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Kurzfassung

Dank fortschrittlicher Techniken kann die Transplantation heute viele Leben retten. Das Hauptproblem ist
jedoch der Zugang zu ausreichend verfligbaren Organen und Geweben. Eine mogliche Losung ist die
kiinstliche Reproduktion. MalRgeschneiderte biologische Systeme sind technisch hergestellte Systeme mit
biologischen Komponenten, die biologische Funktionen tGbernehmen. Sie kénnen als Organersatz, zur
Heilung von Krankheiten oder zur Medikamentenherstellung eingesetzt werden. Die Herausforderung,
die gewiinschte Endfunktion zu erreichen, liegt in der komplexen Beziehung zwischen den kiinstlichen
und den natirlichen Komponenten. Ein Ansatz im Bereich des Tissue Engineering sind additive
Fertigungsverfahren, unter anderem das Bioprinting. Um die biologische Aktivitdt nach der Herstellung zu
gewdhrleisten, miissen die gewahlte Herstellungsmethode und die verwendeten Materialien
zellvertraglich sein. Diese Anforderung schrankt die zur Verfiigung stehenden Methoden, z.B. durch den
Einsatz von Warme, stark ein. Um eine geeignete Auflésung der fein strukturierten extrazellularen Matrix
(ECM) abbilden zu kénnen, bieten sich hochaufldsende 3D-Druckverfahren auf Basis des Elektrojetting an.
In dieser Arbeit werden neue Materialsysteme und Herstellungsverfahren vorgestellt. Zwei
Materialsysteme, basierend auf Poly(acrylsdure) (PAA) und Poly(ethylenglykol)diacrylat (PEGDA) / PAA,
bestehen aus synthetischen Hydrogelen. Das dritte Materialsystem besteht aus natiirlich vorkommendem
Kollagen. Fiir jedes dieser Materialsysteme wurde ein Elektrojetting-Prozess optimiert, so dass orientierte
Fasern, Scaffolds und dreidimensionale Netzwerke hergestellt werden konnten. Durch
elektrohydrodynamisches Co-Jetting konnten intelligente PAA-Fasern mit einem Durchmesser von 5,2 um
produziert werden. Die PAA-Fasern rollten sich spontan auf und bildeten Mikrofedern, wenn sie Puffern
als Stimulus ausgesetzt waren. Die formgebende Bewegung ist auf das anisotrope Quellverhalten der
unterschiedlichen Vernetzungsgrade der Polymerldsungen zuriickzufiihren und somit abhangig von der
verwendeten Puffersubstanz, dem pH-Wert und der lonenstéarke. Die Mikrofedern bildeten sich innerhalb
von Sekunden und sind damit deutlich schneller als bisher bekannte Formanderungsbewegungen. Die
Fasern bildeten Federn mit einem maximalen Durchmesser von 487 um und zeigten ein gutes
Rickstellverhalten nach  &uBerer Krafteinwirkung. Diese  Mikrodimensionen machen die
elektrogesponnenen Mikrofedern fiir den Bereich der kinstlichen Muskeln und der Soft-Robotik sehr
interessant. Durch Stapelung der Einzelfasern konnten rechteckige Geruststrukturen mit
unterschiedlichen Gittergréen und einer maximalen Hohe von 150 um hergestellt werden. Um eine
moglichst naturgetreue dreidimensionale Nachbildung der ECM zu erreichen, wurden dreidimensionale
Proteinnetze aus Kollagen mikrometergenau positioniert. Dies konnte mit Hilfe einer eigens entwickelten
3D-Netz Jet Station realisiert werden. Grundlage der Optimierung der elektrodynamischen
Herstellungstechnik war die Gestaltung der Erdung und deren Einfluss auf das elektrische Feld. Dies
ermoglichte die gezielte Ablagerung von Kollagenfasern in Mikrokavitdten verschiedener Arrays und
Scaffolds. Die Proteinfasern spannten sich als dreidimensionale Kollagennetzwerke (iber den gesamten
Querschnitt sowie lber die gesamte Hohe der einzelnen Kavitdten. Durch das Aufbringen einer doppelten
Linienerdung erhielt das Kollagennetz zusatzlich eine Richtungsorientierung. Auf diese Weise kdnnen
Gewebetypen nachgebildet werden, die Belastungen in einer bestimmten Richtung ausgesetzt sind.
Zellkulturen von Hepatozyten in Mikrokavitaten mit Kollagennetzen zeigten die Eignung als biologisches
System. Darliber hinaus wurden direkt biologisch aktive 3D-Strukturen mit kontrollierten und definierten
Mikroporen gedruckt. Unter anderem wurden Enzyme in filigranen Mikrostrukturen immobilisiert. Die
Enzyme zeigten eine hohe Aktivitdt auch liber langere Zeitrdume hinweg und eignen sich fir den Einsatz
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in industriellen Enzymprozessen. Dariiber hinaus eignet sich das Materialsystem fiir das direkte Drucken
von Zellen und eréffnet damit eine vollig neue Dimension des Bioprintings.



Abstract

Thanks to revolutionary techniques transplantation can save many lives today. However, the main issue
is the access to enough available organs and tissues. One possible solution is artificial replication. Tailor-
made biological systems are engineered systems with biological components that take on biological
functions. They can be used to replace organs, to cure diseases or to manufacture drugs. The challenge of
achieving the desired end function lies in the complex relationship between the artificial and natural
components. One approach to tissue engineering is additive manufacturing, including bioprinting. To
ensure biological activity after fabrication, the chosen manufacturing method and the materials used must
be cell compatible. This requirement severely limits the available methods, e.g. through the use of heat.
High-resolution 3D printing methods based on electrojetting are suitable to mimic the finely structured
extracellular matrix (ECM) at a sufficient resolution. In this work, new material systems and fabrication
methods are presented. Two material systems, based on Poly(acrylic acide) (PAA) and Poly(ethylene
glycol) diacrylate (PEGDA) / PAA, are composed of synthetic hydrogels. The third material system is
naturally occurring collagen. An electrojetting process was then optimised for each of these material
systems to produce oriented fibres, scaffolds and three-dimensional meshes. Electrohydrodynamic co-
jetting was used to produce smart PAA fibres with a diameter of 5.2 um. The PAA fibres spontaneously
coiled and formed microsprings when stimulated by buffers. The shaping movement is due to the
anisotropic swelling behaviour of the different cross-linking degrees of the polymer solutions and is
therefore dependent on the buffer substance, pH and ionic strength used. The microsprings formed within
seconds, which is much faster than previously published shape-changing movements. The fibres formed
springs with a maximum diameter of 487 um and showed good recovery behaviour after external force
application. This microdimension makes the electrojet microsprings very interesting for artificial muscles
and soft robotics. By stacking the individual fibres, rectangular framework structures with different lattice
sizes and a maximum height of 150 um could be produced. To achieve the most lifelike three-dimensional
mimic of the ECM, three-dimensional protein networks of collagen were positioned with micrometre
precision. The optimization of the electrodynamic fabrication technique was based on the design of the
grounding and its influence on the electric field. This enabled the targeted deposition of collagen fibres in
microcavities of different arrays and scaffolds. The protein fibres spanned the entire cross-section and
height of the individual cavities as three-dimensional collagen networks. The application of a double line
grounding gave the collagen network an additional directional orientation. In this way, it is possible to
mimic tissue types that are subjected to stress in a specific direction. Cell cultures of hepatocytes in
microcavities with collagen networks showed the suitability as a biological system. Furthermore,
biologically active 3D structures with controlled and defined micropores have been directly printed. This
included immobilizing enzymes in filigree microstructures. The enzymes showed high activity even over
long periods of time and are suitable for use in industrial enzyme processes. In addition, the material
system is suitable for the direct printing of cells and thus opens up a completely new dimension in the
scaling of bioprinting.
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Gly
HFP
hMSCs
hPDL
IR
KIT
NFES
oNP

oNPG

Institut flir Mess- und Regelungstechnik
zweidimensional

dreidimensional

vierdimensional

computergestiitztes Design
Continuous Liquid Interface Production
konfokales Laser-Scanning-Mikroskop
Direct Ink Writing

Direct Laser Writing

Echerichia coli

extrazelluldre Matrix

Ethylenglykol

Schmelzelektrospinnschreiben (melt electrospinning writing)

und andere (et alia)

Fused Deposition Modelling
Glutardialdehyde

Glycin

1,1,1,3,3,3 Hexafluoro-2-propanol
humanen mesenchymalen Stromazellen
humanem Parodontalligamentzellen
Infrarot

Karlsruher Institut fiir Technologie
Nahfeld-Elektrospinnen (near-field electrospinning)
ortho-Nitrophenol

O-Nitrophenyl-B-d-galactopyranosid
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Abkirzungsverzeichnis

PAA Poly(acrylsdure)

PEGDA  Poly(ethylenglykol)diacrylat
PLA Polymilchsaure

PLC Polycaprocacton

PLGA Poly(lactid-co-glycolid)

PNIPAAmM Poly-N-Isopropylacrylamid

PPII Polypropoline-Il (Helix)

REM Rasterelektronenmikroskop

SAXS Rontgenkleinwinkelstreuung (small-angle X-ray scattering)
uv Ultraviolettstrahlung

z.B. zum Beispiel
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1 Einleitung

Der Traum, geliebte Menschen zu retten, ist so alt wie die Menschheit. Verletzungen, Krankheiten und
angeborene Missbildungen sind seit jeher Teil der menschlichen Erfahrung. In der Geschichte
manifestierte sich dieser Wunsch lange Zeit in Magie, Mythen und Legenden. Erst mit der Entdeckung der
Wissenschaft kam ein neues Verstandnis von Biologie, Krankheit und Trauma auf. Die daraus entstandene
rekonstruktive Chirurgie konnte die Lebensqualitdt vieler Patienten durch den Wiederaufbau von
Korperstrukturen, die fehlende Funktionen ersetzten, erheblich verbessern. Die stindige
Weiterentwicklung des Wissens fiihrte zu revolutiondren Techniken wie der Transplantation von
Geweben und Organen von einem Menschen auf einen anderen. In Verbindung mit der Pharmazie und
der Arzneimittelentwicklung ist es gelungen, die molekularen und zelluldren Ereignisse der
Immunreaktion des Patienten zu steuern und so die lebensrettenden Funktionen der Organe zu
gewadhrleisten. Auch wenn die Transplantation heute eine sehr erfolgreiche Losung darstellt, ist das
Hauptproblem der Zugang zu ausreichend verfiigbaren Organen und Geweben. In Deutschland stehen
derzeit 9697 Patienten auf der Warteliste fir eine Transplantation. Demgegeniiber stehen 3113
postmortal gespendete Organe im Jahr 2018.1Y Diese Diskrepanz fiihrt zu vielen Leidens- und Todesfillen
bei den wartenden Patienten. Selbst eine erfolgreiche Transplantation kann im Nachhinein zu Problemen
mit dem Immunsystem, chronischer AbstoRung und Gewebezerstérung fihren. Bei Implantaten, die die
Funktion des betroffenen Gewebes ersetzen sollen, werden zusatzlich Fremdkorper verwendet. Diese
fihren im Laufe der Zeit haufig zu Infektionen an der Gewebegrenzfliche, Frakturen oder
AbstoRungsreaktionen.l? Der Bedarf, maRgeschneidertes funktionsfihiges Gewebe bereitzustellen hat
neue Losungswege durch die Kombination aus Biologie und Technik entstehen lassen.

1.1 Malgeschneiderte biologische Systeme

Systema kommt aus dem Altgriechischem und bedeutet ,, aus mehreren Einzelteilen zusammengesetztes
Ganzes”. Es bezeichnet damit ein abgrenzbares Gebilde, das aus verschiedenen Komponenten besteht,
die unterschiedliche Eigenschaften aufweisen. Aufgrund bestimmter geordneter Beziehungen der
Komponenten zueinander kann das System als geschlossenes Ganzes mit eigenen Merkmalen betrachtet
werden. Natirliche biologische Systeme sind Systeme, die sich selbst erhalten und ohne gezielten
anthropogenen Einfluss entstanden sind, zum Beispiel Organe, Organismen oder Biofilme.?! Sie stehen
denen von Menschen erdachten und konstruierten kiinstlichen Systemen wie einer Maschine oder
technischen Anlage entgegen. MaRgeschneiderte biologische Systeme vereinen beide Kategorien. Die
Merkmale eines biologischen Systems kénnen durch kiinstlich eingebrachte Komponenten beeinflusst
werden. Genau so kann ein technisches System so ausgelegt werden, dass es durch Zugabe von
natirlichen biologischen Komponenten die Fahigkeit erhalt, biologische Funktionen auszufiihren, um
diese beispielsweise fur die Medizin nutzbar zu machen. Die Herausforderung ist dabei, die Beziehungen
der kinstlichen und natirlichen Komponenten zueinander so zu gestalten, dass die gewiinschte
Endfunktion gegeben ist.
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1.1.1 Geweberekonstruktion

Tissue Engineering (englisch flir Gewebekonstruktion oder Gewebeziichtung) ist die Herstellung von
lebendem kiinstlichen Gewebe als biologischer Ersatz fiir eingeschranktes oder krankhaftes Gewebe eines
Patienten. Um das urspriingliche Gewebe rekonstruieren zu koénnen, ist dazu ein fundamentales
Verstandnis von den Struktur-Funktions-Beziehungen der natirlichen Vorlage notwendig. Ein Organ ist
ein hochspezialisierter Teil des Korpers, der als selbststandiges System eine bestimmte Aufgabe erfiillt. Es
setzt sich wiederum aus mehreren strukturiert angeordneten Geweben zusammen. Der Mensch besitzt
vier verschiedene Grundgewebearten: das Epithelgewebe, das Bindegewebe, das Muskelgewebe und das
Nervengewebe. Diese wiederum haben verschiedene Aufgaben wie die Abgrenzung und der Verbund von
Strukturen, die Bewegung oder die Steuerung!®. Grundsatzlich setzt sich jedes Gewebe aus Zellen und der
extrazelluldren Matrix (ECM) zusammen. Die ECM als nicht zellulare Komponente Gbernimmt wichtige
Funktionen innerhalb des Korpers. Sie bildet das physische Gerdiist fiir die Zellen und sendet biochemische
und biomechanische Signale, welche die Form und Funktion von Geweben beeinflussen. Die ECM ist eine
hochdynamische Struktur, die stdndig enzymatisch oder nicht-enzymatisch umgebaut wird und deren
molekulare Komponenten einer Vielzahl von posttranslationalen Modifikationen unterzogen werden. Um
die Komplexitdit nachahmen zu koénnen, missen die Methoden von Bio-, Werkstoff- und
Ingenieurswissenschaften interdisziplindar kombiniert und die grundlegendsten Eigenschaften von
Geweben beriicksichtigen werden, die eine Funktion ermdglichen.” Das klassische Tissue Engineering
beruht auf der Nachahmung der extrazellularen Matrix durch die Verwendung natirlicher oder
synthetischer Materialien, die typischerweise als "Scaffolds" (englisch fur Geriiste) bezeichnet werden
und die Zellen unterstiitzen.'! Zusammensetzung, Architektur, mechanische Eigenschaften und die
biologisch aktiven Zusatze des Geriists sollten genau auf das Zielgewebe abgestimmt sein.” So ist es
extrem wichtig die Interaktion zwischen Zellen und den Zellen mit der umgebenden ECM bestméglich
nachzuahmen. Bei der Betrachtung dieses riesigen Designraums sollte man sich bewusst sein, dass sich
native Matrixmolekile hierarchisch zu komplexen und vielfaltigen Suprastrukturen zusammensetzen, die
verschiedene Funktionen ermoglichen. Diese kdnnen beispielsweise von der Lichtlibertragung in der
Hornhaut bis zur lebenslang anhaltenden Kontraktion des Herzmuskels reichen.!® Die Fahigkeit der Natur
zur prazisen hierarchischen Organisation ermoglicht eine enorme Funktionalitdt, mit der
Gewebetechniker und Materialwissenschaftler nur schwer konkurrieren kénnen. !

Jingste Fortschritte in der Mikro- und Biofabrikation haben mit neuen biologischen und
computergestiitzten Werkzeugen eine neue Dimension in der Entwicklung komplexer biologischer
Systeme er6ffnet. Um geeignete physikalische, mechanische und biologische Eigenschaften zu erreichen,
ist es erforderlich in der regenerativen Medizin biologische Systeme mit synthetischen
Polymermaterialien zu kombinieren.[*911 Das aktuelle Vorgehen ist dabei schematisch in Abbildung 1
dargestellt. Desweiteren haben Fortschritte bei den additiven Herstellungstechniken zu einer erhéhten
Funktionalitit und Komplexitit der geziichteten Gewebestrukturen gefiihrt.*? Allerdings wurden breitere
Durchbriiche durch technologische Kompromisse behindert, die durch ein begrenztes Verstandnis der
strukturellen Komplexitat biologischer Gewebe bedingt sind. Um natives Gewebe imitieren zu kénnen,
muss das komplexe Zusammenspiel zwischen Zellen verschiedener Phanotypen, ihrer lokalen
Mikroumgebung und ihrer zeitabhingigen Interaktionen definiert werden.!™3! Neben einer klaren Reihe
von Biospezifikationen sind individuelle anatomische Architekturen Schlisselelemente, die fir die
Nachahmung von natiirlichem Gewebe erforderlich sind. In diesem Zusammenhang ermdglicht die
medizinische Bildgebung die Visualisierung der anatomischen Struktur, was zu einer
informationsgesteuerten Konstruktion von 3D-Modellen im computergestiitzten Design (CAD) des
Zielgewebes fiihrt.™ Mit Hilfe fortschrittlicher computergestiitzter Fertigungstechniken kénnen
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Polymergeriiste mit hoher Aufldsung hergestellt werden, um Stabilitat und Flusstransport als Teil der
extrazelluldren Mikroumgebung zu unterstltzen. In Anbetracht der Materialanforderungen, die von
mechanischen Eigenschaften bis hin zur biologischen Abbaubarkeit reichen, bleibt die Wahl der
Materialien ein wichtiger Gesichtspunkt wihrend des Designprozesses.[>11¢1 zysitzlich wird eine
zellinstruktive Proteinmatrix bendétigt, die der nativen extrazellularen Matrix in Bezug auf die Steuerung
der Zellanhaftung, Orientierung, Proliferation und Differenzierung so nahe wie méglich kommt.”]
Storungen in der extrazelluldren Matrix kdnnen schwerwiegende Folgen haben, da sie mit zahlreichen
Krankheitsbildern wie Bindegewebserkrankungen und Herz-Kreislauf-Problemen in Verbindung gebracht
werden.'8! Wihrend einer Krebserkrankung wird die ECM dereguliert und férdert anschlieRend durch
zelluldre Transformation und Metastasierung das Krebswachstum.!®) Sobald ein geeignetes
Materialsystem fiir eine bestimmte Tissue-Engineering-Anwendung entwickelt worden ist, kann es als
azellulares oder zellulares Gerist kategorisiert werden. Die Zellularisierung eines Gerusts kann nach der
Herstellung des Geriists, wahrend der Herstellung oder durch den Wirt, in den das Geriist implantiert
wird, erfolgen. Die Idee hierbei ist es, korpereigene Stammzellen zu verwenden, welche sich entsprechend
der vorgegebenen Geriststruktur zu dem eigentlichen Zielgewebe entwickeln. Dadurch erkennt der Wirt
das Gewebe spéter als eigenes an und es erfolgt keine Immunantwort oder AbstoRungsreaktion. In vitro
geziichtetes Gewebe kann statt der Implantation auch zu Medikamentenstudien verwendet werden und
zukiinftig  Tier- und Probandenversuche reduzieren.?® Zudem ist eine personalisierte
Medikamentenwirkweise tberprifbar.

M |

?

/ Transplantation

— ST

Medikament-Studien

<& |-

informationsgesteuertes Mikro-Produktion von Scaffolds Design der Matrix Zellularisierung

3D-Design
Materialwahl und Validierung %_ ~
industrielle Anwendung
Abbildung 1 Arbeitsablauf bei der Herstellung kiinstlicher Gewebe unter Verwendung von informationsgesteuertem Design

flr Tissue Engineering und regenerative Medizin.

1.1.2 Industrielle Enzymprozesse

Neben dem Tissue Engineering, welches versucht ganze Gewebe nachzubauen, stellen Enzyme-Systeme
ein weiteres mafgeschneidertes biologisches System dar. Enzyme sind katalytisch aktive Proteine, die
durch Herabsetzen der Aktivierungsenergie eine chemische oder biochemische Reaktion beschleunigen.
Fir industrielle Prozesse werden Enzyme meistens in tierischen, pflanzlichen oder bakteriellen Zellen
produziert und finden in Waschmitteln oder in lebensmittelverarbeitenden und pharmazeutischen
Prozessen Verwendung.
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Der Einsatz von Enzymen als Katalysatoren ist ein wichtiger Ansatz, um umweltschddliche organische
Synthesen durch umweltfreundlichere Methoden zu ersetzen. Enzyme werden aufgrund hoher
Umwandlungsraten sowie der Regional- und Stereoselektivitdt durch Eliminierung der Bildung von
Nebenprodukten konventionell in homogenen Systemen eingesetzt.?l Die kommerzielle Nutzung von
Enzymen in homogenen Systemen wird jedoch durch mangelnde Stabilitdit und Recyclingkapazitat
behindert.!?? Als Lésung fiir die Einschrankungen homogener Systeme hat sich die Enzymimmobilisierung
auf Substraten insbesondere fiir selten vorkommende und aufwendig herzustellende Enzyme
durchgesetzt.’! Obwohl die Immobilisierung die anfinglichen Investitionskosten erhéht, spart die
Wiederverwendung in aufeinanderfolgenden Prozesszyklen langfristig Geld. Darliber hinaus ermdglicht
die Enzymimmobilisierung den Einsatz in Durchflussreaktoren, was zu einem erhéhten Durchsatz fiihren
kann.?4251 Dje physikalischen und chemischen Eigenschaften des Tragermaterials sowie des Enzyms sind
entscheidende Faktoren bei der Enzymimmobilisierung.?®! Enzymimmobilisierungsmethoden kénnen in

drei verschiedene Kategorien eingeteilt werden (Abbildung 2):27

1) intermolekulare Quervernetzung zwischen dem Enzym und einem Fillstoffmolekiil,
2) Konjugation an einen Trager und
3) physikalischer Einschluss innerhalb einer Matrix

Im Vergleich zur kovalenten Bindung (1+2), die eine Optimierung mafRgeschneiderter chemischer
Reaktionen erfordert,!?® ist der physikalische Einschluss auf verschiedene Proteine anwendbar, ohne dass
aufwendige Fall zu Fall Optimierungen erforderlich sind. Der einfache und schnelle Prozess des
physikalischen Einschlusses in einer porésen Matrix ermoglicht die Immobilisierung von Proteinen tber
einen weiten pH-Bereich sowie den Einschluss von unbehandeltem Zellextrakt.?!3% Dariiber hinaus kann
eine reduzierte Enzymaktivitat aufgrund sterischer Behinderung vermieden werden, und es sind keine
zusatzlichen Vernetzungsreagenzien erforderlich.3%

Intermolekulare Quervernetzung Konjugation an einen Trager Physikalischer Einschluss

Abbildung 2 Schematische Darstellung von unterschiedlichen Immobilisierungsarten von Enzymen. Links: intermolekulare
Quervernetzung von Enzymen durch Fillstoffmolekile oder Cross-linker; Mitte: Immobilisierung von Enzymen an
ein Tragermaterial durch Adsorption oder mit Hilfe eines Linkers; Rechts: Immobilisierung durch physikalischen
Einschluss innerhalb einer Matrix.

Obwohl der physikalische Einschluss von Enzymen in einer Matrix viele Vorteile bietet, gibt esimmer noch
Mangel zu beheben. Gangige Probleme sind die ungleiche Verteilung der Enzyme innerhalb des
Matrixmaterials, die langsame Diffusion des Substrats zum aktiven Zentrum und Mikro-Umwelt-Effekte
wie lonenstirke oder Hemmeffekte, welche die Enzymaktivitit direkt beeinflussen. Um eine spezifische
Aktivitatsreduktion und Kontamination des Produkts zu vermeiden, ist ein weiterer wichtiger Aspekt die
Verhinderung der Denaturierung des Enzymes sowie das Ausschwemmen aus der Matrix,.?3! Um diesen
Anforderungen gerecht zu werden, geht der sich abzeichnende Trend hin zu porésen Polymerstrukturen
als Einschlussmatrix. Im Idealfall sind die Enzyme in eine Matrix aus schmalen Strukturen eingebettet, die
durch Poren und Kanéle miteinander verbunden sind, um die Diffusion zu erleichtern und gleichzeitig
sicherzustellen, dass die Enzyme in der Tragermatrix zurlickgehalten werden. Diese Strukturierung der
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Matrix muss dhnlich zu den oben beschriebenen Scaffolds in ihren Eigenschaften genau eingestellt
werden, um die gewliinschten Funktion erfiillen zu kdnnen. Die Anforderungen der ausreichenden
Stabilitat bei gleichzeitiger Versorgung durch Substratmolekile im wassrigem Milieu muss auch hier
gewadhrleistet sein. Da Enzyme vorwiegend in Zellen oder der umgebenden ECM vorkommen ist es
naheliegend, dass die oben genannten Anforderungen der Scaffolds ebenfalls fir optimale
Enzymbedingungen sorgen und die Entwicklung beider kiinstlicher biologischer Systeme Hand in Hand
stattfindet.

1.2 Mikrofabrikation von Scaffolds

Bei der Entwicklung malRgeschneiderter biologischer Systeme kénnen Materialeigenschaften als
Eingabeparameter und biologische Ergebnisse als Ausgabeparameter betrachtet werden. Ein Aspekt des
informationsgesteuerten Designs, der fiir eine zuverlassige experimentelle Interpretation notwendig ist,
ist die genaue Kenntnis der Eingabeparameter. Mit anderen Worten, die Materialeigenschaften missen
genau definiert werden.””! Die Kontrolle (iber diese Eigenschaften ist in den letzten Jahren durch das
Aufkommen von Mikro- und Bio-Fabrikationstechniken, die eine prazise Platzierung von Materialien und
biologischen Komponenten ermdglichen, vorangekommen. Vor allem 3D-Drucker sind vielversprechende
Werkzeuge fir In-vitro-Modelle und deren Anwendungen in der regenerativen Medizin, da sie die genaue
Platzierung verschiedener Materialen erméglichen.4

Der Begriff ,,3D-Druck” umfasst alle Fertigungsverfahren, bei denen dreidimensionale Gegenstdnde durch
einen schichtweisen Aufbau von Material erzeugt werden.® Sie grenzen sich damit zu den subtraktiven
Fertigungsmethoden ab, wie beispielsweise dem Frasen, bei denen die gewiinschte Form durch
Abtragung von Material zustande kommt. Dank der hohen Freiheitsgrade bei dem computergestiitzten
Design (CAD) des Objektes und die passgenaue Herstellung durch den 3D-Druck, entwickelten sich schnell
verschiedene Methoden um den notwendigen physikalischen oder chemischen Schmelz- oder
Hartungsprozess der Materialien zu realisieren (Abbildung 3).3¢! Dazu gehéren lichtbasierte Ansitze wie
Stereolithographie (SLA), digitale Projektionslithographie (DLP), Continuous Liquid Interface Production
(CLIP) und Direct Laser Writing (DLW). Tinten- oder filmbasierte Druckverfahren umfassen Fused
Deposition Modelling (FDM), Extrusionsdruck, Direct Ink Writing (DIW) und Tintenstrahldruck sowie
Elektrospinntechniken. 3437138139
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Microfabrikation
<1um || 1-10 ym 10-100 pm || >100 pum
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Abbildung 3 Mikrofabrikationsmethoden aufgeschlisselt nach ihrer Auflésung der hergestellten FilamentgoRe und der

verwendeten physikalischen Methode

Der Extrusionsdruck, auch als "tintenbasierter Druck" bezeichnet, umfasst additive Herstellungsansatze,
die zur 3D-Abscheidung von Materialien wie Filamenten und Trépfchen fiihren.3¥% Dije eingesetzten
Materialien kdnnen wéahrend der Abscheidung oder in der Nachbearbeitung einer thermischen,
pneumatischen, lichtbasierten oder mechanischen Behandlung unterzogen werden. Fused Deposition
Modelling (FDM) war die friheste Implementierung des Filamentdrucks, bei welchem thermoplastische
Filamente durch eine beheizte Dise auf eine Bauplattform gefiihrt werden und die Strukturen
schichtweise zusammengefiigt werden, wahrend sie unter ihre Glastibergangstemperatur abkiihlen. FDM
wurde fir die Herstellung von mikrofluidischen Geraten, Tabletten und Implantaten mit einer Vielzahl von
Materialien angewendet.[*"*2) FDM dominiert den Marktbereich der Desktop-3D-Drucker aufgrund der
verfiigbaren Materialien, der Benutzerfreundlichkeit und des relativ effizienten Drucks.*¥ Bei der
Herstellung biomedizinischer Gerdte oder anderer Biomaterialien gibt es jedoch viele Einschrankungen
fir FDM, wie z.B. eine mit 200 um relativ groRe minimale Merkmalsbreite und eine allgemeine
Beschrdankung der Materialien, die gedruckt werden kénnen, von denen viele nicht biokompatibel oder
fir die meisten Tissue-Engineering-Anwendungen geeignet sind.[”) Um die Materien-Bandbreite zu
erweitern, liegt der Forschungsschwerpunkt auf der ldentifizierung von Bedingungen, unter denen
Ausgangsmaterialien durch Optimierung von Parametern wie Viskositat, Warmeleitfahigkeit und
Scherverdiinnungseigenschaften druckbar sind.

1.2.1 Bioprinting

Im Bereich Tissue-Engineering werden momentan verschiedene Ansatze fiir die Kombination von
Materialien und Zellen erforscht. Bei der klassischen Geweberekonstruktion wird ein Gerilst hergestellt,
auf welches nachtraglich Zellen gegeben werden, die dort wachsen und sich durchgehend vermehren. Das
moderne ,,Bioprinting” (englisch fiir Biodruck oder Biofabrikation) hingegen ermaoglicht die kontrollierte
Ablagerung von biologisch aktiven Tinten. Diese bestehen meist aus synthetischen oder natirlichen
Matrices gemischt mit aktiven Biokomponenten wie Zellen oder Enzyme. Hierbei muss die Tinte allen
materiellen Anforderungen entsprechen und zusatzlich muss die Fabrikationsmethode zellkompatibel
sein, um die biologische Aktivitdt nach der Fertigung zu gewdhrleisten. Diese Herausforderung schrankt
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die zur Verfligung stehenden Methoden, z.B. durch Verwendung von Hitze, stark ein. Daher werden die
oben genannten 3D-Druckmethoden hauptsachlich fur azellulare Geriiste verwendet. Ausnahmen bildet
hier das Inkjet-Verfahren, Laser-assisted bioprinting Systeme sowie das Extrusionsverfahren.[*?! Ziel ist
dabei die Herstellung von passgenauen Gewebestrukturen, welche individuell fiir den Patienten
angefertigt werden kdnnen. Realisierbar sind bereits diinne Strukturen, wie Hautgewebe oder Objekte
mit geringer interner Komplexitit, wie beispielsweise Knochenstrukturen oder Hydrogelsegmente. #3144
Durch raumlich strukturierte BlutgefaRRe versorgte komplexe Gewebe oder ganze Organe ist die Vision
und gleichzeitig die Herausforderung der heutigen Wissenschaft.**1¢l |nsgesamt geht der Trend beim
Biomanufacturing zu héheren Druckgeschwindigkeiten, verbesserter Auflosung und der Verwendung
anspruchsvoller Materialien. Diese Fortschritte entstehen durch die Entwicklung neuartiger Materialien
und Herstellungsansdtze, die komplexe Designs ermoglichen und die native in-vivo-Gewebe
rekonstruieren kénnen. !

1.2.2 Elektrojetting

Die Nutzung elektrostatischer Krafte zur Herstellung von Fasern ist ein seit Gber 100 Jahren bekanntes
Verfahren. Eine Hochspannungsquelle speist einen Gleichstrom mit einer bestimmten Polaritdt in eine
Polymerlésung oder -schmelze ein, die mit einer konstanten Flussrate aus eine Spritze gegeben wird. Die
Erdung des Kollektors fiihrt zu einem elektrischen Feld, das die Polymerldsung in Richtung des Kollektors
streckt. Bei einer bestimmten kritischen Spannung steigt die elektrische Ladung der Polymerlosung
ausreichend an, um den Tropfen auf der Nadel der Spritze in eine konische Form, den so genannten
Taylorkegel, zu verformen. Ubersteigt die Kraft des elektrischen Feldes die gegenwirkende Kraft durch die
Oberflachenspannung der Losung, so wird die Flissigkeit als Flissigkeitsstrahl (Jet) zum Kollektor hin
beschleunigt (Abbildung 4).[47119]

Zunahme der angelegten Spannung

—_— —_— —_—
Oberfldchen- tangentiale elektrische kritische Spannung
spannung Spannung
coulombische AbstoBung r
Tropfen / Miniskus Taylorkegel Formation des Jets

Abbildung 4 Formierung des Tylorkegels beim Elektrojetten in Abhanigkeit der angelehten elektrischen Spannung

Beim Durchstrémen der umgebenden Gasphase, meist Luft, verdampft das Losungsmittel des Jets und
flihrt zur Ablagerung einer festen Polymerfaser auf dem geerdeten Kollektor. Wahrend des Vortriebs des
Jets in Richtung der Masseelektrode entsteht eine Biege- oder Peitscheninstabilitat, bei der das untere
Ende des Jets eine zunehmende oszillatorische Kreisablenkung erfahrt.*”148l Das Schlagen fiihrt zu einer
Verdiinnung des Jets in den Submikrometerbereich, wodurch die Oberflache vergréRert und die fiir die
Verdampfung des LOsungsmittels benétigte Zeit verringert wird (Abbildung 5). Die verbleibende
Polymerfaser wird an der Masseelektrode als Vliesstoffmatte aus miteinander verbundenen Fasern
abgeschieden. Heutzutage kann eine breite Palette von natlirlichen Materialien, biologisch abbaubaren
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und nicht abbaubaren synthetischen Polymeren verwendet werden, um Fasern mit diesem als
Elektrojetting bezeichneten Verfahren herzustellen.!

Die Arbeitsparameter des Elektrojettings spielen eine zentrale Rolle, um nicht nur die Natur des
Elektrospinnens zu verstehen, sondern auch das Umwandeln von Polymerlésungen in Nano- und
Mikrofasern durch Elektrospinnen. Diese Parameter kénnen grob in drei Gruppen unterteilt werden:
Losungsparameter, Prozessparameter und Umgebungsparameter. Jeder dieser Parameter kann die
Morphologie der Fasern beeinflussen und durch die richtige Steuerung dieser Parameter kdnnen
elektrogesponnene Fasern und Fasermatten mit der gewiinschten Morphologie und zielgerichteten
Durchmessern herstellt werden.!°!
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I Formation des Jets | r

Peitscheninstabilitdt und

kS S E—
Vk Verdiinnung des Jets
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B ‘q,#\‘\-\" ‘\)‘
Verfestigung des Jet “‘w""“
erfestigung des Jets zur H."\; {‘N
Faser s ,(.\ \;

YA WA

[ 4
Abbildung 5 Schematischer Aufbau einer Elektrojetting-Station. Uber eine angelegte Spannung wird eine Polymerlésung

verwendet um Nano- oder Mikrofasern zu erzeugen. Der Jet erfahrt dabei Biege- oder Peitscheninstabilitaten,
welche zu einer oszillatorische Kreisablenkung flihren. Ldsungsparameter, Prozessparameter und
Umgebungsparameter beeinflussen dabei maRgeblich das Faserbild.

In den letzten 25 bis 30 Jahren hat das Interesse an der Verwendung von Fasern fiir Tissue-Engineering-
Anwendungen stark zugenommen. Aufgrund der hohen Porositdt und der Mikrotopographie sind
Faservliesmatten der nativen extrazelluldren Matrix sehr dhnlich.®® Neben der groRen Auswahl an
Materialien sind die hohe Produktionsrate und die groRe Vielfalt an Faserdurchmessern als weitere
Vorteile zu nennen. Mehrere Forschungsgruppen verwenden elektrogejettete Fasermatten zur
Nachahmung der ECM fiir das Knochen-, Haut-, Nerven- und vaskulére Tissue Engineering.

1.2.3  Strukturiertes Elektrojetting

Dennoch sind die zweidimensionalen elektrogesponnenen Membranen mit willkiirlich angeordeten
Fasern in ihrem Potenzial hinsichtlich der Anwendung begrenzt. Viele Forschungsarbeiten konzentrieren




Einleitung

sich daher auf die Ausrichtung der Fasern durch das Design des Kollektors (Abbildung 6).5152531 pazy
wurde der geerdete Kollektor meist in Form von Trommeln, Ringen oder zwei Polen ausgefiihrt. Das
elektrische Feld wird durch das Design des Kollektors manipuliert und die Fasern kdnnen in einer
bestimmten Anordnung gesammelt werden. So konnten Fasermatten hergestellt werden, in denen die
Fasern linear angeordnet sind. Zusatzlich gab das Design des Kollektors bei kompletter Ummantelung des
Kollektors mit der Fasermatte die dritte Dimension vor. Um ein faseriges Rohr mit gemusterten
Architekturen zu produzieren, verwendeten Jiang Chang und seine Gruppe einen zylindrischen Kollektor
mit gleichmalig angeordneten Abzweigungen. Sie konnten dadurch 3D-Faserrohre mit unterschiedlichen
Durchmessern, Langen und verschiedenen Querschnittsformen aus Polycaprocacton (PCL) und
Polymilchsdure (PLA) herstellen.!

— —

e

Abbildung 6 In der Forschung verwendete Kollektordesigns zur strukturierung der Faserabscheidung beim Elektrojetting

Obwohl die abgelagerten Fasern eine Hauptrichtung hatten, waren sie jedoch immer noch sehr
ungeordnet mit PorengroRen von weniger als 20 um. Die Konsequenz war die Kombination und
Optimierung der Arbeitsparameter hin zu hochgeordneten und klar strukturierten Faseranordnungen.
Durch die Verbindung des Kollektordesigns mit angepassten Losungsparametern gelang eine hochlineare
und parallele Anordnung der einzelnen Poly(lactid-co-glycolid)-Fasern (PLGA) zueinander.
Ausschlaggebend war die Verringerung der Oberflachenladungsakkumulationstendenzen der
eingesetzten organischen Losungsmittel, gekoppelt mit einem dynamischen Anstieg der Viskositat
aufgrund der hohen Fliichtigkeit von Chloroform.

Die Stabilisierung des Migrationspfades des Jets als Folge der aufgezeigten Biege- und Tinteninstabilitdten
zeichnet sich einen Trend hin zur additiven Strukturierung der einzelnen Fasern ab. Durch die gezielte
Abscheidung der einzelnen Fasern aufeinander ist die Herstellung von hoch geordneter
dreidimensionalen  Fasergeristen moglich. Im Gegensatz zu implementierten additiven
Fertigungsmechanismen wie dem Extrussionsdruck ermdglicht die Verwendung der elektrischen Felder
als Treiber des physikalischen Massenstromes dreidimensionale Strukturen im unteren
Mikrometerbereich.!”) Der enorme Einsatz- und Anwendungsbereich vor allem in der Biotechnologie, der
Sensorik oder der gedruckten Elektronik hat die Entwicklung verschiedener Techniken wie den
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hochauflosenden E-Jet-Druck, den piezo-elektrodynamischen Druck oder andere elektrodynamische
Verfahren vorangetrieben.®7 Um die Biege- und Peitscheninstabilititen des Jets zu unterbinden, wurde
unterschiedliche Fertigungsverfahren entwickelt, die sich im mechanischem Aufbau und
Prozessparameter unterscheiden und damit mit unterschiedlichen Vor- und Nachteilen zur Herstellung
von maRgeschneiderten biologischen Systemen einhergehen.11%8]

Meltelektrospinning

Im Vergleich zu den meisten anderen Elektrospinntechniken ist das Schmelzelektrospinnen eine
I6sungsmittelfreie, aber warmeintensive Technik. Das Schmelzen des Polymers in der Zufiihrzone auf 80-
300 °C und die ausreichende Kiihlung des Filaments Uber einen relativ langen Verfahrensweg verhindern
eine Spinnverklebung, bei der Faservliesmatten entstehen wiirden."® Dalton und Hutmacher berichteten
Gber eine auf Schmelzelektrospinnen basierende Direktschreibtechnik, die als
Schmelzelektrospinnschreiben (engl.: melt electrospinning writing (EMW)) bezeichnet wird (Abbildung
7 a). Durch die Kombination eines computergesteuerten Translationsstufenkollektors mit dem
Schmelzelektrospinnaufbau kénnen orientierte PCL-Strukturen Uber eine groBe Grundflache hergestellt
werden. B89 pyrch die Untersuchung und Optimierung der Arbeitsparameter, speziell der elektrischen
Feldstarke, der Flussrate und der Durchmesser der Spinndise, konnten die Abscheidung der Filamente in
hohem MaRe kontrolliert werden. Kastenstrukturen mit unterschiedlichen GittergroRen und einer Hohe
von bis zu einem Millimeter konnten durch ein Aufeinanderlegen der Fasern im Submikrometerbereich
hergestellt werden. Erweitert wurde die Gesamthohe auf maximal 7 mm durch eine zusatzliche
computergestitzte Simulation zur Erhaltung einer konstanten elektrostatischen Kraft bei gleichzeitiger
Variation des Arbeitsabstandes.®Y, In-vitro Zellkulturstudien zeigten eine gute Adhéasion, Wachstum und
Differenzierung von primdren humanen mesenchymalen Stromazellen (hMSCs), humanem
Parodontalligamentzellen (hPDL) und mesenchymalen Vorlduferzellen.®®1 Obwohl EMW ein
I6sungsmittelfreies Verfahren ist, ist es aufgrund der hohen Temperatur fiir die meisten biologisch
abbaubaren Polymere und biologischen Materialien, die im Tissue Engineering und in der regenerativen
Medizin verwendet werden, wie Proteine, inkompatibel.l5283] Gleiches gilt fiir lebende Zellen, diese
konnen ebenfalls auf Grund der hohen Temperatur nicht direkt mittels Schmelzelektrospinnen verarbeitet
werden, 64!

Near-feeld electrospinning

Das Verringern des Arbeitsabstandes zwischen Spinndiise und dem Faserkollektor auf eine Position vor
Beginn der Peitscheninstabilitdt ermdoglicht eine vorhersagbare Ortskontrolle fiir die Abscheidung der
Fasern.% Da der Abstand zwischen Nadel und Kollektor funktionsbedingt 500 um - 1 mm nicht
Gberschreiten darf, wird diese Technik als Nahfeld-Elektrospinnen (engl: near-field electrospinning
(NFES)) bezeichnet. Durch den verringerten Abstand hat das Lésungsmittel im Polymerjet bis zum Kontakt
mit dem Kollektor nicht immer ausreichend Zeit, um vollstdndig zu verdampfen und kann bei der
Abscheidung flissig bleiben.®® Durch eine computergestiitzten x-y Translation des Kollektors ist es
moglich, die Faser zusatzlich mechanisch zu dehnen, was zu einer diinneren Faser und einer schnelleren
Verdampfung des Lésungsmittels fuhrt (Abbildung 7 b). Zusatzlich ermdglicht der exakt positionierbare
Kollektor eine kontrolliert orientierte Abscheidung der Fasern.’”! Parker untersuchte den Einfluss
verschiedener Parameter wie den Arbeitsabstand, die Flussrate und die Translationsgeschwindigkeit des
Kollektors auf die Morphologie von PCL-Fasern und Zucker-PCL-Fasern, um Mikrostrukturen analog zu
Neuronen- und Muskelgewebe zu erzeugen.[®® Kai He und sein Labor stellten hochauflésende PCL-
Gerliste mit Mustern im kontrollierten Mikrometer-MaRstab und mehrschichtige Gerlste mit
verschiedenen Wickelmustern her.®”) Die geringe Verdampfungszeit des L&sungsmittels machen
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organische Losungsmittel unabdingbar und der geringe Arbeitsabstand limitiert die Gesamthohe der mit
NFES hergestellten Geriiste.[!

3D-jet Writing

Die dritte Hauptmethode zur Kontrolle der Ablagerung von elektrogesponnenen Fasern wird als 3D-Jet-
Schreiben bezeichnet (engl.: 3D-jet Writing). Bei dieser Methode werden die Biege- und
Peitscheninstabilititen wihrend des Jets durch Anlegen eines zweiten elektrischen Feldes kontrolliert.!°®!
Die nach auBen gerichtete Jet-Bewegung wurde durch eine sekundare Ringelektrode unterdriickt, die eine
elektrische Spannungsquelle erzeugt und die Richtung des elektrischen Feldes zur Mitte des kreisférmigen
Rings umkehrt (Abbildung 7 c). Die Kombination des stabilen Polymer-Jets mit einer computergestiitzten
x-y-Stufe ermdglicht die prazise Strukturierung von biologisch abbaubaren PLGA-Fasern zu offenporigen
Strukturen in verschiedenen Formen und GréRen.®® Menschliche mesenchymale Stammzellen wurden
auf Fibronektin-beschichteten Wabengeristen kultiviert und fiillten nach dreitagiger Kultivierung das
gesamte freie Volumen der Poren mit 500 um Linge aus. Die Zelldichte war mit 1,4 - 10° siebenmal héher
als anderswo berichtet. Zusatzlich wurden der maximale Zell-Zell-Kontakt und die Differenzierung in
Richtung einer osteogenen Linie bestimmt. In-vivo-Studien zur Anheftung des zellarisierten Geriistes an
benutzerdefinierte Defektbereiche beeinflusste die Knochengeweberegeneration unter
Aufrechterhaltung der Zell-Zell-Interaktion. [681(6°]

Aufgrund der sehr prazisen Ablagerung der Fasern ohne Temperaturerhéhung ist das 3D-Jet-Schreiben
eine vielversprechende Technik fiir physiologisch relevante 3D-Kulturplattformen. Obwohl das System
immer noch l6sungsmittelbasiert ist, ist es offen flir weitere Materialien sowie fiir wasserbasiertes Jetting
und kénnte damit direktes Jetten von Zellen und Proteinen erlauben.!7%

a Melt electrospinning writing b Near-feeld electrospinning c 3D-jet writing

Abbildung 7 Aufbauten verschiedener Elektrospinnmethoden zur kontrollierten und strukturieren Anordnung der Fasern.

Co-Elektro-Jetting

Das elektrohydrodynamische Co-Jetting ist eine konstruktive Variante des Elektrojettings, die eine
Synthese von Fasern mit zwei unterschiedlichen Phasen ermdoglicht. Dabei werden zwei Polymerldsungen
unter dem Einfluss des elektrischen Feldes gleichzeitig parallel gejettet. Durch die Kontrolle der
rdumlichen Verteilung unterschiedlicher Materie auf einer so kleinen Skala wird der Zugang zu
unbekanntem anisotropem Material ermdglicht.’172 |m Vergleich zu dem im obigen Abschnitt
erlauterten  Standard-Laboraufbau fir ein  Elektrojetting-Experiment werden bei einem
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elektrohydrodynamischen Co-Jetting-Experiment zwei Spritzen (oder sogar mehr) parallel verwendet
(Abbildung 8). Je nach Polymer und Losungsmittelanteil bildet der Jet bi- oder polykompartimentelle
Fasern.”?! Diese Fasern kdénnten zum Beispiel zur Herstellung von multikompartimentellen
dreidimensionalen Geriisten fir die Zellkultur verwendet werden, wobei die chemischen Eigenschaften
der Fasern die zelladhdsiven Eigenschaften steuern. Durch die Verwendung dieser ausgerichteten
multikompartimentalen Mikrofasergeriiste als Schablonen fir die spatioselektive Azid-Peptid-
Immobilisierung wurde ein Zellkultursubstrat fir die geflihrte Zelladhadsion von Fibroblasten
entworfen.5?174 Weiterhin kénnten die Fasern als Hybridmaterialien in Sensoren als miniaturisierte
Energiespeicher und -wandler eingesetzt werden.[”!

Abbildung 8 Durch spezielle Anordnung der Nadeln kénnen mittels elektrohydrodynamischen Co-Jetting Fasern mit mehren
Kompartimenten herstellt werden

1.3 Die naturinspirierte vierte Dimension durch
Selbstassemblierung

Shape-Shifting, auch Formveranderung genannt, ist die Fahigkeit von Strukturen, ihre Form aufgrund
eines dulleren Reizes zu verandern. Die Idee der formverdndernden Architektur ist von der Natur
inspiriert. Pflanzen sind bekannt fir ihre vielfdltigen Fahigkeiten, Veranderungen in der Umgebung
wahrzunehmen und darauf zu reagieren. Eine auf Stimuli reagierende Formveranderung kann bei der
Bewegung von Bluten, Blattern und Ranken beobachtet werden (Abbildung 9). Ein Stimulus fir Pflanzen
kann z.B. die Temperatur sein. Die Verinderung der Temperatur fithrt zum Offnen und SchlieRen der
Bliite.””!

Selbstorganisationsprozesse sind in Natur und Technik weit verbreitet. Biologische Systeme bauen
Strukturen mit weitaus mehr Komplexitat, Informationskapazitdat und Montageanweisungen auf als selbst
die fortschrittlichsten Strukturen, die mit aktuellen Technologien mdoglich sind. Die wichtigste Zutat ist
laut Tibbits die Selbstassemelierung.l’® Strukturen, die sich selbst aus intelligenten Materialien aufbauen,
sind eine revolutiondre Idee im Bereich der Konstruktion und Fertigung. Fir einen
Selbstassemblierungsprozess werden drei Komponenten benétigt. Neben dem richtigen Material und der
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richtigen Geometrie werden intelligent gestaltete Wechselwirkungen zwischen den Teilen und passive
Energie wie Warme oder Magnetismus (Stimuli) benétigt.l’”! Sind diese drei Komponenten vorhanden ist
es moglich, 1D-, 2D-, 3D- und sogar 4D-Objekte zu erzeugen. Ein Kiefernzapfen kann zum Beispiel je nach
Luftfeuchtigkeit die Form verdandern. Die Schuppen klaffen bei Trockenheit auf, um die Zapfensamen
freizugeben, und schlieen sich, wenn es feucht ist. Diese Schuppen des Kiefernzapfens bestehen aus zwei
verschiedenen Geweben. Die innere Oberfliche der Schuppe besteht aus Sklerenchymfasern und die
duBere Oberflache aus Skleriden. Der Sklerenchym-Faserbereich ist entlang der Langsachse der Schuppe
gegen Quellung verstarkt, der Skleridenbereich dagegen nicht. Durch die Hydratation dehnt sich der
untere Bereich aus, bleibt aber mit dem verstarkten oberen Bereich verbunden, wodurch sich die
Schuppen der Kiefer biegen.l”®! Die vierte Dimension wird folglich als Verdnderung uber die Zeit
betrachtet.””? Wahrend dieser Zeit dndert sich die Konfiguration oder die Funktion des 3D-Objekts als
Reaktion auf einen externen Reiz, was den 4D-Druck lebendig macht.”?! Das neue interdisziplindre Feld
des 4D-Drucks bringt viele Anwendungsmoglichkeiten im Bereich der Soft-Robotik, der Luftfahrt, der
intelligenten Textilien und der biomedizinischen Technik wie Medikamentenverabreichung, kiinstliche
Muskeln oder Stents. In mehreren ausgezeichneten Rezensionen wurde die nachtragliche
Selbstassemelierung von gedruckten Strukturen fiir das Tissue Engineering diskutiert und bildet eine
zusatzliche Komplexititsschicht bei der Nachahmung von komplexen biologischen Systemen. [Pl&0l[811(82]

Elektrische Ladung Temperatur Chemikalien Wasser
o
° ‘
x .
6o
Stimulluli Zeit

Abbildung 9 Prinzip des Shape-Shiftings anhand einer sich 6ffnenden Bllte. Die Bewegung wird dabei durch einen Stimulus
ausgelost.

1.4 Das Material: Polymere

Es gibt eine Fille von Materialien, die in der Mikrofertigung von bio-integrativen Systemen mit
verschiedenen in vitro oder in vivo Anwendungen eingesetzt werden. Diese Materialien bestehen aus
Metallen, Keramiken, Makromolekiilen oder Verbundstoffen daraus. Neben Polymeren und natiirlich
gewonnenen Materialien haben keramische und metallische Materialien eine lange und erfolgreiche
Geschichte in dentalen und orthopadischen Anwendungen sowie als Medizinprodukte. (8318418510881 Ay f
Grund von Elektrospinning wird hier ein besonderes Augenmerk auf den Einsatz von makromolekularen
Materialien im Tissue Engineering gelegt. Dabei wird hauptsachlich zwischen synthetischen Polymeren
und natirlich vorkommenden Polymeren unterschieden. Natirlich vorkommende Biomakromolekiile
werden als Biomaterialien eingesetzt und bestehen hauptsachlich aus Polysacchariden und Proteinen. Sie
zeichnen sich in der Regel durch physiologisch relevante Zusammensetzungen, Biokompatibilitat,
reichliche Verfiigbarkeit sowie bio-induktive Eigenschaften aus.!®”) Synthetische Makromolekiile, die in
Biomaterialien eingesetzt werden, bestehen in der Regel aus synthetischen Polymeren, wie z. B.
Polyestern, Polyurethanen, Hydrogelen oder Acrylat-funktionalisierten Polymeren. Synthetische
Materialien ermdoglichen oft eine genauere Kontrolle der physikalischen Eigenschaften wie die chemische
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Zusammensetzung, Steifigkeit, Abbaubarkeit und Architektur oder das Potenzial, sich dem Immunsystem

zu entziehen.2(88]

1.4.1 Natiirlich vorkommende Biomakromolekiile

Zu den Biomaterialien auf Proteinbasis gehéren z. B. Kollagen, Fibrin, Laminin, Fibronektin und Elastin.
Beispiele fur Biomaterialien auf Polysaccharidbasis sind Alginat, Chondroitinsulfat, Heparinsulfat,
Chitosan und Hyaluronsaure. Viele dieser Materialien sind mechanisch labil und bendétigen eine sekundare
Vernetzung, um sie vor der Zellularisierung zu stabilisieren. Dartiber hinaus fehlt ihnen aufgrund der
unterschiedlichen phianomenologischen Assemblierungsprozesse verschiedener natiirlich gewonnener
Materialien im Allgemeinen die orthogonale Kontrolle tGber physikalische Eigenschaften wie Steifigkeit,
Ligandendichte und Architektur.[8°!

Praktisch alle diese Materialien, entweder allein oder in Kombination mit einem anderen
natirlichen/synthetischen Material, wurden auf Grund ihrer Biokompatibilitdt und ihrer inhérente
Abbaubarkeit mit Hilfe von Elektrospinning zu Gewebegeriisten verarbeitet.PPUP2I3] Wihrend
herkdmmliche elektrogesponnene Gewebe-Scaffolds die Fibrillenstruktur der ECM rekapitulieren, neigen
sie dazu, dicht, relativ diinn und schwer zu handhaben zu sein und es ist schwierig, eine organisierte
Architektur hoéherer Ordnung herzustellen. Andere traditionelle Herstellungstechniken wie
Gefriertrocknung, Phasentrennung und Gasschaumungstechniken wurden mit proteinhaltigen
Materialien wie Gelatine und Kollagen verwendet, um pordse Scaffolds herzustellen.P4PSIS6I97] Ejnige
dieser Scaffolds weisen zwar eine ideale Porositat auf, aber es fehlt ihnen an einer prazisen Kontrolle iber
die mikroskaligen Eigenschaften und ihre hierarchische Organisation. !¢

Da viele dieser Biomaterialien wie Alginat und Kollagen von Natur aus Hydrogele bilden, kénnen sie in 3D-
Druckverfahren eingesetzt werden. Diese Systeme sind in der Regel zellkompatibler als synthetische
Drucklésungen; allerdings konnen hochauflosende 3D-gedruckte Strukturen mit natiirlich gewonnenen
Materialien eine Herausforderung darstellen. Dennoch wurden in jiingster Zeit Fortschritte beim 3D-
Druck von Kollagengeristen erzielt. diese Geriiste haben jedoch relativ groRe gedruckte Strukturen, die
aus kleineren Kollagenfibrillen bestehen.®®

Kollagen

Das hdufigste vorkommende Faserprotein ist Kollagen. Es bietet der ECM Zugfestigkeit, reguliert die
Zelladhasion und unterstiitzt die direkte Gewebeentwicklung. Kollagen ist ein Strukturprotein, das im
menschlichen Kérper ein Drittel der Gesamtproteinmasse ausmacht.l®® Es besteht aus drei parallelen
Polypeptidstrangen, die sich in einer linksdrehenden Polypropoline-II-Helix (PPII Helix) anordnen. Drei
dieser Helices formen wiederum eine rechtsdrehende Tripelhelix (Abbildung 10). Die einzelnen
Trippelhelices ordnen sich zu Fasern und Netzwerken an, die in Gewebe, Knochen und Basalmembran
beobachtet werden kénnen. Die dichte Anordnung der PPIl Helices innerhalb der Trippelhelix ist nur
moglich da in der Primarstruktur jede dritte Aminosdure Glycin (Gly) ist. Gly ist klein genug, um die Kurven
der Trippelhelix zu ermoglichen. Innerhalb jedes Basentripletts befindet sich eine Wasserstoffbriicke
zwischen dem Wasserstoff des Glycins und dem Sauerstoff einer anderen Aminosaure.® Es gibt 29
verschiedene Arten von Kollagen, die aus 25 unterschiedlichen Ketten zusammengesetzt sind. Die
Anordnung der Ketten variiert bei jedem Typ Kollagen. Typ list in Tieren am weitesten verbreitet und wird
am haufigsten fiir medizinische Zwecke genutzt.!'%% Kollagen wird haufig aufgrund seiner angeborenen
Neigung zur Autopolymerisation in vitro und zur Bildung von Hydrogelen mit physiologisch relevanter
Fibrillenarchitektur verwendet.[*9192 Djes stellt gleichzeitig einen Nachteil dar, da subtile Anderungen
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der Losungseigenschaften wie Temperatur oder Konzentration die strukturellen Eigenschaften der
resultierenden Kollagenhydrogele verandern kdnnen. Das betrifft vor allem das Extrahieren, Aufreinigen
und anschlieRende Formen und Verarbeiten von Kollagen durch Mikroproduktionsverfahren. Rho et al.
erreichten bei der Herstellung ihrer Kollagenmembran mittels Elektrojetting eine Dicke von 200 um.[2%3!
Fir eine moglichst naturgetreue Darstellung einer Basalmembran sollte die Schichtdicke einen Wert von
50— 100 nm nicht Gberschreiten. Gleichzeitig muss jedoch gewahrleistet sein, dass die hergestellte
Membran stabil und transportierbar ist. Ebenfalls problematisch bei der anschlieRenden notwendigen
Quervernetzung mittels chemischer Losungsmittel wie Glutaraldehyde ist, dass toxische Komponenten
mit dem Kollagen in Kontakt kommen. Durch griindliches Waschen der Membran nach dem Vernetzungs-
Vorgang kann jedoch die Cytotoxitit reduziert werden.[!° Bisher gibt es keine ausreichenden
Untersuchungen, inwieweit sich die PorengrofRe der gejetteten Kollagenmembranen durch das Vernetzen
verdndert und welchen Einfluss das anschliefRende Waschen auf die Fasermorphologie hat.

N2_ N1 N1 N2 N3
N3
Gly Pro Hyp
~
N N L
Pro Hyp ~ G|y

Hyp b Gly _-- Pro

Gly -~ ~ Pro Hyp

€1 c2 ca

Abbildung 10 Molekularer und makromolekularer Aufbau von Kollagen

1.4.2 Synthetische Polymere

Polyester sind biologisch abbaubar, tendenziell biokompatibel und haben eine lange Geschichte der
Verwendung in verschiedenen In-vivo-Anwendungen, wie z. B. Nahtmaterial. Gangige Polyester-
Biomaterialien sind Poly(milchsadure) (PLA), Poly(milch-co-glykolsdure) (PLGA), Poly(-caprolacton) (PCL)
und Poly(lactid-co-caprolacton) (PLCL). Diese Polymere werden haufig elektrogesponnen, um
Fasermatten zu erzeugen, die fiir das Tissue Engineering verwendet werden, 03110611107 \Wihrend
elektrogesponnene Matten im Tissue-Engineering liblich sind, gibt es subtilere biologische Implikationen,
namlich das Potenzial fiir Protein-Fouling auf implantierten Scaffolds, das eine negative Immunreaktion
auslosen kann, die angegangen werden muss. Kostina et al. gehen dieses Problem an, indem sie die
Oberfliche von PCL-Fasern mit Anti-Fouling-Beschichtungen modifizieren.['%8) Unser Labor hat die
chemische Funktionalitat von Polyestern genutzt, um elektrogesponnene zweiphasige Fasern aus PLGA-
Derivaten herzustellen, um die Anhaftung von Zellen an Mikrofasern zu steuern.[®! Polyester werden
auch wegen ihrer inhdrenten Abbaubarkeit bevorzugt, die durch sdure- oder basenkatalysierte Hydrolyse
des Esterriickgrats erfolgt. Bei PLGA fiihrt dies zur Freisetzung von Metaboliten, d. h. Glykolsaure und
Milchsaure, die vom Wirt abgebaut werden kdnnen. Die Abbaugeschwindigkeit kann durch das Verhaltnis
von Milchsdure- und Glykolsdureblocken sowie durch die Mischung von PLGA mit anderen
Polymerderivaten gesteuert werden, 1101111

Da Polyester thermoplastisch sind, kdnnen sie leicht in Schmelzextrusions- oder filamentbasierte 3D-
Drucksysteme eingearbeitet werden.[1*21131114] |m Allgemeinen werden mit diesen Techniken gréRere
Fasern (>100 um) hergestellt, was fiir bestimmte malgeschneiderte biologiesche Systeme nicht
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erwiinscht ist, da die Merkmale idealerweise subzelluldr sein sollten. Wunner et al. entwickelten eine
Schmelz-Elektrospinntechnik zur Herstellung pordser Scaffolds, die aus Fasern mit 20 um Durchmesser
bestehen.[**! Bisher ist PGLA auch das einzige Material, welches fiir 3D-jet Writing eingesetzt werden
konnte, welches Scaffolds aus sehr feinen PLGA-Fasern (<10 um Durchmesser) ermoglichte, die bei der
Reparatur eines Schideldefekts in einem Mausmodell sehr erfolgreich waren.%8 Neben
Polyestermaterialien kann auch der hochauflésende 3D-Druck von Polyelektrolytlésungen zur Herstellung
von Gewebegeriststrukturen verwendet werden. Diese Tinten sind Kombinationen aus Polyanionen wie
Poly(acrylsdure) (PAA) und Polykationen wie Poly(ethylenimin) (PEI) oder Poly(allylaminhydrochlorid)
(PAH), die in Strukturen mit FilamentgréRen von bis zu 1 um geschrieben werden kénnen.[1161401 PAA st
beispielsweise ein anionisches Polymer, welches durch seine, in Losung negativ geladenen
Carboxylgruppen, Wasser bindet und zu einem Vielfachen seines urspriinglichen Volumens anschwellen
kann. Diese Eigenschaften als Superadsorber werden unter anderem in pharmazeutischen Anwendungen
genutzt.*Y)

Aulerhalb der oben genannten Verarbeitungstechniken ist die lichtbasierte Polymerisation synthetischer
Polymere aufgrund ihres Potenzials fur ultrafeine Auflésung und rdumlich-zeitliche Kontrolle sehr
attraktiv fir die Herstellung komplexer Materialsysteme. Fir die vorteilhafte Photopolymerisation
werden verschiedene Acrylate oder Acrylat-modifizierte Polymere verwendet, die prazise einstellbare
Eigenschaften ermdglichen. Auf Photopolymerisation basierende Strategien werden aufgrund ihrer
praktischen Kompatibilitat mit vielen Druckstrategien haufig in additiven Fertigungsverfahren eingesetzt.
Im Allgemeinen basieren diese Verfahren auf einem Fotoinitiator, der bei Beleuchtung Radikale bildet, die
ein Monomer polymerisieren, das multifunktionale Vernetzer besitzt.[*'8! Verschiedene Additive,
einschlieBlich anderer Polymere, kdnnen hinzugefiigt werden, um die fiir den 3D-Druck kritischen
Lésungseigenschaften einzustellen, [11811119]

Das Hydrogel Poly(ethylenglykol) und sein Derivat Poly(ethylenglykol)diacrylat

Hydrogele bilden eine grofRe Klasse von wasserhaltigen Polymernetzwerken, die typischerweise
biokompatibel sind und physiologische Steifigkeitswerte aufweisen, die denen vieler Weichgewebe
dhneln. Hydrogele konnen Uber kovalente Bindungen (chemische Hydrogele) oder nicht-kovalente
(physikalische Hydrogele) molekulare Wechselwirkungen vernetzt werden.®*19 poly(ethylenglykol) (PEG)
ist ein nicht-ionischer Polyester, der durch seine Hydrophilie und geringe Immunogenitdt in
biomedizinischen Anwendungen weit verbreitet ist.*?%! Es ist ein allgegenwirtiges Hydrogel im Tissue
Engineering, das sehr bioinert ist, aber dennoch dramatischen chemischen Modifikationen unterworfen
werden kann, um eine Vielzahl von funktionellen PEG-Derivaten zu schaffen.[121

PEG kann so funktionalisiert werden, dass es photoreaktiv ist, wobei PEG-Di-Acrylate (PEGDA) und PEG-
Methacrylate (PEGMA) die haufigsten Kandidaten sind.**®! Beim 3D-Druck von Hydrogelen gibt es viele
Uberlegungen, die von den Flissigkeitseigenschaften, dem Diisendesign und der Wahl der
Vernetzungsmethode (physikalisch vs. chemisch) bis hin zu den L&sungseigenschaften, wie
Scherverdiinnung, Verdickung, Viskositat und Zeit bis zur Gelierung, reichen. Eine genauere Kontrolle
dieser Losungseigenschaften, insbesondere derjenigen, die wahrend der Gelierung/Vernetzung
dynamisch auftreten, sind der Schliissel fiir die Zukunft des 3D-Drucks von Hydrogelen.[**®! Dabei besteht
die Herrausforderung im gleichzeitigen Erhalt der Biokompatibilitdt. Hochauflésende Hydrogelstrukturen
wurden von Richter et al. demonstriert, wo 1 um groRe PEGDA-Strukturen erzeugt wurden, um
proteinabweisende Teile der genannten Mikrostrukturen zu entwickeln.*?2
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Wahrend Hydrogele eine prazise Kontrolle Giber physikalische Parameter wie Steifigkeit und Abbaubarkeit
ermoglichen, fehlt es vielen synthetischen Hydrogelen an physiologisch relevanten architektonischen
Motiven, wie z. B. Fibrillenstrukturen, was das Interesse auf die Verwendung von natirlich gewonnenen
Materialien lenkt.[!88!
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2 Herausforderung der aktuellen
Forschung

Wie bereits eingangs erwdhnt, kann die Nachbildung von biologischen Systemen viele Leben retten, egal
ob als Organersatz, zur Heilung von Krankheiten oder zur Herstellung von Medikamenten. Wichtig dabei
ist die Zusammensetzung der einzelnen Komponenten aus Geruststruktur, ECM und Zellen und ihrer
Interaktion untereinander. Kleine Abweichungen in der Morphologie und Materialbeschaffenheit kdnnen
hierbei groRe Auswirkungen auf die erfolgreiche Bildung des Zielgewebes und das Verhalten der einzelnen
Zellen oder Enzymen haben. Studien haben gezeigt, dass die ECM-Komponenten biochemische Hinweise
liefern, die fur die Zellsignalisierung und Gewebemorphogenese notwendig sind. Je genauer das Geriist
die physikalische Anordnung und die biochemischen Eigenschaften des ECM nachahmt, desto
erfolgreicher ist der Geweberegenerationsprozess bei geschadigtem Material. Bei der Anfertigung von
biologischen Systemen ist es daher unerldsslich, die Materialzusammensetzung und deren Auswirkung
auf die biologisch aktiven Komponenten genau zu kennen. Um das Zielgewebe effektiv zu rekonstruieren,
miissen daher neben der Materialzusammensetzung auch die Geometrie und die mechanische
Architektur der ECM beriicksichtigt werden. Diese bestimmen zusammen mit der Kommunikation der
Zellen untereinander die Beschaffenheit des Gewebes und beeinflussen die Entwicklung der einzelnen
Gewebezellen hinsichtlich ihrer Morphologie, Proliferation und Differenzierung sowie der Expression
bestimmter Gene und damit Proteine, die allesamt fur die Effektivitat des Zielgewebes entscheidend sind.
(Abbildung 11).%23!

Morphologie
Proliferation
Differenzierung
Gen/Protein Expression

Abbildung 11 Einflussfaktoren auf die Funktion und das Verhalten von Zellen beim Tissue Engineering

Natirliche und synthetische Hydrogele haben sich hier in der Anwendung bewihrt.!'?Y Die
Herausforderung besteht dabei in der Verarbeitung der zu verwendenden Materialien.[!?%] Um geeignete
Auflosungen der fein strukturierten ECM mimiken zu kdénnen, bieten sich hierbei hochauflésende 3D
Druckverfahren auf Elektrojetting-basis an. Dabei ist zu beachten, dass die Eigenschaften der Hydrogele,
wie die Viskositat, Einfluss auf das Herstellverfahren, die Genauigkeit und die Produktionsgeschwindigkeit
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haben und sich damit auch auf die Gewebebildung auswirken. Die komplexen Wechselwirkungen der
Parameter zwischen Hydrogelen, Herstellverfahren und Zelle sind in Abbildung 12 dargestellt.

Gelierung
-Formfixierung
-die Gelierzeit ist entscheidend fiir die
physikalische/chemische Zytokompatibilitat , |
Netzwerkeigenschaften
Viskositat Jettgenauigkeit Zelle -bestimmt die Steifigkeit und Festigkeit
ogert den Z bruch der Struktur g -Komplexitat -Lebensfahigkeit L. -MaschengréRe beeinflusst die Diffusion
A -Konstruktions- -Proliferation irk auf bebild
\ groRe -Differenzierung
-Formstabilitat -Gewebebildung
Flussgeschwindigkeit und elektr. Spannung | Produktionsgeschwindigkeit
-beeinflusst die Auflésung und AN _-beeinflusst die Expositionsdauer gegeniiber
Jettgeschwindigkeit ¥ suboptimalen Bedingungen
-

Scherspannung
-verursacht méglichen Zell/F

Abbildung 12 Schematische Darstellung der Fabrikationsparameter und deren Einfluss auf die Hydrogele, Herstellverfahren
und Zellen. Diese stehen in komplexen Wechselwirkungen zueinander.
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3 Zielsetzung der Arbeit

Unter Betrachtung und Berlicksichtigung dieses komplexen Zusammenspiels wurden in dieser Arbeit neue
Materialsysteme als Tinten fiir strukturierte Druckverfahren auf Elektrojetting-basis untersucht. Dafir
wurden verschiedene Materialkompositionen charakterisiert und hinsichtlich ihrer Verwendung als 3D-
Tinte optimiert. Zwei Materialsysteme, auf PAA und PEGDA/PAA Basis, setzen sich dabei aus
synthetischen Hydrogelen zusammen. Das dritte Materialsystem ist das natiirlich vorkommende Kollagen.
Fir jedes dieser Materialsysteme galt es anschlieRend ein passendendes Herstellverfahren zu etablieren,
um daraus 3D-Strukturen produzieren zu kdnnen. Ein Schwerpunkt lag dabei auf der Parametereinstellung
des Druckverfahrens um eine robuste Prozessfiihrung zu etablieren, welches Hand in Hand mit der
Materialzusammensetzung und deren Eigenschaften wie Viskositat ging. Nach erfolgreicher iterativer
Optimierung und Erhalt der gewiinschten 3D-Geruststrukturen wurden diese hinsichtlich ihrer Auflésung,
Architektur und Formstabilitat charakterisiert. Die charakteristischen Eigenschaften der Geriiststruktur
sind ausschlaggebend fiir ihr Anwendungspotenzial. Dieses wurde im letzten Schritt in Bezug auf die
Eignung als maRgeschneidertes Biologisches System hin untersucht (Abbildung 13).

Das erste Arbeitsparket beinhaltet die Entwicklung einer Hydrogeltinte auf PAA und Wasser Basis, um
durch Elektrojetting smart-actuating Polymerfasern herzustellen, die fiir 4D-Objekte verwendet werden
kdnnen. Durch Einstellung der Tintenviskositat und Prozessparameter wird dabei ein Verfahren etabliert,
um eine gerichtete Deposition der Hydrogelfasern zu erreichen. Durch die Kombination von
Kompartimenten mit verschiedenen Vernetzungsgraden innerhalb der Faser durch Co-Jetting soll eine
anisotrophe Faser im Mykrometerbereich entwickelt werden, und deren Smart-Actuating-Eigenschaften
durch Variation des Reizes getestet werden. Der Schwerpunkt liegt auf der Charakterisierung der PAA-
Fasern und ihrer intelligenten Bewegungseigenschaften. Untersucht werden die formverdndernde
Bewegung, die Architektur und Eigenschaften der Fasern sowie ihre Zusammensetzung. Weiterhin gilt es
die Reaktion auf den Stimulus in Abhangigkeit von pH-Wert, lonenstarken und Puffersubstanzen zu
untersuchen. In Kombination mit weiteren natiirlichen Materialien gilt es die 3D Geruststruktur und ECM
von Gewebe nachzuahmen, welche durch einen Stimulus tGber die Zeit ihre Form verandert.

Im zweiten Arbeitspaket liegt der Fokus auf der Entwicklung einer Mikrofabrikationsmethode, mit der
natirlich vorkommendes Kollagen im 3D-Mikrometerbereich prézise platziert und orientiert werden
kann, um den Einfluss der ECM-Architektur in zellularen Systemen zu untersuchen. Dazu soll der Einfluss
des elektrischen Feldes wahrend der Herstellung auf die 3D-Deposition und Architektur der
Kollagenfasern untersucht und ihre Verwendung als zellkompatible ECM demonstriert werden. Eine grol3e
Herausforderung stellt dabei die Stabilisierung der einzelnen Fasern und der Einfluss des
Vernetzungsprozesses auf die morphologischen Eigenschaften der Faserarchitektur dar.

Im letzten Arbeitspaket soll eine biologisch aktive Tinte auf Hydrogelbasis entwickelt werden. Damit sollen
biologisch aktive 3D-Strukturen mit kontrollierten und definierten Mikroporen mittels 3D-jet Writing
direkt gedruckt werden konnen. Die Herausforderung liegt hierbei in der Optimierung der
Prozessparameter und der Stabilisierung der Tinte fiir den Einsatz in wassrigen Systemen ohne Verlust
der biologischen Aktivitat. Durch direktes Drucken von enzymgeladenen Scaffolds kénnen anschliefend
Stofftransfereffekte im Hydrogel untersucht werden. Durch den Einsatz im Durchflussreaktor kénnen die
3D-gedruckten Hydrogelstrukturen auf ihre Langzeitaktivitat hin Gberprift werden. Dariliber hinaus soll
geklart werden, inwieweit sich der Einsatz dieses Materialsystems fiir den direkten Druck von Zellen
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eignet und damit eine vollig neue Dimension des Bioprintings durch kleinere und feinere Strukturen
eroffnet.

Durch die Kombination der Arbeitspakete stehen neue Materialsysteme und entsprechende
Mikroproduktionssysteme auf Basis des Elektrojetting zur Verfligung. Die daraus hergestellten
hochauflosenden 3D- und 4D-Scaffolds stellen maRgeschneiderte biologische Systeme dar, die fir
Anwendungen in der regenerativen Medizin, der Soft Robotik, dem Tissue Engineering sowie fir
industrielle Enzymprozesse geeignet sind.

Material Elektrojetting Scaffold Anwendung
Charakterisierung und Validierung Prozess- und Parameteroptimierung Charakterisierung Potenzial und Validierung

HO [¢]

Poly(acrylséaure)

— = aH
HO

Ethylenglycol

ECM-Nachahmung

wppRITOR

Kollagen

3D-Netz-Jetting ECM-Nachahmung

Poly(ethylenglycol)diacrylat

|
n
&=
HO o
Poly(acrylsdure)
o y
X
CH;
u 3D-jet Writing
HO. ]
=

Irgacure Immobilisierung von Zellen

Abbildung 13 Ubersicht der Arbeitsparkete gegliedert in Material, Herstellverfahren, Scaffoldcharakterisierung und potenzielle
Anwendung.
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4 Material und Methoden

4.1 Materialien

Poly(acrylsdure) (durchschnittliches Mv 450.000) (PAA), Poly(ethylenglykol)diacrylat (durchschnittliches
Mn 700) (PEGDA), Poly(D,L-lactide-co-glycolide) (PLGA) (ester terminated, Mw 50.000-75.000), 2-
Hydroxy-4'-(2-hydroxyethoxy)-2-methylpropiophenon, B-Galactosidase (EC 3. 2.1.23) aus Aspergillus
oryzae, O-Nitrophenyl-B-d-galactopyranosid (oNPG), ortho-Nitrophenol (oNP), Kollagen (from calf skin,
Bornstein and Traub Type |, solid), Trizma® base und Poly[tris(2,5-bis(hexyloxy)-1,4-phenylenevinylene)-
alt-(1,3-phenylenevinylene)] wurden von Sigma-Aldrich (Darmstadt, Deutschland) bezogen.

Ethanol, Natriumcitrat, NaOH, Na2COs, NaCl (alle analytische Qualitat) und Salpetersdure (hochreine
Qualitat) wurden von VWR (Radnor, Pennsylvania, USA) bezogen.

Ethylenglykol (EG), Zitronensaure, Glutardialdehyde (GDA) (25 % solution in water for synthesis contains
Glutaraldehyde) und HCL wurde von Merck KGaA (Darmstadt, Deutschland) bezogen.

Poly-N-Isopropylacrylamid (PNIPAAm) wurde von Polymer Source (Dorval, Kanada) bezogen.
Lebensmittelfarbe wurde von Wusitta (Sitzendorf, Deutschland) bezogen

1,1,1,3,3,3 Hexafluoro-2-propanol (HFP) wurde von Fluorochem Ltd, (Hadfield, Vereinigtes Konigreich)
bezogen

Chloroform (Chromasolv™ Plus, for HPLC, contains amylenes as stabilizer, > 99,9 %) wurde von Honeywell
(Morristown, USA) bezogen.

Kaliumdihydrogenphosphat wurde von Carl Roth (Karlsruhe, Deutschland) bezogen.
Natriumdihydrogenphosphat wurde von EMD Millipore (Billerica, USA) bezogen.

Deionisiertes Wasser wurde mit einem Milli-Q Ultrapure System von Merck Millipore (Billerica, USA)
hergestellt. Alle Chemikalien wurden wie erhalten verwendet.

Fir die Herstellung von Losungen wurde die Waage Pioneer von Ohaus (USA) verwendet. Die
Durchmischung erfolgte mittels Orbitalschittler (Heathrow Scientific Digital Orbital Shaker).

4.2 Polymertinten fiir Elektrojettingverfahren

PAA Tinten fiir bikompartimentelle Fasern und 3D-Architekturen

Die Polymerlosung mit 15 % (w/v) Poly(acrylsaure) und 0,5 % (v/v) Ethylenglykol wurde durch Zugabe von
995 ul deionisiertem Wasser zu 150 mg PAA hergestellt. Nach manuellem Schiitteln wurden 5 ul EG zu
der Losung gegeben. Dann wurde sie auf den Orbitalschittler gestellt und Gber Nacht bei 200 rpm
geschittelt.
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Die Polymerlésung mit 15 % (w/v) PAA und 20 % (v/v) EG wurde durch Zugabe von 800 ul deionisiertem
Wasser zu 150 mg PAA hergestellt. Nach manuellem Schiitteln wurden 200 pl EG zu der Lésung gegeben.
Die Mischung erfolgte analog.

Zur Herstellung von der Polymerlésung mit PNIPAAm wurden 100 mg des Amin-terminierten PNIPAAmM
und 150 mg PAA in 995 ul deionisiertem Wasser und 5 pl EG gemischt und Uber Nacht bei 200 rpm
geschittelt.

Fir die dreidimensionalen bikompartimentalen Geriststrukturen wurden Jetting-Tinten mit 17 % (w/v)
PAA in deionisiertem Wasser und unterschiedlichen Ethylenglycol-Konzentrationen von 0,5 % (v/v) und
20 % (v/v) verwendet.

Zur optischen Anfirbung wurde den Polymerlésungen Lebensmittelfarbe beigemischt. Die rote
Lebensmittelfarbe bestand aus Wasser, Anthocyanen aus schwarzem Karottenextrakt und Zitronensaure.
Die griine Lebensmittelfarbe enthielt Wasser und Kupferchlorophyllin.

Kollagentinten

Um den Einfluss der Kollagenkonzentration auf die Faserarchitektur zu untersuchen, wurde Kollagen im
Bereichvon 0,5-10 % (w/v) in 1,1,1,3,3,3 Hexafluoro-2-propanol (HFP) geldst und fiir mindestens 2 h bei
200-250 rpm geschittelt.

Als Kollagentinte fir dreidimensionale Mikronetze wurde eine 5 % (w/v) Kollagenlésung in HFP
verwendet. Die beiden Komponenten wurden gemischt und fiir mindestens 2 Stunden bei 200-250 rpm
geschittelt

Zur Beobachtung der Proben, sowohl unter dem Fluoreszenzmikroskop als auch unter dem
Konfokalmikroskop, wurde das HFP vorab mit 0,04 % (w/v) Poly[tris(2,5-bis(hexyloxy)-1,4-
phenylenevinylene)-alt-(1,3-phenylenevinylene)] versehen.

Hydrogel-Tinten

Verschiedene Mengen von PAA wurden mit PEGDA gemischt, bis die Losung homogen weiflf war. Dann
wurde die R-Galactosidase-Wasserlosung oder reines Wasser hinzugefiigt. Um die Enzymaktivitat
vergleichbar zu halten, wurde eine Enzymmenge von 1,98 mg pro Gramm Trockenmasseausbeute des
Hydrogels verwendet. Es wurden drei verschiedene Tinten mit unterschiedlichen Verhaltnissen von PAA
und Wasser zu PEGDA untersucht. Die resultierenden Volumina und Massen sind in Tabelle 1 beschrieben.
Vor der Verwendung der Tinte wurden 80 uL einer frisch hergestellten 10 %igen (w/v) 2-Hydroxy-4'-(2-
hydroxyethoxy)-2-methylpropiophenon-Lésung in Ethanol und Wasser (70:30) als Radikalinitiator
zugegeben und vor dem Jetten 10 Minuten lang gemischt.

Tabelle 1 Zusammensetzung der verschiedenen Jetting-Tinten mit unterschiedlichen PAA- und Wasser/PEGDA-Verhiltnissen.
Flr nicht-enzymatische Geruste wurde deionisiertes Wasser ohne R-Galactosidase verwendet

mpaa VpeGDA V-Galactosidase-Wasserlosung CR-Galactosidase-Wasserldsung
[mg] [uL] [uL] [g L]
7.5PAA_80PEGDA 120 1216 304 10
10PAA_80PEGDA 160 1216 304 10
10PAA_90PEGDA 160 1368 152 23
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PGLA Tinte fiir die Membranunterkonstruktion

Als Tinte wurde eine 35 % (w/v) PLGA Losung in Chloroform hergestellt und fir 2 h bei 250 rpm
geschittelt.

4.3 Herstellung der Puffer

Die Puffer wurden hergestellt, indem die jeweilige Pufferkomponente in deionisiertem Wasser geldst, mit
1 M NaOH oder 1 M HCl auf den gewiinschten pH-Wert titriert und das GefaR mit deionisiertem Wasser
auf das erforderliche Volumen aufgefiillt wurde. Alle Puffer hatten eine Molaritdat von 0,1 M. Um eine
bestimmte lonenstérke zu erhalten, erhielten die Puffer zusatzlich das Salz Natriumchlorid. Die benétigte
Menge an Salz und Puffersubstanz wurde Uber den Online-Pufferrechner der Universitat Liverpool
berechnet.[*?®! In Tabelle 2 sind entsprechend alle Puffer aufgefiihrt.

Tabelle2 ~ Zusammensetzung der verschiedenen Puffern

pH lonenstdrke [M] zugegebenes Salz Pufferkomponente

3.0 0.265 Natriumchlorid Zitronensaure

4.0 0.265 Natriumchlorid Zitronensaure

5.0 0.265 - Zitronensaure

7.0 0.224 - Kaliumdihydrogenphosphat
7.0 0.245 Natriumchlorid Kaliumdihydrogenphosphat
7.0 0.265 Natriumchlorid Kaliumdihydrogenphosphat
7.0 0.285 Natriumchlorid Kaliumdihydrogenphosphat
7.0 0.500 Natriumchlorid Kaliumdihydrogenphosphat
7.0 0.265 Natriumchlorid Natriumdihydrogenphosphat
7.1 0.265 Natriumchlorid Trizma® base

9.0 0.265 Natriumchlorid Trizma® base

4.4 Elektrojettingverfahren

Grundaufbau Elektrojetting

Folgender einfacher Grundaufbau wurde zur Herstellung von Kollagenmembranen verwendet. Die
Jettingstation wurde in einer Plexiglasbox aufgebaut und bestand aus einer Pumpe (LA 120, Landgraf
Laborsysteme HLL GmbH), einer abgestumpften Nadel (NE-253PL, Component Supply) auf einer 1 mL
Spritze (Norm-Ject, Henke-Sass Wolf GmbH) und einer Metallplatte als Kollektor. Die bendétigte Spannung
wurde mittels eines Hochspannungsnetzgerats (HCP 14-20000, FuG Elektronik GmbH) bereitgestellt. Die
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Distanz zwischen Nadel und Kollektorplatte betrug 10,5 cm und die Flussrate der Polymerlésung 450 uL/h.
Die angelegte Spannung lag bei den jeweiligen Versuchen in einem Bereich von 9 bis 12,5 kV. Die
Temperatur im Labor wurde auf etwa 23 °C geregelt. Die Luftfeuchtigkeit konnte nicht reguliert werden,
wurde aber aufgezeichnet.

Der Grundaufbau wurde weiterentwickelt, indem die Kollektorplatte auf eine bewegliche Station
(ILS300LM, Newport Corporation) gesetzt wurde, welche (iber einen Controller (XPS driver) und einen
Computer in x- und y-Richtung gesteuert werden konnte. Um die Station wurde ein Gerist aus einem
nichtleitenden Holz-Kunststoffverbund errichtet, um die Spritzenpumpe und weitere Gerate fixieren zu
kdnnen. Mittels Klemmen konnten so die Abstdnde einfach variiert werden und innerhalb der Versuche
konstant gehalten werden. Auch war es moglich, mehrere parallel angeordnete Versuchsaufbauten
gleichzeitig zu betreiben und so die Herstellung zu beschleunigen. Platten aus demselben Holz-
Kunststoffverbund konnten als Seitenwande eingezogen werden um Luftziige zu unterbinden. Der Aufbau
ist in Abbildung 14 dargestellt. Bei den folgenden Aufbauten handelt es sich um Variationen des
verwendeten Systems.

'y

Abbildung 14 Laboraufbau einer variablen Jetting-Station. Weiterentwicklung des Grundaufbaus durch einen beweglichen und
computergesteuerten Kollektor zur prazisen Orientierung der Fasern auf dem Kollektor

3D-Elektrojetting

3D-Elektrojetting wurde zur Herstellung von PAA-Fasern verwendet. Dabei wurden bikompartimentale
Fasern durch elektrohydrodynamisches Co-Jetting hergestellt. Je eine 1 ml Spritze wurde mit einer der
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beiden Polymerldsung gefiillt. Die beiden Spritzen wurden nebeneinander in der Pumpe mit Hilfe einer
3D-gedruckten Kunststoffkonstruktion platziert. Die Pumpe arbeitete mit einer Flussrate von 70 ul/h pro
Spritze. Stumpfe Nadeln (NE-253PL, Component Supply, 18 G) wurden auf beide Spritzen aufgesetzt. Die
Kaniilen wurden so gebogen, so dass die Spitzen parallel nebeneinander lagen und sich beriihrten. Uber
ein Hochspannungsnetzteil wurde an der Spitze der Kantilen eine Spannung von -5 kV bis -10 kV induziert.
Die Erdung war mit der Kollektorplatte verbunden. Bei der Kollektorplatte handelte es sich um eine
Metallplatte, die auf einen beweglichen Tisch gesetzt wurde, der Uber einen Controller und einen
Computer gesteuert wurde. Der Abstand zwischen den Kanilenenden und der Kollektorplatte wurde auf
8,3 cm eingestellt. Die Pumpe wurde gestartet und sobald sich die beiden austretenden Polymertropfen
berthrten wurde die Spannung angelegt. Die angelegte Spannung wurde erhdéht bis ein Taylor-Kegel
sichtbar wurde, aus dem sich ein kleiner Polymer-Jet in Richtung der Kollektorplatte bewegte. Die Fasern
wurden auf Glasobjekttragern aufgefangen, die mit Klebeband an der Metallkollektorplatte befestigt
waren, wahrend diese bewegt wurde. Nach der Vernetzung wurden die Fasern auf eine Lange von etwa
1 cm zugeschnitten, so dass die Enden im Sichtfeld des Lichtmikroskops lagen. Die tibrigen Faserfragmente
wurden mit einer Druckluftpistole vom Objekttrager entfernt.

Zur Untersuchung des Einflusses der Hydrophilie des Kollektormaterials wurde der Glasobjekttrager durch
verschiedene Materialplattchen ersetzt. Zur Sammlung von freien Fasern wurde statt der Metallplatte ein
rotierender und geerdeter Metallrahmen als Kollektor verwendet. Die kiirzere Seite des ca. 5 cm mal
15 cm groRen rechteckigen Rahmens war mit einem Rotor verbunden, an dem die Erdung Uber
Kupferband angebracht war. Die Fasern wurden (iber die ldngere Seite des Rahmens aufgewickelt,
wahrend dieser rotierte.

Dreidimensionale bikompartimentelle Scaffolds wurden durch mehrfaches Abfahren eines Schemas
hergestellt. Da der Kollektor iber ein computergesteuertes Positionierungssystem gesteuert wurde,
konnte ein Schema mittels eines internen in LabVIEW entwickelten Programmes abgefahren werden
(Abbildung 15). Innerhalb des Programms war es moglich, die Anzahl und GréRe der Quadranten
einzustellen und zu variieren.

L L L e

@ Start-/Endpunkt

Abbildung 15:  Schema zur Herstellung von Geriststrukturen mit einstellbarer QuadrantengroRe (a) und Anfahrtstrecke (b)

3D-Netz-Jetting

Beim Nahfeld-Jetten in die Mikrokavitdten betrug der Abstand zwischen der an der Spritze befestigten
abgestumpften Prazisionsnadel (Tip 30 Gauge-0,255 mm, Nordson EFD, USA) und dem Array 0,1-0,5 cm.
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Die 300 um- und 800 um-Arrays wurden von der Abteilung 3D-Zellkultursysteme zur Verfligung gestellt.
Der Array wurde auf die gedruckte Kollektorplatte zwischen Nadel und Erdung gelegt. Als Punkterdung
wurde ebenfalls eine abgestumpfte Nadel gewahlt, die sich 0,1 cm- 0,5 cm vom Array entfernt und genau
unter der Nadel der Spritze befand. Die Ansteuerung der einzelnen Mikrokavitdten erfolgte tGber die
bewegbare Station und das Programm LabVIEW. Fiir das Electrojetting in die Mikrokavitdten lag die
Flussrate bei 60 uL/h, die Geschwindigkeit bei 0,33-0,89 mm/s und die Spannung in einem Bereich von
7,8 kV-9,2 kV. Als Doppelerdung wurden entsprechend zwei Nadeln parallel zueinander abgebogen.

3D-jet Writing

Zur Herstellung der Hydrogelgeriiste wurde ein 3D-jet Writing-Setup verwendet, wie es bereits
beschrieben wurde:'?”! Kurz gesagt wurde eine Nadel (ID=0,84 mm, Nordson EFD, USA) an einer mit der
Hydrogeltinte gefiillten 1 mL Spritze befestigt und auf die Spritzenpumpe montiert. Die Flussrate wurde
auf 70 uL/h eingestellt und die Nadel wurde mit einer externen Spannungsquelle auf +7 kV aufgeladen.
Eine geerdete Metallplatte wurde als Kollektor auf der computergestitzten x-y-Sation in einem Abstand
von 8 cm zur Nadel montiert. Um die Biege- und Peitschinstabilitdit wdhrend der Jetvorgangs zu
kontrollieren, wurde ein sekundares elektrisches Feld angelegt, indem ein Metallring zwischen Nadel und
Kollektor platziert wurde. Durch Aufladen der Ringelektrode auf +3,5 kV Uber ein zweites separates
Hochspannungsnetzteil wurde ein elektrischer Potentialtopf erzeugt und die Richtung des elektrischen
Feldes zur Mitte des Rings hin umgekehrt. Die nach auRen gerichtete Jetbewegung wurde dadurch
unterdriickt. Die Kombination des stabilen Polymer-lets mit einem computergestitzten
Positionierungssystem ermoglichte die prazise Strukturierung der Hydrogelfasern zu hoch geordneten
Strukturen. Zur einfacheren Handhabung wurde ein Glasobjekttrager auf den Kollektor gelegt und das
Gerust mit einer Kollektorgeschwindigkeit von 12 mm/s darauf platziert.

4.5 Extrusionsbasierter 3D-Druck

Zur Herstellung von PGLA Unterkonstruktionen fiir die Kollagenmembranen wurde der Aufbau der
Jettingstation modifiziert. Die PGLA Polymerldsung wurde mit Hilfe der Spritzenpumpe durch eine 25 G
Nadel (NE-253PL, Component Supply) extrudiert. Direkt an der Nadel befand sich eine Metallplatte, die
Uber das computergesteuertes Positionierungssystem von Newport gesteuert wurde. Um die Parameter
fir einen geeigneten Faserdurchmesser des PLGA zu bestimmen, wurden sowohl die Flussrate von 100
bis 300 pL/h durch die Pumpe als auch die Druckgeschwindigkeit des Positionierungssystems von 3 bis
7 mm/s variiert. Die Herstellung der Stitzgitter fur die Kollagenfasern erfolgte bei einer optimierten
Druckgeschwindigkeit von 3 mm/s und einer Flussrate von 250 pL/h sowie einer QuadrantengréRe von
1 mm bei einer GrofRe von ca. 1 cm x 1 cm. AulRerdem wurde eine groRe Membran von ca. 5cm x5 cm
hergestellt, ebenfalls mit einer QuadrantengréRe von 1 mm.

Um die Breite des 3D-jet Writings mit einem konventionellen extrusionsbasierten gedruckten
Hydrogelstrang zu vergleichen, wurde die Tintenlésung 7,5PAA_80PEGDA mit einem pneumatischen 3D-
Drucker (3D Discovery, regenHU, Villaz-St-Pierre, Schweiz) gedruckt. Um vergleichbare Ergebnisse zu
erzielen, wurden die Parameter so weit wie moglich konstant gehalten. Daher erfolgte die Extrusion durch
eine Nadel mit einem Innendurchmesser von 0,84 mm (Nordson EFD, USA), einem Extrusionsdruck von
0,04 MPa, einer Anfangshohe von 0,2 mm und einer Druckgeschwindigkeit von 12 mm/s. Es wurden
50 mm lange Einzelstrange gedruckt und die Architektur wurde auf die gleiche Weise wie bei den
gejetteten Gerlsten analysiert, was zu einer Strangbreite von 858 + 61 um fiihrte.
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4.6 Molekulare Quervernetzung

Zur Vernetzung der bikompartimentellen PAA Fasern wurden die Objekttrager fir 2 Stunden bei einer
Temperatur von 130 °C in den Ofen (T12 Kendro, Heraeus Instruments) gegeben. Unter dieser Bedingung
konnten Polyacrylsdure und Ethylenglykol reagieren und eine vernetzte Struktur bilden. Durch die
Vernetzung bildete sich ein Netzwerk zwischen den Polymerketten, die Fasern waren nicht mehr in
Wasser |6slich.

Zur molekularen Quervernetzung von Kollagen wurden verschiedene Methoden untersucht. Um die
Auswirkungen der UV-Strahlung auf die gejettete Kollagenmembran zu untersuchen wurde die Membran
2 cm unter einer UV-Lampe (3 Watt, 365 nm; Tank007) positioniert und fiir 1 h bestrahlt. Dabei wird die
Bildung von freien Radikalen an aromatischen Aminosdurenreste wie Tyrosin und Phenylalanin initiiert.
AnschlieRend formen diese Radikale Bindungen untereinander, sodass sich die Stabilitat der
Kollagenfasern erhht.!?8 Zusitzlich wurde die molekulare Quervernetzung durch Verwendung von
Glutardialdehyde (GDA) untersucht. Die Aldehydgruppen des GDA reagieren mit dem g-Aminogruppen
der Lysyl- und Hydroxylysylresten des Kollagens. Dadurch wird ein Wassermolekiil frei und eine Schiffsche
Base bildet sich als Zwischenprodukt. Diese Zwischenprodukte verknilipfen sich untereinander zu
gréReren quervernetzen Einheiten.[*?! Zunichst wurde die Kollagenmembran oder das Array auf einem
glasernen Objekttrager mit Hilfe von Klammern befestigt um ein Zusammenrollen auf Grund der hohen
Luftfeuchtigkeit zu verhindern. AnschlieBend wurden die Objekttrager inklusive Probe in die jeweiligen
Aufbauten gelegt. Fiir groRere Membranen wurde die Membran freistehend an einem Metallgestell
befestigt. Bei einem Versuchsaufbau wurde 25 % GDA in wassriger Losung in ein Glasgefal gefillt und ein
Metallgestell aus Edelstahl hineingestellt. Dieses diente als Ablage und platzierte den Objekttrager
oberhalb des Flissigkeitspiegels. Das GlasgefaR wurde anschlieBend mit einer Platte verschlossen und die
Probe fir eine definierte Zeit dem GDA-Dampf ausgesetzt. Bei einem zweiten Versuchsaufbau wurde ein
Glaskolben mit 25 % GDA in wassriger Losung befiillt. Durch einen Schlauch wurde Stickstoff mit einem
Druck von ca. 0,1 bar direkt in die Flissigkeit geleitet, so dass es in Blasen aufstieg und sich mit GDA
anreicherte. Anschliefend wurde das Gas in eine Plastikbox mit Ventil geleitet, in der sich die Probe auf
dem Objekttrager befand.

Um das PEGDA der diinnen Geriiststrange aushdrten zu kénnen war es notwendig, die radikalische
Kettenreaktion unter inerten Bedingungen durchzufiihren. Dazu wurde eine speziell angefertigte
Reaktionskammer 3D-gedruckt (Connex3 von Stratasys, Eden Prairie, USA) (Abbildung 16). In diesem
Aufbau wurde Stickstoffgas in ein Wasserbad diffundiert und strémte anschlieBend in einer geschlossenen
Umgebung liber die Hydrogelprobe. Die Probe wurde 3 Minuten lang mit einer UV-Lampe (365 nm, 3 W,
Fuyong Town, China) bestrahlt. Fir die Enzymaktivitdtstests wurden die Proben direkt nach der
Vernetzung in Wasser gelegt, um eine Dehydrierung der Geriiste zu vermeiden. Flr das Gehause der
Reaktionskammer wurden Materialien des Farbsystems VeroCyan, VeroMagenta, VeroYellow und fiir den
Deckel das Material VeroWhite verwendet (Stratasys, Eden Prairie, USA). Gehause, Deckel, Schublade und
Diffusor wurden separat gedruckt und anschliefend zusammengefiigt. Das Gewinde fiir das Auslassventil
(1/4 ” Entleerungsventil mit O-Ring) wurde mit einem Gewindeschneider eingearbeitet. Das Ventil, der
Schlauchanschluss und der Diffusor wurden anschlieBend mit LOCTITE® 401 ein- bzw. angeklebt. Das
Wasserbad wurde soweit befillt, dass sich der Diffusor ganzlich unter Wasser befand. Deckel und
Schublade wurden mit einer aufgeklebten Dichtmatte aus 1 mm dickem Silikon abgedichtet. Die UV-
Taschenlampe wurde durch das Loch im Deckel eingefiihrt und mittels O-Rings abgedichtet. Anschlielend
wurden Gehduse und Deckel miteinander verschraubt und die Kammer somit verschlossen. Damit sich
eine feuchte und stickstoffreiche Atmosphéare ausbilden konnte, wurde fiir mindestens 30 min mit
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Stickstoff gespilt, bevor die Probe zum Ausharten (ber die Schublade in die Reaktionskammer
eingebracht wurde.

Abbildung 16 Reaktionskammer zum Ausharten von filigranen Hydrogelstrukturen unter Schutzgas (links) und die zugehérige
CAD-Zeichnung der Reaktionskammer (rechts) erstellt mit Autodesk® Inventor.

4.7 Charakterisierung der Materialsysteme

Quellfaktor

Zur Bestimmung des Quellfaktors Q wurde das Gewicht der trockenen vernetzten Polymerproben mq und
das Gewicht der feuchten Polymerproben mw gemessen. Der Quellungsfaktor wurde mit der folgenden
Gleichung berechnet:

Die Bestimmung der Nassmasse erfolgte dabei nach der Lagerung in deionisiertem Wasser oder Puffer
Uber Nacht (mindestens 15 h). AnschlieBRend wurden die Proben in einem Trockenschrank (T12 Kendro,
Heraeus instruments) bei 40°C 7 h lang getrocknet und erneut gewogen, um die Trockenmasse zu
bestimmen.

Fourier-Transformations-Infrarotspektroskopie:

Um die molekulare Struktur zu bestimmen wurde eine Infrarotspektroskopie (IR Spektroskopie) mit einem
Fourier-Transform-IR-Spektrometer (Platium ATR, Bruker) durchgefiihrt. Wahrend der IR-Spektroskopie
wurde ein Diamant aus Kristall verwendet und in einem Wellenldngenbereich von 400 bis 4000 cm™
gemessen. Der IR-Strahl wurde in einem Winkel von etwa 45° auf die Kante des Reflexionselements
gerichtet. Insgesamt wurden die Messungen 32-mal pro Probe durchgefiihrt und anschlieRend der
Mittelwert durch die OPUS Spektroskopiesoftware von Bruker ausgegeben. PAA wurde als Pulver, EG als
Flussigkeit und die Polymerlésungen als separate vernetzte Polymertropfen gemessen.
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Rheologie

Die rheologischen Kurven der Hydrogelmischungen wurden bei 25 °C mit einem Physica MCR 301
Plattenrheometer mit einer ebenen Platte und einem CP-25-1 Konus (Anton Paar GmbH, Graz, Osterreich)
und einem Spaltabstand von 0,048 mm ermittelt. Rotationsversuche mit reinem PEGDA und der
Hydrogeltinte (7,5PAA_80PEGDA) wurden mit einem logarithmischen Schergeschwindigkeitsgradienten
zwischen 0,001 und 1000 s geschert, der liber eine Dauer von 5 min angelegt wurde, wihrend die
Scherspannung gemessen wurde. Die Hydrogeltinte mit unterschiedlichen PAA- und
Wasserkonzentrationen wurde zunichst 30 s lang bei einer konstanten Scherrate von 0,1 s geschert,
gefolgt von einer Ruhezeit von 30 s zur Homogenisierung der Ausgangsbedingungen. Anschliefend wurde
liber eine Dauer von 267 s ein logarithmischer Schergeschwindigkeitsgradient zwischen 0,001 und 10 s
angelegt und die resultierende Scherspannung gemessen. Die Scherviskositat n wurde berechnet, indem
die Scherspannung t durch die entsprechende Scherrate y geteilt wurde. Die Null-Scherviskositat no ist
durch den Grenzwert der schergeschwindigkeitsabhdngigen Viskositatsfunktion bei einer unendlich

kleinen Schergeschwindigkeit gegeben: 3%

Mo = limyon(y) 2

SAXS

Rontgenkleinwinkelstreuung (SAXS)-Messungen wurden in Kooperation mit dem Institut fir Mechanische
Verfahrenstechnik und Mechanik am KIT praktiziert. Dazu wurden die Messungen der Proben in Gel-
Haltern mit einem Xeuss 2.0 (Fa. Xenocs, Grenoble, Frankreich) durchgefiihrt. Der Abstand zwischen
Probe und Detektor wurde auf 1000 mm eingestellt. Die Streudaten wurden mit einem Pilatus 300 K
Detektor (Fa. Dectris, Schweiz) fur 600 s gesammelt. Die mittels SAXS erhaltene Intensitat I(q) wurde als
Funktion des Streuvektors q unter Verwendung der folgenden Gleichung gemessen:
4t 0 3

q= X * s1n§
wobei 20 der Streuwinkel ist und A=0,154 nm der Wellenldnge des verwendeten Cu-Ka-Rontgenstrahls
entspricht. Die Datenverarbeitung erfolgte mit der Software Foxtrot, wahrend die Analyse mit IgorPro
durchgefiihrt wurde. Die Auswertung der Streudaten basierte auf dem Global Unified Fit
Modus 131113211331 ym  die Gleichung an mehrere Strukturebenen anzupassen, enthilt jede
Anpassungsebene i ein Guinier-Regime zur Beschreibung der StrukturgroRe (z. B. Primarpartikel oder
Aggregate) und ein Potenzgesetz-Regime zur Beschreibung der inneren (Massenfraktal) oder dufReren
Strukturmerkmale (Oberflachenfraktal), gegeben durch:

— 2R2_ _ ZRZ . —Pi
G; - exp < a gl) + B; - exp( 1 £y { 2 3} l 4
3 3 [erf(qRg;/VE]

n

@=)

i=1

mit dem Tragheitsradius Rg, der Fehlerfunktion erf, dem Guinier-Vorfaktor Gi und dem fiir die
Potenzgesetzstreuung spezifischen Vorfaktor Bi mit einem Exponenten pi. Die PartikelgroRe ist gegeben
durch:

d, =2 |ZR
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Im Falle von Partikeln oder Clustern beschreibt der Exponent p in unteren g-Bereichen den Formfaktor
P(q). Fur Kugeln ist der Formfaktor durch O gegeben, 1 beschreibt eine zylindrische und 2 eine
scheibenférmige Form.[3¥ Die fraktalen Eigenschaften eines einzelnen Clusters kénnen durch die fraktale
Dimension der Oberfliche Dt beschrieben werden und sind gegeben durch:[*3%!

Dg=6—p 6

4.8 Charakterisierung der Geriiststrukturen und Fasern

Charakterisierung der Architektur

Zur lichtmikroskopische Analyse wurden die Fasern oder Geriiststrukturen mithilfe eines optischen
Digitalmikroskops (Keyence VHX-5000, Deutschland) betrachtet. Verwendet wurden Objektive mit einer
GesamtvergroRBerung von 20x-200x- und 200x-2000x (ZS20 und 25200, Keyence, Deutschland).

Die Architektur der Geriiste und Netzte wurden mit Image) (Open-Source-Software) ausgewertet. Zur
Bestimmung des Durchmessers der Kollagenfasern, sowie zur Analyse der PorengrofRe wurde das Plugin
Diameter) verwendet. Um den arithmetischen Mittelwert x zu berechnen, wurde Formel 7 mit der
Summe aller Haufigkeiten n, der Haufigkeit eines einzelnen Durchmessers ni und dem jeweiligen
Durchmesser xi verwendet. Flr die zugehorige Standardabweichung s wurde Formel 8 benutzt.

Die Winkel an den Knotenpunkten der Geriiste sowie die Orientierung der Fasern wurden mit dem Plugin
Orientation) gemessen.

Fir die Querschnittsanalyse wurden die trockenen Geriste mit einer frischen Rasierklinge geschnitten
und mit dem Lichtmikroskop im nassen und trockenen Zustand betrachtet. Mit der Keyence-Software
(Version 1.8.0) wurden die Strangbreite s, die Stranghdhe h, der Radius R und die Bogenlange b gemessen.
Die Querschnittsflache der Strahnen wurde mit der angegebenen Formel fiir Kreissegmente A berechnet:

S

A = R? x arcsin (ﬁ)

s*(R—=h) 9
2

Bei der Messung des Rollverhaltens von PAA Fasern wurde ein Glastrdger mit den Fasern unter dem
Mikroskop platziert. Von jeder einzelnen Faser wurde der Durchmesser bestimmt. Anschliefend wurde
das Rollverhalten der Fasern gefilmt. Dazu wurde ein Tropfen Puffer auf den Objekttrager gegeben, so
dass der sichtbare Teil vollstandig befeuchtet wurde. Nach 10 Minuten wurde das Filmen gestoppt und es
wurden Bilder der gerollten oder gekrauselten Fasern aufgenommen. Die Bilder der Fasern wurden dann
in Kategorien wie "definiertes Aufrollen"”, "undefinierte Rollbewegung" und "keine Verdnderung"
eingeteilt.
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Rasterelektonenmikroskopie:

Die Geruststrukturen und Fasern wurden mit kohlenstoffhaltigen Klebepads an einem Probenhalter
befestigt. Zur Verbesserung der Leitfahigkeit wurden sie mit 4 bis 5 nm Gold-Palladium [80:20]
beschichtet, was bei 21,3 mA fir 32 Sekunden mit einem MED 020-Gerdt (Bal-Tec AG, Balzers,
Liechtenstein) unter Argon Atmosphare durchgefiihrt wurde. Die Bilder wurden mit einem VEGA 3 von
TESCAN (Dortmund, Deutschland) mit einer Strahlintensitat von 10, einer Spannung von 8,0 kV und einem
Arbeitsabstand von 7 mm aufgenommen.

Fluoreszenzmikroskopie:

Die Bildgebung gelang mittel Axio Observer Z1 (Carl Zeiss Microscopy GmbH) und der Imager M2 (Carl
Zeiss Microscopy GmbH). Fiur die Aufnahmen wurde der ApoTome und die beiden Objektiven Apo
Chromat 63 x ohne Emersionsdl und mit Plan Neo Fluar 100 x mit Emersionsdl verwendet.

Zur genaueren Beobachtung der 3D-Netzstruktur in den Mikrokavitdten sowie der einzelnen
Kompartimente der PAA Faser wurde ein konfokales Laser-Scanning-Mikroskop (cLSM) (Leica TCS SP5
Confocal Laser Scanning Mircroscope, Deutschland) verwendet. Fir dreidimensionale Aufnahmen wurden
mehre Bilder in z-Achse aufgenommen und anschliefend mittels Imagel) zu einem 3D-Bild gestapelt.

4.9 Enzymversuche

Leaching tests mit Micro BCA

Auf jedes hergestellte Geriist wurde ein Tropfen Wasser (0,65 mL) gegeben, um es vom Objekttrager
abzulésen. Nach 5 Minuten wurde das Gerist in ein neues Wasserbad (1 mL) Gberfuhrt und 15 min lang
inkubiert. Dann wurde das Geriist (iber Nacht in einem neuen Wasserbad (1 mL) im Kihlschrank bei 8 °C
gelagert, bevor es fir die Enzymkinetik oder fiir den kontinuierlichen Reaktor verwendet wurde. Um die
Menge des ausgewaschenen Enzyms zu bestimmen, wurde von jeder Waschlosung ein Mikro-BCA-Assay
(Micro BCATM Protein Assay Kit, Pierce Biotechnology, Rockford, USA) gemalR den Anweisungen auf dem
Kit durchgefiihrt.

Enzymkinetik von freien und immobilisierten Enzymen

Zur Bestimmung der Batch-Kinetik wurden sowohl reine Enzymldsungen als auch gejettete
Hydrogelstrukturen mit eingeschlossenem Enzym auf ihre enzymatische Aktivitat hin getestet. Neben der
enzymatischen Aktivitat der Scaffolds wurde auch der Verlust an Enzymaktivitat wahrend des Jetting-
Prozesses bestimmt. Dazu wurden Geriste hergestellt und die Aktivitdt vor der Vernetzung durch
Auflésen getestet. Dies wurde mit der gleichen Menge an Hydrogeltinte vor dem Jetting und mit der
Aktivitat des freien Enzyms verglichen. Die Tests wurden in 1,8 mL Citratpuffer (333 mM Natriumcitrat,
titriert gegen NaOH auf pH 4,6) durchgefuhrt. Der Puffer enthielt den Reaktanten oNPG in einer
Konzentration von 2,2 mmol/L. Das Enzym katalysiert die Reaktion der Hydrolyse von oNPG zu oNP und
Galaktose. Die Experimente wurden bei 37 °C in einem Eppendorf-Thermoshaker (Eppendorf, Hamburg,
Deutschland) bei 750 rpm durchgefiihrt. Proben von 25 oder 50 pl wurden iber einen Zeitraum von einer
Stunde entnommen. Diese Aliquots wurden zu 100 pl 1 M Natriumcarbonatlésung in Mikrotiterplatten
gegeben und mit Citratpuffer auf ein Endvolumen von 200 ul aufgefllt. Die UV-Vis-Spektren der Losungen
wurden bei 420 nm gemessen, um das Absorptionsprofil und die Intensitdit des oNP-Produkts zu
bestimmen.3® Unter Verwendung eines handelsiiblichen oNP wurde eine Kalibrierungskurve ermittelt,
um die Konzentration zu quantifizieren. Da sich der effektive Extinktionskoeffizient bei Vorhandensein
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von gel6sten und dispergierten Partikeln dndern kann, wurden Hydrogelgeriiste ohne Enzyme als
Referenz getestet.

Kontinuierlicher Reaktor:

Zur Untersuchung der Langzeitaktivitdt der eingeschlossenen Enzyme wurde ein Durchflussreaktor mit
einem Reaktionsvolumen von 3 mL verwendet. Der Reaktor wurde mit VeroWhitePlus RGD835 (Stratasys,
Eden Prairie, USA) 3D-gedruckt, wie in anderen Verdffentlichungen beschrieben.[*3711138] Aufgrund von
Adsorptionseffekten wurde der Reaktor mehrere Stunden lang mit oNP-Losung gespiilt, um eine
vollstandig gesattigte Reaktorwand zu gewahrleisten. Vor Beginn des Experiments wurde der Reaktor mit
Citratpuffer gespilt, bis kein oNP mehr im Auslass nachweisbar war. 14 Hydrogelgeriste
(Querschnittsfliche: 2,2 10° pm?) wurden in der Reaktionskammer platziert. Der Reaktor sowie die Ein-
und Auslassrohre wurden mit Citratpuffer gefillt und gespilt, um Luftblasen zu entfernen. Das gesamte
System wurde in einem Wasserbad (E100, Laud Dr. R. Wobser GmbH & Co. KG, Deutschland) auf 37 °C
erhitzt. Eine Spritze mit dem in Citratpuffer gelosten Reaktanten wurde an den Einlass angeschlossen und
eine Flussrate von 3 mL/h angelegt. Dies entspricht einem oNPG-Massenfluss von 6,64 10 mmol/h. Der
oNP-haltige Ausgang wurde mit einem automatischen Fraktionssammler (Superfrac, Pharmacia Biotech
AB, Schweden) in 3 mL Proben fraktioniert, und die oNP-Konzentration wurde wie oben beschrieben
gemessen. Aufgrund der bleichenden Wirkung von oNP wurden die Proben wahrend des Tages sofort
analysiert. Die wahrend der Nachtstunden gesammelten Proben wurden am Morgen gemessen. Die
Gesamtdauer der Versuche betrug 76 Stunden, wobei die Substratlésung zweimal taglich neu hergestellt
wurde.

4.10 Simulation

Die Simulationen wurden in Kooperation mit der Arbeitsgruppe Bioprozesstechnik und Biosysteme am KIT
durchgefiihrt.

Berechnung und Simulation der Diffusionseigenschaften

Fiir die Simulation des Diffusionsverhaltens wurde die Elementarzelle des Hydrogelgeriists in der 3D-CAD-
Software Inventor 2019 Professional (Autodesk Inc., San Rafael, USA) auf Basis der Daten der Bildanalyse
konstruiert. Die Software erzeugt dreidimensionale Formen, die im *.ipt-Datenformat gespeichert
werden und direkt in die Simulationssoftware COMSOL Multiphysics 5.4 (COMSOL AB, Stockholm,
Schweden) importiert werden kénnen. Die globalen Parameter wurden wie in den folgenden Satzen
beschrieben definiert. Die Oberflache und das Volumen der entworfenen Hydrogelknoten wurden mit
den in Inventor enthaltenen iParametern mit der Einstellung "hohe Genauigkeit" berechnet. Der
Diffusionskoeffizient wurde aus den kinetischen Batch-Experimenten berechnet. Die anfangliche
Reaktionsgeschwindigkeit der Hydrogelgitter wurde mit der Reaktionsgeschwindigkeit des Enzyms in
Losung verglichen, was einen Effektivitatsfaktor von etwa 21,2 % ergab. Als grobe Schatzung betrug die
Diffusionsdistanz von der Oberflaiche des Hydrogels zum Zentrum eines Strangs etwa 15 um fiir die
Strukturen mit einer Querschnittsfliche von 2,2 10> um?. Die Reaktionskonstante k [s!] fir die
enzymatische Reaktion, die charakteristische Diffusionsldnge L [m] und der Diffusionskoeffizient [m?2/s]
bilden die dimensionslose Zahl Thiele-Modul ¢, die sich auch mathematisch aus dem Effektivitatsfaktor
Neatableiten lasst. Er korreliert die enzymatische Aktivitdt von immobilisierten Enzymen mit der Aktivitat
von freien Enzymen in Losung. Fir diffusionsbegrenzte Systeme mit Thiele-Moduln >3 kann die
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Reaktionskinetik erster Ordnung und eine Katalysatorplatte nct durch die folgende Gleichung vereinfacht

werden: 139
tanh(¢) 10
Neat = —
¢
L\* 11
Degp =k + <$>

Die Lésung des Gleichungssystems ergab einen effektiven Diffusionskoeffizienten von 2,2 10%* m?/s. Diese
globalen Parameter wurden in COMSOL in die Gleichungen der Physik "Transport verdiinnter Spezies in
pordsen Medien" aufgenommen, um die zeitabhangigen Transport- und Reaktionsprozesse innerhalb der
Hydrogelgeometrie zu beschreiben. Als Randbedingungen wurden Anfangskonzentrationen von
c_reactant=2.2 mmol/L an der Oberfliche und kein Reaktant oder Produkt innerhalb der Struktur
festgelegt. Als Regime fiir den Stofftransport wurde Diffusion gewahlt und fiir die enzymatische Reaktion
eine Anniherung der Michaelis-Menten-Kinetik an die Kinetik erster Ordnung (k=7,33 10 s). Das Netz
der Geometrie bestand aus der automatischen Einstellung "fine mesh" (maximale ElementgréRe von 2 10°
5, Elementwachstumsrate von 1,4, Krimmungsfaktor von 0,4, Skalierung 1 fiir alle Dimensionen) und 12
Oberflachenschichten (Dickenwert von 0,2 10® m (Geriiste mit Querschnittsfliche von 2,2 10° um?) und
0,4 10° m (alle anderen)). Das Produktprofil wurde durch die Mitte des Knotens und durch die Mitte des
Strangs bewertet.

Simulation von elektrischen Feldern

Fir die Simulation der elektrischen Felder wurden in der Simulationssoftware COMSOL Multiphysics 5.4
die geometischen Anordnungen des Versuchsaufbaus mit unterschiedlichen Erdungen erstellt. Folgender
Parametersatz wurde verwendet: Der Abstand der Nadel zum Kollektor d=2,6 mm, Abstand Erdung zum
Kollektor d=5 mm, der Abstand zwischen den Erdungen d=2 mm und die Lange der parallelen Erdungen
=10 mm. Die Spannung wurde mit U=6,7 V angegeben. Die Simulation fand unter atmosphérischen
Bedingungen mit einer Luftfeuchtigkeit von H=45 % unter Verwendung der Einstellung , Elektrostatik”
statt.

4.11 Zellkultivierung

Zellkultivierung mit Hepatocyten

In Kooperation mit der Arbeitsgruppe 3D-Zellkultursysteme KIT wurden Zellversuche zur Kultivierung von
Zelllinien in den Mikrokavitaten durchgefiihrt: Es wurden 6.000.000 Hepatocyten mit Cell Tracker Red und
Hoechst 33342 gefarbt und anschlieBend fiir 24 h bei 37 °C und 5% CO: in einem Minimal Essential
Medium mit den Zusatzen 10 % fotales Kalbsserum und je 1 % Penicillin/ Streptomycin, nicht essentiellen
Aminosduren und Glutamat kultiviert.

Zellkultivierung mit E.Coli

In Kooperation mit der Arbeitsgruppe Bioprozesstechnik und Biosysteme am KIT wurden Zellversuche mit
E.coli durchgeftihrt. Fiir die Vorkultur wurden 20 ml LB-Medium bestehend aus 5 g/L Hefeextrakt, 10 g/L
Trypton, 10 g/L NaCL und 1 % Ampicillin mit 50 uL Glycerinkultur E.coli BW3110 pJOE 4056.2 angeimpft
und Gber Nacht bei 37 °Cund 130 rpm inkubiert. Die Geruststrukturen wurden nach dem Jet-Vorgang und
dem Quervernetzen mit UV-Licht schnellstmoglich mittels LB-Medium vom Objekttrager abgeldst und in

35



Material und Methoden

eine 6-Well Platte Ubertragen. Zur eGMP Bildung wurde eine 20 % (w/v)-ige Rhamnose-
Monohydratlésung hinzugefiigt.

Zellkultivierung mit Fibroblasten

In Kooperation mit der Arbeitsgruppe Molekulare Aufarbeitung von Bioprodukten am KIT wurden
Zellversuche mit Fibroblasten durchgefiihrt. Dazu wurden Vorkulturen von L1929 Zellen in
Zellkulturflaschen mit DMEM (Dulbecco's Modified Eagle's Medium) mit Glutamax, Penicilin,
Streptomycin und FCS (fetal calf serum) kultiviert. Die Zellen wurden geerntet und in neues Medium
Gberfihrt mit einer Zellzahl von 4 Millionen Zellen pro mL und statt Wasser zur Hydrogel-Tinte
hinzugefiigt. Die Geruststrukturen wurden nach dem Jet-Vorgang und dem Quervernetzten mit UV-Licht
schnellstmoglich mittels oben beschriebenem Medium vom Objekttrager abgeldst und in eine 6-Well
Platte Gbertragen. Das zur Ablésung verwendete Medium war mit Calcein AM und Ethidium homodimer
zur Lebend-tot-Farbung angereichert. Die Kulturvierung in den 6-Well Plattne fand ohne Farbstoffe statt.
Die Proben wurden vor der Begutachtung unter dem Mikroskop erneut in farbstoffhaltiges Medium
Gberfihrt.
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5 Konzipierung von Smart-actuating-
Polymerfasern und Scaffolds

Das Offnen und SchlieRen eines Tannenzapfens zur Freigabe der Pflanzensamen ist abhingig von der
Umgebungsluftfeuchtigkeit. Die Schuppen des Zapfens sind dabei aus zwei Schichten aufgebaut. Eine der
beiden Schichten dient der Stabilisierung, die andere dehnt sich bei Anwesenheit von Feuchtigkeit aus.
Durch den Verbund der beiden Schichten entsteht so eine feuchtigkeitsinduzierte Bewegung. Selbiges
Prinzip wird in diesem Kapitel angewendet, um Fasern im Mikrometerbereich zu fertigen, welche sich bei
Anwesenheit eines Stimulus selbststandig bewegen. Um dies technisch umzusetzen, wurde das Polymer
PAA auf Grund seiner sehr guten Quelleigenschaften ausgewahlt. Der Quellfaktor wird dabei Gber eine
unterschiedliche Konzentration des beigemischten Vernetzers Ethylenglycol (EG) eingestellt. Je héher der
Vernetzungsgrad der Polymerketten, desto geringer ist die intermolekulare Aufnahme von Flussigkeit und
desto geringer der Quellfaktor. Die Idee ist, eine Faser zu fertigen, welche aus zwei verbundenen
Kompartimenten besteht, welche unterschiedliche Quellfaktoren aufweisen. Die Quellanisotropie fiihrt
dann zu einer Beugung der Faser und damit zu einer stimulusinduzierten Bewegung (Abbildung 17).

> \

geringe hohe Formveranderung y
Quervernetzung Quervernetzung durch Quellanisotropie

Abbildung 17 Schematischer Aufbau der 3D-Elektrojetting-Station mit computergesteuertem Kollektor. Durch
hydrodynamisches Co-Jetting konnen bikompartimentale PAA Fasern mikrometergenau positioniert und
strukturiert werden (links). Oben rechts: Fotographische Aufnahme des Taylorkegels wahrend des Jetvorgangs,
welcher sich erkennbar aus beiden Jetldsungen zusammensetzt. Unten rechts: Schematische Darstellung der
Grundidee. Durch ein unterschiedliches Quellverhalten der beiden Kompartimente wird, bei Anwesenheit von
Puffer, Bewegung in die Faser gebracht.
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5.1 Elektrojetting von bikompartimentellen PAA Fasern und
3D-Scaffolds

5.1.1 Die PAA Faser und ihre zwei Kompartimente

Zur Fertigung dieser PAA Fasern wurde eine 3D-Elektrojetting Station entwickelt. Diese besteht aus
fixierten polymergefiillten Spritzen, an denen eine negative Ladung angelegt wird. Der geerdete Kollektor
hingegen ist computergesteuert und damit beweglich konstruiert. Die entwickelte Polymerlésung besteht
aus 15 % PAA in MilliQ Wasser und weist durch die hohe Polymerkonzentration eine hohe Viskositat auf,
welche die Biege und Peitscheninstabilitdt wahrend des Jets unterbindet. Durch die exakte Steuerung des
Kollektors konnten so die Fasern mikrometergenau positioniert und strukturiert werden. Um eine Faser
aus zwei verschiedenen Kompatimenten zu erzeugen, wurde das hydrodynamische Co-Jetting
angewendet. Dabei wurden die Kanilenenden zweier Spritzen mit unterschiedlichem EG Gehalt
geblindelt, um einen Taylorkegel zu erhalten. So entstanden PAA-Fasern mit glatter Oberflache und
gleichmaRigem Durchmesser entlang der Fasern. Der Durchmesser dieser Fasern lag zwischen 2 pum und
10 pm mit einem durchschnittlichen Durchmesser von 5,2 um. Nach der Vernetzung bildeten die Fasern
eine harte Struktur durch den Wasserentzug im Ofen und lieBen sich nur schwer schneiden. Des Weiteren
zeigten sie eine hohe Anhaftung am Glasobjekttrager und auch nach mehrtagiger Lagerung war keine
Form- oder Strukturveranderung erkennbar.

Die beiden Polymerldsungen mit unterschiedlichem EG Gehalt wurden mit griiner, bzw. roter Farbe
versetzt. In Aufnahmen des Taylorkegels wahrend des hydrodynamische Co-Jettings sind beide Farben
erkennbar und damit beide L&sungen vertreten (Abbildung 17). Auch zeigt sich eine klare Trennlinie
zwischen den beiden Losungen innerhalb des Kegels. Es kann davon ausgegangen werden, dass in den
entstandenen Fasern beide Kompartimente ohne Durchmischung vertreten sind. Um dies zu verifizieren
wurden fluorierende Farbstoffe in die beiden Ausgangslésungen gemischt und die hergestellten Fasern
nach dem Vernetzen mittels Fluoreszenzmikroskopie untersucht. Alle Aufnahmen verschiedener Fasern
zeigen dabei sowohl den griinen als auch den roten Farbstoff (Abbildung 18). Die Fasern bestehen damit
aus zwei verschiedenen nicht durchmischten Kompartimenten mit unterschiedlicher Quervernetzung. Je
nach Laufrichtung des Kollektors orientieren sich die Kompartimente innerhalb der Faser unterschiedlich.
Die Fasern 1, 3 und 5 mit derselben Laufrichtung zeigen dabei eine vergleichbare und damit
reproduzierbare Anordnung der Kompartimente. Der griin gefdrbte Faserteil mit einer niedrigen
Vernetzungsrate wird dabei links und rechts von dem Kompartiment mit einem hohen Vernetzungsgrad
in Rot begleitet.
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Abbildung 18 Floureszenzmikroskopische Aufnahmen der bikompartimentellen Fasern (rechts) und die schematische
Darstellung der Laufrichtung einzelner Fasern auf dem Kollektor wahrend des Jettvorgangs (links). Die Fasern
bestehen aus zwei Polymerlésungen mit unterschiedlicher EG-Vernetzerkonzentration, der griin gefarbte
Faserteil hat eine niedrige Vernetzungsrate, Kompartimente mit einem hohen Vernetzungsgrad sind rot gefarbt.

Die chemische Zusammensetzung der bikompartimentalen PAA-Fasern wurde mittels Fourier-
Transformations-Infrarotspektroskopie untersucht. Die bikompartimentalen Fasern wurden zuvor
vernetzt. In Abbildung 19 werden die Spektren des reinen PAA, des reinen EG, des vernetzten
Kompartiments mit 0,5 % EG, des vernetzten Kompartiments mit 20 % EG und der bikompartimentalen
Faser verglichen. Bei den héheren Frequenzen zeigt das FT-IR-Spektrum von Ethylenglykol zwei Banden
von geringer Intensitdt bei 2940 cm™ und 2875 cm™. Diese Banden sind auf die C-H-Streckung der
aliphatischen Kohlenstoffverbindungen in EG zuriickzufiihren.**% Die Banden bei 1084 cm™und 1035 cm’
Yin EG werden durch die CO-Streckung und die CC-Streckschwingung verursacht, wihrend die Bande bei
883 cm™ in EG durch CHa-Streckschwingungen verursacht wird.[**Y Polyacrylsdure zeigt eine Bande mit
hoher Frequenz bei 2946 cm, die durch die CH, oder CH-Streckschwingung zustande kommt.[**? Die
Bande mit der hdchsten Intensitit im PAA-Spektrum liegt bei 1711 cm™ und wird durch die
Streckschwingung der C=0-Doppelbindung verursacht.[***! Die Banden bei 1450 cm™ und 1413 cm™
werden durch die CHz-Verformung und die C-O-Streckschwingung in Verbindung mit der O-H-Biegung in
der Ebene verursacht.!#d Die zweithtchste Intensitit weisen die Banden bei 1240 cm™ und 1168 cm™ auf,
wo Streckschwingungen in Verbindung mit O-H-Biegung in der Ebene auftreten.[**?! Bei der Bande mit
geringer Intensitat bei 1114 cm™ sind C-CHs-Streckschwingungen erkennbar.[**? Die Bande bei 798 cm™
zeigt CH2-Verdrehungen und C-COOH-Streckungen.[**?l Das FT-IR-Spektrum der Polymerlésung mit 0,5 %
EG sieht dhnlich aus wie das Spektrum von PAA. Das FT-IR-Spektrum der Polymerldsung mit 20 % EG weist
zwar sehr viele Ubereinstimmungen mit dem Spektrum von PAA auf, zeigt jedoch intensivere Banden bei
1064 cm™, 1035 cm™* und 883 cm®. Diese Banden sind auch im EG zu sehen und weisen auf die hthere EG
Konzentration in dieser Polymerlosung hin. Das Spektrum der bikompartimentalen Faser ist dem
Spektrum der Polymerlésung mit 0,5 % EG sehr dhnlich, mit Ausnahme der Bande bei 1540 cm™, die eine
héhere Intensitit aufweist. Die Bande bei 1540 cm™ entsteht durch die Schwingungen der
asymmetrischen und symmetrischen Carbonylbindungen im COO-.*4' Das Vorhandensein einer
Doppelbindung (C=C) verstarkt die Resonanz zwischen C=0- und C-O-Gruppen. Dadurch wird die
asymmetrische Schwingung in COO- geschwacht und die symmetrische Schwingung in COO- verstarkt. Die
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erhéhte Anzahl der COO-Gruppen erklart sich durch das Anlegen einer negativen Spannung wahrend des
Elektrojettings.
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Abbildung 19 Fourier-Transformations-Infrarotspektrum von EG, PAA, 15 % PAA und 0,5 % EG in Wasser, 15 % PAA und 20 %
EG in Wasser und vernetzten bikompartimentalen Fasern.

5.1.2 3D-Architekturen aus bikompartimentalen Polymerfasern

Die hohe Viskositat der Polymerlésungen unterband die Peitschen- und Biegeinstabilitdten wahrend des
Jetvorganges. Durch die exakte Ansteuerung des Kollektors konnten die Fasern wie oben beschrieben
genau auf dem Kollektor positioniert werden. Dieser Vorteil wurde genutzt, um die Fasern
dreidimensional anzuordnen. Im ersten Schritt wurde eine Lage Fasern in Rechtecken angeordnet. Durch
wiederholtes Abfahren desselben Kollektorweges, konnten die nachste Faser an exakt derselben Stelle
auf der ersten Lage positioniert werden und bildete so eine weitere Lage. So konnten dreidimensionale
Geriststrukturen mit unterschiedlichen GittergroRen gejettet werden. Abbildung 20 oben zeigt von links
nach rechts 3 verschiede Gittergréfen mit 1 mm, 750 um und 500 um groRen Quadraten. Darunter ist die
exakte Stapelung der einzelnen Fasern an Kreuzungspunkten mit unterschiedlicher Lagenanzahl
dargestellt. Links sind es 15 Lagen, mittig 20 Lagen und rechts 50 Lagen. Mit 100 Lagen von
Zweikomponentenfasern Ubereinander konnte eine maximale Hoéhe von 150 um erreicht werden
(Abbildung 20 unten). Die exakte Anordnung einer wasserbasierten Polymertinte durch Elektrojetting
ohne Hitzeeinwirkung zu einer dreidimensionalen Struktur mit einer Wandstarke von um die 5 um ist in
der Literatur bisher nicht bekannt und bietet enormes Potential fiir biologische Anwendungen. Durch das
Co-Jetting kann zusatzlich der Quervernetzungsgrad innerhalb jeder einzelnen Faser definiert werden und
damit das Quellverhalten der gesamten Gerdststruktur.
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Abbildung 20 Elektrogejettete 3D-Architekturen aus PAA-Polymer-Fasern. Oben: rechteckige Geriststrukturen mit
unterschiedlichen Gittergr6Ren mit einer Hohe von 15 Lagen. Mittig: Kreuzungspunkte mit unterschiedlicher
Lagenhohe zeigen die exakte Stapelung der einzelnen Fasern tbereinander. Unten: Durch Stapeln der Fasern
libereinander konnte eine maximale Hohe von 150 um erreicht werden.

5.2 Vernetzungsgrad und Quellverhalten der
Einzelkompartimente

Der Einfluss des pH-Wertes auf das Quellverhalten der Polymere in den Einzelkompartimenten wurde bei
pH3,0, 4,0, 50, 70 71 und 9,0 getestet. Es wurden Puffer mit Zitronensaure,
Kaliumdihydrogenphosphat, Natriumdihydrogenphosphat und Trizma®-Base als Puffersubstanzen
verwendet. Alle Puffer hatten eine konstante Molaritat von 0,1 M und eine konstante lonenstarke von
0,265 M. Der Quellfaktor jedes Kompartiments ist in Abhangigkeit des pH-Wertes und der verwendeten
Puffersubstanz in Abbildung 21oben links dargestellt. Der Quellfaktor von 15 % PAA mit 0,5 % EG, beginnt
bei pH3 mit 2,8 und steigt mit zunehmendem pH-Wert linear auf 11,7 bei pH7 in
Kaliumdihydrogenphosphat an. Das Hydrogel mit 15 % PAA und 20 % EG beginnt mit einem Quellfaktor
von 1,2 bei pH 3 und steigt mit zunehmendem pH auf 3,2 bei pH 9 an. Die Proben mit 0,5 % EG hatten
einen hoheren Quellfaktor als die Proben mit 20 % EG um den Faktor 2,4 bis 4,6.

Die Werte der drei Puffer mit einem pH-Wert um 7 sind als Diagramm in Abbildung 21 oben rechts
detailliert dargestellt. Der Trizma ®-Base Puffer mit pH 7,1 weist mit 2,8 fiir das Hydrogel mit 0,5 % EG und
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1,3 fur das Hydrogel mit 20 % EG einen weitaus geringeren Quellfaktor auf als die beiden anderen
getesteten Puffer. Der Quellfaktor bei beiden anderen pH 7,0-Puffer liegt fiir das Hydrogel mit 0,5 % EG
in Kaliumdihydrogenphosphatpuffer bei 11,7 und fir Natriumdihydrogenphosphatpuffer bei 10,7 und
zeigt damit keinen groRRen Unterschied. Dasselbe gilt fiir das Hydrogel mit 20 % EG, wobei der Quellfaktor
hier bei 2,6 und 2,5 liegt.

Im Allgemeinen scheint der Quellfaktor mit steigendem pH-Wert bis pH 7 zuzunehmen, obwohl die
verschiedenen Puffersubstanzen nicht miteinander vergleichbar sind. Auch das Verhaltnis zwischen den
beiden unterschiedlichen Polymerlésungen nimmt mit steigendem pH-Wert bei gleicher Puffersubstanz
zu. Kaliumphosphatpuffer bei pH 7 zeigt den gréRten experimentell ermittelten Unterschied im
Quellfaktor und wird im Folgenden verwendet, wenn nicht anders angegeben. Wie aus den Experimenten
und der Literatur hervorgeht, ist das Quellverhalten von PAA-Hydrogelen stark vom pH-Wert des
umgebenden Mediums abhingig und nimmt mit steigendem pH-Wert zu.[}45114611471148] Djag |3sst sich
durch die Anwesenheit von Carbonsduregruppen in PAA erkldren. Die Carboxylgruppen sind leicht
ionisierbar und verbinden sich stark mit Wassermolekiilen. PAA als anionischer Polyelektrolyt wird bei
hohem pH-Wert ionisiert.**) Der pKa-Wert von Polyacrylsiure, bei dem 50 % der Carboxylgruppen in
ihrer ionisierten Form vorliegen, liegt bei 4,7.1*4) Die lonisierung von Polyacrylséure ist in Abbildung 21
unten links dargestellt. In ihrer ionisierten Form quellt sie stark im Vergleich zu ihrer deionisierten
Form.[*#¢l Die Quellung von Polyelektrolyt-Hydrogelen erfolgt in der Polymerkette hauptsichlich aufgrund
der elektrostatischen AbstoRung zwischen den Ladungen.!**? Es liegt nahe, dass der Quellfaktor der
Polymerlésung mit 0,5 % EG hoher ist als der der Polymerlésung mit 20 % EG, da das Polymer mit weniger
Vernetzer wahrscheinlich weniger Vernetzungen und daher eine groRere Maschenweite aufweist. In den
groBeren Zwischenrdumen kann sich mehr Flissigkeit ansammeln, was zu einer starkeren Quellung
fiihrt.> In den Experimenten und auch in der Literatur ist festgehalten, dass die Quellung des Hydrogels
durch die Gegenionen beeinflusst wird.[**! Die Quellkinetik ist in Gegenwart von schwachen Elektrolyten
deutlich schneller als in Gegenwart von starken Elektrolyten.!*51

Der Einfluss der lonenstirke auf das Quellverhalten der Einzelkomponenten wurde mit 0,1 M
Kaliumdihydrogenphosphat Puffer bei einem pH-Wert von 7,0 mit verschiedenen lonenstarken getestet.
Die lonenstéarke der Puffersubstanz ohne Salzzusatz betrug 0,224 M. Weitere Puffer mit 0,245 M, 0,285 M
und 0,500 M wurden durch Zugabe von Natriumchloridzusatz hergestellt. Die Polymere beider
Kompartimente wurden getestet und iher Quellfaktoren Uber die lonenstarke des Quellpuffers
aufgetragen (Abbildung 21 unten rechts). In der 15 %igen PAA Polymerlosung mit 0,5 % EG steigen die
ersten drei Werte exponentiell von 6,1 bei 0,224 M auf 11,7 bei 0,265 M an, wahrend die letzten beiden
Werte auf 4,4 bei 0,285 M und 3,5 bei 0,500 M fallen. Bei der PAA-Tinte mit 20 % EG steigt der Quellfaktor
von 1,6 bei 0,224 M auf 2,6 bei 0,265 M. Wahrend er bei 0,285 M auf 1,8 abfallt, steigt er bei 0,500 M
wieder auf 2,4 an. Die Werte der Quellfaktoren der Polymerlésung mit 0,5 % EG waren 1,5 bis 4,6-mal
hoher als die Werte der Polymerldsung mit 20 % EG. Beide Polymere haben ihren maximalen Quellfaktor
bei einer lonenstiarke von 0,265 M. Bei dieser lonenstiarke ist der Unterschied zwischen den
Kompartimenten am grof3ten. Folglich liegen die optimalen Bedingungen fiir ein hohes Quellverhalten des
PAA und ein hohes definiertes Rollverhalten bei einer lonenstarke von 0,265 M.

Sowohl in den Experimenten als auch in der Literatur zeigt sich, dass das Quellverhalten von der
lonenstirke der umgebenden Lésung abhingig ist.*®¥146] Mit zunehmender lonenstirke nimmt das
Quellverhalten zu, da mehr Carboxylgruppen in ionisierter Form vorliegen und dies zu einer verstarkten
Quellung fiihrt. Es kdnnte sein, dass eine hohe lonenstérke zu einer lonenabschirmung fiihrt.[*! Da hier
eine niedrige lonenstarke untersucht wurde, liegt es auch nahe, dass die lonen im Puffer durch die
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ionisierten Carboxylgruppen im Hydrogel gebunden werden. In diesem Fall wirde die ideale
lonenkonzentration vom Volumen des Hydrogels im Verhaltnis zum Volumen des quellenden Puffers
abhdngen. Wie oben diskutiert ist es logisch, dass das Polymer mit weniger Vernetzerldsung eine groRRere
Maschenweite hat, was zu einer stirkeren Quellung fiihrt.1*>%
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Abbildung 21 Quellverhalten der einzelnen PAA-Kompartimente in Abhanigkeit vom Puffer und des pH-Wertes. Oben links:
Diagramm zeigt den Quellfaktor in Abhangigkeit vom pH-Wert der wassrigen Umgebung fir beide Hydrogele.
Eine niedrige Konzentration des Vernetzers EG flihr dabei zu einem hohen Quellfaktor. Zusatzlich ist der
Quellfaktor abhéngig von der verwendeten Puffersubstanz (oben rechts). Unten links ist die pH-abhangige
lonisierung von Polyacrylsdure schematisch dargestellt. Unten rechts: Diagramm des Quellfaktors in Abhdngigkeit
von der lonenstarke der wassrigen Umgebung. Beste Ergebnisse wurden mit einem 0,1 M
Kaliumdihydrogenphosphat Puffer bei einem pH-Wert von 7,0 und einer lonenstarke von 0,265 M erzielt.

5.3 Shape-shifting-Fasern und der Einfluss des Stimulus

Mittels elektrohydrodynamischem Co-Jetting wurden bikompartimentale Fasern erzeugt. Dazu wurden
die beiden Kompartimente mit demselben Polymer PAA, aber mit unterschiedlichen Konzentrationen von
Vernetzer EG angereichert. Nach dem Jetting und der Vernetzung wurden die Fasern mit 0,1 M pH 7,0
Kaliumphosphatpuffer befeuchtet.
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5.3.1 Spontanes Shape-Shifting von bikompartimentellen Fasern

Nach der Befeuchtung schwollen die Fasern an und begannen, sich von den Enden zur Mitte hin
aufzurollen (Abbildung 22 oben). Der Rollvorgang dauerte zwischen 31 s und 217 s. Am Ende nahmen die
Fasern mikrofeder-artige Formen an mit einem durchschnittlichen Rolldurchmesser von 284 um. Im
Folgenden wird die Faser in ihrer aufgerollten Struktur daher als Mikrofeder bezeichnet. Die GroRe der
Mikrofeder hdangt von der Lange der urspriinglichen Fasern ab. Die in dieser Arbeit gezeigten Mikrofedern
sind etwa 800 pum groRR. Wahrend der Formverschiebungsbewegung rollten sich die Fasern zunachst von
einem oder beiden Enden her auf. Nach dem dargestellten Zeitraum von 800 ms waren 298 um der Faser
aufgerollt (Abbildung 22 unten). Die Bewegung selbst und die Bildung der definierten aufgerollten
Struktur ist reproduzierbar. Um die Bewegung besser zu verstehen und um sicherzustellen, dass die
Ursache die anisotrope bikompartimentale Faser ist, wurden Negativproben hergestellt, bei denen nur
eine Polymerldsung verwendet wurde. Die Proben wurden mit Puffer befeuchtet und beobachtet. Beide
Polymerldsungen produzierten Fasern, die sich krduselten. Keine der Fasern rollte sich definiert auf und
bildete eine Mikrofeder. Die formverandernde Bewegung ist also auf den Mechanismus der
bikompartimentalen Fasern mit zwei Kompartimenten mit unterschiedlichem Quellverhalten
zuriickzufahren.

Zur Einordnung des Neuwertes wurde die Faser und ihre formverandernde Bewegung mit in der Literatur
als Hydrogel-4D-Objekten beschriebenen Strukturen verglichen. Die stimuli-responsiven Hydrogel-
Mikrofedern von Yoshida et al.[**? wurden aus Mikroréhren mit einem Innendurchmesser von entweder
200 pm oder 300 um extrudiert, so dass der Faserdurchmesser selbst ebenfalls in diesem GréRBenbereich
liegen muss. Die Schrumpfung der einlagigen Mikrofeder von Yoshida et al. dauerte in etwa 300 s.[*5? Die
Hydrogelschicht in den nachempfundenen Gelenken von Raviv et al. hat im trocken Zustand eine Dicke
von 800 pum und nass von 1900 pm.™>¥ Je nach dem gewiinschten Winkel des Gelenks dauert die
formverandernde Bewegung 40 s bis 7 min. Gladman et al. verwenden fiir ihre anisotropen
zellulosehaltigen Hydrogelstrukturen Filamente mit einem Durchmesser von etwa 200 pum.[*>¥ Die
formverandernde Bewegung der gedruckten Blumen dauert je nach Druckwinkel entweder 5 oder 25
Minuten. Die hier gezeigten elektrogejetteten Fasern sind um den Faktor 40 bis 150 kleiner als die
genannten 4D-Strukturen in der Literatur. Die Formverdanderung der bikompartimentalen Fasern in dieser
Arbeit war um den Faktor 1,4 bis 10 schneller. Die schnelle formverandernde Bewegung der
elektrogejetteten Fasern in dieser Arbeit kommt zustande, das die Fasern einen deutlich geringeren
Durchmesser haben und daher der Quellungsprozess aufgrund des hohen Oberflaichen-Volumen-
Verhaltnisses viel schneller verlauft als bei groReren Strukturen wie bisher in der Literatur beschrieben.
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Abbildung 22 Formverdnderung von Fasern zu Mikrofedern. Schematische Darstellung oben. Mittig: mikroskopische Aufnahme
einer elektrogejetteten bikompartimentellen geraden Fasern auf dem Glasobjekttrager (links). Nach Zugabe von
Puffer quillt die Faser auf, rollt sich auf (mittig) und bildet schlussendlich eine Mikrofeder (rechts). Unten: Die
Aufrollbewegung der Fasern wurde alle 400 ms abgebildet. In der dargestellten Zeit von 800 ms wurden 298 um
der Faser aufgerollt.

Die aufgerollten Fasern blieben in der Form einer Mikrofeder, wenn sie in einer wéssrigen Umgebung
aufbewahrt wurden. Auch wenn sie aus dem Puffer in MilliQ-Wasser tberfihrt wurden, veranderten sie
ihre Form nicht und waren drei Monate lang stabil. Zudem konnte ein reversibles Verhalten gezeigt
werden: Nach der Entnahme von Mikrofedern aus dem Puffer konnten die Fasern grade gezogen und zum
Trocknen in gerader Form auf einen neuen Glastrager gelegt werden. Mit dieser geraden Faser war es
moglich, die formverdndernde Bewegung zu wiederholen, wenn sie erneut mit Puffer benetzt wurde. Die
Faser nahm schnell die urspriingliche Form einer zylindrischen Rolle mit einem dhnlichen Durchmesser
an. Die formgebende Bewegung selbst ist also umkehrbar und kann wiederholt reproduziert werden.

5.3.2 Einflussfaktoren auf die formgebende Bewegung

Um zu evaluieren, ob es einen Zusammenhang zwischen dem Faserdurchmesser und dem
Aufrollverhalten sowie dem resultierenden Mikrofederdurchmesser gibt, wurde folgende Studie
durchgefiihrt. Der Faserdurchmesser jeder Faser wurde nach der Vernetzung bestimmt. Nach dem
Benetzen mit 0,1 M Kaliumphosphatpuffer mit pH 7,0 wurde auRerdem der Rollendurchmesser der
resultierenden zylindrischen Rolle gemessen. Zusatzlich wurde die Aufrollbewegung in die Kategorien
"definiertes Aufrollen", "undefinierte Aufrollbewegung" und "keine Verdanderung" eingeteilt. Von den 157
untersuchten Fasern fielen 22,3 % in die Kategorie " definiertes Aufrollen ", 39,5 % in die Kategorie "
undefinierte Aufrollbewegung " und 38,2 % in die Kategorie "keine Verdanderung". Wenn sich die Fasern

nicht vollstindig vom Glasobjekttrager |6sten wurden diese in der Kategorie undefinierte

Aufrollbewegung" aufgefihrt. In Abbildung 23 links ist der Federdurchmesser (iber dem
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Faserdurchmesser dargestellt. Undefinierte Federn bilden sich aus Fasern mit einem Durchmesser
zwischen 1,8 um und 38,5 um. Die Mikrofederdurchmesser dieser Kategorie lagen zwischen 95 um und
1063 um. Fasern, die eine definierte Aufrollbewegung und definierte Federn vorwiesen, hatten einen
Durchmesser von 2,8 um und 11,4 um. Der resultierende Federdurchmesser mit 149 um und 487 um
bildet damit ein funktionierendes Fenster. Es ist kein (linearer) Zusammenhang zwischen dem
Faserdurchmesser und dem Mikrofederdurchmesser erkennbar. Es ist jedoch zu erkennen, dass Fasern
mit einem Durchmesser von mehr als 11,4 um undefiniert gerollte Fasern anstelle von definierten Rollen
erzeugen. Es scheint also, dass der Bereich zwischen 2,8 um und 11,4 um geeignet ist, um definierte Rollen
zu erzeugen. Entlang einer einzelnen Faser kann es natirlich Schwankungen im Durchmesser geben. Eine
Varianz des Durchmessers auflerhalb des funktionierenden Fensters fiihrt demnach ebenfalls zu einer
undefinierten Aufrollbewegung. Fasern mit einem gleichbleibenden Faserdurchmesser entlang der Faser
kdnnten daher zu einem besseren Ergebnis fiihren.

Ein weiterer Effekt, der den Mikrofederdurchmesser beeinflussen kdnnte, ist das Quellverhalten. Durch
unterschiedliche Umgebungsbedingungen wie pH-Wert, lonenstarke oder Puffersubstanz wird die
Quellung des Hydrogels wie bereits gezeigt beeinflusst. Deshalb wurde das Aufrollverhalten in
Abhdngigkeit des pH-Wertes untersucht. Fasern im Zitronensaurepuffer mit pH 3,0 und pH 4,0 zeigten
keine Veranderung ihrer Konfiguration und rollten sich nicht auf. Bei Verwendung des
Zitronensaurepuffers mit einem pH-Wert von 5,0 zeigten 50% der Fasern ein undefiniertes
Aufrollverhalten, wahrend der Rest der Fasern keine Veranderung der Konfiguration aufwies. Im
Kaliumdihydrogenphosphat-Puffer mit pH 7,0 formten sich 22,3 % der Fasern zu definierten Rollen,
wahrend 39,5 % immer noch ein undefiniertes Aufrollen zeigten. Im Trizma®-Base-Puffer mit einem pH-
Wert von 7,1 zeigten nur 28,6 % der Fasern ein undefiniertes Rollverhalten, wahrend der Rest der Fasern
keine Verdnderung der Konfiguration zeigte. Im Trizma®-Base-Puffer mit einem pH-Wert von 9,0 bildeten
immerhin 21,4% der Fasern definierte Rollen und 42,9% undefinierte Federn.
Kaliumdihydrogenphosphat-Puffer mit pH 7,0 und Trizma®-Base-Puffer mit einem pH-Wert von 9,0
scheinen daher am geeignetsten fiur die Bildung der definierten Mikrofedern. Generell ist die Tendenz
erkennbar, dass Fasern mit erhéhtem pH-Wert auch ein definierteres Rollverhalten zeigen. Die einzelnen
Kompartimente der Faser zeigten bei hohen pH-Werten ebenfalls eine deutliche Unterscheidung im
Quellverhalten wie in Kapitelxx beschrieben. Je héher die Differenz des Quellfaktors der unterschiedlichen
Kompartimente bei gleichem pH, desto gleichmaRiger die Aufrollbewegung und desto definierter die
entstandene Mikrofeder.

Es wurde ebenfalls das Aufrollverhalten in Anhangigkeit der lonenstdrke mit 0,1 M Kaliumphosphat bei
pH 7,0 untersucht (Abbildung 23 rechts). Mit zunehmender lonenstarke steigt der Anteil der definierten
Aufrollbewegung von 22,2 % im 0,224 M-Puffer auf 58,8 % im 0,285 M-Puffer. Das sind im Vergleich
36,6 % mehr definiert gerollte Fasern. Wenn die lonenstarke jedoch auf 0,500 M ansteigt, werden weniger
definierte Rollen produziert (43,7 %). Das optimale Aufrollverhalten liegt folglich bei 0,285 M, wo zudem
alle getesteten Fasern eine Aufrollbewegung zeigen. Aus den Quellstudien der Einzelkompartimente
wurde auf Grund der hohen Differenz des Quellfaktors das beste Aufrollverhalten bei 0,224 M und
0,245 M lonenstarke erwartet.
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Abbildung 23 Aufrollverhalten der Polymerfasern. Wenn der Faserdurchmesser der trockenen bikomartimentalen Faser
zwischen 2,8 um und 11,4 um lag, bildeten sich definierte Mikrofedern mit einem Durchmesser von unter
487 um (links). Das Aufrollverhalten ist stark abhangig von der Puffersubstanz und dessen pH-Wert. Das
experimentell beste Ergebnis wurde dabei in 0,1 M Kaliumphosphat bei pH 7,0 und einer lonenstarke von
0,285 M erzielt (rechts).

5.3.3 Charakterisierung der Mikrofeder

Die beiden Jet-Tinten wurden vor dem Elektrojetten mit floureszierendem Farbstoff versetzt. Die
Polymerlésung mit niedriger EG Konzentration erhielt einen griin floureszierenden Farbstoff, die andere
einen roten Farbstoff. Abbildung 24 zeigt Aufnahmen einer geformten bikompartimentellen Feder in
0,1 M Kaliumphosphatpuffer. Links ist dabei nur griine Fluoreszenz, mittig die rote und rechts die
Uberlagerung beider Farben gezeigt. Im Vergleich zu Abbildung 18 ist keine Unterscheidung der beiden
Kompartimente im Puffer-Milieu mehr moglich. Beide Farben Uberlagern sich tber die komplette
Mikrofeder hinweg. Der Federausschnitt zeigt einen runden Querschnitt der Faser mit leichter Varianz im
Durchmesser. Zur bildgebenden Untersuchung im REM unter Vakuum mussten die Mikrofedern
getrocknet und beschichtet werden. Die Faser zeigt dann einen konkav-konvexen Querschnitt und eine
glatte Oberflache (Abbildung 24 unten). Die Querschnittsform der Faser wird neben dem umgebenden
Milieu auch vom Jet-Vorgang selber bestimmt. Wasser ist ein Losungsmittel, das beim Elektrojetten
vergleichsweise lange braucht, um zu verdampfen. Wahrscheinlich sind die Fasern noch nicht vollstandig
getrocknet, wenn sie den Glasobjekttrager als Kollektorplatte erreichen. Der Benetzungswinkel zwischen
dem PAA und dem Oberflichenmaterial hat dann einen groRen Einfluss auf die Form des
Faserquerschnittsprofils der Faser. Im Umkehrschluss kann daher das Material und dessen
Hydrophobilitat vom Kollektor das Querschnittsprofil der Faser maRgeblich pragen. In experimentellen
Untersuchungen zeigte sich allerdings Gold, Edelstahl, Kupfer und PE als Kollektormaterial weniger
geeignet als Glas. Auch freihdngende Fasern, welche auf einem Rahmen gesammelt wurden, zeigten zwar
Aufrollbewegungen, bildeten aber keine definierten Federn.
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Abbildung 24 Mikroskopische Aufnahme einer bikompartimentellen Feder. Floureszenzmikroskopische Aufnahmen (oben): Der
geringer vernetzte Polymeranteil wurde griin (oben links), der andere rot (oben mitte) eingefarbt. Die Faser zeigt
im Puffer einen runden Querschnitt. Unten: REM-Aufnahmen von gerollten Mikrofasern nach dem Trocknen. Die
Fasern zeigen einen konkav-konvexen Querschnitt.

Um das Ferderverhalten zu eruieren, wurde die Mikrofeder mit einer Seite am Objekttrager fixiert und
die andere Seite im Puffer mit Hilfe einer Pinzette gespannt. Nach dem Loslassen des freien Endes sprang
die Feder innerhalb von 800 ms in ihre urspriingliche Form zuriick. Mikroskopische Aufnahmen des
Zurickspringens sind in chronologischer Reihenfolge in Abbildung 25 dargestellt. Die Mikrofeder konnte
mehrfach gespannt und losgelassen werden. Das Riickstellverhalten der Mikrofeder war reproduzierbar.
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Abbildung 25 Schematische Darstellung und mikroskopische Aufnahmen vom Riickstellverhalten einer auf einer Seite
befestigten Mikrofeder. Das freie Ende der Mikrofeder wurde mit einer Pinzette gezogen. Wenn die Mikrofeder
losgelassen wurde, sprang sie innerhalb von Millisekunden wieder auf ihre urspriingliche GroRe zuriick.

Im Folgenden soll die Fragestellung untersucht werden, ob es moglich ist, das Federverhalten nach
abgeschlossener Bildung der Mikrofeder zu beeinflussen. Konkret, ob durch einen zweiten Stimulus, wie
beispielsweise der Temperatur, der Durchmesser der Feder nachtraglich verandert werden kann. Dazu
wurde beim Elektrojetten die Polymerlésung mit 15 % PAA und 0,5 % EG durch Poly-N-isopropylacrylamid
(PNIPAAmM) ersetzt. Die hohere Viskositdit der PNIPAAm-Losung fiihrte zu etwas dickeren
bikompartimentellen Fasern. Der druchschnittliche Faserdurchmesser lag bei 14,8 um. Die Fasern wurden
mittels Hitze auf molekularer Ebene quervernetzt und anschlieRend mit 0,1 M Kaliumphosphatpuffer mit
pH 7,0 und einer Temperatur von 23 °C befeuchtet. Die Fasern rollten sich auf (Abbildung 26 mittig).
AnschlieRend wurde die aufgerollte Faser in 48 °C warmes Wasser liberfiihrt. Die aufgerollte Struktur zog
sich dadurch weiter zusammen und bildete einen Knduel mit deutlich geringerem Durchmesser als er bei
niedriger Temperatur besal (Abbildung 26 rechts).

PNIPAAm ist ein negativ warmeempfindliches Hydrogel und kollabiert, wenn die Temperatur lber seine
charakteristische untere kritische Losungstemperatur steigt. Dies geschieht, wenn die Faser in das warme
Wasser lberfuihrt wird. Dadurch ist es moglich eine axiale Kompression oder Expansion der Mikrofedern
in Abhangigkeit von der duReren Reizwdrme zu induzieren. Dieser Effekt wird bereits von Yoshida et al. in
stimuli-responsiven Hydrogel-Mikrofedern genutzt.[*>? Der Vorteil der elektrogejetteten Fasern ist, dass
sie eine andere initiale Formverdanderungsbewegung bei der Bildung der Mikrofeder haben und zudem
viel kleiner sind. Die Mikrofedern von Yoshida et al. haben einen Faserdurchmesser von 200 um bzw.
300 um und sind damit 13 bis 20 mal groRer als die in dieser Arbeit hergestellten Mikrofedern.*>? Die
Verwendung kleinerer Mikrofedern ist im Falle der negativ thermosensitiven Mikrofedern von Vorteil, da
das Innere der kleinen Fasern theoretisch friiher die hohe Soll-Temperatur erreicht und daher die zweite
formverandernde Bewegung durch das PNIPAAm schneller erfolgt.
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Abbildung 26 Eine temperaturabhangige Mikrofeder. Schematische Darstellung links; Die mittels elektrohydrodynamisches Co-
Jetting hergestellte Faser aus PAA und PNIPAAm rollte sich in 23 °C warmen Puffer auf (mittig). Durch eine
Uberfiihrung in 48 °C heiRes Wasser zog sich die Struktur weiter zusammen (rechts). Der Durchmesser der
Mikrofeder kann also nachtréglich temperaturabhangig eingestellt werden.

5.4 Anwendung der Mikrofedern in Sensoren und deren
Potenzial in der Soft-Robotik

Es ist demnach gelungen, mittels elektrohydrodynamisches Co-Jetting und wasserbasierten Jet-Tinten
bikompartimentelle Fasern und Scaffolds mit einem durchschnittlichen Durchmesser von 5,2 um zu
produzieren. Die Fasern rollten sich bei Kontakt mit Puffer spontan auf und bildeten stabile Mikrofedern
mit Durchmessern von unter 500 um. Die gezeigte formgebende Bewegung ist im Vergleich zur Literatur
sehr viel schneller.*>3*54 Das Konzept aus der Natur, durch einen externen Stimulus die Form uns Struktur
zu andern, hat groBes Interesse in der technischen Anwendung gefunden. Das Potenzial Einzelteile
autonom in bestimmten Mustern und Formen anzuordnen kann den Bereich der Fertigung und
Konstruktion revolutionieren.[”® Dariiber hinaus bietet es die Méglichkeit Strukturen mit gréRerer

Komplexitdt und Informationsgehalt aufzubauen als es momentan mit aktuellen Technologien maoglich
ist.[153]

So wurde die formgebende Bewegung der gezeigten Fasern beispielsweise zur Uberwindung der
Beschrankung des Massentransports in mikroanalytischen Systemen genutzt. Dazu konnten verstreute
Analyten durch sternférmig angeordnete Fasern aktiv zum Zentrum hin konzentriert werden. Die
punktuell erhdhte Konzentration der Analyten im Sensor- oder Detektorbereich erhéht die
Nachweisbarkeit und Empfindlichkeit der Analytiktests. Im Vergleich zu freien Partikeln zeigen die
rekonfigurierbaren Fasernetzwerke eine 57-fache Steigerung der Nachweisbarkeit von Analyten, eine
durchschnittliche Transporteffizienz von 91,9 £ 2,4 % und eine Trennselektivitat zwischen verschiedenen
Oberflacheneigenschaften von 9513 %. Dies stellt einen extremen technologischen Fortschritt
gegeniiber konventionellen Analysemethoden in Bezug auf Flexibilitdt und Spezifitat dar. Aufgrund der
Fahigkeit des gerichteten Transports unter Verwendung von kostengiinstigen Materialien und
Herstellmethoden ist das Potenzial gegeben, diese Biosensoren an die Spitze der mikroanalytischen
Methoden zu bringen.[*5¢!

Die Mikrofedern zeigten nach externer Krafteinwirkung sehr gutes Riickstellverhalten. AuRerdem konnte
durch Beimischung des warmeempfindlichen Polymers PNIPAAm der Durchmesser der Feder nachtraglich
temperaturabhangig reduziert werden. Die geringe GroRRe der Federn machen sie sehr interessant fiir den
Bereich der kiinstlichen Muskeln und der Soft-Robotik. Das verwendete Material PAA ist ein Polymer, das
durch verschiedene Ausléser stimuliert werden kann.>® Das Anlegen eines elektrischen Feldes fiihrt
beispielsweise zu einer schnellen Volumenverringerung des Polymers.*? Die pH abhingigen
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Quelleigenschaften konnten in dieser Arbeit bereits gezeigt werden.[*®! Werden verschiedene Stimuli
kombiniert, kann die Mikrofeder als 3D-Objekt gezielt (iber duRere Einflisse beliebig in Form, Gésse und
kinetischen Eigenschaften manipuliert und gesteuert werden.
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6 Konzipierung von 3D Proteinstrukturen
zur Nachbildung der ECM

Kollagene sind der Hauptbestandteil der extrazelluldaren Matrix von Bindegeweben wie Haut, Knochen,
Knorpel und Sehnen, deren Aufgabe es ist, die strukturelle Integritdt der ECM zu gewahrleisten. Die
Kollagenfasern verleihen dem Gewebe Zugfestigkeit und spielen damit eine Schlisselrolle in der
Zellbiologie und bei biomedizinischen Anwendungen. Kollagen erleichtert die Anheftung, Differenzierung,
Migration und das Wachstum von Zellen und ist dadurch das am haufigsten verwendete Protein fur die
ECM in der zwei- und dreidimensionalen Zellkultur. Eine unzureichende oder andersartige
Kollagenproduktion  fihrt zu  erheblichen  Krankheitsbildern  wie  beispielsweise  der
Glasknochenkrankreicht (Osteogenesis imperfecta) oder hat Auswirkungen auf die Anheftung und
Proliferation von Brustkrebszellen.[*5711158]

6.1 Der Einfluss der Jett- und Losungsparameter auf die
Morphologie und Stabilitat von Kollagen-Membranen

6.1.1 Entwicklung eines PLGA-Stiitzgitters als Membranunterkonstruktion

Zur besseren Handhabung der Membran und zur Stabilisierung der diinnen Kollagenfasern wurde ein
Stltzgitter aus PLGA entwickelt. Hierbei wurden Drucke bei unterschiedlichen Flussraten und
Druckgeschwindigkeiten durchgefiihrt und der resultierende Faserdurchmesser ermittelt (Abbildung 27
links). Um durchgingige Fasern zu erhalten war eine Mindestdruckgeschwindigkeit von 100 uL/h
notwendig. Durchgangige Fasern resultierten in Stiitzgittern mit gleichmaRigen Faserdicken, erkennbar
an den geringen Standardabweichungen. Eine steigende Flussrate von 150 pL/h auf 300 uL/h bei
konstanter Druckgeschwindigkeit von 5 mm/s zeigte steigende Faserdurchmesser von 181,8 + 9,6 um auf
355,9 £ 10,6 um. Eine Erhéhung der Druckgeschwindigkeit bei konstanter Flussrate resultierte wiederum
in diinneren Fasern. Fiir eine Flussrate von 250 puL/h sinkt der Faserdurchmesser von 402,9 + 12,5 um auf
224,3 £ 9,6 um, wenn die Druckgeschwindigkeit erh6ht wird. Dementsprechend finden sich die diinnsten
Fasern mit einem Durchmesser von 157,0 £ 10,9 um bei einer Flussrate von 150 uL/h und einer
Druckgeschwindigkeit von 7 mm/s. Der groRte Faserdurchmesser von 412,3 + 12,3 um findet sich bei
300 pL/h und 3 mm/s.

Durch eine hohere Flussrate wird in gleicher Zeit mehr PLGA zur Verfliigung gestellt wodurch die Fasern
dicker werden. Wenn die Druckgeschwindigkeit erhoht wird, bewegt sich das Positionierungssystem
schneller, sodass diinnere Fasern entstehen, da die Materialabscheidung abnimmt. Die in dieser Arbeit
verwendeten PLGA-Gitter wurden mit einer Flussrate von 250 pL/h und einer Druckgeschwindigkeit von
3 mm/s hergestellt, wodurch ein Faserdurchmesser von 402,9 + 12,5 um erreicht wurde (Abbildung 27
mittig und rechts). Grund war die Stabilitat des abgelosten PGLA-Stutzgitters von dem Kollektor und ein
damit einhergehendes robusteres Arbeiten im Labor sowie einer moglichst groRen Auflageflache fiir das
Kollagennetz. Dadurch war der verlustfreie Transport der Kollagenfasern gesichert.
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Abbildung 27 Faserdurchmesser des PLGA Stitzgitters in Abhdngigkeit von der Druckgeschwindigkeit und der Flussrate der
Polymerlosung (links). Lichtmikroskopische Aufnahme des PLGA-Stuitzgerust bei 250 pL/h Flussrate und 3 mm/s
Druckgeschwindigkeit (mittig). Diese Parameter fiihrten zu einer robusten Unterkonstruktion fiir Herstellung und
Charakterisierung der Kollegenmembran (rechts).

6.1.2 Die Kollagenfaser in Abhédngigkeit der Polymerkonzentration

Ein ausschlaggebender Parameter fiir die Morphologie der Fasern beim Elektrojetting ist die
Konzentration des Polymeres in der Jett-Lésung. Um den Einfluss genauer zu untersuchen und zu
optimieren wurden Polymerlésungen mit Kollagenkonzentrationen von 0,5 % (w/v) bis 10 % (w/v) in HFP
gejettet und die resultierenden Ergebnisse mittels REM-Bildern dargestellt (Abbildung 28).

Erkennbar ist, dass es bei einer niedrigen Konzentration von 0,5 % (w/v) zu einer Bildung von Partikeln
kommt. Wenn die Konzentration auf 1 % (w/v) erhoht wird, sind ebenfalls Partikel vorhanden, die jedoch
bereits einen faserdhnlichen Fortsatz besitzen. Bei einer Konzentration von 2 % (w/v) sind Perlenschniire
zu erkennen. Ab 3,5 % (w/v) kommt es zu einer gleichméaRigen Faserbildung ohne Perlenschniiren bzw.
Partikeln. Je hoher die Konzentration wird, desto groRer wird der Faserdurchmesser und ab einer
Konzentration von 7,5 % (w/v) bilden sich flache Bander aus. Ab dieser Konzentration variiert die Dicke
der Fasern bzw. Bander stark und es sind vermehrt Nanonetze erkennbar.

Dieses Verhalten kann durch das sogenannte chain entanglement (deutsch: Kettenverschrankung) erklart
werden. Dieser Effekt bezeichnet die physische Verschrankung von Polymerketten in Losung und tritt auf,
wenn sich die molekularen Ketten (iberlappen. Das chain entanglement ist sowohl von der Konzentration
als auch dem Molekulargewicht in einer Polymerlésung abhangig. Im Elektrojetting wird dieser Effekt
durch die Morphologiednderungen deutlich. Bei einer sehr niedrigen Konzentration kommt es zu keiner
Verschrankung der Ketten. Dies wird durch die Bildung von Partikeln sichtbar. Erhéht man nun die
Konzentration, fihrt das zunachst zur Entstehung von Perlenschniiren. In diesem Zustand ist das chain
entanglement nicht ausreichend, um Fasern wahrend des Elektrojettings vollstandig zu stabilisieren. Dies
wird erst durch eine weitere Erhohung der Konzentration erreicht und fiihrt zur Bildung von
durchgédngigen Fasern. > Durch die REM Bilder in Abbildung 28 wird ersichtlich, dass ab einer
Kollagenkonzentration von 3,5 % in der Jetlosung ausreichend chain entanglement vorhanden ist, um
einen stabilen Jet und gleichmaRige Fasern zu ermdoglichen. Fiir die Bildung von Netzen ist ein zeitweise
instabiler Taylor Kegel verantwortlich. Wenn sich I6sende Tropfen in Richtung Kollektor bewegen, werden
sie durch die angreifenden Krafte im elektrischen Feld zu einem diinnen Film auseinandergezogen, der
Risse bildet und die Form eines Netzes annimmt. 5% Eine dezellularisierte natiirliche ECM besitzt eine
eindeutige gleichmalige Faserstruktur. Um diese zu imitieren sind durchgidngige Fasern ohne
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Unterbrechung durch Partikel oder Perlenschniire zu bevorzugen. Demnach ist eine Konzentration
zwischen 3,5 % (w/v) und 6,5 % (w/v) geeignet.

Abbildung 28 REM-Bilder von Kollagenfasern bei verschiedenen Polymerkonzentrationen der Jetlésung. Eine Erhéhung der
Kollagenkonzentration flihrt zur Bildung von Partikeln Gber Tropfen zu durchgéngigen Fasern und Bandern; von
links nach rechts: 0,5 % (w/v), 1 % (w/v) und 2 % (w/v) oben; 3,5 % (w/v), 5 % (w/v) und 6,5 % (w/v) mittig und
7,5 % (w/v), 8,5 % (w/v) und 10 % (w/v) unten

Um die Anderung des Faserdurchmessers auf Datenbasis zu beurteilen, wurden die REM-Bilder mittels
Imagel) ausgewertet und der prozentuale Anteil der Haufigkeit des Durchmessers wurde gegen den
Faserdurchmesser aufgetragen (Abbildung 29 links). Hierbei wurden Auswertungen ab einer
Konzentration von 2 % (w/v) und damit verbundenen durchgingigen Fasern bericksichtigt. Aus Abbildung
29 rechts lasst sich fur jede Konzentration der arithmetische Mittelwert sowie die Standardabweichung
entnehmen. Alle Faserdurchmesser bewegen sich in einem Bereich von 0,01 um bis 3,5 um. Auffallig ist,
dass mit steigender Konzentration sowohl der mittlere Faserdurchmesser als auch die
Standardabweichung annidhernd exponentiell zunehmen. Bei einer Konzentration von 2 % (w/v) betragt
der mittlere Durchmesser 0,17 um mit einer Standardabweichung von 0,07 um. Auch bei 3,5 % (w/v) ist
die Standardabweichung mit 0,12 um verhaltnismaRig klein und der mittlere Faserdurchmesser liegt bei
0,26 um. Mit weiter ansteigender Konzentration werden die Graphen immer flacher und breiter, was sich
auch in den arithmetischen Mittelwerten und Standardabweichungen spiegelt. Der mittlere Durchmesser
erhoht sich bei 6,5 % (w/v) bereits auf 0,44 um und die Standardabweichung von 0,27 um hat sich im
Vergleich zu 3,5 % (w/v) mehr als verdoppelt. Ab einer Konzentration von 7,5 % (w/v) ist die Streuung der
ermittelten Durchmesser erheblich und steigert sich mit zunehmender Konzentration.
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Bei der Analyse der Graphen wird erkennbar, dass die Konzentrationen von 2 -5 % (w/v) eine geringe
Standardabweichung aufweisen. Dies deutet auf durchgangige, gleichméaRige Fasern hin. Betrachtet man
zum Vergleich die REM Bilder aus Abbildung 28 wird jedoch ersichtlich, dass bei einer Konzentration von
2% (w/v) die Perlenschnurbildung bei der Ermittlung der Faserdurchmesserverteilung durch den
Algorithmus von ImageJ nicht beriicksichtigt wurden. Deshalb ist diese Konzentration fiir die Herstellung
von gleichméRigen Fasern nicht geeignet. Die homogenste Morphologie wird bei einer Konzentration von
3,5 % (w/v) erreicht. Daher werden die folgenden Versuche mit dieser Konzentration durchgefuhrt.
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Abbildung 29 Einfluss der Polymerkonzentration auf die Faserdurchmesser von elektrogejetteten Kollagenfasern. Links:
Prozentuale Faserdurchmesserverteilung bei verschiedenen Konzentrationen von Kollagen in HFP; rechts:
mittlerer Faserduchmesser steigt mit Zunahme der Polymerkonzentration.

6.1.3 Die Morphologie der Kollagenmembran in Abhangigkeit der zeitlichen Jet- und
Vernetzungparameter

Um die Verteilung der Kollagenabscheidung auf der PLGA-Unterkonstruktion zu verifizieren, wurden
unterschiedliche Jettingdauern evaluiert. Die Verteilung der Kollagenfasern auf dem Stitzgitter in
Abhdngigkeit von der Jettingdauer ist in Abbildung 30 mittels lichtmikroskopischer Aufnahmen
dargestellt. Bei einer kurzen Dauer von 2 min bis 5min sind nicht alle Zwischenrdume der
Unterkonstruktion flaichendeckend mit Kollagen bedeckt. Ab 10 min ist auf allen Geriistzwischenrdaumen
eine Kollagenschicht erkennbar. Bei den genannten Jettingzeiten hat das Kollagen die Tendenz sich nicht
gleichmaRig auf das PLGA zu verteilen, sondern sich vor allem in der Mitte der Poren zu sammeln. Hier ist
das elektrische Feld auf Grund des direkten Kontaktes mit dem geerdeten Kollektors am groRten. Hierbei
erfolgt die Befestigung der Fasern am PLGA hauptsachlich an den Ecken. Bei einer Jettingdauer von 10 min
entstehen dadurch mikrometergroRe Hangematten aus Kollagen (Abbildung 31). Ab einer Dauer von
30 min ist dieser Effekt nicht mehr auf den lichtmikroskopischen Bildern erkennbar und die Membran wird
homogen (Abbildung 30).

Eine kurze Jettingdauer von 2 min bis 5 min trdgt nicht zur Homogenitat der Membran bei. Durch die
niedrige Anzahl an Kollagenfasern ist keine Stabilitat gegeben, die eine robuste Handhabung im Labor
gewadhrleistet. Die inhomogene Verteilung auf der Unterkonstruktion ist auf die Interaktion zwischen den
beiden Polymeren und dem elektrischen Feld zurilickzufiihren. Ab 10 min Jettingzeit ist die Membran aus
Kollagenfasern stabil genug, um ohne Probleme transportiert und verwendet zu werden.
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Abbildung 30 Lichtmikroskopische Aufnahmen von Kollagenfasern auf PLGA-Stltzgerist mit variabler Jettingzeit zeigen eine
zunehmend homogene Verteilung der Kollagenfasern auf der PGLA-Unterkonstruktion; von links nach rechts:
2 min, 5 min und 10 min oben sowie 30 min, 60 min und 90 min unten.

Abbildung 31 Mikro-Kollagen-Hangematten nach einer Jettingzeit von 10 min, links: lichtmikroskopische Aufnahme, mittig und
rechts: REM-Aufnahmen bei unterschiedlichen VergroRerungen

Die Stabilitdit der Membran in wassriger Losung ist von grofRer Bedeutung fir eine erfolgreiche
Kultivierung von  Zellen. Hierzu wurden verschiedene Quervernetzungs-Methoden auf
Kollagenmembranen angewendet und deren REM-Aufnahmen vor und nach dem Quervernetzen sowie
nach einem einstlindigen Test in Wasser verglichen. Die Jettingdauer der gezeigten Membranen betragt
jeweils 2 h.

Nach einer Bestrahlung der Kollagenmembran mit UV-Licht fiir 1 h sind keine morphologischen
Anderungen der Kollagenfasern zu erkennen. Es wird auRerdem deutlich, dass die Faserstruktur nach
Kontakt mit Wasser vollstandig verloren geht und nur eine unstrukturierte Oberfliche aus Kollagen
zuriickbleibt (Abbildung 32 links). Bei dem mittigen Versuchsaufbau wurde die Membran fiir 22 h Gber
einer GDA-L6sung platziert. In Abbildung 32 mittig ist sichtbar, dass der Kontakt der Membran mit der
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Gasphase, die mit GDA-Losung, gesattigt ist, zu einem Aufquellen der Fasern fihrt. Im Vergleich zur
Membran vor dem Quervernetzen sind deutlich weniger Poren zu erkennen. Nach der Interaktion mit
Wasser sind keine Poren mehr zu erkennen, jedoch ist weiterhin eine Faserstruktur sichtbar. Beim rechten
Versuchsaufbau wurde die Membran 22 h mit durch GDA-L6sung geleiteten Stickstoff Gberstromt. Auch
hier ist ein Aufquellen der Kollagenfasern zu beobachten, jedoch deutlich weniger als im Vergleich zum
mittleren Versuchsaufbau. Es sind jedoch mehr Poren erhalten geblieben und die einzelnen Fasern treten
deutlicher hervor.

Aus den elektronenmikroskopischen Bildern wird sichtbar, dass UV-Licht mit dem gewahlten
Versuchsaufbau keine geeignete Vernetzungsmethode fir die Kollagenmolekiile ist. In der Literatur wird
dieser Methode zwar verwendet, geeignete Vergleichsbilder nach Kontakt mit Wasser, die eine erhaltene
Faserstruktur zeigen, sucht man vergeblich. Andere Arbeiten weisen auf einen Abbau der Kollagenstruktur
durch UV-Strahlung hin. 161162 Eine vielversprechendere Methode ist das Quervernetzen mittels GDA. Da
bei beiden Versuchsaufbauten die Faserstruktur erhalten bleibt, scheint ein hohes MaR an molekularer
Vernetzung stattgefunden zu haben. Im mittleren Versuchsaufbau wird deutlich, dass die gesattigte
Gasphase zu viel Wasser enthalt. Dies fihrt zu einem Aufquellen der Fasern, die dann in diesem Zustand
quervernetzt werden. Durch das Uberstrémen mit gesattigtem Stickstoff wird das Aufquellen der
Kollagenfasern verringert und die urspriingliche Faserstruktur bleibt erhalten. Analog zum Vorbild der
Natur ist diese Struktur vorteilhaft auf Grund ihrer vergréBerten Oberfliche und hohen
Diffusionseigenschaften und erméglicht so ein optimales Wachstum der Zellen. Endothelzellen nutzen
beispielsweise die Fasern als Verankerungspunkt, um ihre charakteristische Anordnung innerhalb von
LymphgefaRen zu erhalten. Alle weiteren Quervernetzungen von Kollagen werden daher mit dem rechten
Versuchsaufbau durchgefiihrt. Generell lasst dieser Versuch vermuten, dass die PorengrofRe der
Kollagenmembran sowohl von der Jettingdauer, als auch von der Quervernetzungs-Methode abhangt.
Dieser Zusammenhang soll im Folgenden weiter untersucht werden, um eine optimal einstellbare
Morphologie der Membran zu erhalten.
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Abbildung 32 REM Aufnahmen der Kollagenmembranen vor (oben) und nach(mittig) dem Quervernetzen mittels verschiedener
Methoden zeigen unterschiedliches Quellverhalten; links: UV-Licht (1 h, 3 W); mittig: Platzierung der Membran
liber einer GDA Lésung fiir 22h; rechts: Uberstrémung mit GDA angereichertem Stickstoff fiir 22h; sowie jeweils
nach dem 1 h Test in deionisiertem Wasser (unten).

Die Auswirkungen der Jettingdauer auf die Morphologie der quervernetzen Membran vor und nach dem
Quervernetzen sind in Abbildung 33 mittels elektronenmikroskopischer Bilder dargestellt. Es wird
deutlich, dass ein Zusammenhang zwischen steigender Jettingdauer und Abnahme der Porengrofie
besteht. Bei einer Dauer von 2 min sind viele sehr unterschiedlich groRe Poren zu erkennen. Bei 10 min
hat die GroRRe der Poren abgenommen, dafir ist die PorengréRe konstanter. Ab eine Dauer von 30 min
sind fast keine Poren mehr vorhanden. Als Vergleich sind zuséatzlich die REM-Aufnahmen nach einem
einstiindigen Test in Wasser dargestellt. Die Aufnahmen bestatigen das erfolgreiche Stabilisieren der
Fasern durch Quervernetzen, da bei allen Ansatzen die Fasern und Poren erhalten bleiben. Der Kontakt
mit dem Wasser hat zu einem geringen zusatzlichen Aufquellen gefiihrt und zeigt rein optisch keinen
groRen Einfluss mehr auf die PorengrofRe und Verteilung. Durch die Orientierung an der Natur werden
weiter Versuche mit Jettingzeiten von tGiber 30 min in den folgenden Versuchen dieser Arbeit nicht mehr
betrachtet.
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Abbildung 33 Uber die Jettingdauer ldsst sich die Porositit der Membran einstellen. REM-Aufnahmen zeigen die
Faseranordnung in Abhdngigkeit der Jettingdauer von 2 min (links), 10 min (mittig) und > 30 min (rechts) jeweils
direkt nach dem Elektrojetting (oben), dem molekularen Quervernetzen (mittig) und nach 1 h im Wasserbad
(unten).

Um die obigen Aussagen mit Daten zu belegen, wurde die prozentuale Porenflachenverteilung fir die
Jettingzeiten von 2 min, 5 min und 10 min ausgewertet (Abbildung 34). Bei einer Dauer von 2 min wird
ersichtlich, dass die Porenflache zwischen 0,01 um? bis 75,05 um? variiert. Hierbei liegt eine gleichmiRige
Verteilung Uber den ganzen Bereich vor und ein prozentualer Anteil von 10 % wird von keinem
Durchmesser Uberschritten. Die durchschnittliche PorengrofRe verringert sich nach 1h im Wasser
erheblich. Wenn die Jettingzeit erhéht wird, liegt die Porenflache in einem Bereich von 0,1 pm?bis 4 um?.
Der arithmetische Mittelwert fiir eine Jettingdauer von 5 min liegt bei 0,26 pm?. Bei 10 min ist eine
Verringerung auf 0,19 um? erkennbar. Die Standardabweichung fiir Jet-Zeiten ab 5 min sind gering. Fiir
5 min liegt das Maximum von 45 % bei 0,05 um. Das Maximum von 50 % wird fiir 10 min ebenfalls bei
einem Durchmesser von 0,05 um erreicht. Nachdem die Membranen fiir 1 h im Wasser waren, erhoht
sich die mittlere Porenflache. Fiir 5 min liegt sie bei 0,42 um? und fiir 10 min bei 0,23 pm?. Insgesamt
gesehen ist keine signifikante Veranderung der PorengroRe im Vergleich zu den Membranen ohne
Wasserkontakt fiir Jettingzeiten ab 5 min erkennbar.

Um den Nahrstofftransport fiir die zu kultivierenden Zellen zu verbessern sollte eine moglichst groRe
Anzahl von Poren sowie eine grofRe mittlere Porenflache vorhanden sein. Bei einer Jettingdauer von 2 min
sind zwar diese Voraussetzungen gegeben, jedoch wird die Membran dabei sehr inhomogen. Um
konstante Wachstumsbedingungen fir alle Zellen zu garantieren ist dies nicht von Vorteil. Zwar nimmt
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die Anzahl und GroRe der Poren mit steigender Jettingdauer ab, jedoch nimmt die Homogenitat der
Membran zu. Unter dem Gesichtspunkt der Porengrof3e sind die Membranen mit einer Jettingzeit von 5-
10 min geeignet, um eine Kultivierung mit moglichst konstanten Wachstumsbedingungen fiir alle Zellen
zu gewahrleisten.
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Abbildung 34 Prozentuale Porenflachenverteilung von elektrogejettetem Kollagenmembranen aus 3,5 % (w/v) Kollagen in HFP
bei unterschiedlichen Jettingzeiten jeweils nach molekularem Quervernetzen (links oben) sowie nach 1 h im
Wasser (rechts oben). Die durchschnittliche Porengrdsse liber die Jet-Dauer (links unten) zeigt eine homogene
Porengrosse im Nanometerbereich ab einer Dauer von 5 min.

Im Folgenden soll nun die minimal notwendige Zeit ermittelt werden, welche die Kollagenmembran
benotigt, um mittels GDA gesattigtem Stickstoff auf molekularer Ebene quervernetzt zu werden und die
Stabilitat im wassrigem Milieu zu gewahrleisten. Dazu wurden Membranen mit unterschiedlich langen
Quervernetzungszeiten 1gelegt und anschlieBend mittels REM-Aufnahmen analysiert (Abbildung 35). Bei
einer Vernetzungszeit von 1 h und 3 h ist ein Vlies ohne eine Faserstruktur und Poren erkennbar. Ab 8 h
sind keine morphologischen Anderungen der Kollagenfasern zu erkennen. Die Poren sind erhalten
geblieben und die einzelnen Fasern sind klar erkennbar. Unter einer Vernetzungszeit von 3 h gehen die
Faserstrukturen nach Kontakt mit Wasser vollstandig verloren und es bleibt nur ein Vlies aus Kollagen
zurlick, da ein zu geringes MaR an Quervernetzung stattgefunden hat. In Kontakt mit Wasser fuhrte dies
zu einem Verlust der Fasermorphologie. Ab einer Zeit von 8 h sind die Kollagenmolekiile ausreichend
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quervernetzt, sodass sie im Wasser stabil sind und die Faserstruktur auch mit Faserdurchmesser in
unteren Mikrometerbereich erhalten bleibt. Zu hohe Mengen an GDA wirken toxisch auf die zu
kultivierenden Zellen. 163112641 Zydem interagieren Zellen iber transmembrane Adhé&sionsrezeptoren, den
sogenannten Integrinen mit der RGD-Sequenz in der ECM. GDA nutz ebenfalls diese Sequenzen zur
Quervernetzung und steht damit in Konkurrenz zu den freien Bindungsstellen fiir die Zellen. 116511661 Als
Konsequenz wurde fiir die weiteren Versuche die kiirzeste molekulare Vernetzungszeit von 8 h

verwendet.
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Abbildung 35 REM-Aufnahmen von verschiedenen Quervernetzungszeiten und einer anschlieRenden Verweilzeit im wassrigem
Milieu von 1 h zeigen eine Stabilisierung der Fasermorphologie nach 8h; von links nach rechts: Vernetzungszeiten
von 1h, 3 hund 8 h (oben) sowie 10 h, 14 h, und 16 h (unten)

Anhand der Ergebnisse ist es moglich, die optimalen Parameter zur Herstellung einer Kollagenmembran
zu ermitteln. Das PLGA-Stutzgitter wurde mit einer Flussrate von 250 ulL/h und einer
Druckgeschwindigkeit von 3 mm/s optimiert. Eine Konzentration von 3,5 % (w/v) Kollagen in HFP, sowie
eine Jettingzeit von 5 bis 10 min haben zu durchgangigen, homogenen Fasern sowie einer geeigneten
PorengréRe gefiihrt. Um die Stabilitdt der Membran zu verbessern und eine gleichméaRige Verteilung des
Kollagens auf der Unterkonstruktion zu erreichen ist es sinnvoll, eine Jettingdauer von 10 min anzusetzen.
Die chemische Vernetzungs-Methode mittels GDA hat sich zur Stabilisierung der Membran in Wasser als
geeignet erwiesen. Je nach Aufgabengebiet werden unterschiedliche Anforderungen an die GrofRe und
Flexibilitdt einer Membran gestellt. Daher ist es wichtig, die Kollagenmembran in jedem Malstab
herstellen zu konnen. In Abbildung 36 ist eine ca. 5 cm x 5 cm groRe Kollagenmembran dargestellt. Auch
nach der chemischen Quervernetzung mittels GDA ist die Membran stabil genug, um gerollt zu werden

und sie lasst sich ohne Verlust von Kollagen transportieren.
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Abbildung 36 Kollagenmembran mit 5 cm Kantenlange mit gewiinschter und einstellbarer Morphologie auf Grund optimierter
Parameter: 3,5 % (w/v) Kollagenkonzentration, 10 min Jettingdauer und stabil im wassrigen Milieu.

6.2 Entwicklung der 3D Netz-Jet Anlage

Nach erfolgreicher Charakterisierung und Validierung der Jet-und Stabilisierungsparameter fir
Kolagenmembranen mit einer einstellbaren Fasermorphologie und Porengrdssenverteilung mittels
Elektrojetting stellt das Hinzufligen einer dritten Dimension die nachste Herausforderung dar. Auch wenn
die hergestellte Membran rollbar ist, so bewegt sich die flache Membran immer noch in der zweiten
Dimension. Um den Einfluss der ECM Architektur zu untersuchen und zukiinftig besser verstehen zu
kdnnen, ist das Hinzufiigen einer rdumlichen Tiefe vorteilhaft. Im Folgenden wurde eine
Mikrofabrikationsmethode entwickelt, mit welcher das natirlich vorkommende Kollagen im 3D-
Mikrometerbereich genau platziert und orientiert werden kann. Als Unterkonstruktion fiir die einfachere
Handhabung des feinen Kollagennetztes wurden hierzu sogenannte Mikrokravitdaten-Arrays
verwendet.['®”)  Dabei handelt es sich um eine diinne Polymerfolie, welche mittels
Mikrothermoformverfahrens zu kleinen Mikrokavitditen umgeformt wird. So entsteht eine wenige
Zentimeter grofRe Mikrotitterplatte (Array), welche vor allem zu Screening-Zwecken eingesetzt
wird.[1671168] Diese gewihrleistet auf Grund der geringen GroRe den Zell-Zell-Kontakt als auch eine
ausreichende Versorgung mit Nahrstoffen.!%°! Im Folgenden wurden Arrays mit 300 um und 800 um
groBen Mikrokavitdten verwendet.

Wie bisher wurde eine Spritzenpumpe mit einer 1 ml Spritze in fixer Position montiert, welche die
Polymerlésung enthdlt. An den Nadelaufsatz der Spritze in metallischer Ausfiihrung wurde mittels
Netzteils eine positive Spannung angelegt. Aufgrund der vielversprechenden Ergebnisse zur Beeinflussung
der Deposition der Fasern wurde die Nahfeld Elektrospinning-Methode angewendet.[17011711[172]
Zusatzlich wurde die Erdung als Punkterdung aufgefiihrt. Dazu wurde eine geerdete Nadel analog zur
Spritzenpumpe fix montiert. Die beiden Nadeln zeigten in vertikaler Linie zueinander (Abbildung 37). Um
die einzelnen Mikrokavitaten exakt zwischen den beiden Nadeln positionieren zu kénnen, wurde eine in
x-y-Richtung steuerbare und programmierbare Station als Grundlage verwendet. Auf die Verschraubung
der Station wurde mittels Abstandshalter in passender Innenimbusform eine quadratischen Platte mit den
MaRen 120 mm x 120 mm x 4 mm zwischen die beiden geladenen Nadeln gesetzt. Mittig in dieser Platte
befindet sich eine runde 2 mm tiefe Vertiefung mit einem Durchmesser von 40 mm und einer
quadratischen Aussparung von 10 mm x 10 mm, in welche die Arrays platziert werden konnten. Alle
Bauteile der Proben- und Nadelhalterungen wurden mittels CAD entworfen und anschlieend mit einem
kommerziellem 3D-Drucker modelliert.
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Abbildung 37 Entwicklung und Konstruktion einer punktuellen 3D-Jetting Station zur gezielten Deposition von
Proteinstrukturen. Links der schematische Aufbau mit Arrays als Probenaufnahme und rechts eine Fotografie des
Laboraufbaus. Konstruktiv wurde hier eine Nahfeld Electrospinning-Methode mit zusatzlicher Punkterdung
realisiert.

Um optimale Kollagenfasern und damit eine ECM innerhalb der Mikrokavitdten platzieren zu kénnen,
wurde unter anderem der Abstand zwischen Nadel und Array von 1 mm zu 2,6 mm variiert. Die Versuche
ergaben, dass unter 2,6 mm sehr I6sungsmittelhaltige Fasern in den Kavitaten abgeschieden wurden,
welche verklebten und die gewiinschte Fasermorphologie verloren. Die Spannung wurde abhangig von
Temperatur und Luftfeuchtigkeit immer neu in einem Bereich von 7,8 kV und 9,2 kV eingestellt, und
betrug damit deutlich mehr als die in der Literatur beschriebenen 0,2-2,5kV fir das Nahfeld-
Jetting 17311701720 Ayf Grund des Wetters gab es Schwankungen in der Temperatur von 22 °C-24 °C und
in der Luftfeuchtigkeit von 34 %-78 %, welche durch die Variation der angelegten Spannung ausgeglichen
werden konnten. Da sich der Faserdurchmesser und die abgeschiedene Menge an Kollagen mit steigender
Flussrate erhéht, wurde eine Flussrate von 60 plL/h gewihlt.[®® Der Abstand zwischen der als Nadel
verwendeten Punkterdung und dem Array auf der Platte wurde auf 5 mm festgelegt, da bei einem
geringeren Abstand von 1-3 mm elektrische Blitze entstanden.74/1751 Um das elektrische Feld moglichst
stark zu halten, wurden keine groReren Abstdande als 5 mm betrachtet.

Um eine optimale Abscheidung der Kollagenfasern innerhalb einer einzelnen Mikrokavitdt zu
gewdhrleisten, wurden verschiedene Nadelpositionen (iber den Mikrokavitdten ausgetestet. Auch die
Anfahrgeschwindigkeit und Verweildauer der Nadel (iber der Kavitat hatte einen groRen Einfluss auf die
abgeschiedenen Kollagenmengen und die Membranmorphologie, vor allem auf die Porositat wie oben
beschrieben. Da bei der manuellen Bedienung der x-y-Station ein Umstellen der Bewegungsabstinde
innerhalb eines Arrays zu zeitintensiv gewesen ware und die Kavitdten versetzt angeordnet sind, wurden
die Mittelpunkte der Kavititen nur in jeder zweite Reihe exakt angefahren. Fir 300 um groRe
Mikrokavitdten wurde der Laufweg in x-Richtung mit 410 um und in y-Richtung mit 360 um gewahlt. Bei
800 um grolRen Kavitdten analog mit x=890 um und y=770 um. Die Bewegungsgeschwindigkeit wurde auf
0,4 mm/s gesetzt und die Verweildauer betrug 0,5s. Um eine Reproduzierbarkeit zu gewahrleisten,
wurden die Arrays mithilfe von CAD digital abgebildet und das Bewegungsschema als Vektordatei dartiber
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gelegt. Mit Hilfe der Vektordatei konnte anschlieRend das Bewegungsschema von der Station automatisch
abgefahren werden.

6.3 Dreidimensionale Proteinnetzte: Struktur, Anordnung und
Toxizitat

6.3.1 Ausbildung des 3D-Proteinnetzes in Z-Ebene

Zur Untersuchung der Abscheidung und Morphologie von Kollagenfasern in den einzelnen Mikrokavitdten
wurde die Polymerlésung vor dem Jet-Vorgang mit Fluoreszenzfarbstoff angefarbt. Die Kollagenfasern im
Array wurden anschlieBend mittels GDA auf molekularer Ebene quervernetzt und somit fiir das wassrige
Milieu stabilisiert. Dies wurde 1 h lang in Wasser getestet. Abbildung 38 oben rechts zeigt eine Aufnahme
einer 300 um-Kavitat mittels konfokalem Laser-Scanning-Mikroskop. Die Kollagenfasern sind in griin
ersichtlich. In der Mikrokavitat befindet sich netztartig angeordnetes Kollagen. Abbildung 38 oben links
zeigt auf der z-Achse die Intensitdt der Floureszenz {iber eine dreidimensional aufgenomme 300 um-
Kavitat. Die x-und y-Achse stellen maRstabsgetreu die MaRe der Kavitat in um da. Dabei ist in der Kavitat
die Intensitat der Floureszens am héchsten. Im unteren Bereich der Abbildung sind Aufnahmen einer
800 um-Kavitat dargestellt. Dabei zeigt jede Aufnahme einen anderen Schnitt in der z-Achse im Abstand
37 um. Die erste Aufnahme zeigt die Oberflache des Arrays und die letzte den Boden der Mikrokavitat. In
der obersten Ebene befinden sich viele Kollagenfasern auf den Randern zwischen den Mikrokavitaten und
damit auf der Oberflache des Arrays. Die ndachsten 5 Ebenen stellen den Hohlraum der Kavitat dar. In Jeder
Ebene sind Kollagenfasern liber den gesamten Querschnitt der Kavitat ersichtlich. Die letzten zwei Bilder
zeigen, dass sich auch am Boden der Kavitat Kollagenfasern abgeschieden haben.

Mit Hilfe der oben entworfenen 3D-Netz-let Anlage und den optimierten Parametern konnten
Mikrokavitdaten von 300 um Durchmesser gezielt angesteuert und Kollagenfasern innerhalb der Kavitaten
abgelagert werden. Die Kollagenfasern bilden eine netzartige Struktur und spannen sich durch den
gesamten Raum der Mikrokavitat bis zum Boden. Sie bilden damit eine dreidimensionales Mikronetzt. Die
Morphologie der Netzstruktur verandert sich nicht durch das Quervernetzen des Kollagens oder das
anschlieBende Waschen.
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um/ 750

Abbildung 38  Aufnahmen mittels konfokalem Laser-Scanning-Mikroskop von unterschiedlichen Mikrokavitaten zeigen
Kollagenfasern (grin) die sich dreidimensional durch die Mikrokavitdt spannen. Die Netze sind stabil in
wassrigem Milieu. Oben links: Intensitat (z) Gber einer dreidimensional aufgenommenen 300 pum-Kavitat; oben
rechts: Fluoreszenzaufnahmen einer 300 um-Kavitat mit erkennbarer Netzanordnung der Kollagenfasern; unten:
Fluoreszenzaufnahmen einer 800 um-Kavitat in verschiedenen z-Hohen (von links oben nach rechts unten)
zeigen, dass sich die Kollagenfasern tiber die gesamte Hohe der Mikrokavitat abgelagert haben.

Um die Vielfdltigkeit der 3D-Netz-Jet Anlage zu zeigen, wurden statt der Arrays weitere dreidimensionale
Tragermaterialen auf dem Probentisch der 3D-Netz-Elektojetting Anlage platziert. Unter anderem eine
zuvor mittels 3D-Elektrojetting hergestellte Geriststruktur aus PAA, wie in Kapitel 5.1.2 gezeigt. Die
PorengréRe der Scaffolds betrug 1 mm und die Hohe 300 um. Das PAA wurde zuvor angefarbt und ist in
Abbildung 39 in rot dargestellt. Auch hier ist bei beiden dargestellten Scaffolds zu erkennen, dass sich die
in griin dargestellten Kollagenfasern netzartig Giber die gesamte Hohe der Gerlststrukturen ablagerten.
Durch die Flexibilitdt der Scaffolds in Form, GroBe und Material, welche die Struktur und Steifigkeit
vorgeben in Kombination mit dem Kollagennetz auf natirlicher Proteinbasis, ist es moglich die
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Zellkulturumgebung prazise vorzugeben und den Einfluss der Umgebung oder ECM auf die Zellen zu
studieren.

Abbildung 39 Aufnahmen mittels konfokalem Laser-Scanning-Mikroskop von elektrogejetteten PAA Scaffolds (rot) in welchen
sich dreidimensionale Kollagennetze (griin) spannen. Links: Darstellund der PAA Struktur in rot, daneben die
Kollagenstrukturen in griin des selben Scaffoldausschnittes. Rechts: Uberlagerung als zwei und dreidimensionale
Darstellung der beiden linken Aufnahmen.

6.3.2 Strukturmanipulation mittels elektrischem Feld

Um die Moglichkeiten zu erweitern und auch gegebenenfalls das Kollagennetz strukturieren zu kénnen,
wurde der Einfluss der Punkterdung auf die Kollagenabscheidung untersucht. Dazu wurde die oben
beschriebene Punkterdung mittels Nadel durch zwei Stricherdungen von 10 mm lénge ersetzt. Der
Vergleich des Aufbaues ist in Abbildung 40 links schematisch dargestellt. Sonstige Abstinde und
Parameter wurden gleich gehalten. Die elektrischen Felder wurden mittels Comsol simuliert und
verglichen. Dabei fallt auf, dass die Stirke des Feldes bei der Doppelerdung auf Grund der groReren
Erdung zunimmt (Abbildung 40 unten). Betrachtet man die lange Seite der Erdung, unten rechts
dargestellt, nimmt das Vektorfeld zu im Vergleich zur kurzen Erdungsseite (Abbildung 40 unten mittig) zu.

67



Konzipierung von 3D Proteinstrukturen zur Nachbildung der ECM

AN
ML

(RUH
Ll
AR
(RN
il
SAAMVLLL LT

Lhernininis
V4 2

Abbildung 40 Ersatz der Punkterdung (oben) durch eine Doppelerdung (unten) im 3D-Netz-Jetting Aufbau. Links ist der Aufbau
schematisch dargestellt, sowie der simulierte Einfluss auf das elektrische Feld (mittig und rechts).

Mit beiden Erdungen wurden anschliefend Kollagennetze in Mikrokavitaten gejettet und mittels REM
analysiert. In Abbildung 41 rechts oben ist die bereits bekannte Netzstruktur, welche mittels Punkterdung
erzeugt wurde, abgebildet. Im Vergleich zeigt das Kollagennetz darunter eine diagonale Orientierung der
Fasern. Dieses wurde unter Verwendung der Doppelerdung erzeugt. Es handelt sich immer noch um eine
Netz-Struktur aber mit klar ersichtlicher Orientierung in eine Hauptrichtung. Die Orientierung der Fasern
wurde mittels Imagel fir mehrere Kavitdten und Jet-Vorgédnge ausgewertet und ist in Abbildung 41 links
dargestellt. Die Verteilung der Faserorentierung der Kollagennetzte mittels Punkterdung zeigt vier Spitzen
bei 90°, -45,5°, -0,5° und 44,5°. Die Fasern unter Verwendung der Doppelerdung zeigen hingegen nur
einen Hochpunkt bei 8,5°, welcher auch weiter (iber den Verteilungshochpunkten der Punkterdung liegt.
Das Anbringen einer doppelten Linienerdung gibt demnach dem Kollagennetz eine Richtungsorientierung
direkt beim Jetting vor. Durch weitere Manipulation des elektrischen Feldes liber verschiedene
Erdungsdesigns sind hier weitere Strukturen der Polymeranordnung denkbar. Vorteilhaft ist zudem, dass
die Strukturierung nicht durch aufwendige Nachbehandlungen erfolgen muss. Kollagenfasern sind in ihrer
Langsrichtung zugfest. Dies zeigt sich auch in der Anordnung der Kollagenfasern in bestimmten
Gewebetypen. Wird ein Gewebe in nur eine Richtung beansprucht, sind die Fasern parallel in Richtung
der Beanspruchung ausgerichtet, wie beispielsweise bei Sehnen, Bandern oder dem Dentin. In Geweben
wie der Dermis oder den Hirn- und Rickenmarkshauten (Dura mater), bei der die Gewebebeanspruchung
in alle Richtungen erfolgt, liegen die Kollagenfasern geflechtartig vor.[*>®
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Abbildung 41 Verteilung der Faserorientierung bei Verwendung verschiedener Erdungsdesigns wahrend des Jet-Vorgangs
(links); Rechts: REM Aufnahmen von elektrogejetteten dreidimensionalen Kollagennetzten mittels Punkterdung
(oben) und Doppelerdung (unten) zeigen deutliche Unterschiede in der raumlichen Orientierung der
Faseranordnung.

6.3.3 Zellkultivierung in dreidimensionalen Kollagen-Netzen

Um die Eignung der Kollagennetze als ECM Ersatz weiter zu charakterisieren, wurden dreidimensionale
Kollagennetzte mittels Punkterdung in Mikrokavitdten gejettet. Nach erfolgreicher molekularer
Quervernetzung und anschlieBendem Waschvorgang wurden die Kavitaten mit Hepatocyten angeimpft
und fur 24 h kultiviert. Fluoreszenzaufnahmen der angefarbten 300 um groRen Kavitdten sind in
Abbildung 42 aufgefiihrt. Dabei wurde bei der linken Aufnahme nur der rote Farbstoff angeregt, um das
Vorhandensein von Zellplasma zu verifizieren. In Mikrokavitdten mittig und rechts sind sowohl die
Kollagenfasern (griin) als auch Zellkern (blau) erkennbar. Die Zellen lebten nach 24 h noch und haben sich
geteilt. Zudem war erkennbar, dass sich die Zellen bevorzugt um die Kollagenfasern befanden. Hier ist
eine mechanische Verankerung moglich durch die Adhasion der Integrine an Kollagen (ber deren RGD-
Sequenz. Da die Zellen nach einem Tag noch lebten, konnte eine Toxizitdt durch GDA ausgeschlossen
werden. Auch eine eventuell zu lange Quervernetzungszeit und dadurch belegte Bindungsstellen des
Kollagens fiir die Zellen, konnte mithilfe dieses Ergebnisses widerlegt werden. Die dreidimensionalen
elektrogejetteten Netzstrukturen aus dem natirlichen Polymer Kollagen sind daher bestens fiur die
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Zellkultur einsetzbar und ermoglichen neue Mdglichkeiten zur Erforschung der ECM.
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Abbildung 42 cLSM-Aufnahmen zur Kultivierung von Hepatocyten in 300 um-Mikrokavitaten mit elektrogesponnen
Kollagenfasern (griin), Zellkernen (blau) und Cytoplasamata (rot)

6.4 Potenzial und Forschungsansatze der Kollagenstrukturen

Mittels Elektojetting konnten mehrdimensionale Kollagenstrukturen geschaffen werden, die der
natlirlichen ECM sehr nahekommen. Die entstandenen Proteinstrukturen sind vor allem mit der
Basalmenbran von LymphgefiaRen in Porositat und Faserstruktur vergleichbar.[*’8! Mittels Stiitzgitter oder
Umrahmung durch eine Mikrokavitdt wurde die Handhabung und Stabilitdt fiir den Einsatz im
gewerblichem Umfeld optimiert. Auch die Orientierung der Fasern kann direkt wahrend des Jettvorganges
beeinflusst werden, je nach gewiinschtem Gewebetyp. Gerade in den Mikrokavititen ist ein
standardisierter Ansatz zum Screening von Zellen und Medikamenten denkbar. Eine Erweiterung des
Einsatzes ist die Integration in mikrofluidische Apparate, die als multifunktionelle Plattform fiir gezielte,
analytische Untersuchungen der kultivierten Zellen dienen.’’7? Es gibt bereits Beispiele von
mikrofluidischen Apparaten, die zur Kultivierung und Untersuchung speziell von Endothelzellen
dienen.[*’8179 Eine optimierte, naturgetreue Proteinmembran ist dabei Kernbestandteil, da sie als
Verankerungspunkt der Zellen dient. Erwarten lassen sich dadurch genauere Kenntnisse zur Rolle der
ECM, speziell der Basalmembran und deren Zusammenhang mit Zellvorgangen und Erkrankungen.

Neben Kollagen mach das Glykoprotein Laminin einen Grossteil der Basalmembran aus.[**9 Durch
Nidogen und Heparan Sulfate ist Kollagen mit dem Laminin Netzwerk verbunden. Analog zu Kollagen,
weisen auch die Laminine Bindungsstellen fiir Zelloberflichenrezeptoren auf.[8!l Die Untersuchung der
Wechselwirkungen beider Proteine in Verbindung mit Endothelzellen kdnnte zu einem besseren
Verstandnis beitragen. Einen ersten praktischen Ansatz liefert Elastin, da dieses bereits mehrmals
gemeinsam mit Collagen im Bereich des Tissue Engineerings gejettet und ebenfalls im gleichen
Lésungsmittelmittel HFP geldst wurde, [182[1831.(184]

Zusatzlich konnte die Stabilitat im wassrigen Milieu als Voraussetzung fiir Zellversuche durch den Einsatz
von GDA sichergestellt werden. Auch wenn die gezeigten Zellversuche eine Toxizitat ausschlieBen, besteht
fir die gewahlte Crosslink-Methode noch Optimierungsbedarf. Es wurde nachgewiesen, dass mittels GDA
quervernetzte Membranen teilweise toxisch fiir die zu kultivierenden Zellen sein kénnen.[*®¥ Grund
hierfir ist zum einen das Austreten von nicht umgesetztem GDA und zum anderen die fortbestehende
Reaktivitat der freien Aldehydegruppen.!83 Es gibt verschiedenen Ansétze dieses Problem zu I6sen und
damit den aufwandigen Waschschritt zu eliminieren. Kandidaten fiir Alternativen zum GDA mit geringerer
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Toxizitdt wdren beispielsweise Genipin und N-[3-(dimethylamino)propyl]-N'-Ethylcarbodiimide
Hydrochloride in Anwesenheit von N-Hydroxysuccinimide.[*62%631 |n Der Literatur finden sich auch Ansitze
zum Quervernetzen von Kollagen mittels enzymatischer Methoden z. B. mit Transglutaminasen. 262
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7 3D-jet Writing von enzym- und
zellbeladenen Hydrogelstrukturen

Die computergesteuerte dreidimensionale Herstellung von zellhaltigem Gewebe mittels Drucker wird
Bioprinting genannt. Die Voraussetzung fiir das direkte Jetten von biologisch aktiven Materialien ist eine
Jet-Tinte auf Wasserbasis, um die Stabilitdt und Aktivitdit der Enzyme und Zellen wahrend des
Produktionsprozesses aufrechtzuerhalten. Im Folgenden ist die Entwicklung und Charakterisierung einer
Biotinte zum Aufbau von biologisch aktivem Gewebe mittels Elektojetting beschrieben.

Grundlage fur das 3D-jet Writing bildete eine computergesteuerte x-y-Station (Abbildung 43). Die
Fixierung der Spritzenpumpe und des Ringes erfolgten mittels Klemmen an einem AulRengeriist aus einem
Holzfaser-Kunststoffverbund, so dass die Fixierpunkte und damit die Abstande zueinander einfach zu
andern waren. Auflerdem war es dadurch moglich, mehrere Spitzenpumpen parallel zueinander
anzuordnen und somit mehrere Scaffolds zeitgleich zu produzieren. Auch der Transfer der Station in
andere Labortrakte fir Zellkulturen oder unter die Sterilbank war dadurch problemlos moglich.

Abbildung 43 Aufbau der 3D-jet Writing Station fur Hydrogelfasern. Das Verfahren ermoglicht die Herstellung von prazise
orientierten Hydrogelfasern indem die Biege- und Peitscheninstabilitaten durch das Anlegen eines zweiten
elektrischen Feldes kontrolliert werden.
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7.1 Die elektrohydrodynamische Hydrogellosung und ihre
makromolekulare Struktur

7.1.1 Tintenentwicklung auf Wasserbasis und ihre rheologischen Eigenschaften

Die Gewebematrix hat meist typischerweise die Konsistenz eines wasserhaltigen Gels. Als UV-
vernetzbares Makromer wurde Poly(ethylenglykol)diacrylat (PEGDA) verwendet, das aufgrund seiner
einheitlichen PorengréRe ein Hydrogel mit hoher Wasseraufnahmekapazitat bildet.[*8 Die erfolgreiche
Bildung des Taylor-Kegels und der anschlielenden Fasern beim Anlegen des elektrischen Feldes hdangt von
der Polymerkonzentration, der Art des Losungsmittels, der Leitfahigkeit und der Viskositat der
Polymerldsung ab.[*¥”) Einerseits sind reines PEGDA (Mn=700 g mol™) und PEGDA-Wasser-Kombinationen
aufgrund ihrer niedrigen Viskositdt nicht zum Jetten geeignet, wie in Abbildung 44 gezeigt. Die griin
markierten Proben sind fiir ein stabiles Jetting geeignet, wahrend der Jet der anderen Losungen instabil
war Die Variation der PAA-Konzentration zeigte, dass ein Jetten von Hydrogelfasern mit einem Anteil von
5% (w/v) PAA in Kombination mit einem Gemisch aus PEGDA und Wasser nicht mdglich ist. Die Lésung
wurde durch eine Erhéhung der Konzentration an PAA auf 7,5 % bzw. 10 % viskoser. In Kombination mit
der Verschiebung des PEGDA/Wasser-Verhiltnisses in Richtung einer hohen PEGDA-Konzentration
konnten anschliefend stabile Fasern und Gitterstrukturen gejettet werden.

stabiles jettverhalten
[ jettbar
B nicht jettbar

0,0 0,1 0,2 0,3 04 0,5
Wasser

Abbildung 44  Variationen der verschieden Polymerkonzentrationen zeigen einen enormen Einfluss auf die Stabilitat des
elektrodymanischen Jets. Uber das Verhéltnis von PAA, PEDGA und Wasser konnte sowohl die Viskositit als auch
die Molekularvernetzung des Hydrogels beeinflusst werden.

Andererseits zeigt ein Gemisch aus PAA und PEGDA in Wasser einen starken Viskositatsanstieg und die
Losung zeigt ein scherverdiinnendes Verhalten, das fiir das hydrodynamische Jetting notwendig ist
(Abbildung 45 oben links).['8118%1 Um ein Jetting-Fenster zu definieren, wurde die Nullscherviskositét
durch Variation des PAA-, PEGDA- und Wassergehalts der Jetting-Tinte bestimmt (Abbildung 45 unten
rechts). Die Ergebnisse zeigen einen linearen Anstieg der Nullscherviskositdat durch Erhéhung der PAA-
Konzentration.

74




3D-jet Writing von enzym- und zellbeladenen Hydrogelstrukturen

Abbildung 45 oben rechts zeigt den Einfluss der PAA Konzentration auf das Scherverhalten bei
gleichbleibendem PEGDA zu Wasser Verhéltnis. Alle drei Losungen zeigen scherverdiinnendes Verhalten,
wahrend mit steigender Polymerkonzentration mehr Schubspannung notwendig war zum Erreichen der
selben Schergeschwindigkeit. Selbes Phanomen ist bei Erhohung des PEGDA Gehaltes der Lésung zu
erkennen, wenn die PAA Konzentration gleichbleibt (Abbildung 45 unten links). Dieser Effekt ist aber nicht
ganz so stark ausgepragt, da es sich bei PEGDA im Vergleich zu PAA bereits um eine Flissigkeit handelt.
Fur einen stabilen Jettingprozess waren PAA-Konzentrationen von mehr als 7 % (w/v) erforderlich und ein
Wassergehalt von hochstens 30 % (v/v) war ideal.

Die besten experimentellen Jetting-Ergebnisse wurden mit einer PAA-Konzentration von 7,5 % (w/v) und
einem PEGDA-Wasser-Gehalt von 80:20 % (v/v) erzielt. Diese Kombination wird fir die folgenden
Experimente verwendet werden, sofern nicht anders angegeben und wird im Weiteren als Hydrogel-Tinte
bezeichnet.
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Abbildung 45 Rheologiemessungen von reinem PEGDA und PEGDA gemischt mit PAA. Oben links: Durch die Zugabe von PAA
verschiebt sich das Newtonsche Verhalten von PEGDA zu einem scherverdiinnenden Verhalten und die Viskositat
steigt an, so dass es sich zum Jetten eignet; oben rechts und unten links: Einfluss der Konzentration von PEGDA
und PAA auf das rheologische Verhalten der Jet-Losungen; unten rechts: die Daten der Null-Scher-Viskositat fir
verschiedene PAA-, PEGDA- und Wasser-Verhaltnisse.

7.1.2 Makromolekurare Struktur der Biotinte

Nach erfolgtem Jet-Vorgang wurde die Hydrogeltinte mittels UV-Licht auf molekularer Ebene
quervernetzt. Eine sauerstoffarme Schutzatmosphare war notwendig, um Nebenreaktionen wie das
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Abbrechen der Radikalkettenreaktion, die zur Quervernetzung der PEGDA-Molekile fiihrt, zu
unterbinden. Als Schutzatmosphare wurde Stickstoff gewahlt. Dazu wurde eine Reaktionskammer zum
leichten Probeneintrag und integriertem Wasserbad zur Befeuchtung des Stickstoffstroms entwickelt. Die
Eignung einer Tinte flir ein elektrohydrodynamisches Jetting-Verfahren hangt von der effektiven
makromolekularen Verschrankung ab. Dies fihrt zu relativ hohen Gewichtsanteilen des Polymers im
Vergleich zu anderen Hydrogel-Druckverfahren und kann zu einer unerwiinschten Aggregation von PEGDA
fihren. Um die Bildung von PEGDA-Aggregaten wahrend der Radikalpolymerisation zu bewerten, wurden
Polymerlésungen mit und ohne PAA mittels Réntgenkleinwinkelstreuung (SAXS) untersucht. SAXS-
Messungen ermoglichten eine zerstérungsfreie Analyse der Gelstruktur in einem GréRBenbereich zwischen
1 und 130 nm. Um den Einfluss von PEGDA auf die interne Strukturverdnderung der Hydrogel-Tinte
wahrend der UV-Hartung zu charakterisieren, wurden einige Mischungen, die die spezifischen
Komponenten der Tinte reprasentieren, analysiert. Die Streuungsdaten von PEGDA vor und nach der UV-
Héartung sind in Abbildung 46 links dargestellt. Nach der UV-Hartung zeigt PEGDA eine signifikante
Streuung bei gréoBeren Streuvektoren (q=0,03...0,1 AY), was auf eine ClustergroBe von etwa 6 nm
Durchmesser hindeutet, sowie eine hohere GroRenordnung der Cluster bei niedrigeren Streuvektoren
(9 < 0,03 A1), Die Auswertung der Streudaten nach Hintergrundkorrektur fir PEGDA, PEGDA mit Wasser
und die Hydrogeltinte ist in Abbildung 46 rechts dargestellt. Die ClustergroRe von PEGDA und seine Form
ist zu groB, um aufgelost zu werden. Die fraktale Dimension der Oberflache Ds; weist jedoch auf eine glatte
Clusteroberflache hin (Dst = 2,42). Nach der Zugabe von Wasser zu der Stammldsung verschwanden beide
Streuungsbereiche. In Anwesenheit von PAA wurde eine Streuung bei niedrigeren Streuvektoren
(q < 0,03 A?) festgestellt. Ahnlich wie bei der reinen PEGDA-L6sung sind GréRe und Form der Cluster zu
groR, um aufgelost zu werden. Die fraktale Dimension der Oberflache Dss weist jedoch auf eine glattere
Clusteroberflache (Dsi=2,38) im Vergleich zu reinem PEGDA hin. Da PEGDA in Gegenwart von Wasser
keine Streuung zeigt kann angenommen werden, dass diese Streuung von den zugesetzten PAA-Molekiile
erzeugt wird. Somit wird die Hydrogelstruktur hauptséchlich von PAA beeinflusst und nicht von PEGDA.
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Abbildung 46 SAXS Messungen zeigten den Einfluss von PAA und PEGDA auf die makromolekulare Struktur der Hydrogele;
links: Streudaten von PEGDA vor und nach der UV-Hértung; rechts: Streudaten und Auswertung nach der
Hintergrundkorrektur fir PEGDA, PEGDA mit Wasser und die Hydrogel-Tinte.

7.2 Einstellbare dreidimensionale Geriistarchitekturen im
Mikrometermaf3stab

7.2.1 Mikrostrukturierte Hydrogelscaffolds

Nach erfolgtem molekularen Quervernetzen zeigen die Gerlststrukturen unter dem Elektronenmikroskop
eine gleichmaRige glatte Oberflache (Abbildung 47). Ausgehartete Fasern konnen mittels Skalpell gut
abgeschnitten werden. Ein so erzeugter Schnitt durch die Faser eines zweilagigen Scaffolds zeigt ein
homogenes Material ohne einzelne Schichten (Abbildung 47 rechts). Die aufeinander gejetteten Lagen
verbinden sich nahtlos wahrend des Aushartens. Die Hohe einer solchen 2-lagigen Faser liegt im Schnitt
bei 24,52 um.

Abbildung 47 REM-Aufnahmen von Geruststrukturen aus Hydrogel, die durch 3D-jet Writing hergestellt wurden, zeigen eine
glatte gleichmaRige Oberflache (links und mittige) sowie einen nahtlosen Querschnitt.

Die Architektur der trockenen Geriiste nach der Vernetzung zeigt eine regelmallige Mikrostruktur iber
eine grolRe Kollektorflache, wie in Abbildung 48 unten links dargestellt. Die einzelnen Strange sind linear
ausgerichtet und kreuzen sich im rechten Winkel mit 89,77 +0,13° an den Verbindungsstellen. Die
Strangbreite ist 6,5-mal diinner ist als beim Extrusionsdruck mit vergleichbaren Parametern. Die hochste
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erreichbare Auflosung mittels 3D-jet Writing betrdagt 120 um, gemessen an der Mittellinie zweier
paralleler Strange (Abbildung 48 unten rechts). Dies erklart auch, warum es nicht méglich war in
Gegenwart von Sauerstoff die mikrometerdiinnen Strukturen mit diesem hohen Oberflachen-Volumen-
Verhaltnis zu harten. Die UV Hartung musste demnach unter inerten atmosphéarischen Bedingungen
durchgefiihrt werden, um die Geriiste zu verfestigen. Nach dem Abschneiden der (berfliissigen
Geristbeine |6ste sich das Geriist bei Zugabe eines Wassertropfens vom Sammelglasobjekttréager ab und
bildete eine stabile, freistehende 3D-Struktur. Dieser Vorgang wird im Folgenden als Abldsen betitelt. Die
erstandenen dreidimensionalen Scaffolds waren sehr robust und konnten problemlos im trockenen als
auch im nassen Zustand mit Pinzetten gehandhabt werden.
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Abbildung 48  Mittels 3D-jet Writing ist eine hohe Prézision bei der Faserorientierung maglich (oben und unten links) sowie
eine hochauflésende Platzierung (unten rechts) der Hydrogeltinte.

Durch Hinzufligen weiterer Schichten wahrend des Jet-Vorgangs kann die Hohe der Struktur angepasst
werden. Abbildung 49 zeigt die zunehmende Hohe der Geriststrange in Abhangigkeit von der Anzahl der
gejetteten Schichten. Bei einem zweischichtigen Gerlist ergibt sich beispielsweise eine Hohe von
24,5+ 2,1 um, bei einem vierschichtigen von 41,0 + 5,3 um und bei sechs Schichten von 57,1 £ 5,6 um.
Die Hohe der Knotenpunkte, an denen sich zwei der Strange kreuzen, nahm beim Stapeln der Stringe
ebenfalls zu und war doppelt so hoch wie bei den entsprechenden Einzelstrangen. Allerdings nahm die
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Breite der Strange aufgrund des hohen Flissigkeitsgehalts von PEGDA und Wasser in der Hydrogel-Tinte
zu. Die Tinte kann auf der Kollektorplatte leicht zerflieRen, aber aufgrund der scherverdiinnenden
Eigenschaft der Polymerldsung ist es dennoch méglich, bis zu zehn Schichten in die H6he zu stapeln. Der
Querschnitt des Strangs ergibt ein Kreissegment mit einer Querschnittsfliche von 2,2 103 um? fir zwei
Schichten, 7,4 10° um? fiir vier Schichten und 13,8 10° um? fiir sechs Schichten. Der GréRenvergleich ist in
Abbildung 49 oben links schematisch dargestellt und stimmt mit der effizienten Form von Letikats
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Anzahl Lagen ‘ Stranghohe[um] | Querschnittsflache [um?2] ‘ Oberflache [mm?2] | Volumen [mm3] |VerhéiltnisOberﬂ:'a'chezuVolumen

2 24,52 2,20 103 0,67 0,008 83,75
4 40,97 7,40 103 1,127 0,021 53,67
6 57,08 13,810 1,381 0,035 39,46

Abbildung 49 Dreidimensionale Mikroarchitektur der Hydrogelgeriiste. Oben links und unten: Héhenangabe der Strange und
Knoten sowie der Strangbreite; oben rechts: schematischer GroRenvergleich fiir Geriliste mit Querschnitten von
2,2 10° um?, 7,4 103 pum? und 13,8 10° pm?; mittig: mikroskopische Aufnahmen von 1-, 3- und 5-lagigen Geristen.

7.2.2 Quellverhalten der Geriiststrukturen

Um die notwendige wassrige Umgebung fiir eingeschlossenene Enzyme oder Zellen zu gewahrleisten und
die Zuganglichkeit kleiner Substratmolekiile sicherzustellen, ist die Wasseraufnahmekapazitat der
Hydrogele ein kritischer Faktor. Die Nass- und Trockenmasse von Gerlisten mit Querschnittsflachen von
2,2 103 um? und 7,4 103 um? sind in Abbildung 50 links dargestellt. Die Massen sind iber mindestens 5
Zyklen des Quellens und Trocknens reproduzierbar. Unabhdngig von der Architektur und der
Polymerzusammensetzung konnen die Geriiste etwa das Dreifache ihres eigenen Trockengewichts an
Wasser aufnehmen (Abbildung 50 rechts). Nur Geriiste mit einer Querschnittsfliche von 2,2 10° um? und
einer niedrigen PAA-Konzentration weisen einen héheren Wasseraufnahmefaktor von 5,6 auf. Bestimmt
man die Architektur eines gequollenen Einzelstrangs, so ist eine minimale anisotrope Quellung durch eine
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Zunahme der Hohe um 9 % festzustellen, wahrend die Breite nur um 4 % zunimmt. Die Gesamtzunahme
der Querschnittsflache betragt somit 15 % + 3. Daraus kann geschlossen werden, dass das entwickelte
Hydrogelgeriist seine stabile 3D-Porenstruktur in Abwesenheit von Wasser beibehalt und aufgrund der
hydrophilen Materialien zusatzlich Wasser in den interstitiellen Bereich eindringen l3sst.
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Abbildung 50 Wasseradsorptionskapazitat fir Hydrogelgeriste, um eine attraktive Umgebung fiir biologisch aktive Materialien
zu schaffen. Links: Massen von trockenen und gequollenen Gerlsten iber mehrere Quellzyklen; rechts:
Quellverhéltnis fur verschiedene Polymerverhéltnisse und Faserarchitekturen sowie der schematische
GroRenvergleich eines trockenen Strangs (hellgrau) mit dem gequollenen Strang (dunkelgrau). Die
Querschnittsfliche von 2,2 10° um? nimmt nur um 15 % zu.

7.3 3D-jet Writing von biologisch aktiven Enzymen

7.3.1 Enzymaktivitaten im Batch-Ansatz

Um die Aktivitdt des eingeschlossenen aktiven Materials zu bestimmen, wurde R-Galaktosidase als
Modellenzym verwendet. Es wurde direkt in die Hydrogel-Tinte gemischt und das anschlieRende 3D-jet
Writing durchgefiihrt. Die katalytische Aktivitdt des enzymatischen Gerists wurde durch die Umwandlung
des Reaktanten O-Nitrophenyl-B-d-galactopyranosid (oNPG) getestet, der zu ortho-Nitrophenol (oNP)
und Galaktose hydrolysiert wird. Das dabei entstehende gelbe Produkt oNP konnte anschlieRend durch
Spektroskopie quantitativ nachgewiesen werden.

Um zu beweisen, dass die entwickelte Hydrogel-Tinte mit Enzymen kompatibel ist, wurde R-Galaktosidase
in die Polymerldsung gemischt und die Aktivitdt nach einstiindigem Riihren der Tinte getestet. Dies wurde
mit der gleichen Menge an freiem Enzym sowie mit der wieder aufgeldsten Tinte nach Durchfiihrung des
Jet-Prozesses verglichen. Die Ergebnisse sind in Abbildung 51 oben links dargestellt. Es ist kein
Aktivitatsverlust zu erkennen. Dadurch kann eine Toxizitat der Tinte flir die Enzyme oder ein Einfluss der
angelegten Hochspannung wahrend des Jet-Vorgangs auf die Enzymaktivitat ausgeschlossen werden.

Pro Batch-Ansatz wurde je ein enzymbeladeses Scaffold nach dem Ausharten mittels UV auf seine
Aktivitat hin untersucht. Wie in Abbildung 51 oben rechts zu sehen ist, steigt die Produktkonzentration
um die Enzym-Scaffolds mit der Zeit an. Dies zeigt, dass die Enzyme im Inneren des Tragermaterials noch
aktiv sind. Die Zunahme der Querschnittsflaiche der Geriiste steht in direktem Zusammenhang mit der
Produktbildung. Dies kann auf den erhéhten Gehalt an einzelnen Enzymen pro Charge zuriickgefiihrt
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werden. Je mehr Scaffold-Material auf Grund der unterschiedlichen Strangdicke im Batch-Ansatz
vorhanden ist, desto mehr Enzym befand sich im Ansatz. Die normierte Enzymaktivitat steigt jedoch mit
abnehmender Querschnittsfliche des Geriists (Abbildung 51 unten links). Dies verlduft parallel zum
Anstieg des Oberflachen-Volumen-Verhaltnisses und wirft die Frage auf, ob der Reaktant fiir das gesamte
immobilisierte Enzym zugdnglich ist oder nur fur die Enzyme an der Oberflache der Hydrogelstruktur.
Daher wurden Geriste mit unterschiedlichen Tintenformulierungen, aber gleicher GroRe und Architektur,
hinsichtlich ihrer Aktivitat miteinander verglichen (Abbildung 51 unten rechts). Die Ergebnisse zeigen eine
Zunahme der Aktivitdit bei abnehmender Polymerkonzentration. Die Aktivitdt wird also von der
Architektur und der Materialzusammensetzung des Geriists beeinflusst. Weder die Tinte noch das 3D-jet
Writing hatten jedoch einen negativen Einfluss auf die Enzymaktivitait. Um die Zuganglichkeit des
Substrates zu den Enzymen im inneren der Scaffolds genauer beurteilen zu kénnen, wurde die Diffusion
unter Berlicksichtigung der Enzymkinetik weiter untersucht.
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Abbildung 51 Aktivitatsmessungen fiir eingeschlossene B-Galaktosidase in den Hydrogelgeristen. Oben links: die
Enzymaktivitat bleibt unter den Bedingungen des 3D-jet Writings vollstandig erhalten. Oben rechts: oNP-
Produktion verschiedener Geristarchitekturen im direkten Vergleich und (unten links) normiert auf die
verwendete Enzymmenge. Unten rechts: oNP-Konzentrationen flr verschiedene Polymerverhéltnisse des
Gerlistmaterials bei gleicher Architektur.
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7.3.2 Transportkapazitit der Reaktanten

Eine Elementarzelle mit verschiedenen Geristarchitekturen wurde mit Hilfe eines computergestiitzten
Entwurfs originalgetreu digital nachgebildet und die Diffusion anschlieBend simuliert (Abbildung 52). Die
Parameter wurden daher durch Vergleich der Aktivitdt von enzymbeladenen Gerlisten mit der von freien
Enzymen in Losung ermittelt, was dabei zu einem Katalysatorwirkungsgrad von 21,2 £ 4 % und einem
Diffusionskoeffizienten von 2,2 10'* m? s fihrte. Der Diffusionskoeffizient und der Thiele-Modul von
etwa 5 sind im Vergleich zu anderen PEGDA-Hydrogelen aufgrund des hochmolekularen PAA-Gehalts und
der fehlenden Volumenzunahme durch Quellung niedriger.[136111911(192]

smmol L
1

Abbildung 52 Digital nachgebildete Elementarzelle der Hydrogel-Scaffolds zur Simulation der Diffusion.

Die simulierte Diffusion von oNPG in ein Geriist mit einer Querschnittsfliche von 2,2 103 um? ist in
Abbildung 53 oben links dargestellt. Das Reaktionsmittel oNPG diffundiert mit der Zeit in das Gerust.
Gleichzeitig wird es von den Enzymen in oNP umgewandelt, so dass sich die Konzentration nach einer
Stunde einpendelt. Das entstandene Produkt oNP unterliegt im Gegensatz zum Reaktanden keiner
weiteren enzymatischen Umwandlung und kann weiter in das Gerist diffundieren (Abbildung 53 oben
und mittig rechts). Hier wird der stationare Zustand durch das Konzentrationsgleichgewicht zum
umgebenden Medium erreicht. Dabei kommt es zu Produktverlusten im Gerist, die aber aufgrund des
relativ geringen Volumens des Geriists im Vergleich zum umgebenden Medium experimentell
vernachldssigbar sind.

Betrachtet man verschiedene Strangarchitekturen, so nimmt die oNP-Konzentration in der Mitte des
Stranges mit zunehmender Querschnittsflache ab (Abbildung 53 mittig und unten links), was auf den
langeren Diffusionsweg zuriickzufiihren ist. Es fallt auf, dass Gerliste mit Querschnittsflaichen von
2,2 103 um? eine deutlich héhere Reaktanten- und Produktkonzentration im Inneren des Stranges
aufweisen als Geriiste mit 7,4 10* um? und 13,8 10° um? (Abbildung 53 unten). Dies ist auf die
entsprechenden Oberflachen-Volumen-Verhéltnisse zurlickzufiihren und passt zu den zuvor erérterten
experimentellen Aktivitdtsdaten.
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Abbildung 53 Die Simulation der Diffusion des Substrats oNPG und des Produkts oNP veranschaulicht die Verteilung von

Reaktant und Produkt innerhalb des Hydrogel-Geriists. Zeitabhdngige oNPG- (oben links) und oNP-Konzentration

(oben rechts) tber die Stranghéhe, dargestellt fir ein Geriist mit einer Querschnittsfliche von 2,2 10% um?; mittig

links: Vergleich der oNPG-Konzentration fiir verschiedene Gerlstarchitekturen nach Erreichen des

FlieBgleichgewichts. Das Geriist mit einer Querschnittsfliche von 2,2 10° um? wies durchgéngig die héchste
Reaktantenkonzentration auf. Mittig rechts: Zeitabhangige Konzentrationen in der Mitte des Strangs und des

Knotens fir ein Gerlst mit einer Querschnittsflache von 2,2 10° um?; unten: Der Vergleich des zeitlichen Verlaufs

der Reaktanten und Produktes in der Mitte des Strangs fiir Geriiste mit unterschiedlichen Architekturen zeigt

eine deutlich hohere oNP- und oNPG-Konzentration, je kleiner die Querschnittsflache des Strangs ist
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Alle bisherigen Berechnungen beruhen auf der Annahme, dass das Enzym noch vollstdndig vorhanden ist
und in der Losung nicht ausgewaschen wird. Um dies zu beweisen, wurde die Menge des Proteins in der
Wasch- und Lagerldsung bestimmt. Wie aus Abbildung 54 hervorgeht, liegt die Proteinkonzentration in
der Wasch- und Lagerlosung bei allen getesteten Gerilisten um die Nachweisgrenze. Der einzige
nachweisbare Proteinverlust tritt wahrend des Abldseschrittes auf, der direkt auf dem Glastrager nach
dem Abschneiden der Uberstinde stattfindet. Hier ist der Enzymverlust umso héher, je groRer der
Schnittquerschnitt ist. Bei der verwendeten Menge ist dies jedoch unbedeutend und es wird kein weiteres
Enzym durch einen zusatzlichen Waschschritt oder durch anschliefende Lagerung ausgewaschen.
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Abbildung 54 Die stabile Immobilisierung von Enzymen in elektrohydrodynamischen Hydrogelgeriisten wird durch den
Auswaschtest durch Bestimmung der Enzymkonzentration im Uberstand nach dem Waschen und Lagern der
Gerlste aus 7,5PAA_80PEGDA (links) und 10PAA_90PEGDA (rechts) bestatigt. Nach dem Ablésen vom
Objekttrager kann kein signifikanter Enzymverlust festgestellt werden.

Nimmt man Substratzugénglichkeit, Materialeigenschaften, Wasseradsorptionsvermogen, Stabilitat und
Architektur zusammen, so zeigten elektrohydrodynamisch gejettete Scaffolds mit Querschnittsflachen
von 2,2 103 um?, bestehend aus 7,5 % PAA und einem PEGDA-Gehalt von 80 %, die hochste Aktivitat. Um
die langfristige Stabilitat und Aktivitat der eingeschlossenen Enzyme zu testen, wurden 14 diese Gerliste
in einen Reaktor mit kontinuierlichem oNPG-Zufluss eingebracht. Bei einem Gesamttrockengewicht von
76,9mg und einer Beladung von 1,9831 Mgenzym Erockenmasse - €Nntspricht dies einer eingesetzten
Enzymmasse von 152,50 pg R-Galactosidase im Reaktor. Die Konzentration des umgewandelten Produkts
im Auslass wurde bestimmt und ist in Abbildung 55 dargestellt. Nach sechs Stunden war die oNP-
Konzentration bis zum Ende des Experiments mit etwa 7 mmol L™ pro mg Enzym stabil, was einem Umsatz
von 50 % entspricht. Dies ist etwa doppelt so hoch wie bei vergleichbaren Experimenten mit 3D-
gedruckten Scaffolds®3”l. Die Schwankungen der aufgezeichneten Ergebnisse sind auf das Bleichen der
Produktlosung wahrend der Nachtstunden zuriickzufihren. Am Ende der Experimente mit einer Dauer
von 76 Stunden waren alle Geriiste noch intakt und ohne erkennbare Schaden. Somit konnte gezeigt
werden, dass mit Hilfe der Immobilisierung von R-Galactosidase in einem elektrohydrodynamische
hergestelltem Hydrogel eine (iber mehrere Tage stabile, kontinuierliche Enzymreaktion realisierbar ist.
Durch eine Verringerung der Durchflussrate oder der Reaktantenkonzertierung kann die Effizienz des
Reaktors weiter verbessert werden.
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Abbildung 55 Produktkonzentrationsdaten eines Durchflussreaktors mit enzymbeladenen Hydrogel-Gerusten. Ein stabiler
Umsatz von bis zu 50 % lber 76 Stunden wurde erreicht, ohne dass es zu einem Verlust an Enzymaktivitat oder
einer Beschadigung der Scaffolds kam.

7.4 3D-jet Writing von biologisch aktiven Zellen

In weiteren Untersuchungen soll das Spektrum der biologischen Substrate erweitert werden, um die
Eignung der Hydrogelgeriiste fir Anwendungen in der Diagnostik oder fiir die Gewebereproduktion zu
prifen. Aufgrund der verwendeten biokompatiblen Materialien und der guten Penetration kleiner
Molekdile in das Innere der Geriiststrange soll experimentell untersucht werden, ob es ebenfalls moglich
ist, lebende Zellen einzuschlieRen und zu kultivieren. Dazu wurden E.coli BW3110 pJOE 4056.2 tiber Nacht
in LB Medium kultiviert. Der Wasseranteil der Hydrogel-Tinte wurde durch die Zellsuspension ersetzt. Die
Tinte wurde mittels 3D-jet Writing zu Geruststrukturen elektrogejettet und unter UV ausgehartet.
AnschlieBend wurde das Scaffold direkt in ein Kulturmedium mit Rhamnose tGberfiihrt und weiterkultiviert
(Abbildung 56 oben). In Abbildung 56 mittig sind Floureszensaufnahmen der Scaffolds gezeigt. In griin sind
die E.coli Zellen sichtbar. Der verwendete Stamm produziert auf Grund seines Plasmides eGFP bei einer
hohen cAMP-Konzentration und in Anwesenheit von Rhamnose. Die vorhandene griin fluoreszierende
eGFP zeigt daher, dass die Zellen den Jet-Vorgang und das Ausharten mittels UV tGberlebt haben und einen
aktiven Stoffwechsel besitzen. Die Batterien waren vor allem an den dinn zulaufenden Randern der
Fasern ersichtlich.

Da Bakterien im Vergleich zu Sdugetierzellen sehr robust erscheinen, soll im Folgenden Gberprift werden,
ob das oben gezeigte Bioprinting mittels 3D-jet Writing auch auf Fibroblasten tbertragen werden kann.
Die vorkultivierten Mauszellen L929 wurden geerntet und in die Hydrogel-Tinte Gberfiihrt. Nach erfolgtem
Jet-Vorgang und molekularer Quervernetzung wurden die Scaffolds mittels Kulturmedium vom Kollektor
abeldst, gewaschen und in eine 6-well Platte Gberfihrt. Die Hydrogelgeriiste mit Fibroblasten sind in
Abbildung 56 unten dargestellt, wobei lebende Zellen in Griin und tote Zellen in Rot angefarbt sind. Die
Aufnahmen entstanden nach Inkubationszeiten von einer Stunde (links), zwei Tagen (mittig) und sieben
Tagen (rechts). In allen Aufnahemn sind griin flourenszierende und damit Lebende Zellen ersichtlich. Die
Zellen Uberlebten in der Hydrogel-Tinte sowohl die Hochspannung wahrend des Elektrojettens als auch
die anschlieBende Bestrahlung mit UV. Auch die Anwesenheit von Irgacure, welches eine toxische
Wirkung auf Zellen hat, scheint vernachl&ssigbar zu sein. Nach 7 Tagen waren noch lebende Zellen in den
Hydrogelscaffolds ersichtlich, dadurch scheint eine ausreichende Nahrstoffversorgung durch Diffusion in
die einzelnen Strange der GerUststrukturen gegeben zu sein. Die Fibroblasten waren innerhalb des
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Hydrogels immobilisiert, da auRerhalb der Geruststrukturen oder im umgebenden Medium keine Zellen
zu finden waren.

50 pm

Abbildung 56 Bioprinting mittels 3D-jet Writing von lebenden Zellen. Die Zellen wurden in die Hydrogeltinte gemischt und die
elektrogejetteten Geruststrukturen anschlieBend kultiviert wie oben schematisch dargestellt. Die Aufnahmen
mittig zeigen, dass E.coli Bakterien im Hydrogel griin fluoreszierendes eGMP produzieren. Auch Fibroblasten von
Mausen Uberleben die Herstellung von dreidimensionalen Geruststrukturen mittel Hochspannung (unten links).
Die immobilisierten Zellen sind auch nach einer Kultur der Hydrogelstrukturen von zwei Tagen (unten mittig) und
sieben Tagen (unten rechts) noch am Leben (griin).

7.5 Potenzial der mehrdimensionalen aktiven Materialsysteme
fiir multidimensionale Zellsysteme

Das 3D-jet Writing bietet die Moglichkeit, mit einer wasserbasierten Jet-Tinte prazise Muster aus
mikroskopisch kleinen Polymerfasern zu erzeugen. Die Fasern wurden in freistehenden Gerlsten mit
reproduzierbarer Architektur und einstellbaren PorengroRen ausgerichtet. Enzyme, Bakterien und
Saugetierzellen konnten direkt in dreidimensionale Strukturen gedruckt werden und Uberlebten die
angelegte Hochspannung als auch die anschlieRende Polymerisation von PEGDA. Die immobilisierten
Biomaterialien waren nicht nur viable, sondern zeigten auch eine sehr gute biologische Aktivitat. Die
entwickelte Hydrogel-Tinte ermdglicht auf Grund der geringen Strangdicken eine ganz neue Dimension
fiir das Bioprinting von biologisch aktiven Materialien.
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Die aktuelle Herausforderung beim 3D Bioprinting von funktionellen Bakterien besteht aus dem
Gleichgewicht zwischen der Herstellbarkeit des Materials, minimaler Beschddigung wahrend des
Druckprozesses und der Aufrechterhaltung der Stabilitat der zellularen Aktivitdt und Funktion. Durch die
Gestaltung spezieller Gitterstrukturen konnte der Stoffaustausch mit der Umgebung verbessert und die
Effizienz der Biotransformation weiter gesteigert werden. Darliber hinaus kdnnten mittels 3D-jet Writing
verschiedene Zellen kombiniert werden, um eine rdumlich differenzierte Kontrolle der zellularen und
chemischen Zusammensetzung zu erreichen. Die gezeigte wasserbasierte Tinte ist ein multidimensionaler
Ansatz um verschiedene Zellarten und Mikroorganismen innerhalb eines Materialsystems gezielt
anzuordnen. Die ortsspezifische Kontrolle der bakteriellen Verteilung hat sich kiirzlich als interessante
Technik zur Untersuchung der bakteriellen Dynamik in Biofilmen erwiesen.**3! So wurde beispielsweise
die 3D-Drucktechnologie eingesetzt, um Bakterien in verschiedenen Kompartimenten zu lokalisieren. Es
konnte sich als ideale Umgebung fiir die Untersuchung der bakteriellen Kommunikation in Biofilmen durch
Quorum-Sensing-Mechanismen erweisen.** Das flexible strukturelle Design erleichtert die Anwendung
zum Beispiel fur den Einsatz zum Recycling oder in der Wasseraufbereitung mit Hilfe von bioaktiven
Materialien.[*%!
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8 Fazit und Ausblick

Die Nachbildung von biologischen Systemen als Organersatz, zur Heilung von Krankheiten oder zur
Medikamentenherstellung kann viele Leben retten. Die Herausforderung ist dabei die Zusammensetzung
der einzelnen Komponenten aus Geriststruktur, ECM und Zellen und deren Interaktion untereinander. In
dieser Arbeit sollten neue Materialsysteme als Tinten fir strukturierte 3D Druckverfahren auf
Elektrojetting-basis untersucht und optimiert werden. Fir jedes neue Materialsystem galt es ein
passendendes Herstellverfahren zu etablieren, um daraus 3D-Strukturen zu produzieren. Die
gewlinschten 3D-Geriststrukturen sollten anschliefend hinsichtlich ihrer Auflésung, Architektur und
Formstabilitat charakterisiert werden und auf ihre Eignung als maRgeschneidertes biologisches System
hin untersucht werden.

In dieser Arbeit wurden drei neue Materialsysteme vorgestellt. Zwei Materialsysteme, auf PAA und
PEGDA/PAA Basis, setzen sich dabei aus synthetischen Hydrogelen zusammen. Das dritte Materialsystem
ist das natirlich vorkommende Kollagen. Fiir jedes dieser Materialsysteme wurde anschlieRend ein
Elekrojetting-Prozess so optimiert, dass orientierte Fasern, Scaffolds und dreidimensionale Netze
hergestellt werden konnten. Der Schwerpunkt lag dabei auf der Parametereinstellung, um eine robuste
Prozessfihrung zu gewahrleisten. So entstanden smart-actuating Polymerfasern und Scaffolds auf
Wasserbasis, die fir 4D-Objekte verwendet werden konnen. Zur Nachahmung der ECM kdnnen
Kollagennetzte im 3D-Mykrometerbereich genau platziert und unterschiedlich orientiert und strukturiert
werden. Dadurch kann der Einfluss der ECM Architektur in Zellsystemen untersucht werden. AuRerdem
wurden direkt biologisch aktive 3D Strukturen mit kontrollierten und definierten Mikroporen gedruckt.
Unter anderem wurden so Enzyme in filigranen Mikrostrukturen immobilisiert. Die Enzyme zeigten eine
hohe Aktivitat auch Uber einen langen Zeitraum und sind fiir den Einsatz fir industrielle Enzymprozesse
geeignet. AuRerdem ist das Materialsystem flr den direkten Druck von Zellen eignet und erdffnet damit
eine ganz neue Dimensionsskalierung des Biodruckes.

Im Detail ist es gelungen, intelligente Fasern herzustellen, die durch elektrohydrodynamisches Co-Jetting
produziert werden kénnen. Die Fasern haben einen geringen durchschnittlichen Durchmesser von 5,2 um
und sind sowohl im trockenen Zustand als auch in wassriger Losung stabil. Durch Stapelung der einzelnen
Fasern aufeinander konnten rechteckige Geriiststrukturen mit unterschiedlichen GittergrofRen und einer
maximalen Hohe von 150 um hergestellt werden. Die PAA-Fasern rollen sich auf und bilden Mikrofedern,
wenn sie Puffern ausgesetzt werden. Das Formveranderungsverhalten der Fasern ist reversibel und findet
wiederholt spontan statt, wenn sie erneut dem Stimulus ausgesetzt werden. Die formgebende Bewegung
ist auf das anisotrope Quellverhalten der unterschiedlichen Vernetzungsgrade der Polymerlésungen
zuriickzufiihren. Die Mikrofedern bildeten sich in 31 s bis 217 s, wenn eine ganze Faser aufgerollt wurde.
Damit ist die Formverschiebungsbewegung im Vergleich zu den in der Literatur berichteten

r.15810541 - Das Quellverhalten der einzelnen

Formverschiebungsbewegungen sehr viel schnelle
Kompartimente und die resultierende Aufrollbewegung ist abhdngig von der verwendeten
Puffersubstanz, dem pH-Wert und der lonenstarke. Die besten experimentell ermittelten Ergebnisse
zeigten sich unter Verwendung 0,1 M Kaliumphosphat bei pH 7,0 und einer lonenstarke von 0,285 M.
Unter suboptimalen Bedingungen verdandern die Fasern ihre Form nicht oder rollen sich undefiniert auf.
Die Analyse der chemischen Zusammensetzung und die Abstimmung der Orientierung der

Kompartimente der bikompartimentalen Fasern durch Bildgebung zeigte, dass die Fasern aus beiden
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Polymerldsungen bestehen und dass die Menge der COO-Gruppen durch den Elektrojetprozess zunimmt.
Eine Aussage (iber die Orientierung der Kompartimente in der Mikrofeder konnte bisher nicht getroffen
werden. Die Federn mit einem maximalen Durchmesser von 487 um zeigen nach externer Krafteinwirkung
sehr gutes Riickstellverhalten. AuRerdem kann durch Beimischung des warmeempfindlichen Polymers
PNIPAAmM der Durchmesser der Feder nachtraglich temperaturabhangig reduziert werden.

Die Mikrometer grofRen Strukturen der Federn erméglicht eine Anordnung von vielen Federn auf
kleinstem Raum. AuRerdem ist die Stimulation kleinerer Mikrofedern im Vergleich zu Yoshida et al, Raviv
et al und Gladman et al. viel schneller.!521531154 Diese beiden genannten Vorteile machen die
elektrogejetteten Mikrofedern sehr interessant fiir den Bereich der kiinstlichen Muskeln und der Soft-
Robotik. Dariiber hinaus konnten die Fasern zu 3D-Strukturen mit unterschiedlichen Architekturen
kombiniert werden. Ausgeldst durch den Stimulus wird dieses 3D-Objekt zu 4D-Objekten in einer vollig
neuen Mikrodimension fiihren. Laut Literatur ist PAA ein Polymer, das durch verschiedene Ausléser
stimuliert werden kann, zum Beispiel durch ein elektrisches Feld, das zu einer schnellen Schrumpfung
fithrt.[1500149] Dies bietet die Moglichkeit, die 4D-Objekte in eine fiinfte Dimension zu iibertragen. Durch
die Kombination verschiedener Polymere kann dies auf weitere Reize Uibertragen werden. Warme als
zweiter Stimulus wurde zum Beispiel bereits in den Experimenten mit PNIPAAm getestet. Ein 3D-Objekt,
das durch verschiedene Reize ausgelost werden kann, hat ein hohes Potenzial in Soft-Robotik-
Anwendungen. Da die Quellung der gezeiten PAA-Hydrogelen pH-abhangig ist, ware ein Einsatz in der
Medikamentenverabreichung denkbar. Eine Struktur aus formveranderlichen Fasern konnte fiir die
verzogerte Wirkstofffreisetzung in Organismen verwendet werden. Es wiirde beispielsweise den Magen
mit pH 4 passieren und sich im Darm bei tiber pH 5 die Struktur andern und den Wirkstoff freigeben. 4%
Die Entwicklung, Herstellung und Einbringung von proteinhaltigen ECM Imitaten in Geriststrukturen
beinhaltet zahlreiche Herausforderungen. Im Zweidimensionalen gibt es hier schon viele Fortschritte zu
verzeichnen. Der Transfer in die dritte Dimension ist momentan fir viele Anwendungen durch die
Limitation der Diffusion noch nicht umsetzbar. Hier konnte mittels eigens entwickelter 3D-Netz Jet Station
dreidimensionale Proteinnetze aus Kollagen mikrometergenau aufgespannt werden. Die Grundlage der
elektrodynamischen Herstelltechnik bildet das Design der Erdung und deren Beeinflussung des
elektrischen Feldes. Die Prozessparameter zum erfolgreichen Jetten von Kollagen wurden vorab durch die
Herstellung von Membranen untersucht und optimiert. Das direkte Elektrojetting der nanometergrossen
Kollagenfasern auf ein PLGA-Gerist verbessert dabei die Handhabung und die Flexibilitat der Membran.
Durch die Einstellung der Kollagenkonzentration in der Jetlosung auf 3,5 % (w/v) kénnen dabei
gleichmaRige Fasern mit Faserdurchmessern von 260 + 120 nm angefertigt werden. Durch die zusétzlich
variabel einstellbare PorengréfRe konnen Membranen fiir unterschiedliche Einsatzzwecke hergestellt
werden. Auch die Stabilitdt in Wasser wurde durch die Quervernetzung mittels 25 % GDA-L6sung
sichergestellt und bildet damit die Voraussetzung zur Kultivierung von Zellen. Hierzu kann die stabile
Membran in mikrofluidische Apparate integriert werden. Mikrofluidische Apparate ermdoglichen eine
kontinuierliche Versorgung der Zellen und gewahrleisten somit optimale Kultivierungsbedingungen.
Gleichzeitig konnen sie als multifunktionelle Plattform fiir gezielte, analytische Untersuchungen der
kultivierten Zellen dienen.['’”! Es gibt bereits Beispiele von mikrofluidischen Apparaten, die zur
Kultivierung und Untersuchung speziell von Endothelzellen dienen. 173179 Eine optimierte, naturgetreue
Proteinmembran ist dabei ein wichtiger Bestandteil dieser Apparate, da sie als Verankerungspunkt der
Zellen dient. Ebenfalls kann dadurch die genaue Rolle der EZM und speziell der Basalmembran fir
verschiedenste Zellvorgdange untersucht werden.
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Durch die Konstruktion einer punktuellen 3D-Jetting Station mit gedrucktem Probenaufsatz und einer in
x-/y-Richtung ansteuerbaren Station, konnte eine gezielte Deposition von Kollagenfasern in
Mikrokavitdaten verschiedener Arrays und Scaffolds erreicht werden. Um eine moglichst naturgetreue
dreidimensionale Nachahmung der EZM zu erreichen, wurden die Prozessparameter auf eine Flussrate
von 60 puL/h, einer Spannung von 7,8-9,2 kV, einen Abstand zwischen Nadel und Array von 2,6 mm sowie
einen Abstand zwischen Punkterdung und Array von 5,0 mm optimiert. Die Proteinfasern waren liber den
gesamten Querschnitt als auch tber die gesamte Hohe der einzelnen Kavitdten visualisierbar und bildeten
3D-Kollagennetze. Das Anbringen einer doppelten Linienerdung gibt dem Kollagennetz zusatzlich eine
Richtungsorientierung direkt beim Jetten vor. So kénnen Gewebearten imitiert werden, welche
Beanspruchungen in eine bestimmte Richtung ausgesetzt sind. Zellkultivierungen von Hepatocyten in
Mikrokavitaten mit Kollagennetzen zeigen, dass die dreidimensionalen elektrogejetteten Netzstrukturen
aus dem natdrlichen Polymer Kollagen bestens fir die Zellkultur geeignet sind.

Die Integration weitere Proteine ist interessant um deren Einfluss und das Zusammenspiel auf die
Zellkultivierung zu erforschen. Hierfiir wiirde Elastin in Frage kommen, da dieses bereits mehrmals
gemeinsam mit Kollagen im Bereich des Tissue Engineerings gejettet und ebenfalls im gleichen
Lésungsmittelmittel geldst wurde.[!82118311184] Eg st pekannt, dass das Glykoprotein Laminin neben
Kollagen einen groRen Teil der Basalmembran ausmacht.[*8% Innerhalb dieser Membran ist das Kollagen
durch Nidogen und Heparan Sulfate mit dem Laminin Netzwerk verbunden. Die Laminine weisen
Bindungsstellen fir Zelloberflaichenrezeptoren auf, wodurch die Zellen direkt mit diesen Proteinen
verbunden sind. [*8Y Die Verbindung der Kollagennetzen mit Laminin, sowie die Wechselwirkungen beider
Proteine untereinander und mit den Endothelzellen kdnnte ein interessantes Objekt weiterer
Forschungen sein.

Das 3D-jet Writing bietet die Moglichkeit, mit einer wasserbasierten Jet-Tinte prazise Muster aus
mikroskopisch kleinen Polymerfasern zu erzeugen. Die Fasern wurden in freistehenden Gerlsten mit
reproduzierbarer Architektur und einstellbaren PorengrofRen angeordnet. Aufgrund ausgewadhlter
Materialeigenschaften konnen die Gertste bis zum 5,6-fachen ihres Eigengewichts an Wasser aufnehmen,
wobei sich ihr Querschnitt nur minimal vergrofRert. Die Zugabe von Enzymen wahrend des
Produktionsschritts flihrt zu enzymatisch aktiven Scaffolds mit einer katalytischen Wirkung ohne
Ausschwemmen der Enzyme. Weitere Untersuchungen zeigten, dass elektrohydrodynamisch gejettete
Scaffolds mit Querschnittsflichen von 2,2 10° um?, bestehend aus 7,5 % PAA und einem PEGDA-Gehalt
von 80 %, die hochste Aktivitat aufwiesen. Zusatzlich konnten Simulationsrechnungen die Reaktanten-
und Produktverteilung innerhalb der einzelnen Strange bestimmen, was die experimentellen Ergebnisse
untermauert. Die enzymatischen Geriste sind in einem kontinuierlichen Reaktor liber 76 h langzeitaktiv
und weisen einen stabilen Umsatz von 50 % auf. In weiteren Untersuchungen kann das Spektrum der
biologischen Substrate erweitert werden, um die Eignung der Hydrogelgeriste fiir Anwendungen in der
Diagnostik oder flir enzymatische Kaskadenreaktionen zu priifen. Erste Experimente zeigten, dass
aufgrund der verwendeten biokompatiblen Materialien und der guten Penetration kleiner Molekdiile im
Inneren der Gerlststrange es auch moglich ist, lebende Zellen einzuschliefen und zu kultivieren. Diese
Arbeit er6ffnet somit eine ganz neue Dimensionsskalierung des Biodruckes.
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