck KGaA
ThermoFisher Scientific Inc.
Carl Roth GmbH
ThermoFisher Scientific Inc.
Sigma-Aldrich® Merck KGaA
Sigma-Aldrich® Merck KGaA
Carl Roth GmbH

Carl Roth GmbH

Carl Roth GmbH

Carl Roth GmbH

Air Liquide

Carl Roth GmbH
Sigma-Aldrich® Merck KGaA
Sigma-Aldrich® Merck KGaA

Sigma-Aldrich® Merck KGaA

Gibco® Thermo Fisher Scientific

Sigma-Aldrich® Merck KGaA
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5.1.5 Verbrauchsmaterialien

8-Well p-Slide, ibiTreat

Adhasionsobjekttrager, Q-Path plus

Dialyseschldauche, Cellulose-Membran
(MWCO: 14 kDa, Breite: 43 mm)

Einmalspritzen
Omnifix, 1 mL

Falconrohrchen CELLSTAR®
15/50 mL

Kartusche
Optimum, 3 cc, klar
Optimum, 3 cc, schwarz

Kartuschenadapter
Optimum, fiir 3 cc Kartuschen

Kartuschenverschluss
unten, drehbar

Klebeband VHB™

Kryorohrchen
2 mL, mit Silikonring

Messpipetten
AR-Glas, 5/10/20 mL

Microman® Spitzen CP25
3-25 uL

Nadeln
0,15 mm, lila, konisch, Standard

Nadeln
0,25 mm, rot, konisch, Standard
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ibidi GmbH
(Gréfelfing, Deutschland)

VWR International GmbH
(Darmstadt, Deutschland)

Sigma-Aldrich® Merck KGaA
(St. Lewis, USA)

B. Braun
(Melsungen, Deutschland)

Greiner Bio-One GmbH
(Frickenhausen, Deutschland)

Nordson EFD
(Erkrath, Deutschland)

Nordson EFD
(Erkrath, Deutschland)

Nordson EFD
(Erkrath, Deutschland)

Scotch
(Saint Paul, USA)

VWR International GmbH
(Darmstadt, Deutschland)

Brand GmbH
(Wertheim, Deutschland)

Gilson Inc.
(Middleton, USA)

Vieweg GmbH
(Kranzberg, Deutschland)

Vieweg GmbH
(Kranzberg, Deutschland)



Nadeln
0,41 mm, blau, konisch, Standard

Parafilm M
4 in. x 125 ft. Roll

Pasteurpipetten
Natron-Kalk-Glas

Pipettenspitzen
Next Generation Reloadsystem
0,1-10 uL / 10-200 pL

Pipettenspitzen
blau, 100-1000 uL

Reaktionsgefafie
farblos, 0,5/1,5/2,0 mL

Reaktionsgefifle
schwarz, 1,5 mL

Einwegkiivetten
UVette® 220-1600 nm

Spritzen
Inkjet, 1/5/10 mL

Spritzenfilter
Rotilabo®, PTFE, Porengrofle: 0,22 um

Sterican®
Einmalinjektionskantilen

Sterilfilter
Rotilabo®, Porengrofse: 0,22 um

Stopfen
3 cc, rot

Verschlusskappe
oben, blau, fiir 3cc Kartuschen

Zahlkammer, Neubauer
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Vieweg GmbH
(Kranzberg, Deutschland)

Carl Roth GmbH
(Karlsruhe, Deutschland)

Brand GmbH
(Wertheim, Deutschland)

VWR International GmbH
(Darmstadt, Deutschland)

Corning, Inc.
(New York, USA)

Eppendorf AG
(Wesseling, Deutschland)

Eppendorf AG
(Wesseling, Deutschland)

Eppendorf AG
(Wesseling, Deutschland)

B. Braun
(Melsungen, Deutschland)

Carl Roth GmbH
(Karlsruhe, Deutschland)

B. Braun
(Melsungen, Deutschland)

Carl Roth GmbH
(Karlsruhe, Deutschland)

Nordson EFD
(Erkrath, Deutschland)

Nordson EFD
(Erkrath, Deutschland)

Paul Marienfeld GmbH & Co.KG
(Lauda, Deutschland)
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Zellkultur Multiwellplatte CELLSTAR®
6/12/24 /48 /96 Well, PS, F-Boden,
transparent

Zellkulturflasche CELLSTAR®
75 cm?, 175 cm?, Filterschraubverschluss

Zellkulturschalen CELLSTAR®,
35 mm, 60 mm, 100 mm, PS
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Greiner Bio-One GmbH
(Frickenhausen, Deutschland)

Greiner Bio-One GmbH
(Frickenhausen, Deutschland)

Greiner Bio-One GmbH
(Frickenhausen, Deutschland)



5.1.6 Gerite

Absaugpumpe
Integra Vacusafe

Absorptionsspektrometer
SmartSpec™ 3000

Beamline 12-ID-B

3D-Bioprinter
3D Discovery Gen 1

COe-Inkubator, C170

Feinwaage PR 124

Konfokalmikroskop
Leica TCS SPE DMI4000B

Kontaktwinkel-Goniometer
DSA 25

Kiihlsystem fiir 3D Discovery,
Umwalzkiihler Huber Pilot One

Lampe OSRAM
Ultra Vitalux 300W E27

Lichtmikroskop (invers)
Leica DM IL LED

Lyophilisator
Magnetriithrer mit Heizplatte
VWR Advanced

Mehrkanalpipetten
1-10 pL / 20-200 uL
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INTEGRA Biosciences GmbH
(Biebertal, Deutschland)

Bio-Rad Laboratories GmbH
(Miinchen, Deutschland)

Advanced Photon Source,
Argonne National Laboratory
(Chicago, USA)

regenHU
(Villaz-St-Pierre, Schweiz)

BINDER GmbH
(Tuttlingen, Deutschland)

OHAUS Europe GmbH
(Néanikon, Schweiz)

Leica Microsystems GmbH
(Wetzlar, Deutschland)

KRUSS GmbH
(Hamburg, Deutschland)

Peter Huber Kaltemaschinenbau AG

(Oftfenburg, Deutschland)

Osram Licht AG
(Miinchen, Deutschland)

Leica Microsystems GmbH
(Wetzlar, Deutschland)

LSL Secfroid
(Aclens, Schweiz)

VWR International GmbH
(Darmstadt, Deutschland)

VWR International GmbH
(Darmstadt, Deutschland)
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Microman® E M25E Gilson Inc.
3-25 uL (Middleton, USA)
NMR-Spektrometer Bruker BioSpin GmbH
AVANCE 400 (Rheinstetten, Deutschland)
Omnicure R2000 igb-tech GmbH
UV Radiometer (Friedelsheim, Deutschland)
pH-Meter VWR International GmbH
(Darmstadt, Deutschland)
Photonic Professional GT Nanoscribe GmbH
(Eggenstein-Leopoldshafen,
Deutschland)
Pipetten Eppendorf Research Plus Eppendorf AG
1-10 pL / 10-100 pL / 100-1000 pL (Wesseling, Deutschland)
Punktstrahler Omnicure 52000 igb-tech GmbH
(Lichtleiter 320-500 nm) (Friedelsheim, Deutschland)
Rasterelektronenmikroskop Carl Zeiss AG
Zeiss Supra 55VP (Oberkochen, Deutschland)
Rheometer MCR 302 Anton Paar USA Inc.
Platte-Platte-System (Torrance, USA)
Kegel-Platte-System
Rotationsverdampfer Heidolph Instruments GmbH + Co. KG
LABOROTA 4000 (Schwabach, Deutschland)
SpectraMax iD3 Molecular Devices, LLC.
Mikroplattenleser (San José, USA)
Thermomixer 5436 Eppendorf AG
(Wesseling, Deutschland)
Ultimaker® Extended Ultimaker
3D-Drucker (Utrecht, Niederlande)
Ultraschallreiniger Allpax GmbH & Co. KG
Palssonic UD06 (Papenburg, Deutschland)
UV-A-Quelle VILBER LOURMAT Deutschland
Bio-Link BLX-365 GmbH (Eberhardzell, Deutschland)
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UV-C-Quelle
UVACUBE 2000

Vortexmischer
Reax 2000

Warmeschrank UNb55
Wasserbad
Werkbank

ENVAIR eco air

Zentrifuge Megafuge
2.0R Heraeus Sepatech

Zentrifuge 5810R

Zugpriifmaschine
Instron 5542
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Dr. Honle AG
(Gréfelfing, Germany)

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

Memmert GmbH + Co. KG
(Schwabach, Deutschland)

Kottermann GmbH & Co KG
(Hanigsen, Deutschland)

ENVAIR GmbH
(Emmendingen, Deutschland)

Heraeus
(Hanau, Deutschland)

Eppendorf AG
(Wesseling, Deutschland)

Instron GmbH
(Norwood, USA)
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5.1.7 Software

ChemOffice Professional
Leica Application Suite
Microsoft Office 2019

Origin Pro Professional 2019
Python

RheoCompass

TopSpin 4.0.6
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5.2 Methoden

5.2.1 Synthesevorschriften

5.2.1.1 Synthese von Polycaprolactontriacrylat (PCLTA)

RO OR Unter Argon wurden 3,00g PCL-triol
>< o ? (Mn =300 g'mol, 10,0 mmol, 1,00 Aq.) in

O 45mL trockenem DCM gelost. Nach

\O n ) Zugabe von 9,4 mL Triethylamin (6,83 g,

\R/ 67,5 mmol, 6,75 Aq.) wurde die Reaktions-

l6sung auf 0°C gekiihlt. Anschliefend wurden 9,2 mL Acryloylchlorid (10,17 g,
112,4 mmol, 11,24 Aq.) in 25mL trockenem DCM gelost, auf 0°C gekiihlt und
tropfenweise zur Reaktionslosung unter starkem Riihren zugegeben. Dabei farbte sich
die Losung orangegelb. Nach Erwarmen auf RT wurde die Reaktionslosung fiir 18 h
geriithrt. Ausfallendes Triethylaminhydrochlorid wurde durch Filtration iiber
Celite® Hyflo Supercel abgetrennt. Die Losung wurde auf ein Volumen von 50 mL
eingeengt und mit 3 % (w/v) KOHug gewaschen. Bei KOH-Zugabe bildete sich eine
cremeartige, gelbe Suspension, die durch Zentrifugation (4000 rpm, 30 min) abgetrennt
wurde. Die Waschschritte wurden mehrfach wiederholt, bis die Waschlosung farblos
war. Die organische Phase wurde mehrfach mit 1% (v/v) HClag gewaschen.
Anschliefend wurde {iiber MgSO: getrocknet und das Losungsmittel unter
vermindertem Druck entfernt. Es wurde eine goldgelbe, olige Fliissigkeit (74 %)

erhalten, die lichtgeschiitzt bei 4 °C gelagert wurde.33

'H-NMR (400 MHz, CDCls): 6/ppm = 6,40 (dd, 3]=17,3 Hz, ?]=1,5 Hz, 3H, Hs), 6,11 (dd,
3]=17,3 Hz, °]=10,4 Hz, 3H, H.), 5,82 (dd, 3]=10,4 Hz, ?]=1,5 Hz, 3H, H.), 4,18-4,00 (m, 6H, H;,
nx6H, Ha), 2,36-2,27 (m, nx6H, Hi), 1,74-1,57 (m, nx12H, Hy.), 1,57-1,48 (m, 2H, H)), 1,45-
1,31 (m, nx6H, Hy), 0,96-0,86 (m, 3H, Hx).

Aq. n m \"

[mmol] [g] [mL]
PCL-triol 1,00 10,0 3,00 -
NEts 6,75 67,5 6,83 9,4
DCM (trocken) - - - 45
Acryloylchlorid 11,24 112,4 10,17 9,2
DCM (trocken) - - - 25
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5.2.1.2 Synthese von Gelatine-Methacryloyl (GelMA)

@)

HN)Y
H,N

Die Synthese von GelMA erfolgte in Anlehnung an géangige
Synthesevorschriften aus der Literatur.’!® Es wurde 1g
Gelatine Typ A (aus Schweinehaut, Gelierkraft: ~300 g
Bloom, 0,266 mmol NH:-Gruppen, 1 Aq.) in 10 mL PBS
unter Rithren bei 50 °C gelost. Anschliefiend wurden 792 uL.
Methacrylsaureanhydrid (5,32 mmol, 0,82g, 20 Aq.)
tropfenweise zugegeben und die Reaktionslosung bei 50 °C

tiir 2 h gertiihrt. Die Losung wurde darauthin mit 10 mL PBS

verdiinnt und in Dialyseschldauche (Cellulose, MWCO: 14 kDa) tiberfiihrt. Es wurde bei

40 °C fiir 7 Tage gegen dH20 dialysiert, wobei zweimal tédglich ein Wasserwechsel

erfolgte. Die aufgereinigte Losung wurde bei —80 °C eingefroren und lyophilisiert. Als

Produkt wurde ein weifser, styroporartiger Feststoff erhalten, der bei —20 °C gelagert

wurde. GelMA mit unterschiedlichem Funktionalisierungsgrad (Low, Medium, High)

wurde durch Variation der Mengen von Methacrylsdureanhydrid (1 Aq., 8 Aq., 20 Aq.

bezogen auf die NH2-Gruppen in Gelatine) synthetisiert.

'H-NMR (400 MHz, D:0O, 315 K): 6/ppm =7,60-7,40 (Haromat, Gelatine), 5,88 (1H, Vinyl-H, Ha),
5,64 (1H, Vinyl-H, Hb), 5,24-0,99 (Gelatine), 3,20 (bs, 2H, NH:), 2,11 (s, 3H, CHs, H.).

prolg DoF Aq. n m \%
Gelatine [mmol] [mg] [uL]
MAA 0,5 0,133 20,5 19,8
Low 1 0,266 41,0 39,6
2 0,532 82,0 79,2
4 1,064 164 158
Medium 8 2,128 328 317
10 2,66 410 396
12 3,192 492 475
16 4,256 656 634
High 20 5,32 820 792
30 7,98 1230 1189
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5.2.1.3 Synthese von Norbornen-funktionalisierter Gelatine (GelNB)

326 uL  5-Norbornen-2-carbonsdaure (368 mg,
2,66 mmol, 10 Aq.) wurden in 10-20 mL MES-
Puffer (0,5M, pH 6) gelost und 1,02 g EDC-HCI
o NH, (5,32 mmol, 20 Aq.) sowie 0,306 g NHS (2,66 mmol,

@)
~h
Lb/U\N 10 Aq.) zugegeben. Die Lésung wurde bei 50 °C fiir
2 H O 15 min geriihrt. Nach Zugabe von 1g Gelatine
h

HN
H,N

N Typ A (aus Schweinehaut, Gelierkraft: ~300g
: Bloom, 0,266 mmol NH>-Gruppen, 1 Aq.) wurde
mit NaOH (10 M) pH 7,5-7,8 eingestellt. Die Reaktionslosung wurde bei 50 °C iiber
Nacht geriihrt. Anschliefend wurde die Losung zentrifugiert (2000 rpm, 3 min), um
nicht 16sliche Riickstinde zu entfernen. Der Uberstand wurde in Dialyseschlauche
(Cellulose, MWCO: 14 kDa) tiberfiihrt und bei 40 °C fiir 7 Tage gegen dH:O dialysiert,
wobei zweimal taglich ein Wasserwechsel erfolgte. Die aufgereinigte Losung wurde bei
-80 °C eingefroren und lyophilisiert. Als Produkt wurde ein weifler, styroporartiger
Feststoff erhalten, der bei 20 °C gelagert wurde. GeINB mit unterschiedlichem Funktio-
nalisierungsgrad (Low, Medium, High) wurde durch Variation der Mengen von
5-Norbornen-2-carbonséure (0,3 Aq., 2 Aq., 10 Aq. bezogen auf die NHz>-Gruppen in
Gelatine), EDC-HCl (0,6 Aq, 4Aq, 20Aq) und NHS (0,3Aq, 2Aq, 10Aq.)

synthetisiert.

'H-NMR (400 MHz, D:0, 315 K): 6/ppm = 7,60-7,40 (Haroma, Gelatine), 6,44 (1H, Ha, endo),
6,39 (1H, H«, exo), 6,37 (1H, Hv, exo), 6,11 (1H, Hy, endo), 5,24-0,99 (Gelatine), 3,20 (bs, 2H,
NH:).
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prolg DoF Aq. n m A%
Gelatine [mmol] [mg] [uL]
NBCA 0,1 0,0266 3,7 3,3

Low 0,3 0,0798 11,0 9,8
0,5 0,133 18,4 16,3
1 0,266 36,8 32,6
Medium 2 0,532 73,5 65,1
2,5 0,665 91,9 81,4
3 0,798 110 97,7
3,5 0,931 129 114
4 1,064 147 130
8 2,128 294 260
High 10 2,66 368 326
EDC-HC1 0,2 0,0532 10,2 -
Low 0,6 0,1596 30,6 -
1 0,266 51,0 -
2 0,532 102 -
Medium 4 1,064 204 -
5 1,33 255 -
6 1,596 306 -
7 1,862 357 -
8 2,128 408 -
16 4,256 816 -
High 20 5,32 1020 -
NHS 0,1 0,0266 31 -
Low 0,3 0,0798 9,2 -
0,5 0,133 15,3 -
1 0,266 30,6 -
Medium 2 0,532 61,2 -
2,5 0,665 76,5 -
3 0,798 91,8 -
3,5 0,931 107 -
4 1,064 122 -
8 2,128 245 -
High 10 2,66 306 -
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5.2.14 Synthese von Thiol-funktionalisierter Gelatine (GelS)

o Die Synthese von GelS erfolgte nach einem

HNJ\(\/SH Protokoll von Van Vlierberghe et al.® Unter

HaN HN\H/CHB Argon wurde 1g Gelatine Typ A (aus

o NH; 0 Schweinehaut, Gelierkraft: ~300g Bloom,
HS\/\HJ\N 0,266 mmol  NHx-Gruppen, 1Aq.) in
H ) 10-20 mL entgastem Natrium-Carbonat-Bi-

H3C\n/ NH
o N)K(\/ SH " carbonat-Puffer (0,1 M, pH 10) gelost und die
H

HN\H/CH3 Losung auf 40°C erhitzt. Anschlieend
o) wurden 0,212 g N-Acetyl-DL-homocystein-
thiolacton (1,33 mmol, 5 Aq.) zugegeben. Um eine Oxidation der Thiol-Gruppen zu
vermeiden, wurden Metalle durch die Zugabe von 1 mM EDTA komplexiert.®* Die
Reaktionslosung wurde unter Argon bei 40 °C fiir 3 h geriihrt. Anschlieffend wurde die
Losung mit 10 mL dH-O verdiinnt und in Dialyseschldauche (Cellulose, MWCO: 14 kDa)
uberfithrt. Es wurde bei 40°C fiir einen Tag gegen entgastes dH:O wunter
Argonatmosphire dialysiert, wobei viermal ein Wasserwechsel erfolgte. Die auf-
gereinigte Losung wurde bei —80 °C eingefroren und lyophilisiert. Als Produkt wurde
ein weifler, styroporartiger Feststoff erhalten, der bei —80 °C unter Argonatmosphare
gelagert wurde. GelS mit unterschiedlichem Funktionalisierungsgrad (Low, Medium)
wurde durch Variation der Menge von N-Acetyl-DL-homocysteinthiolacton (1 Aqg.,
5 Aq. bezogen auf die NH2-Gruppen in Gelatine) synthetisiert.

H-NMR (400 MHz, D:0, 315 K): 6/ppm = 7,60-7,40 (Haromat, Gelatine), 5,24-0,99 (Gelatine),
3,20 (bs, 2H, NH:), 2,23 (s, 3H, CHs, Ha).

prolg DoF Aq. n m A%
Gelatine [mmol] [mg] [uL]
AHCT Low 1 0,266 42,3 -

3 0,798 127 -
Medium 5 1,33 212 -
10 2,66 423 -
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5.2.1.5 Synthese von PAGEs-PEGus5-PAGEs-Triblockcopolymeren

/\ Allylglycidylether (AGE) wurde tiiber Calciumhydrid

O {iber Nacht getrocknet. AnschlieBend wurde die AGE-
H{OJ/HO/\HO\){\OH Losung durch drei Freeze-Pump-Thaw-Zyklen entgast
o und durch Destillation gereinigt. Polyethylenglykol
v (PEG, Ma=20000 g'mol') wurde im Vakuum {iber
Nacht getrocknet. Fiir die Synthese des Triblock-

copolymers wurden 10 g PEG in wasserfreiem THF gelost und mit Kaliumnaphthalid
(0,4 M in trockenem THF) titriert, bis die Farbe der Losung hellgriin bis griin wurde.
Anschliefend wurde AGE zum PEG-Dialkoxid-Makroinitiator gegeben und die
Reaktionslosung bei 45 °C fiir 48 h geriihrt. Die anionische Polymerisationsreaktion
wurde durch Zugabe von entgastem Methanol gestoppt. Das Reaktionsprodukt
Poly(allylglycidylether)s-poly(ethylenglykol)sss-poly(allylglycidylether)os (PAGEgs-
PEGus5-PAGE9s) wurde in einem Liter Hexan ausgefallt, filtriert und getrocknet. Als
Produkt wurde ein weifler Feststoff erhalten. Das Molekulargewicht und die
Polymerzusammensetzung wurden tiber 'H-NMR Spektroskopie und Grofsenaus-

schlusschromatographie bestimmt.?”

5.2.1.6 Funktionalisierung von PAGEs-PEGuss-PAGEss-Triblockcopolymeren mit

Ammonium- und Sulfonat-Gruppen

HCI-H N/\/S Fiir die Modifikation des Triblockcopolymers mittels
2
Thiol-En-Click-Chemie wurden PAGEgs-PEGuss-PAGE9s
/\H Jﬁi und die jeweilige, iiber einen Thiol-Linker verkniipfte
H

° funktionelle Gruppe (Cysteaminhydrochlorid bzw.
Natrium-3-mercaptopropansulfonat, 5 Aq. pro Alken-
L~ ~_NH,-HCI
S gruppe) in einem DMF/H:0 (1:1) Gemisch geldst. Nach
Zugabe des Photoinitiators 2,2-Dimethoxy-2-phenyl-

NaO3S._~_S .
\/\ acetophenon (DMPA, 0,05 Aq. pro Alkengruppe) wurde

° die Reaktionslosung unter N2-Atmosphéare mit UV-Licht
H{OJ/HO/\HO OH (365nm, 5W) und unter Riihren fiir 6h bestrahlt.
0 * “ * Anschlieffend wurde das Reaktionsprodukt mit dH-O

K/\S/\/\SO Na verdiinnt, in Dialyseschlduche {iberfiihrt (Cellulose,
3
MWCO: 3,5 kDa) und gegen dH:O fiir 7 Tage dialysiert.
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Nach Lyophilisation wurden die Triblockcopolyelektrolyte a-PAGE9s-PEGuass-PAGEss
und s-PAGEs-PEGuss-PAGEss als weifse Feststoffe erhalten.?””

5.2.1.7 Funktionalisierung von PAGEs-PEGuss-PAGEs-Triblockcopolymeren mit

Guanidinium-Gruppen

Fiir die Guanidinium-Modifikation wurde a-PAGEos-
S PEGus5-PAGEes in PBS gelost und 1H-Pyrazol-1-

HCI-NH

HoN N
carboxamidin (4 Aq. pro Alkengruppe) zugegeben.

N
/\H 4 Anschlieffend wurde ein pH-Wert von 10 durch Zugabe
j/H OH on 10M NaOH-Losung eingestellt. Die Reaktions-
losung wurde bei RT fiir 3 Tage geriihrt, wahrend der
/\/

N NH,
S \ﬂ/ pH-Wert bei 10 gehalten wurde. Das Reaktionsprodukt

NH-HC wurde mit dH20 verdiinnt, in Dialyseschlduche
tiberfiihrt (Cellulose, MWCO: 3,5 kDa) und gegen dH:O fiir 7 Tage dialysiert. Nach
Lyophilisation wurde das Triblockcopolyelektrolyt g-PAGEss-PEGass-PAGEgs als weifser

bis gelblicher Feststoff erhalten.?”

5.2.2 Chemische Analytik
5.22.1 NMR-Spektroskopie

'H-NMR-Spektren wurden mit einem 400 MHz NMR-Spektrometer (AVANCE 400,
Bruker) aufgenommen. Die chemischen Verschiebungen () sind in parts per million
(ppm) tieffeldverschoben von der Tetramethylsilan (TMS)-Referenz angegeben und auf
das deuterierte Losungsmittel D20 (4,80 ppm) bzw. CDCls (7,26 ppm) kalibriert. Die
Beschreibung der Signale umfasst: s = Singulett, bs = breites Signal, dd = Dublett von
Dublett, m =Multiplett. 'H-NMR-Spektren von Gelatine, GelMA, GelNB und GelS
wurden bei einer Temperatur von 315K gemessen, um eine Gelierung der Probe

wahrend der Messung zu vermeiden.
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5.2.2.2 2,4,6-Trinitrobenzolsulfonsiure (TNBSA)-Assay
5.2.2.2.1 Bestimmung des Gehalts an freien Aminogruppen in Gelatine Typ A

Die quantitative Bestimmung primarer Aminogruppen in Gelatine Typ A (aus
Schweinehaut, Gelierkraft: ~ 300 g Bloom) erfolgte kolorimetrisch mittels TNBSA-Assay
iiber eine Standardkurve mit Glycin (2-12 pug-mL?). Der TNBSA-Assay wurde in
Anlehnung an ein Protokoll aus der Literatur durchgefiihrt.’>® Zu jeweils 500 pL
Probevolumen in Natrium-Carbonat-Bicarbonat-Puffer (0,1 M, pH 8,5) wurden 250 uL
TNBSA (0,01 % (v/v)) gegeben und die Reaktionslosung bei 37 °C fiir 4 h im Dunkeln
inkubiert. Anschlieffend wurde die Reaktion mit 125 uL. HCI (1 M) abgestoppt und
250 uL SDS (10 % (w/v)) zugegeben. Fiir den jeweiligen Blank wurden 500 uL
Probevolumen mit 125ul HCl (1 M) versetzt, anschliefend 250 uL TNBSA
(0,01 % (v/v)) zugegeben und unter denselben Bedingungen inkubiert. Nach Ablauf der
Reaktionszeit wurden 250 uL SDS (10 % (w/v)) zum Blank zugegeben. Die Absorption
der Proben und Blanks wurde bei 335nm gemessen (SmartSpec™ 3000, Bio-Rad
Laboratories). Fiir die erhaltenen Absorptionswerte der Glycin-Verdiinnungsreihe
wurde eine lineare Trendlinie erstellt. Die durchschnittliche Stoffmenge freier
Aminogruppen pro Gramm Gelatine wurde aus dem gemessenen Absorptionswert

einer Gelatine-Probe (200 pg-mL") berechnet.

5.2.2.2.2 Bestimmung des Funktionalisierungsgrads der Hydrogelvorldufer

Der Anteil von modifizierten freien Aminogruppen der synthetisierten Gelatinederivate
wurde mittels TNBSA-Assay bestimmt. Grundlage bildeten Losungen von Gelatine,
GelMA, GeINB und GelS (je 500 pg-mL?) in Natrium-Carbonat-Bicarbonat-Puffer
(0,1 M, pH 8,5). Die Durchfithrung des TNBSA-Assays erfolgte wie zuvor beschrieben.
Der Funktionalisierungsgrad (DoF) wurde aus dem Verhiltnis der gemessenen

Absorptionswerte von funktionalisierter und unfunktionalisierter Gelatine berechnet.

A (Gelatinederivat)
A (Gelatine)

DoF [%] = <1 - ) x 100 % (6)
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5.2.3 Herstellung der Biomaterial- bzw. Biotinten-Formulierungen
5.2.3.1 PETA-Photolack

PETA wurde mit 2 % (w/v) DETC versetzt und die Losung anschlieSend gevortext. Als

Photolack wurde eine transparente, gelbliche Fliissigkeit erhalten.

5.2.3.2 Acrylat-basierter PCL-Photolack

PCLTA wurde mit 2 % (w/v) Irgacure 369 versetzt. AnschliefSfend wurde die 10- bis
50-fache Menge an DCM zugegeben, um den Losungsvorgang des Photoinitiators in der
viskosen Photomonomer-Losung zu beschleunigen. Das Gemisch wurde gevortext und
mittels PTFE-Filter (Porengrofie: 0,2 um) filtriert. Das Losungsmittel wurde unter
vermindertem Druck entfernt. Als Photolack wurde eine transparente, gelbliche

Fliissigkeit erhalten.

5.2.3.3 Thiol-Acrylat-basierter PCL-Photolack

PCLTA (1Aq.) wurde mit einer dquimolaren Menge an Trimethylolpropantri(3-
mercaptopropionat) (1 Aq.), den Stabilisatoren Pyrogallol (0,02 Aq.) und Vinyl-
phosphonséure (0,04 Aq.) sowie 2 % (w/v) Irgacure 369 versetzt. AnschlieBend wurde
die 10- bis 50-fache Menge an DCM zugegeben, das Gemisch gevortext und mittels
PTFE-Filter (0,2 um) filtriert. Das Losungsmittel wurde unter vermindertem Druck

entfernt. Als Photolack wurde eine transparente, gelbliche Fliissigkeit erhalten.
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5.2.3.4 GelMA-Hydrogele

Der Hydrogelvorlaufer GelMA wurde bei 40 °C in DPBS’ gelost. Es wurde eine
5%ige (w/v) GelMA-Hydrogelvorldauferlosung mit 0,3 % (w/v) Photoinitiator LAP
hergestellt. Die Photopolymerisation zum Hydrogel erfolgte durch Bestrahlung mit
UV-A-/sichtbarem Licht (320-500 nm, 500 mW-cm=) fiir 1 min (Omnicure S2000, igb-
tech).

Low/Medium/High
GelMA Low, Medium, High LAP DPBS
(10 %) (10 %)
(w/v) in Hydrogel 5% 0,3 %
tir 1 mL Hydrogel 500 pL 30 uL 470 uL

5.2.3.5 GelNB/DTT-Hydrogele

Der Hydrogelvorlaufer GelINB wurde bei 40 °C in DPBS’ gelost. Es wurde eine
5%ige (w/v) GelNB-Hydrogelvorlduferlosung mit 0,3 % (w/v) Photoinitiator LAP
hergestellt. Zuletzt wurde DTT in einer Konzentration von 15 mM zugegeben. Die
Photopolymerisation zum Hydrogel erfolgte durch Bestrahlung mit UV-A-/sichtbarem
Licht (320-500 nm, 500 mW-cm?) fiir 30 s (Omnicure S2000, igb-tech).

Medium
GeINB Medium DTT LAP DPBS
(10 %) (%)) (10 %)
(w/v), Konz. in Hydrogel 5% 15 mM 0,3 %
fiir 1 mL Hydrogel 500 puL 15 uL 30 pL 455 uL
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Es wurden Stammlosungen der jeweiligen Hydrogelvorlaufer GeINB und GelS in

DPBS” hergestellt. Um den Lésungsvorgang von GelS zu beschleunigen, wurde die

Temperatur auf 50-70 °C erhoht. Nach vollstindigem Losen wurden GelNB (Low,
Medium, High) und GelS (Low, Medium) in dquimolarem Verhaltnis hinsichtlich der
photoreaktiven Gruppen (NB:S=1:1) gemischt und eine 5%ige (w/v) GelNB/GelS-

Hydrogelvorlauferlosung hergestellt. Zuletzt wurde LAP in einer Konzentration von

0,03 % (w/v) zugegeben. Die Photopolymerisation zum Hydrogel erfolgte durch
Bestrahlung mit UV-A-/sichtbarem Licht (320-500 nm, 500 mW-cm?) fiir 1-10s

(Omnicure 52000, igb-tech).

Low
GelINB Low GelS Low LAP DPBS
(10 %) (5 %) (10 %)
(w/v) in Hydrogel 2,5 % 2,5 % 0,03 %
fiir 1 mL Hydrogel 250 uL 500 puL 3 uL 247 pL
Medium
GelNB Medium GelS Medium LAP DPBS -
(10 %) (5 %) (10 %)
(w/v) in Hydrogel 2,5 % 2,5 % 0,03 %
fiir 1 mL Hydrogel 250 uL 500 puL 3 uL 247 pL
High
GelINB High GelS Medium LAP DPBS
(10 %) (5 %) (10 %)
(w/v) in Hydrogel 1,7 % 3,3 % 0,03 %
tir 1 mL Hydrogel 170 uL 660 puL 3uL 167 uL
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5.2.3.7 Polyelektrolyt-Komplex (PEC)-Hydrogele

Fiir die Herstellung der PEC-Hydrogele wurden Stammldsungen der funktionalisierten
PAGEss-PEGuss-PAGEss-Triblockcopolyelektrolyte (50 % (w/v)) in dH20 verwendet. Das
kationische Triblockcopolyelektrolyt (a-PAGEs-PEGuss-PAGE9s bzw. g-PAGEs-PEGass-
PAGEs) wurde mit dH20O gemischt und anschliefSend fiir 60 s gevortext, um eine
homogene Losung zu erhalten. Anschliefend wurde das anionische Triblock-
copolyelektrolyt (s-PAGEss-PEGuss-PAGEss) in  dquimolarem Verhdltnis zu den
geladenen Gruppen (kationisch/anionisch = 1:1) zugegeben und die Hydrogellosung fiir

60 s gevortext.

5.2.3.8 Interpenetrating-Polymer-Network (IPN)-Hydrogele

Fiir die Herstellung der IPN-Hydrogele wurden Stammlosungen der funktionalisierten
PAGEgs-PEGuss-PAGEgs-Triblockcopolyelektrolyte (50 % (w/v)), des Photomonomers
4-arm PEGA (50 % (w/v)) und des Photoinitiators Irgacure 2959 (5 % (w/v)) jeweils in
dH2O verwendet. Das kationische Triblockcopolyelektrolyt (a-PAGE9s-PEGuss-PAGEss
bzw. g-PAGE%s-PEGsss-PAGEes) wurde zu einer Losung aus 4-arm PEGA und
Irgacure 2959 gegeben. Die Reihenfolge der Zugabe sowie eine gute Durchmischung
durch intensives Vortexen nach jedem Schritt waren essenziell, um eine homogene
Interpenetration zwischen 4-arm PEGA-Monomeren und kationischen Triblock-
copolyelektrolyten zu erreichen. Zuletzt wurde das anionische Triblockcopolyelektrolyt
(s-PAGEs-PEGss5-PAGEss) in dquimolarem Verhdltnis zu den geladenen Gruppen
(kationisch/anionisch =1:1) zugegeben und das semi-IPN fiir 60s gevortext.
Anschliefiend erfolgte die photochemische Vernetzung der 4-arm PEGA-Monomere
durch Bestrahlung mit UV-Licht (302 nm, 5 W) fiir 5 min. Als Produkt wurde ein IPN-
Hydrogel mit interpenetrierenden kovalenten und nicht-kovalenten Polymer-

netzwerken erhalten.
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5.2.3.9 Synthese einer kombinatorischen GelPEG-Bibliothek

Fiir die kommerziell erworbenen PEGMA- und PEGDMA-Photomonomere wurden im
ersten Schritt die Inhibitoren durch Filtration iiber basisches Aluminiumoxid (Alfa
Aesar) entfernt. Eine kombinatorische Bibliothek aus Hydrogelvorlauferlosungen mit
variierenden Anteilen von PEGMA, PEGDMA und GelMA (Low, Medium, High) wurde
gemafs der Tabelle in Abbildung 53 C hergestellt. Anschlieffend wurden je 240 ul der
jeweiligen Vorlauferlosung in eine Silikon-Form (14 mm x 5 mm x 3 mm) iiberfiihrt und
durch Bestrahlung mit langwelligem UV-A-Licht (360 nm, 6 mW-cm?, 2 min) zum
Hydrogel ausgehartet. Nach erfolgter Photopolymerisation wurden die erhaltenen

Hydrogelblocke fiir 24 h in dH20 gequollen.
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5.2.4 Materialcharakterisierung
5.24.1 Quellverhiltnis von GelNB/GelS-Hydrogelen

Es wurde das Quellverhaltnis von 5%igen (w/v) GeINB/GelS-Hydrogelen (Low, Medium,
High) ermittelt. Die Herstellung der Hydrogele erfolgte wie zuvor beschrieben. Nach
Lyophilisation wurde das Trockengewicht bestimmt und die Hydrogelproben in DPBS*
bei RT fiir 48 h gequollen. Nach Entfernung von {iiberschiissigem Wasser von der
Hydrogeloberflaiche mit einem Tuch wurde das Gewicht der gequollenen Proben
gemessen. Das Quellverhidltnis der Hydrogele wurde nach folgender Gleichung
berechnet, wobei Wyoen das Gewicht der lyophilisierten Hydrogelprobe und wequolien

das Gewicht nach vollstandigem Quellen darstellt.

W
Massenquellverhiltnis = _gequollen )

Wirocken

5.2.4.2 Ellman’s Assay

Mittels Ellman’s Assay wurde der Anteil freier Thiol-Gruppen in photopolymerisierten
GelNB/GelS-Hydrogelen mit variierendem Thiol-zu-Norbornen-Verhaltnis (NB:S =1:1,
1:2, 1:3, 1:4, 1:5, 1:10) bestimmt. Entsprechende GelS-Hydrogele ohne GelNB-Zusatz
dienten als Kontrolle und wurden durch Abkiihlung der Vorlduferlosung auf 4 °C fiir
20 min hergestellt. Der Ellman’s Assay wurde in Anlehnung an ein Protokoll aus der
Literatur durchgefiihrt.3* Die GelNB/GelS-Hydrogele und die jeweiligen Kontrollen
wurden in Natriumphosphatpuffer (0,1 M, pH 7,4, 1 mM EDTA) zusammen mit dem
Ellman’s Reagenz (0,2 mM) bei RT fiir 6 h im Dunkeln inkubiert. Anschlieffend wurden
200 pL der Losung in eine 96-Well-Platte iiberfithrt und die Absorption bei 412 nm
gemessen (SpectraMax iD3, Molecular Devices). Der Anteil nicht-reagierter Thiol-
Gruppen wurde nach folgender Gleichung berechnet.
A (GelNB/GelS)

Freie Thiol-Gruppen [%] = A (GelS-Kontrolle) x 100 % 8)
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5.2.4.3 Kleinwinkel-Rontgenstreuung (SAXS)

PEC- bzw. PEC/C-Hydrogelproben wurden in den Lochern (Durchmesser: 3 mm) eines
SAXS-Aluminiumstreifens wie in 5.2.3.7 und 5.2.3.8 beschreiben hergestellt, der
anschliefend auf beiden Seiten mit Kaptonband verschlossen wurde, um die
Evaporation von Wasser zu verhindern. Kleinwinkel-Rontgenstreuungsmessungen
wurden mit Rontgenstrahlen von 13 keV an der Beamline 12-ID-B der Advanced Photon
Source, Argonne National Laboratory, durchgefiihrt. Der Abstand zwischen Probe und
Detektor war 4 m und der Wellenvektor (q) reichte von 0,0002 A1 bis 0,5 Al. Die
Belichtungszeit betrug 0,1 s. Alle Experimente wurden bei RT durchgefiihrt. Die 2D-
Streudaten wurden mit Hilfe des SAXSLee-Pakets in 1D-Daten umgewandelt. Die
Streuintensitdt der Probe wurde durch Subtraktion des Losungsmittelhintergrunds von
der gemessenen Streuintensitdt erhalten. Aus den ermittelten SAXS-Daten wurden
Durchmesser und Abstinde der PEC-Domidnen berechnet. SAXS-Messungen und
Berechnungen wurden von Defu Li (Department of Chemical and Biomolecular Engineering,
Samueli School of Engineering, UCLA, AG Asst. Prof. Dr. Samanvaya Srivastava)
durchgefiihrt.

5.2.4.4 Rheologische Messungen

Oszillationsmessungen wurden an einem Rheometer (Anton Paar, MCR 302) unter
Verwendung eines Platte-Platte-Systems (Durchmesser: 8 mm, Messpalt: 5 mm) fiir
chemisch vernetzte PEC/C-Hydrogele und eines Kegel-Platte-Systems (Durchmesser:
10 mm, Kegelwinkel: 2°) fiir chemisch unvernetzte PEC- bzw. PEC/C-Hydrogelldsungen
durchgefiihrt. Fiir die Herstellung der chemisch vernetzten Proben wurden 75 uL
Hydrogelvorlduferlosung in eine PDMS-Form mit zylindrischer Vertiefung (Durch-
messer: 8 mm, Hohe: 8 mm) pipettiert und anschliefsend durch Photopolymerisation
ausgehartet. Alle rheologischen Messungen wurden bei 25 °C durchgefiihrt. Zusatzlich
wurde eine Losungsmittelfalle verwendet, um ein Austrocknen der Hydrogele wahrend
der Messung zu vermeiden. Vor Erfassung der rheologischen Daten wurden alle Proben
zur Equilibration fiir 40 min vorab geschert. Amplituden-Sweeps (0,01-100 %) wurden
bei einer Kreisfrequenz von w=1rads' gemessen, um den linear-viskoelastischen
Bereich (LVE) zu bestimmen. Frequenz-Sweeps (0,01-100 Hz) wurden bei einer Scher-
deformation von vy =0,3 % gemessen. Ein zyklischer Deformations-Sweep (engl. cyclic

strain sweep) mit aufeinanderfolgenden Perioden geringer (y =0,3 %, 240 s) und hoher
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(Yy=100 %, 60s) Scherdeformation wurde durchgefiihrt, um die Erholung der
Hydrogele nach erfolgter Deformation zu bewerten. Rotationsmessungen mit steigender
Scherrate (0,1-100 s™) zur Bestimmung der Viskositdt wurden bei einer Kreisfrequenz

von w =1 rad-s? und einer Scherdeformation von y = 0,3 % durchgefiihrt.

5.2.4.5 Zugversuche von IPN-Hydrogelen

Die Zugversuche wurden mit der mechanischen Zugpriifmaschine Instron 5542
durchgefiihrt. Fiir die Herstellung der Proben wurden 70 uL Hydrogelvorlauferlosung
in eine PDMS-Form mit rechteckiger Vertiefung (14 mm x 5 mm x 1 mm) pipettiert und
anschlieflend durch Photopolymerisation vernetzt. Die Hydrogele wurden zwischen
doppelseitiges Klebeband innerhalb der Klemmen des Gerdts eingespannt. Die
Dehngeschwindigkeit betrug 1 mm-min. Alle Daten wurden bis zum Zerreifsen der
jeweiligen Hydrogelprobe akquiriert. Aus dem Spannungs-Dehnungs-Diagramm
wurden Zugfestigkeit, Zahigkeit, Elastizititsmodul und Dehnbarkeit der Hydrogele

bestimmt.

5.2.4.6 Quellverhiltnis von IPN-Hydrogelen

Fir die Herstellung der Proben zur Untersuchung der Quellbarkeit wurden 60 puL
Hydrogelvorlauferlosung in eine PDMS-Form mit zylindrischer Vertiefung pipettiert
und durch Photopolymerisation vernetzt. Anschlieffend wurden die Proben in dH:O fiir
einen Zeitraum von insgesamt 48 h gequollen. Nach 0 h, 1h, 4h, 9h, 24 h, 48 h wurde
das Gewicht der Hydrogelproben gemessen, nachdem das Wasser an der
Hydrogeloberflache vorsichtig mit einem Tuch entfernt wurde. Das Quellverhaltnis der
Hydrogele wurde nach folgender Gleichung berechnet, wobei w; das Startgewicht und
w; das Gewicht zum Zeitpunkt t darstellt.

Wt'WO

Quellverhaltnis [%] =
Wo

x 100 % )
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5.2.5 Diffusionsstudie

Fir die Diffusionsstudie wurden Gelatine-basierte Hydrogelfilme definierter Grofien-
abmessungen (3 cm x 3 cm x 1 mm) hergestellt. Dazu wurde die fliissige GeIMA-Losung
mit dem Photoinitiator LAP (0,3 % (w/v)) und dem zu untersuchenden Stoff
(Methylenblau: 2 mM, Glucose und Dextran: je 30 mg-mL?) versetzt. Anschlieflend
wurden 900 uL der Hydrogelvorldauferlosung in eine 3D-gedruckte Gussform
(Ultimaker® Extended 3D-Drucker) tiberfithrt und durch Bestrahlung mit UV-A-/
sichtbarem Licht (320-500 nm, 500 mW-cm?, 2min) zum Hydrogel ausgehartet
(Omnicure S2000, igb-tech). Der Hydrogelfilm wurde in ein Becherglas mit 50 mL dH:0,
das auf 37 °C vorgewarmt wurde, iiberfiihrt. Die Gussform wurde dabei mit dem
Hydrogelfilm nach unten zeigend auf die Wasseroberflache gesetzt. Die Freisetzung des
gelosten Stoffes gemafs der Fick’schen Diffusion wurde bei 37 °C unter leichtem Riithren
iiber einen Zeitraum von 24 h verfolgt. Nach festgelegten Zeitpunkten (0, 2, 4, 6, 8, 10,
15, 20, 25, 30, 45, 60, 90, 120, 180, 240, 300, 1440 min) wurden jeweils Proben aus dem
Becherglas entnommen und die freigesetzte Menge des untersuchten Stoffes aus dem
Hydrogelfilm bestimmt. Die partielle Freisetzung wurde gemafs den Approximationen
des Ritger-Peppas-Modells aufgetragen. Nach Erstellung einer linearen Trendlinie
wurde der Diffusionskoeffizient Dy fiir kurze Zeiten bzw. Dy fiir lange Zeiten aus der

jeweiligen Steigung m berechnet.

m? mg 2 12 10
Px T]=(T)'60s 10
m my 12 (11)

" n2-60s

5.2.5.1 Photometrischer Nachweis von Methylenblau

Die Freisetzung von Methylenblau aus dem Hydrogelfilm in die umgebende Losung
wurde durch Absorptionsmessung bei 660 nm bestimmt. Dazu wurden aus dem
Becherglas 1 mL Probe entnommen, in eine Kiivette tiberfithrt und die Absorption
gemessen (SmartSpec™ 3000, Bio-Rad Laboratories). Anschliefend wurde das Probe-

volumen der Gesamtlosung wieder zugefiihrt.
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5.2.5.2 Kolorimetrischer Nachweis von Glucose und Dextran

Die Menge an freigesetzter Glucose bzw. Dextran (2,5, 10, 100, 500 kDa) in die
umgebende Losung wurde kolorimetrisch bestimmt. Dazu wurde ein modifiziertes
Protokoll der Phenol-Schwefelsdaure-Methode verwendet.®* Es wurden 40 uL
Probevolumen mit 40 uL einer 5%igen (v/v) wassrigen Phenollésung und 200 pL
konzentrierter Schwefelsaure (95-97 %) versetzt. Das Reaktionsgemisch wurde fiir 10 s
gevortext und anschliefSend fiir 10 min bei 90 °C auf dem Thermomixer inkubiert. Nach
Abkiihlung auf RT wurden 200 pL in eine 96-Well-Platte {iberfiihrt und die Absorption

bei 490 nm gemessen (SpectraMax iD3, Molecular Devices).
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5.2.6 Degradationsstudien
5.2.6.1 Hydrolytischer Abbau von PCL-Wiirfeln

Die fliissigen PCL-Photomonomerlosungen (Acrylat- und Thiol-Acrylat-basiert)
wurden in eine PDMS-Form mit einer wiirfelformigen Vertiefung mit einer Kantenlange
von 4 mm pipettiert und durch Bestrahlung mit UV-A-Licht (320-500 nm, 500 mW-cm?,
2 min, Omnicure S2000, igb-tech) vernetzt. Die erhaltenen Wiirfel bildeten die
Grundlage fiir eine makroskopische Degradationsstudie. Die Wiirfel wurden bei 37 °C
iiber einen Zeitraum von 56 Tagen in PBS und 24 Tagen in NaOH-Losung (0,1 M, 1 M,
10 M) inkubiert, wobei alle zwei Tage die Degradationslosung gewechselt wurde. Der
Abbauprozess wurde durch tagliche Gewichtsmessungen verfolgt. Die Berechnung des
verbleibenden Gewichts erfolgte nach folgender Gleichung, wobei w das Startgewicht
und w; das Gewicht zum Zeitpunkt t darstellt.

Verbleibendes Gewicht [%] = % x 100 % (12)
0

5.2.6.2 Hydrolytischer Abbau von DLW-Boxringen unter zellfreien Bedingungen

Es wurde ein 5 x 5 Boxring-Array aus dem PCLTA-Photolack auf einem silanisierten
Glassubstrat mittels DLW erzeugt, der die Grundlage fiir die Degradationsstudie
bildete. Die Glassubstrate wurden bei 37 °C iiber einen Zeitraum von 31 Tagen in PBS
und 1 M NaOH-L6sung inkubiert und der Abbauprozess der Boxringe mikroskopisch
verfolgt (Leica DM IL LED, Leica Microsystems).

5.2.6.3 Hydrolytischer Abbau von DLW-Boxringen unter Zellkulturbedingungen

Ein Tropfen mit einem Volumen von 50 pL, in dem 1 x 10* NHDF suspendiert waren,
wurde auf das bedruckte Glassubstrat so aufgebracht, dass der 5 x 5 Boxring-Array
vollstandig bedeckt war. Fiir das Anwachsen der Fibroblasten wurde das Glassubstrat
fir ca. 3h inkubiert (37 °C, 5% COz). Um dabei ein Austrocknen der Zellen zu
verhindern, wurden jede Stunde einige Mikroliter zusitzliches DMEM zugegeben.
Anschliefiend wurde das Glassubstrat in eine DMEM-befiillte Petrischale {iberfiihrt und
iiber einen Zeitraum von 14 Tagen kultiviert. Alle drei Tage wurde ein Mediumwechsel
durchgefiihrt. Der Abbauprozess der Boxringe wurde mikroskopisch verfolgt (Leica DM
IL LED, Leica Microsystems).

173



5 Material und Methoden

5.2.6.4 Biodegradation von GeINB/GelS-Hydrogelen

Es wurde die in-vitro-Bioabbaubarkeit von 5%igen (w/v) GelNB/GelS-Hydrogelen (Low,
Medium, High) untersucht. Die Herstellung der Hydrogele erfolgte wie zuvor be-
schrieben. Nach Lyophilisation wurde das Trockengewicht bestimmt und die Proben in
DPBS” mit 10 % (v/v) FCS fiir 14 Tage inkubiert (37 °C, 5 % COz). Die Degradations-
losung wurde alle 2-3 Tage gewechselt. Nach 1,2, 3,4,7 und 14 Tagen wurden die
Hydrogelproben lyophilisiert und das Gewicht gemessen. Grundlage fiir den jeweiligen
Zeitpunkt bildeten separate Hydrogelproben. Das verbleibende Gewicht in Prozent
wurde nach folgender Gleichung berechnet, wobei w, das Trockengewicht der
Hydrogelprobe vor der Degradation und w; das Trockengewicht zum Zeitpunkt t
darstellt.

Verbleibendes Gewicht [%] = % x 100 % (12)
0

5.2.6.5 Photodegradierbarkeit von GelPEG-Hydrogelen in Abhingigkeit von vari-
ierenden PEGMA/PEGDMA/GelMA-Anteilen

Die Photodegradierbarkeit der jeweiligen Hydrogelformulierung aus der kombina-
torischen GelPEG-Bibliothek wurde durch Gewichtsmessungen vor und nach
Bestrahlung mit UV-C-Licht (270 nm, 22 mW-cm?, 10 min) bestimmt. Die fliissigen
Degradationsprodukte wurden dabei vor dem Wiegen vorsichtig mit einem Tuch
entfernt. Die Photodegradierbarkeit der Hydrogele wurde nach folgender Gleichung

berechnet.

w (vor Degrad.) - w (nach Degrad.)

Photodegradierbarkeit [%] = x 100 % (5)

w (vor Degrad.)
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5.2.6.6 Photodegradierbarkeit von GelPEG-Hydrogelen in Abhingigkeit von der
Geldicke

Um die Abhiangigkeit des Degradationsverlaufs von der Dicke der Hydrogele zu
untersuchen, wurden unterschiedliche Volumina (80 pL, 120 uL, 180 uL) der Vorlaufer-
losung in die Silikon-Form (14 mm x5 mm x 3 mm) gegeben und zum Hydrogel
photopolymerisiert. Nach vollstandigem Quellen in DMEM (ohne FCS, ohne Phenolrot)
wurden die Hydrogele mit UV-C-Licht (270 nm, 22 mW-cm?) bestrahlt und die Dicke
der jeweiligen Hydrogele nach unterschiedlichen Zeitpunkten (0 min, 5 min, 10 min)

gemessen.

5.2.6.7 Photodegradierbarkeit von GelPEG-Hydrogelen in Abhingigkeit des ver-

wendeten Zellkulturmediums

Um den Degradationsverlauf in unterschiedlichen Kultivierungsmedien zu unter-
suchen, wurden die mit Hilfe der Silikon-Form (14 mm x 5 mm x 3 mm) hergestellten
Hydrogelblocke (aus je 240 uL Vorlauferlosung) tiber Nacht in verschiedenen Medien

gequollen:

PBS

DMEM (ohne FCS, ohne Phenolrot)
DMEM (ohne FCS, mit Phenolrot)
DMEM (mit FCS, ohne Phenolrot)
DMEM (mit FCS, mit Phenolrot)

S I e

Es wurde die jeweilige Dicke der gequollenen Hydrogele bestimmt. Anschliefsend
wurden die Hydrogele mit UV-C-Licht (270 nm, 22 mW-cm?) bestrahlt und der
Degradationsverlauf sowohl optisch als auch durch Messung der jeweiligen Dicke nach
unterschiedlichen Zeitpunkten (1 min, 5 min, 10 min) verfolgt (DSA 25 Kontaktwinkel-

Goniometer).
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5.2.7 In-vitro-Experimente in 2D-/3D-Zellkultur
5.2.7.1 Steriles Arbeiten und Sterilisation

Alle Arbeitsschritte erfolgten unter der Sterilbank. Vor dem Beginn der sterilen Arbeiten
wurden die Arbeitsflache sowie verwendete Geradte, Materialien und Handschuhe mit
70%igem EtOH desinfiziert. Kultivierungsmaterialien, Medien, Reagenzien und
Losungen wurden erst unter der Sterilbank geoffnet. Alle Abfélle wurden vor ihrer

Entsorgung autoklaviert.

5.2.7.2 Verwendete Zelllinien
Fiir die Zellexperimente wurden vier verschiedene humane Zelllinien herangezogen:

HeLa:  humane Zervixkarzinomzellen
HepG2: humane Leberkarzinomzellen (human hepatoma G2)
NHDEF: humane Fibroblasten (normal human dermal fibroblasts)

HUVEC: humane Nabelvenenendothelzellen (human umbilical vein endothelial cells)

Fiir die Zelllinien HeLa, HepG2 und NHDF wurde als Kultivierungsmedium DMEM
(Dulbecco’s Modified Eagle Medium) verwendet, das mit 10 % (v/v) FCS (Fetal Calf Serum)
und 1 % (v/v) Penicillin/Streptomycin versetzt wurde. Fiir die Zelllinie HUVEC wurde
das Kultivierungsmedium EGM-2 (Endothelial Cell Growth Medium-2) mit EGM-2-

Zusatzen eingesetzt.

5.2.7.3 Auftauen der Zellen

Die verwendeten Zelllinien HeLa, HepG2, NHDF und HUVEC wurden bei =196 °C im
Stickstofftank gelagert. Um die Zellen in Kultur zu nehmen, wurden die entsprechenden
Kryorohrchen aus dem Stickstofftank entnommen und ziigig bei 37 °C aufgetaut.
Anschlieiend wurde die Zellsuspension in eine 75 cm?-Kulturflasche mit vorge-
warmtem Medium gegeben. Die Zellkulturflasche wurde bei 37 °C und 5 % CO2-Gehalt
im Brutschrank inkubiert. Nach 24 h erfolgte ein Mediumwechsel, um das im
Einfriermedium enthaltene und fiir die Zellen schadigende DMSO zu entfernen. Dazu
wurde das vorhandene Kultivierungsmedium entfernt, die adhdrente Zellschicht mit
DPBS* (Dulbecco’s Phosphate Buffered Saline) gewaschen und anschlieflend frisches

Kultivierungsmedium zugegeben.
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5.2.7.4 Kultivierung der Zellen

Die Kultivierung der Zellen erfolgte in 75 cm?-Kulturflaschen in EGM-2 (HUVEC) bzw.
DMEM (HeLa, HepG2, NHDF) in einem Brutschrank bei 37 °C, 5 % CO:-Gehalt sowie
gesattigter Luftfeuchtigkeit. Nach dem Erreichen einer 90%igen Konfluenz wurden die
Zellen entweder im Verhdltnis 1:5, 1:10 oder 1:20 passagiert. Dazu wurde das
vorhandene Kultivierungsmedium entfernt und die adhdrente Zellschicht mit DPBS*
gewaschen, um tote Zellen sowie Medienriickstinde zu entfernen. Im Anschluss
wurden die Zellen mit 0,125 % (HUVEC) bzw. 0,25 % (HeLa, HepG2, NHDF) Trypsin-
EDTA-L6sung behandelt und fiir ca. 3 min bei 37 °C inkubiert. Nach Ende der
Inkubationszeit wurde das Ablosen der Zellen vom Boden der Kulturflasche tiberpriift
und gegebenenfalls durch leichtes Klopfen mit der Hand unterstiitzt. Anschlieffend
wurde die Wirkung von Trypsin durch die Zugabe des Trypsininhibitors (HUVEC) bzw.
des entsprechenden Zellkulturmediums (HeLa, HepG2, NHDF) gestoppt. Die Zellen
wurden vorsichtig resuspendiert und nach erfolgter Verdiinnung in eine neue
Kulturflasche mit vorgelegtem Medium zur weiteren Kultivierung tiberfiihrt. Fiir den
Einsatz der Zellen in den jeweiligen 2D-/3D-Zellkulturexperimenten wurde ein kleines
Volumen (ca. 10 uL) der unverdiinnten Zellen in eine Neubauer-Zihlkammer gegeben,
die Zellzahl ermittelt und die Zellsuspension auf die gewiinschte Zellkonzentration

verdiinnt. Der nicht benétigte Rest der Zellsuspension wurde verworfen.

5.2.7.5 Einfrieren der Zellen

Das Einfrieren von Zellen erfolgte, sobald eine Konfluenz von 80 % bis 90 % erreicht
wurde. Die Zellen wurden, wie bereits in 5.2.7.4 beschrieben, geerntet und in ein
Falconrohrchen tiberfiihrt. Das Kultivierungsmedium wurde abzentrifugiert (1200 rpm,
3min) und das erhaltene Zellpellet in einem entsprechenden Volumen an Einfrier-
medium aufgenommen, sodass eine Zellzahl von 1 x 10° Zellen-mL erzielt wurde. Je
1 mL der Zellsuspension wurde in ein Kryorohrchen iiberfiihrt. Anschlieffend wurde
dieses in einen mit Isopropanol gefiillten Einfrierbehalter gesetzt, der mit 1 °C-min" auf
-80 °C heruntergekiihlt wurde. Am nachsten Tag wurde das Kryorohrchen in den
Stickstofftank tiberfiihrt und dort bei —196 °C bis zur erneuten Verwendung der Zellen
gelagert.

177



5 Material und Methoden

5.2.7.6 MTT-Proliferationsassay

Redukt H
N N-N eduktase N
[ > N
o
Br
MTT Formazan
(gelb) (dunkelblau/violett)

Schema 1: Enzymatische Reduktion des gelben, wasserloslichen Farbstoffs 3-(4,5-
Dimethylthiazol-2-yl)-2,5-diphenyltetrazoliumbromid (MTT) in ein blau-violettes, wasser-
unlosliches Formazan-Derivat im Mitochondrium lebender Zellen.

a) Fiir wasserlosliche Testverbindungen

Es wurde ein MTT-Proliferationsassay durchgefiihrt, um die jeweilige Toxizitat von
Hydrogelvorlaufern, Hydrogelabbauprodukten (enzymatisch bzw. nach Photo-
degradation), Photoinitiator und Crosslinker zu bestimmen. Es wurden 1 x 10 Zellen in
je 100 uL Zellkulturmedium in einer 96-Well-Platte ausgesat und iiber Nacht kultiviert
(37 °C, 5 % CO2). Nach 24 h wurden die Zellen mit den zu untersuchenden Substanzen
behandelt. Dazu wurde das vorhandene Medium entfernt und die Testsubstanzen in
Kulturmedium in den gewtiinschten Konzentrationen zugegeben und fiir ausgewahlte
Expositionszeiten inkubiert (37 °C, 5 % COz). Bei einer Expositionsdauer von unter 72 h
wurden die Testsubstanzen zum jeweiligen Zeitpunkt wieder entfernt und frisches
Zellkulturmedium zugegeben. In den jeweiligen Lebend- und Totkontrollen erfolgte zu
den entsprechenden Zeitpunkten ein Medienwechsel. Nach 72-stiindiger Inkubations-
zeit wurden die Zellen der Totkontrolle mit 5 uL Triton X-100 (20 % (v/v)) abgetétet.
Danach wurden in jedes Well 15 uL MTT gegeben und die 96-Well-Platte fiir weitere 3 h
inkubiert. Die Reaktion wurde durch Zugabe von 100 pL Lysispuffer gestoppt. Am
Folgetag wurde die Absorption bei 595nm mit einem Mikrotiterplatten-
Spektralphotometer (SpectraMax iD3, Molecular Devices) gemessen. Die jeweiligen
Zellviabilitaten wurden in Relation zur Lebend- und Totkontrolle ermittelt. Mittelwert

und Standardabweichung wurden aus n = 3 berechnet.
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Konzentration Expositionsdauer Zelltyp Zellkultur-
medium
Hydrogelvorldufer o .
(GeIMA, GeINB, GelS) 5% 10 min, 2h,24h  HepG2 DMEM
Enzymatische

Abbauprodukte o 10 Ao

(GeIMA, GeINB/DTT, 0,1%,1%,2% 72h HepG2 DMEM
GelNB/GelS)
53 mg-mL

und 1:1, 1:2,
Phom?gt’f;é’ é‘)’d“kte 1:5, 1:10, 72h Hela  DMEM

1:100, 1:1000

Verdiinnung

e 0,01 %, 0,03 %,
Photoinitiator 0,05 %, 0,1 %, 24h HUVEC ~ EGM-2
(LAP)
0,3 %
Crosslinker 10 min, 20 min,
(DTT) 15 mM 40min, 1 h,2h,  HepG2 DMEM
3h,6h,24h

b) Photolack-Beschichtungen

Fiir die Evaluation der Biokompatibilitit von PETA und PCLTA wurden die Wells einer
96-Well-Platte mit dem jeweiligen Photolack beschichtet und durch Bestrahlung mit
UV-A-Licht ausgehartet. Anschlielend wurden 2 x 10* HepG2-Zellen in je 100 puL
DMEM auf den beschichteten Wells ausgesdt. Als Lebendkontrolle dienten
unbeschichtete Wells. Nach 72-stiindiger Inkubationszeit (37 °C, 5 % CO:z) wurden die
Zellen der Totkontrolle mit 5 pL Triton X-100 (20 % (v/v)) abgetotet. Danach wurden in
jedes Well 15 uL MTT gegeben und die 96-Well-Platte fiir weitere 3 h inkubiert. Die
Reaktion wurde durch Zugabe von 100 uL Lysispuffer gestoppt. Am Folgetag wurden
150 uL aus jedem Well in eine neue unbeschichtete 96-Well-Platte {iberfiihrt und die
Absorption der Losungen bei 595 nm mit einem Mikrotiterplatten-Spektralphotometer
(SpectraMax iD3, Molecular Devices) gemessen. Die Zellviabilitdten fiir die PCLTA- und
PETA-Beschichtungen wurden in Relation zur Lebend- und Totkontrolle ermittelt.

Mittelwert und Standardabweichung wurden aus n = 5 berechnet.
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5.2.7.7 PrestoBlue-Proliferationsassay

‘o) NADH /H* NAD" /H,O
N / N
HO 0] O HO O O
Resazurin Resorufin
(blau, geringe Fluoreszenz) (rosa, hohe Fluoreszenz)

Schema 2: NADH-abhingige Reduktion von Resazurin zum fluoreszierenden Resorufin in
lebenden Zellen zur Bestimmung der metabolischen Aktivitat.

Die Zellviabilitait und das Proliferationsverhalten von eingebetteten HepG2-Zellen in
GelPEG-10- und PEG-10-Hydrogelen wurden mittels PrestoBlue Assay {iiber einen
Zeitraum von 7 Tagen verfolgt. Grundlage hierfiir bildeten 200 uL zellbeladene
Hydrogele (2,5 x10¢ Zellen'-mL") in einer 48-Well-Platte, die mit 1mL DMEM
tiberschichtet wurden. Entsprechende zellfreie Hydrogele fungierten als jeweilige
Blanks. Die metabolische Aktivitit wurde nach erfolgter Zelleinbettung an den Tagen
1, 2, 3 und 7 gemessen. Dazu wurde das vorhandene Zellkulturmedium entfernt, das
Hydrogel einmal mit DPBS* gewaschen und 300puL PrestoBlue-Losung
(DMEM / PrestoBlue =9:1) zugegeben. Im Anschluss wurden die Zellen fiir 5h
inkubiert (37 °C, 5% COz). Danach wurden 100 uL des Uberstands der jeweiligen
Proben und Blanks in eine 96-Well-Platte tiberfiihrt und die Fluoreszenz (Aex= 560 nm,
Aem = 600 nm, Integrationszeit: 400 ms) mit einem Mikrotiterplatten-Spektralphotometer
(SpectraMax iD3, Molecular Devices) gemessen. Die aufgetragene Fluoreszenzintensitat
ergab sich nach Abzug der Blanks fiir die gemessenen Zeitpunkte. Mittelwert und

Standardabweichung wurden aus n = 3 berechnet.
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5.2.7.8 Farbung mit CellTracker Green CMFDA

Die NHDF wurden in DMEM fiir einen Tag auf den DLW-bedruckten Glassubstraten
mit 5 x 5 Boxringen (aus PCLTA) kultiviert. Anschliefiend wurde das vorhandene Zell-
kulturmedium entfernt, das Glas einmal mit DPBS’ gewaschen und die Zellen mit
CellTracker Green CMFDA (10 pM) fiir 30 min bei 37 °C im Dunkeln gefarbt. Nach
Entfernen der Farbelosung wurde mit DPBS” gewaschen und frisches DMEM
zugegeben. Die Proben wurden durch Konfokalmikroskopie (Leica TCS SPE DMI4000B,
Leica Microsystems) analysiert. Es wurden z-Stacks (Schrittgrofie: 2 um bzw. 0,5 pm)

aufgenommen, die durch die LasX Software in 3D-Bilder umgewandelt wurden.

Mikroskop Leica TCS SPE DMI14000B
Objektiv ACS APO 10%/0.30 DRY bzw. ACS APO 40x/1.15 OIL
Format 1024 x 1024 Pixel (400 Hz)
Lochblende 1 AU
Frame Average 6
Laser 405 nm
488 nm
Emission PMT 1: 430 - 490 nm

PMT 2: 490 - 540 nm

5.2.7.9 Farbung mit Phalloidin-FITC und Hoechst 33342

Die NHDF wurden auf den DLW-bedruckten Glassubstraten mit 5 x 5 Boxringen (aus
PCLTA bzw. PETA) fiir 4 Tage bzw. 14 Tage in DMEM kultiviert. Anschlieffend wurde
das vorhandene Zellkulturmedium entfernt, das Glas einmal mit DPBS”- gewaschen und
die Zellen mit 4%iger (w/v) PFA-Losung fiir 10 min bei RT im Dunkeln fixiert. Nach
erneutem Waschen mit eisgekiihltem DPBS” wurden die Substrate bis zu ihrer weiteren
Verwendung bei 4 °C gelagert. Das Aktinzytoskelett der NHDF wurde mit Phalloidin-
FITC (100nM) fiir 40 min bei RT im Dunkeln gefarbt. Anschliefend wurden die
Zellkerne der NHDF mit Hoechst 33342 (2 pug-mL") fiir 5 min bei RT gefarbt. Nach
Entfernen der Farbelosung wurde einmal mit DPBS gewaschen und neues DPBS*
zugegeben. Die Proben wurden durch Konfokalmikroskopie (Leica TCS SPE DMI4000B,
Leica Microsystems) analysiert. Es wurden z-Stacks (Schrittgrofie: 1 um) aufgenommen,

die durch die LasX Software in 3D-Bilder umgewandelt wurden.
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Mikroskop Leica TCS SPE DMI4000B
Objektiv ACS APO 40x%/1.15 OIL
Format 1024 x 1024 Pixel (400 Hz)
Lochblende 1 AU
Frame Average 12
Laser 405 nm

532 nm
Emission PMT 1: 415 - 480 nm

PMT 2: 545 - 625 nm

5.2.7.10 Zelleinbettung in Gelatine-basierten Hydrogelen

NHDF (Passage 6-8, 2,5 x 10° Zellen'mL"! im Hydrogel) wurden in 5%igen Hydrogel-
vorlauferlosungen von GelMA, GelNB/DTT und GelNB/GelS mit einem Anteil von
0,3 % bzw. 0,03 % (w/v) des Photoinitiators LAP suspendiert. Anschlielend wurden
jeweils 200 uL der Hydrogelvorlduferlosung in einen 8-Well p-slide (ibiTreat, ibidi)
tberfithrt und durch Bestrahlung mit UV-A-/sichtbarem Licht (320-500 nm,
500 mW-cm?, 1sbis1min) zum Hydrogel ausgehartet (Omnicure S2000, igb-tech).
Nach erfolgter Photopolymerisation wurden die Hydrogele mit 200 ul DMEM
tiberschichtet und iiber einen Zeitraum von 14 Tagen bei 37 °C und 5 % CO: inkubiert.

Regelmafiige Medienwechsel wurden alle 2-3 Tage durchgefiihrt.

5.2.7.11 Zelleinbettung im PEG- bzw. GelPEG-Hybrid-Hydrogel

NHDF (Passage 6-8, 2,5 x 10° Zellen-mL! im Hydrogel), HeLa- oder HepG2-Zellen
wurden in den Hydrogelvorlauferlosungen von PEG-10 bzw. GelPEG-10 mit einem
Anteil von 0,3 % (w/v) des Photoinitiators LAP suspendiert. Aufgrund der hohen
Toxizitat der unvernetzten PEGMA- und PEGDMA-Monomere wurden die Zellen als
letztes zugegeben. Anschlieffend wurden jeweils 200 uL der Biotinte sofort in einen
8-Well p-slide (ibiTreat, ibidi) tiberfithrt und durch Bestrahlung mit langwelligem
UV-A-Licht (360 nm, 6 mW-cm?, 2 min) zum Hydrogel ausgehartet. Nach erfolgter
Photopolymerisation wurden die Hydrogele mit 200 ul DMEM f{iberschichtet und iiber
einen Zeitraum von 14 Tagen bei 37 °C und 5% CO: inkubiert. Regelmafiige
Medienwechsel wurden alle 2-3 Tage durchgefiihrt.
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5.2.7.12 Lebend-/Tot-Fiarbung

Die Viabilitat der im jeweiligen Hydrogel eingebetteten Zellen wurde durch Lebend-/
Tot-Farbungen bestimmt. Dazu wurde das iiberstehende Zellkulturmedium entfernt
und die Hydrogele mit Calcein-AM (4 ug-mL") und Propidiumiodid (20 ug-mL-") fiir
20 min (37 °C, 5 % CO2) gefarbt. Anschliefend wurde die Farbelosung entfernt, die
Hydrogele mehrmals mit DPBS’ gewaschen und frisches DMEM zugegeben. Die
Proben wurden durch Konfokalmikroskopie (Leica TCS SPE DMI4000B, Leica
Microsystems) analysiert. Es wurden z-Stacks (Hohe: 300 um, Schrittgrofie: 5 pm)

aufgenommen, die durch die LAS X Software in 3D-Bilder umgewandelt wurden.

Mikroskop Leica TCS SPE DMI14000B
Objektiv ACS APO 10%/0.30 DRY
Format 1024 x 1024 Pixel (400 Hz)
Lochblende 1-1,5 AU
Frame Average 4
Laser 488 nm

532 nm
Emission PMT 1: 495 - 584 nm

PMT 2: 610 - 700 nm
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5.2.8 Fabrikationsprozesse
5.2.8.1 Direct Laser Writing

Die DLW-Experimente wurden mit dem Photonic Professional GT (Nanoscribe)
durchgefiihrt, dessen Laser Femtosekundenpulse bei einer Wellenldnge von 780 nm
emittierte. Als Substrat fungierte ein silanisiertes Deckglas, auf welches ein
Fliissigkeitstropfen mit einem Volumen von ca. 50 uL des PCLTA- bzw. PETA-
Photolacks aufgebracht wurde. Der Laserstrahl wurde durch ein Olimmersionsobjektiv
(Zeiss Plan-Apochromat 63x/1,40 Ol) auf die Grenzfliche zwischen Deckglas und
Photolack gerichtet, wodurch eine Zwei-Photonen-Polymerisation im Laserfokus
induziert wurde. Aus der relativen Verdnderung der Position des Glassubstrats zum
Laserfokus durch ein galvanometrisches System erfolgte der Aufbau der 3D-Struktur.
Nach Beendigung des Schreibprozesses wurde das Glassubstrat zur Entwicklung in ein
Becherglas mit Aceton gegeben, um nicht polymerisierte Monomere zu entfernen. Die
auf dem Glassubstrat zuriickbleibenden DLW-Geriiststrukturen wurden anschlieffend
entweder mittels Rasterelektronenmikroskopie (Zeiss Supra 55VP, Carl Zeiss) analysiert

oder in Biokompatibilitdts- bzw. Degradationsstudien eingesetzt.

5.2.8.2 Extrusionsbasiertes 3D-Bioprinting

Die 3D-Bioprinting-Experimente wurden mit einem extrusionsbasierten 3D-Drucker
(38D Discovery Gen 1, regenHU) durchgefiihrt, der mit einem Kartuschensystem
(Nordson EFD), Dosiernadeln (konisch, Durchmesser: 0,15 mm, Vieweg) und einem
Kiihlsystem (Pilote ONE, Peter Huber Kaltemaschinenbau) ausgestattet war. Grundlage
fiir das 3D-Bioprinting bildeten 5%ige (w/v) Biotinten von GelMA (Low, Medium, High)
und GelNB/GelS (Low, Medium, High). Nach Suspension der NHDF in der
Vorlauferlosung (2,5 x 10° Zellen'mL') wurde die Biotinte in die Kartusche tiberfiihrt,
die anschliefend verschlossen und iiber Kopf bei RT gelagert wurde, um eine
Blasenbildung im Gel zu vermeiden. Die Kartusche wurde in den Druckkopf eingesetzt
und die konische Nadel angeschlossen. Die Biotinte wurde mittels Kiihlsystem auf eine
Temperatur von 22 °C fiir 30 min gekiihlt, um einen Viskositdtsanstieg aufgrund der
physikalischen Gelierung zu erzielen. Der Extrusionsdruck erfolgte bei einer
Temperatur von 22 °C, einem Druck von 0,075 MPa und einer Druckgeschwindigkeit
von 20 mm-min™. Es wurde eine zellbeladene Gitterstruktur (1 cm x 1 cm) bestehend aus

vier Schichten gedruckt, bei der jede Schicht durch Bestrahlung mit UV-A-/
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sichtbarem Licht fiir 20 s vernetzt wurde (315-400 nm, 13,6 W, OSRAM Ultra Vitalux
300W E27, Osram-Licht). Die auf den Objekttrager gedruckte Struktur wurde mit DPBS*
gewaschen und fiir die weitere Kultivierung in eine Petrischale mit DMEM {iberfiihrt
(37°C, 5% COz). Lebend-/Tot-Farbungen wurden an den Tagen 0, 7 und 14 durch-
gefithrt mit anschliefender Konfokalmikroskopie (Leica TCS SPE DMI4000B, Leica
Microsystems) und Zellviabilitadtsanalyse (Python-Software).

5.2.8.3 Subtraktives Photopatterning

Grundlage fiir die subtraktive Fertigung bildete die GelPEG-10-Biotinte mit HeLa-Zellen
(2,5 x 10° Zellen-mL') und 0,3 % (w/v) LAP. Es wurde 1 mL der Biotinte in eine Teflon-
Form (37,6 mm x 13,8 mm x 3 mm) gegeben und durch Bestrahlung mit langwelligem
UV-A-Licht (360 nm, 6 mW-cm?, 2min) zum Hydrogel photopolymerisiert. Nach
Freisetzung der Hydrogelfilme aus der Teflon-Form wurden sie in eine Petrischale
tiberfiihrt und iiber Nacht in DMEM gequollen. Um eine schnelle UV-C-Degradation
des GelPEG-10-Hydrogels zu gewahrleisten, wurde FCS durch jeweils eine der

folgenden drei Methoden transient entfernt:

1. Tausch von DMEM gegen DPBS fiir 3 h
2. Tausch von DMEM gegen FCS-freies DMEM fiir 3 h
3. Quellung des GelPEG-10-Hydrogels {iber Nacht in FCS-freiem DMEM

Die photodegradationsbasierte Strukturierung des FCS-freien GelPEG-10-Hydrogels
erfolgte durch Bestrahlung mit UV-C-Licht (270 nm, 22 mW-cm?, 10 min) unter
Verwendung einer jeweils geeigneten Chrom-beschichteten Photomaske aus Quarzglas.
Nach erfolgtem Photopatterning wurde das strukturierte, zellbeladene Hydrogel in eine

Petrischale mit DMEM fiir die weitere Kultivierung tiberfiihrt.
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Gramm

Guanidinium/Sulfonat-funktionalisiertes

PAGEos-PEGss5-PAGEss
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g/s-PEC

o
G’
GelMA
GelNB

GelPEG

GelS
gaf.
Glu
Gly

g-PAGEs-PEGus5-PAGEss

H0
H20:
HAMA
HCI @)
HeLa

HepG2

His

hMSC

HP
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Guanidinium/Sulfonat-basierter

Polyelektrolyt-Komplex
Speichermodul
Verlustmodul

Gelatine-Methacryloyl

Norbornen-funktionalisierte Gelatine

Hybrid-Hydrogel auf Basis von methacrylierter

Gelatine und Polyethylenglykol
thiolierte Gelatine
gegebenenfalls

Glutaminsaure

Glycin

Guanidinium-funktionalisiertes

PAGEss-PEGuss-PAGEoss
Stunde/n

Wasser

Wasserstoffperoxid
Hyaluronsdure-Methacrylat
Salzsaure

humane Zervixkarzinomzellen

humane Leberkarzinomzellen

(engl. human hepatoma G2)

Histidin

humane mesenchymale Stammzellen

(human mesenchymal stem cells)

Hewlett-Packard



HUVEC

Hyl
Hyp
Hz

IBCS-FMS

Ile
IPN

ITX

kDa
keV
KIT
k]
LAP
LDso
LED
Leu

LIFT

LVE-Bereich

Lys
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humane Nabelvenenendothelzellen

(engl. human umbilical vein endothelial cells)
Hydroxylysin

Hydroxyprolin

Hertz

Institut fiir Biologische und Chemische Systeme -

Funktionelle molekulare Systeme

Isoleucin

Interpenetrating Polymer Network
Isopropylthioxanthon

Kelvin

Kilodalton

Kiloelektronenvolt

Karlsruher Institut fiir Technologie (KIT)
Kilojoule
Lithiumphenyl-2,4,6-trimethylbenzoylphosphinat
letale Dosis 50 %

lichtemittierende Diode (engl. light-emitting diode)
Leucin

Laser-induzierter Vorwartstransfer

(engl. laser-induced forward transfer)

linear-viskoelastischer Bereich

(engl. linear viscoelastic region)
Lysin
Masse
Meter

Multiplett
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MAA
MES
Met
mg
MHz
min

mL

mM
mmol

MMP

mol
MPa

MPL

MTT

mW

MWCO

n

Na2COs
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Molaritat

Molekulargewicht

Kubikmeter
Methacrylsaureanhydrid
2-(N-Morpholino)ethansulfonsdure
Methionin

Milligramm

Megahertz

Minute/n

Milliliter

Millimeter

Millimolar

Millimol
Matrix-Metalloproteinase
zahlenmittleres Molekulargewicht
Mol

Megapascal
Multiphotonen-Lithographie
Millisekunde/n

3-(4,5-Dimethylthiazol-2-yl)-2,5-diphenyl-

tetrazoliumbromid
Milliwatt

Molekulargewichts-/Ausschlussgrenze

(engl. molecular weight cut-off)
Stoffmenge

Natriumcarbonat



Na:HPOs

NaH2POu4

NaHCOs

NaOH

NB:S

NBCA

NEts

NH:

NHDF

NHS

nm

nM

NMR

Oz~

ONB

Pa

PAA

PAGEn-PEGh-PAGEn

PAM

PBS

PCL

PCLTA

PDMS

6 Abkiirzungsverzeichnis

Dinatriumhydrogenphosphat
Natriumdihydrogenphosphat
Natriumhydrogencarbonat
Natriumhydroxid
Norbornen-zu-Thiol-Verhaltnis
5-Norbornen-2-carbonsaure
Triethylamin

Aminogruppe/n

humane Fibroblasten

(engl. normal human dermal fibroblasts)
N-Hydroxysuccinimid

Nanometer

Nanomolar

Kernspinresonanz (engl. nuclear magnetic resonance)
ortho

Superoxid-Anion

o-Nitrobenzylgruppe

Pascal

Polyacrylsaure

Poly(allylglycidylether)m-poly(ethylenglykol)n-
poly(allylglycidylether)m

Polyacrylamid

phosphatgepufferte Salzlosung
(engl. phosphate-buffered saline)

Polycaprolacton
Polycaprolactontriacrylat

Polydimethylsiloxan
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PEC

PEC/C

PEG
PEGA
PEGDA
PEGDMA
PEGMA
PEI

PETA
PETTA
PFA

PGA

pH
Phalloidin-FITC
Phe

PI

PLA
polyDADMAC
ppm

PR

Pro

PSS

PTFE
PVA

rad
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Polyelektrolyt-Komplex

Hybrid-Hydrogel mit elektrostatischen (PEC) und

kovalenten (C) Polymernetzwerkanteilen
Polyethylenglykol
Polyethylenglykolacrylat
Polyethylenglykoldiacrylat
Polyethylenglykoldimethacrylat
Polyethylenglykolmethacrylat
Polyethylenimin
Pentaerythritoltriacrylat
Pentaerythritoltetraacrylat
Paraformaldehyd

Polyglykolid

potentia hydrogenii
Phalloidin-Fluoresceinisothiocyanat
Phenylalanin

Propidiumiodid

Polylactid
Polydiallyldimethylammoniumchlorid
Millionstel (engl. parts per million)
Phenolrot

Prolin

Polystyrolsulfonsaure
Polytetrafluorethylen
Polyvinylalkohol

Radiant



RGD

rpm

RT

SAXS

SDS
SLA

SLS

SN
s-PAGEos-PEGuss-P AGEos

STED

TAD
TED
THF
Thr
TMS
TNBSA
Tyr
UCLA
uv
UV-A

UV-C

6 Abkiirzungsverzeichnis

Arginin-Glycin-Asparaginsaure

Umdrehungen pro Minute

(engl. revolutions per minute)
Raumtemperatur
Sekunde/n

Singulett

Kleinwinkel-Rontgenstreuung

(engl. small-angle X-ray scattering)
Natriumlaurylsulfat (engl. sodium dodecyl sulfate)
Stereolithographie (engl. stereolithography)

Selektives Lasersintern

(engl. selective laser sintering)
Single-Network

Sulfonat-funktionalisiertes PAGEss-PEGuass-PAGEos

Abregung durch stimulierte Emission

(engl. stimulated emission depletion)
Triazolindion

Technology, Entertainment, Design
Tetrahydrofuran

Threonin

Tetramethylsilan
2,4,6-Trinitrobenzolsulfonsaure
Tyrosin

University of California, Los Angeles
Ultraviolettstrahlung
Ultraviolettstrahlung A (315-380 nm)

Ultraviolettstrahlung C (100-280 nm)
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\Y Volumen

Val Valin

vgl. vergleichsweise

w Gewicht (engl. weight)

\W Watt

w/v Gewicht pro Volumen (engl. weight per volume)
Wy Startgewicht

Wgequollen Gewicht nach Quellung
Wi Gewicht zum Zeitpunkt t
Wirocken Trockengewicht

z. B. zum Beispiel
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