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Kurzzusammenfassung

In der vorliegenden Arbeit wurde ein Kompositmaterial mit interpenetrierendem Netz-
werk auf Basis von Polydimethylsiloxan und Alginat entwickelt. Im Vergleich zu reinem
Silikon weist das neue Material eine deutlich verbesserte Benetzbarkeit auf und ist
zudem durchl@ssig fir wéassrige Substanzen. Es wurde eingehend auf seine chemi-
schen, mechanischen und elektrischen Eigenschaften untersucht. Zytotoxizitatstests
belegten eine gute Zellvertraglichkeit. In in-vitro-Tests konnte das Komposit erfolgreich
mit in Wasser gelésten Wachstumsfaktoren funktionalisiert werden. Des Weiteren ist
es gelungen, das Material mit Zellen zu besiedeln und diese im Inneren des Komposits
wachsen zu lassen. Mittels eines mehrtagigen HET-CAMs wurde die Biokompatibilitat
des PDMS-Alginat-Komposits nachgewiesen. Das Komposit wére daher grundsatzlich
als Implantatmaterial geeignet und kénnte dartber hinaus als diffusionsbasiertes Wirk-
stoffabgabesystem, wie auch als zellbasiertes Wirkstoffabgabesystem genutzt werden.
Seine praktische Tauglichkeit wurde Uber den Aufbau eines Prototyp-Implantats de-
monstriert. Neben seiner Nutzung als Implantatwerkstoff besitzt das Komposit das
Potential, auch in anderen Bereichen der Medizintechnik, beispielsweise als Wund-
verbandsmaterial, eingesetzt zu werden.

Abstract

In the present thesis, a composite material comprising an interpenetrating network
based on poly(dimethylsiloxane) and alginate was developed. Compared to native sili-
cone, the new material exhibits a considerably increased wettability and is additionally
permeable for water soluble substances. Its chemical, mechanical and electrical pro-
perties were closely examined. The testing of its cytotoxicity revealed a good cell tole-
rance. Furthermore, in in-vitro tests the composite could be successfully functionalized
with growth factors dissolved in water. It was also possible to colonize the material with
cells that were able to grow inside the composite. The biocompatibility of the PDMS-
alginate-composite was proved by means of a several days lasting HET-CAM. There-
fore, the composite is a valid candidate to be used as an implant material and might
be additionally deployed as a diffusion based drug delivery system as well as a cell
based drug delivery system. lts functional suitability was verified by the manufacture
of a prototype implant. Besides its application as an implant material, the composite
exhibits the potential to be used also in other areas of medical engineering, e.g. as
wound dressing material.






Inhaltsverzeichnis

1 Einleitung 1
1.1 Polydimethylsiloxan (PDMS) . . . . . . . . . .. ... .. ... 1
1.2 Biokompatibilitdt von PDMS und Fremdkdrperreaktionen . . . . . . . .. 3
1.3 Biofunktionalisierung . . . . . . . . . ... L 5
1.4 BesiedelungmitZellen. . . . . . ... ... ..o 7
1.5 Interpenetrierende Netzwerke (IPNs) . . . . . . .. .. ... ... .... 8
1.6 Alginat . . . . . . . 9
1.7 Zielstellung . . . . . . . . 11

2 Material und Methoden 13
2.1 Materialien . . . . ... 13

211 Gerate. . . . . . . e 13
2.1.2 Einwegmaterialien . . . . . .. .. ... ... oL 15
2183 Software . ... .. ... 16
214 Reagenzien . . . . . . . .. 17
2.1.5 Kitsund Gebrauchslésungen . . . . . .. ... ... ... 19
2.1.6 Zellenund Nahrmedien . . . .. ... ... ... ... ...... 19
2.1.7 Fertilisierte Hihnereier . . . . . ... .. ... ... ... ... 19
2.2 Methoden . . . . . . . .. 20
2.2.1 Herstellung von Silikon-Alginat-Kompositen . . . . ... ... .. 20
2.2.2 Herstellung von Gussformen . . . . . ... ... ... ... ... 20
2.2.3 Viskositatsmessung . . . . . . . ..o oL 21
2.2.4 Konfokale Raman-Mikroskopie . . . . ... ... ... ...... 21
2.2.5 Fluoreszenz-Mikroskopie . . ... ... ... ... .. ...... 22
2.2.6 Rasterelektronenmikroskopie . . . . . ... ... oL 22
2.2.7 Zeitrafferaufnahmen . . . . ... ..o oL oo 22
2.28 Hartemessung . . . . . .. ... 23
229 Zugprlfung . . . . . . e 23
2.2.10 Diffusionstests . . . . . . . ... oo 25
2.2.11 Widerstandsmessung und elektrischen Leitféahigkeit . . . . . . . 27
2.2.12 Wasserkontaktwinkelmessung . . . . . . ... ... ... .. .. 29
2.2.13 Zytotoxizitatstest . . . . . . ... o 30
2.2.14 Biofunktionalisierung des Komposits mit NGF . . . . . . ... .. 31
2.2.15 Oberflachenmodifikation von PDMS . . . . . .. ... ... ... 32
2.2.16 Besiedelung von PDMS-Schwammen mit Zellen . . . . . . . .. 33
2.2.17 Einbettung von Zellen in die Alginatphase des Komposits . . . . 34

2218 HET-CAM . . . . . . . 35



iv Inhaltsverzeichnis

2.2.19 Anfertigung und Auswertung von Gewebeschnitten . . . . . . . . 36

2.2.20 Aufbau einer implantierbaren Elektrode aus Komposit . . . . . . 39

3 Ergebnisse 41
3.1 Vernetzung von PDMS und Alginatlésung zu einem Komposit . . . . . . 41
3.1.1 Zusammensetzung des Komposits . . . . . ... ... ... ... 41

3.1.2 Innere Struktur . . . . ... .. 43

3.1.3 Vernetzungsprozess und Oberflachengrenzschicht . . . . . . .. 46

3.2 Charakterisierung des PDMS-Alginat-Komposits . . . . . ... ... .. 49
3.2.1 PorengréfBBen . . . . . ... 50

3.2.2 Diffusion wassriger Molekile . . . .. ... ... ... ...... 52

3.2.3 Mechanische Stabilitat . . . . .. ... ... ... .. ....... 56

3.2.4 Spezifischer Widerstand und elektrische Leitfahigkeit . . . . . . 59

3.2.5 Wasserkontaktwinkel . . . . .. ... ... ... L. 62

3.2.6 Zytotoxizitatstest . . . . . . .. ..o 65

3.3 Biofunktionalisierung des Komposits . . . . . ... ... ... ... ... 67
3.3.1 NGF-Diffusion aus dem Komposit: In-vitro-Test . . . . . ... .. 67

3.3.2 Bioaktivierung der PDMS-Oberflache . . . . .. ... ... ... 71

3.4 Besiedelung des Komposits mit Zellen . . . . . ... ... ... ..... 73
3.4.1 Wachstum von Zellen im bioaktivierten PDMS-Schwamm . . .. 73

3.4.2 Einbettung von Zellen in die Alginatphase des Komposits . . . . 76

3.5 Koérpervertraglichkeit des Komposits: HET-CAM . . . . . . ... ... .. 78
3.6 Implantierbare Elektrode aus Silikon-Alginat-Komposit . . . . . ... .. 86

4 Diskussion 91
4.1 Silikon-Alginat-Komposit als Biomaterial . . . . ... ... ... ..... 92
4.2 Biofunktionalisierung und Wirkstoffabgabe . . . . . . . . ... ... ... 94
4.3 Zellbesiedelung . . . . . . . . .. 96
4.4 Korpervertraglichkeit . . . . . . ... .. 98
4.5 Silikon-Alginat-Komposit als Implantatwerkstoff . . . . .. ... ... .. 101
4.6 Weitere Anwendungsmdglichkeiten . . . . . . ... ... ... ... ... 103
4.6.1 Anwendung als Gradientenmaterial . . ... ... ... ..... 103

4.6.2 Anwendung als Wundverbandsmaterial . . ... ... ...... 105

4.6.3 Anwendung als Mikrotrager fir Zellen in Bioreaktoren . . . . . . 109

5 Zusammenfassung und Ausblick 113
A Anhang 117
A.1 Korrelation Raman-mikroskopischer Bilder . . . . . . ... ... ... .. 117
A.2 Herstellung von Kompositen mit Hartegradient . . . . . ... ... ... 118
A.3 Bestimmung der MVTR und Absorptionsfahigkeit . . . . . . ... .. .. 119
A.4 Herstellung von Wundauflagenbeispielen . . . . . ... ... ... ... 120
A5 Herstellung von Mikrotragern . . . . . . . . ... o oo 121

Literaturverzeichnis 123



Inhaltsverzeichnis \

Veroffentlichungen 137

Danksagung 139






Abkurzungsverzeichnis

ABS
APTES
BaCl,
BDNF
bFGF
CAM
DMEM
DNA
ECM

ED

EDTA
EKG
ELISA
FBS

GA

H&E
HET-CAM
HS
hUC-MSCs
IPN
Laser
LSL

NacCl
NGF
PAAc
PAAmM
PBS
PDMS
Pen/Strep
PHEMA
PLGA
PNIPAAmM
PMAA
PMPC
PVA

PVP

AcrylInitril-Butadien-Styrol
3-(Triethoxysilyl)-propylamin
Bariumchlorid

brain-derived neurotrophic factor
basischer Fibroblasten-Wachstumsfaktor
Chorion-Allantois-Membran

Dulbecco’s modified Eagle’s medium
Desoxyribonukleinsaure

extrazellulare Matrix

Embryonaltag
Ethylendiamintetraessigsaure
Elektrokardiographie

enzyme-linked immunosorbent assay
fétales Kalberserum

Glutaraldehyd

Hamatoxylin-Eosin

HUhnerei-Test an der Chorion-Allantois-Membran
Pferdeserum

human umbilical cord-derived multipotent mesenchymal stem cells
interpenetrierendes Netzwerk

light amplification by stimulated emission of radiation
Lohmann selected Leghorn
Natriumchlorid

Nervenwachstumsfaktor

Polyacrylséaure

Polyacrylamid

phosphatgepufferte Salzlésung
Polydimethylsiloxan
Penicillin-Streptomycin-Lésung
Polyhydroxyethylmethacrylat
Polylactid-Co-Glycolid
Poly-N-Isopropylacrylamid
Polymethacrylsédure
Polymethacryloyloxyethylphosphorylcholin
Polyvinylalkohol

Polyvinylpyrrolidon



viii Abkiirzungsverzeichnis
REM Rasterelektronenmikroskopie

RPMI Roswell Park Memorial Institute medium

semi-IPN semi-interpenetrierendes Netzwerk

SDS Natriumdodecylsulfat

VN Vitronectin

MVTR Wasserdampftransmissionsrate



1 Einleitung

Silikone kommen in der (Bio-)Medizintechnik sehr vielfaltig zum Einsatz. Ihr Spektrum
reicht von mikrofluidischen Systemen flir Molekularbiologie und Zellkultur Gber au3er-
lich am Menschen angewandte Produkte bis hin zu dauerhaft in den Kdérper einge-
brachte Prothesen. Hierzu zahlen beispielsweise Drainagen, intraokulare Linsen, die
Ummantelung von Weichteilimplantaten wie Brust-, Muskel- oder Hodenimplantaten,
Implantate fir Mund-, Kiefer- und Gesichtsrekonstruktionen, kiinstliche Speiserdhren,
Herzklappen und Fingergelenke [19, 182]. Implantate mit elektronischen Komponen-
ten werden zum Schutz vor im Kérper auftretenden Kréaften und Flissigkeiten ebenfalls
haufig mit Silikon gekapselt. Beispiele hierfir sind die Beschichtung von Herzschritt-
machern, Cochlea-Implantaten und Spulen von Mikroimplantaten [182, 89].

Obwohl Silikon allgemein als biokompatibel gilt, erfahrt es durch einige sei-
ner Eigenschaften Nachteile, die seine Vertraglichkeit mit dem biologischen Sys-
tem einschranken kénnen. Dies kann bei implantierten Produkten narbige, teilweise
schmerzhafte Verhartungen des Bindegewebes, chronische Entzindungen oder einen
Funktionsverlust des Implantats bedeuten.

FUr ein besseres Verstandnis, weshalb es zu solchen Fremdkorperreaktionen kom-
men kann, werden in den folgenden einleitenden Abschnitten die Eigenschaften des
Silikons PDMS und das Verhalten des Organismus bei einer Implantation beschrieben.
AnschlieBend folgt ein Uberblick tiber Mdglichkeiten zur Verbesserung der Biokompa-
tibilitat. WeiterfiUhrend wird das Hydrogel Alginat nédher vorgestellt. Es ist ein Polymer,
das ebenfalls haufig in der Medizintechnik Anwendung findet. Unter anderem wird es
fur die Entwicklung und Herstellung von Kontaktlinsen, Kathetern, Biosensoren, Wund-
abdeckungen und Wirkstoffabgabesystemen eingesetzt, sowie fliir die Kryokonservie-
rung und Geweberegeneration verwendet [113, 137, 96]. Gegenlber dem Silikon be-
sitzt es einige kontrare Eigenschaften, die sich jedoch bei einer Kombination beider
Materialien miteinander erganzen konnten.

Auf Grundlage der nachstehenden Informationen werden im Anschluss die Ziele
der Arbeit definiert.

1.1 Polydimethylsiloxan (PDMS)

Polydimethylsiloxan, kurz PDMS, ist das einfachste Silikon. Es ist Ausgangsmaterial
vieler Medizinprodukte und das bevorzugte Silikon fir Implantate auf Silikonbasis. An
seinem anorganisches Rickgrat, bestehend aus sich abwechselnden Silizium- und
Sauerstoffatomen (-Si-O-, Siloxan), sind zwei Methylgruppen gebunden (Abb. 1.1a).
PDMS besitzt die klassischen Eigenschaften der Silikone und ist damit ein ther-
misch und physikalisch sehr stabiles Polymer, wasserabweisend und ein guter Isolator.
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Dimethylsiloxan-Einheit

Abbildung 1.1: a) chemische Darstellung von Polydimethylsiloxan; b) im entsprechenden
3-dimensionalen Model sind die relativ groBen Abstande zwischen den Siliziumatomen (sand-
farben) und Sauerstoffatomen (rot) verdeutlicht. Die Kohlenstoffatome sind grau und die Was-
serstoffatome weil3; die Oberflache der Atome ist durch Punkte symbolisiert.

Es hat seinen Glaslbergang bei -125°C, ist geruchlos, farblos-transparent und — au3er
bei extremen pH-Werten — chemisch unreaktiv [22].

Im linearen, unvernetzten Zustand ist PDMS von viskoser, éliger Konsistenz. Sol-
ches Silikondl wird in der Medizin vor allem als gasreduzierendes Mittel im Magen-
Darm-Trakt, als Entschaumer bei Tensidvergiftungen, als Gleitmittel, als Zusatz fir to-
pische Produkte und bei Lausebefall eingesetzt [23]. Durch Vernetzung (Vulkanisie-
rung) der linearen Polymerketten des PDMS kdnnen diese zu einem 3-dimensionalen
Netzwerk verknipft werden. Vollstédndig vernetztes PDMS weist ein gummiartiges Ver-
halten auf. Die hohe Elastizitat und Biegsamkeit, die auch bei tiefen Temperaturen bis
zu -120°C erhalten bleibt, resultiert aus einem sehr groBem Si-O-Si-Bindungswinkel
von 130°-150°, relativ groBen Bindungsabstanden zwischen den Si-O-Atomen von
0,163 nm, schwachen zwischenmolekularen Kraften und einer nahezu freien Rota-
tionsmdoglichkeit der Methylgruppen um die Si-O-Kette (Abb. 1.1b) [19, 82]. Die sehr
beweglichen Methylgruppen sind unpolar und orientieren sich leicht zur Oberflache.
Sie schirmen die wegen der Elektronegativitat des Sauerstoffs polare Si-O-Kette ab
und fihren dazu, dass PDMS eine niedrige Oberflachenspannung und einen wasser-
abweisenden Charakter besitzt [19].

Aufgrund der offenen Struktur des PDMS — bedingt durch die grof3en Bindungswin-
kel, die Stellung der Methylgruppen und die schwachen Van-der-Waals-Kréafte — ist viel
freies Volumen zwischen den Molekulgruppen vorhanden. Dadurch ist PDMS im Ver-
gleich zu anderen Polymeren sehr gut durchlassig fur Gase wie Sauerstoff, Stickstoff,
Kohlenstoffdioxid und auch fiar Wasserdampf, obwohl Wasser in kondensierter Form
vom Material abgewiesen wird. Beispielsweise liegt die Permeabilitat fir Sauerstoff bei
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600-800 Barrer' und fiir Kohlenstoffdioxid bei 3.000-3.230 Barrer [122, 148, 15]. Im
Vergleich dazu besitzen Polyethylen und Polystyrol flir Sauerstoff nur eine Durchlassig-
keit von etwa 1-8 Barrer [122]. Die Permeabilitdt von PDMS fir Wasserdampf ist noch
wesentlich héher und wird mit 36.000—-40.000 Barrer angegeben [122, 121]. Auch fr
verschiedene niedermolekulare lipophile und hydrophobe Molekile, wie beispielswei-
se Steroide, ist PDMS permeabel. Fir hochmolekulare und polare Substanzen, wie
Proteine und viele andere Wirkstoffe, ist es jedoch nicht durchlassig [99].

1.2 Biokompatibilitat von PDMS und Fremdkorper-
reaktionen

Wahrend der Synthese des PDMS werden hochreine Chlorsilane verwendet, so dass
es weitgehend kontaminationsfrei ist und keine Verunreinigungen durch organische
Verbindungen oder Schwermetalle enthalt [19]. Durch seine Reinheit und Unreaktivi-
tat ist es bioinert und wird allgemein gut vom Korper vertragen. Trotzdem kdnnen an
PDMS-Implantaten Fremdkdrperreaktionen auftreten.

Beim Einsetzen eines Materials in einen Kérper kommt es noch vor dem direkten
Kontakt mit dem Koérperzellen zu einer spontanen Adhasion von extrazellularen Pro-
teinen an die Materialoberflache. Zu diesen zahlen vor allem Albumin, Fibrinogen, Fi-
bronectin und Immunglobuline. Zusammen mit koagulierten Blutkérperchen bilden sie
eine erste voribergehende Schicht um den Fremdkérper [9]. Die Proteine Uben dabei
die Funktion einer provisorischen extrazellularen Matrix aus und werden von den Bin-
dungsrezeptoren einwandernder Immunzellen erkannt. Durch die Abgabe von Cytoki-
nen, Wachstumsfaktoren und chemotaktischen Stoffen wird die lokale Immunantwort
aktiviert, wodurch zunachst die akute und spéter die chronische Entziindungsreaktion
einsetzt.

Die Art der sich anfanglich anlagernden Proteine, ihre Menge und Konformation
hangen von den Oberflacheneigenschaften des Implantats ab. So scheinen hydrophile,
geladene Oberflachen grundsatzlich einen glnstigeren Verlauf der Fremdkérperreak-
tion zu bewirken [176]. An die hydrophobe Oberflache von PDMS hingegen adsorbie-
ren vor allem ebenfalls hydrophobe Molekule, die teilweise auch irreversibel absorbiert
werden kénnen [35, 150].

Wahrend der akuten Inflammation wandern innerhalb weniger Stunden bis Tage
Neutrophile und Leukozyten zur Implantatstelle. Dort leiten sie die Phagozytose an der
Materialoberflache ein. Da PDMS ein inertes Material und als Implantat fir die ein-
zelnen Phagozyten zu grof3 ist, wird es jedoch nicht abgebaut. Wahrend die Zellen
verschiedene Botenstoffe ausschitten, kann am Implantat noch mehr Fibrinogen ad-
sorbieren [134]. Es kommt zur Einwanderung weiterer Immunzellen, wie Monozyten,
und die chronische Inflammation als Teil der Fremdkérperreaktion wird ausgelést. Da-

Barrer ist definiert als das Volumen eines Gases, das unter Standardbedingungen pro Zeiteinheit
durch eine MembraJn bestimmter Dicke und Flécr;e bei gegebener Druckdifferenz durchstromt [143].
1 Barrer = 10710 e . _cm__ ~ 7 5006.10718

s cmZ2.cmHg s-m-Pa
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bei differenzieren die Monozyten zu entziindungsregulierenden Makrophagen [9, 104].
Sie beginnen dariber hinaus, zu mehrkernigen Riesenzellen (“foreign body giant cells”)
zu fusionieren. Gleichzeitig beschleunigen sich neu bildende BlutgefaBe die Einwan-
derung von Zellen. Fibroblasten beginnen, an der Grenzflache zum Implantat neues
Gewebe zu bilden (Granulationsgewebe). Wéahrend dieser Phase, die etwa 2-3 Wo-
chen dauert, versuchen die Makrophagen weiterhin den Fremdkdrper abzubauen. Da
dies bei Implantatmaterialien wie PDMS nicht gelingt, méchte der Organismus den
Fremdkérper isolieren. Fibroblasten wandern weiter in das Granulationsgewebe ein
und die mehrkernigen Makrophagen entwickeln sich zu mehrkernigen Granulomen.
Mit der Zeit wandeln sich einige Fibroblasten zu Myofibroblasten um und sekretieren
Prokollagen, das im Extrazellularraum zu Kollagen vernetzt. Das Gewebe wird dadurch
zusammengezogen und bildet eine dichte fibrose Kapsel um das Implantat, die nur fur
wenige Molekile durchlassig ist [9, 105].

Die Starke der fibr6sen Abkapselung wird von der Auspragung des Granulationsge-
webes beeinflusst [9]. Dabei spielen neben der Regenerationsfahigkeit des Gewebes
die Oberflachenstruktur des Implantats, dessen physikalische Eigenschaften (z.B. Ge-
wicht und Materialstruktur) und die mechanische Belastung des neuen Gewebes bei
Bewegung eine entscheidende Rolle [177, 142]. Weitergehende, schmerzhafte Verhar-
tungen des Gewebes oder ein Ansiedeln von Bakterien im Raum zwischen Gewebe
und Implantat kbnnen letztlich eine Entfernung des Implantats bedingen. Ein bekann-
tes Beispiel hierflr ist die Kapselfibrose bei Brustimplantaten [11, 25]. Ein anderes Bei-
spiel ist die Entziindung der inneren Schicht von Gelenkkapseln (Synovitis) bei Finger-
gelenkprothesen aus Silikon. Sie wird durch kleine Silikonteilchen verursacht, die sich
aufgrund der sténdigen Druck- und Scherbelastung vom Implantat gelést haben [138].

Des Weiteren kdnnen mechanische Strapazen des Gewebes und chemische Stof-
fe, die vom Implantatmaterial abgegeben werden, zum Absterben von Zellen an der
Implantatseite fihren [109]. An diesen Stellen kann der Phosphor der Zellmembra-
nen nicht mehr mit dem Calcium der extrazellularen Flissigkeit reagieren und es
kommt zu Ablagerungen von Calciumphosphat-Kristallen auf der Oberflache des Im-
plantats (Abb. 1.2). Die Calcifizierungen kénnen die Funktionalitdt von Implantaten,
insbesondere von Implantaten mit beweglichen Teilen, stark einschrénken. Bei der Un-
tersuchung von Implantaten fir Nasenplastiken wurde herausgefunden, dass Silikon
eine Calcifizierung mit der Zeit induziert, die wiederum zu einer morphologischen Ver-
anderung der Zellen fihrt [65].

Aufgrund der Hydrophobie und geringen Oberflachenenergie des PDMS kénnen
viele Zelltypen nicht an der Oberflache von PDMS anheften [160]. Wenn die umgeben-
den Zellen nicht adhérieren kénnen, flhrt das zur Einleitung ihres Zelltodes (Anoikis).
Dies wiederum verstarkt die Makrophagenfusion und Bildung von mehrkernigen Gra-
nulomen [9]. Dartiber hinaus konnten Vijaya Bhaskar et al. zeigen, dass verschiedene
Typen von Makrophagen auf Silikon mit einer signifikant héheren Ausschlttung von
entzindlichen und chemotaktischen Cytokinen reagieren als auf das Polystyrol von
Zellkulturplatten [165].

An glatten Silikonflachen bildet sich eher eine kontraktile Kapsel als an struktu-
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Abbildung 1.2: a) Shuntsystem, dass nach 11 Jahren explantiert werden musste, da fibrése
Abkapselungen die Schlauch- und Drainagedffnungen verschlossen haben; b) in der Detailan-
sicht sind Calcifizierungen am Schlauch und am Ventil deutlich zu erkennen. Mit freundlicher
Genehmigung von Dr. Arnim Zerche, Klinikum Erfurt.

rierten Silikonen. Als Folge besitzen viele Silikonimplantate, v.a. Brustimplantate, mitt-
lerweile eine raue Oberflache. Dadurch kann sich das Implantat durch “Einwachsen”
besser in das umliegende Gewebe integrieren. Kapselfibrosen lassen sich damit zwar
reduzieren, jedoch nicht vermeiden [47, 159].

Das Ausmaf der Fremdkdrperreaktion wird also von der Starke der akuten und
chronischen Entziindung beeinflusst. Flr diese spielt die erste adsorbierende Protein-
schicht am Implantat eine wichtige Rolle. Die Art der sich anlagernden Proteine, ihre
Menge und Konformation hdngen wiederum stark von den Oberfladchen- und Material-
eigenschaften des Implantats ab.

1.3 Biofunktionalisierung

Um die Biokompatibilitat zu erhéhen, kann das PDMS auf verschiedene Weise so mo-
difiziert werden, dass es biologische Vorgange gezielt beeinflusst. Dabei wird das Sili-
kon mit fUr die jeweiligen Anwendungen maf3geschneiderten Eigenschaften versehen,
ohne dass es seine notwendige Beschaffenheit (z.B. optisch, mechanisch, elektrisch)
verliert [163]. Entsprechend seines Bestimmungszwecks kann die Biofunktionalisie-
rung beispielsweise eine entziindungshemmende oder antibakterielle Wirkung, eine
schnelle Regeneration von Zellen oder eine verbesserte Zellanheftung zum Ziel haben.
Ein Schwerpunkt fr die Erhéhung der Biokompatibilitat liegt haufig in der Reduzierung
der Hydrophobizitat [52, 1].

Die Biofunktionalisierung von Materialien ist auf verschiedene Weise mdéglich. Zum
einen kénnen Oberflachen durch Anderung ihrer Struktur (z.B. Porositat) oder durch
Anbindung biologisch aktiver Moleklle modifiziert werden. Zum anderen gibt es die
Méglichkeit, Wirkstoffe in das Material einzubringen, die anschlieBend freigesetzt wer-
den. lhre Abgabe kann dabei in Abh&angigkeit von der Materialart Gber verschiedene
Mechanismen erfolgen (Abb. 1.3). In den meisten Féllen findet sie Uber Diffusion statt.
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PDMS-basierte diffusive Wirkstofffreisetzungen werden beispielsweise in intravagina-
len und subdermalen Kontrazeptiva und in transdermalen Schmerzmittel- und Hor-
monpflastern angewandt [99, 23]. Andere Materialien hingegen geben ihre Wirkstoffe
durch Degradierung des Materials selbst ab, z.B. Polylactid-co-Glycolid (PLGA) [13]
oder verschiedene Polyanhydride [86]. Des Weiteren erméglichen einige Substanzen
die Abgabe von Wirkstoffen als Reaktion auf einen duBeren Reiz, beispielsweise bei
Anderung des pH-Wertes, der Temperatur, bei Lichtzufuhr oder Anlegen eines elekiri-
schen Feldes [119, 116].

bioaktivierte an Oberflache immobilisiert
Oberflache

» DA e » Bindung von Adhasionsmolekdilen
- Nerve-guidance-channels

- ZellkulturgefaBe

Diffusion aus dem Material

— :" ------------ » - Impragnierung von Kathetern, Stents
- Hormonimplantate
eingebettete Degradierung des Materials
Wirkstoffe ..
— l} . » - Polylactidbasierte Beschichtungen
S . - chirurgisches Nahtmaterial
Uber Stimulus-kontrollierte Abgabe
Licht .‘ . X
L Temperatur Sy e » - orale Wirkstofffreisetzung

[l o® z.B. pH-abhingig

s
pannang - Glukose-Insulin-Implantate (Forschung)

Abbildung 1.3: Mdglichkeiten der Biofunktionalisierung eines Materials.

Far die chemische Behandlung der PDMS-Oberflache gibt es verschiedene Ver-
fahren. So kénnen Uber oxidative Gasphasenverfahren, wie Niederdruckplasma,
UV-Strahlung und Koronaentladung, freie chemische Bindungen und reaktive, funktio-
nelle Gruppen an der PDMS-Oberflache erzeugt werden. Die Oberflachenenergie wird
dabei erhdht und die Benetzbarkeit mit Wasser verbessert [126]. AnschlieBend werden
haufig nasschemische Methoden angewandt, um Molekille an der PDMS-Oberflache
zu verankern. Zu den nasschemischen Verfahren zéhlen z.B. die Propfpolymerisation
und die Silanisierung mit Alkoxysilanen. Neben der kovalenten Anbindung kénnen Sub-
stanzen auch Uber physikalische Adsorption am PDMS angelagert werden. Hierbei
werden ionische Wechselwirkungen und die spezifische Anbindung hydrophober Mo-
lekUlstrukturen am PDMS genutzt [188, 179].
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Chemische Modifikationen der PDMS-Oberflache sind jedoch haufig nicht langzeit-
stabil und unterliegen dem Effekt des “hydrophobic recovery”. Daflr verantwortlich
ist die hohe Beweglichkeit der Molekilketten im PDMS. Zudem kénnen unvernetzte
PDMS-Oligomere aus dem Materialinneren des PDMS an dessen Oberflache diffun-
dieren und die dort aufgebrachten Molekiile Gberlagern. Schon leichte thermische und
mechanische Beanspruchungen fiihren zu Rissen in den aufgebrachten Schichten,
durch die die niedermolekularen PDMS-Molekdile an die Oberflache migrieren kénnen.
Diese Reorientierungsprozesse flihren meist innerhalb weniger Stunden bis Tage zum
Verlust der gewiinschten Hydrophilizitat [111, 18].

Biofunktionalisierte Materialien haben gegentber konventionellen Produkten eine
héhere Leistungsfahigkeit und besitzen das Potential, dass sowohl der Patientennut-
zen als auch die Kosteneffizienz von Behandlungen verbessert werden kann. Durch
die Méglichkeit lokaler Medikamentenabgabe spielen biofunktionalisierte Materialien
in der Medizintechnik eine immer gré3ere Rolle. Die Nachfrage an biofunktionalisier-
ten Materialien flr unterschiedliche medizinische Bereiche wachst stetig. Als Beispiel
kénnen “drug-eluting” Stents genannt werden: sie wurden 2003 auf dem Markt einge-
fihrt und machen mittlerweile einen groBen Teil des Marktes aller koronaren Stents
aus [163]. Insgesamt lag der globale Umsatz fir implantierbare Wirkstoffabgabesyste-
me im Jahr 2011 bei etwa 11,6 Milliarden US-Dollar. Mit einer durchschnittlichen jahr-
lichen Wachstumsrate von etwa 8,8% wird er sich bis zum Jahre 2018 voraussichtlich
nahezu verdoppeln [151]. Nach wie vor besteht jedoch ein hoher Bedarf an Grund-
lagenforschung in den verschiedenen Bereichen biofunktionalisierter Materialien, um
deren Effektivitat und/oder Langzeitwirkung zu steigern und Spétfolgen, wie z.B. spate
Thrombosen, zu vermeiden.

1.4 Besiedelung mit Zellen

Eine weitere Mdglichkeit zur Erh6hung der Biokompatibilitdt von Implantaten bietet
deren Besiedelung mit Zellen. Solche “biologisierten” Materialien besitzen eine nicht-
degradierbare Tragerstruktur, die mit Zellen bewachsen ist. Wahrend das Tragermateri-
al die mechanische Stabilitat liefert und eventuell weitere technische Funktionen erfillt,
fuhrt die Anwesenheit der Zellen zu einer verbesserten Akzeptanz im Nachbargewebe.
Durch die meist praoperative, in-vitro induzierte Zellbesiedelung der Tragerstrukturen
bilden “biologisierte” Implantate eine wichtige Stufe in der individualisierten Medizin-
technik [163].

Besiedelte Implantate dienen vor allem der Geweberekonstruktion, z.B. Stents,
Herzklappenprothesen und kinstliche Harnblasen. Hier stellen biofunktionalisierte Im-
plantate, die eine gezielte in-vivo-Besiedelung von beispielsweise Endothel-, Epithel-
zellen oder entsprechender Vorlauferzellen herbeiflihren, einen Grenzfall dar. Mit Zel-
len bewachsene Materialien kommen aber auch bei Biohybrid-Systemen zum Einsatz,
die eine temporare oder dauerhafte Organunterstitzung zum Ziel haben. Dabei Uber-
nehmen die an/in den Systemen angesiedelten Zellen die Aufgaben der Organe, so
z.B. fungieren an Membranen angeheftete Hepatozyten als extrakorporale kinstliche
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Leber [6]. Daneben werden im Bereich des Tissue Engineering Oberflachen und Ma-
trizen spezifisch mit Zellen besiedelt.

Materialien werden auch fir einen weiteren Anwendungsbereich mit Zellen besie-
delt: zellbasierte Wirkstoffabgabesysteme. Hierbei sind am Implantatmaterial immobi-
lisierte Zellen befahigt, Wirkstoffe kontinuierlich zu produzieren und dauerhaft an ihre
Umgebung abgeben [46]. Die zellbasierten Wirkstoffabgabesysteme stellen daher ei-
ne Alternative zu biofunktionalisierten Implantaten dar, deren Wirkstoffmenge und -ab-
gabezeit begrenzt sind.

Auf lebenden Zellen basierende Wirkstoffabgabesysteme an Implantaten missen
haufig so gestaltet sein, dass die Zellen von einer biokompatiblen Matrix eingeschlos-
sen sind. Diese verhindert, dass die Zellen unbeabsichtigt in umgebendes Gewebe mi-
grieren oder sich unkontrolliert vermehren kénnen. Sie unterbindet zudem den direkten
Kontakt der Wirtszellen mit den eingebrachten Zellen, so dass eine Immunabwehr ge-
gen die wirkstoffabgebenden Zellen und damit ein mdgliches Versagen des Implantats
vermieden wird.

Als Matrizen zur Einbettung von Zellen werden u.a. Agarose, Polyethylenglycol,
Poly-L-Lysin, Poly-L-Ornithin, Chitosan, Polyacrylate und diverse Copolymere dieser
Substanzen verwendet [79]. Eine weitere geeignete biokompatible Zellmatrix stellt Al-
ginat dar. In Mikrokapseln aus Alginat wurden bereits Langerhans’sche Inseln mit
der Fahigkeit der Insulinproduktion immobilisiert und in Tiere implantiert, um Aufga-
ben der Bauchspeicheldrise zu Ubernehmen [61]. Ebenso gibt es Untersuchungen
zur Immobilisierung von Hepatozyten, mesenchymalen Stammzellen oder Chondro-
zyten [12, 83, 51]. Zudem konnte gezeigt werden, dass den Wachstumsfakior BDNF
produzierende Fibroblastenzellen, welche in hochmolekulares Alginat eingebettet wur-
den, in diesem Uber 30 Tage lang Uberlebten und in dieser Zeit kontinuierlich den
Wachstumsfaktor in ihnre Umgebung freisetzten [59].

1.5 Interpenetrierende Netzwerke (IPNs)

Fdr die Einbettung von Wirkstoffen in Silikon sind fast nur niedermolekulare und lipo-
phile Substanzen geeignet, da es fur andere Molekile kaum durchlassig ist. Um die
Diffusibilitat fir biologisch wirksame Proteine zu erhdhen, kann das Silikonmaterial an
sich mit permeablen Stoffen Uber Copolymerisation, Polymermischungen (Blends) und
die Herstellung von interpenetrierenden Netzwerken (IPNs) verandert werden [99].

IPNs entstehen, wenn zwei oder mehr dreidimensionale Polymernetzwerke mitein-
ander verwoben werden, ohne dass sie kovalent verbunden sind. Mindestens eins die-
ser Netzwerke muss dabei in Anwesenheit des/der anderen polymerisiert sein [36].
Durch ein IPN werden die Eigenschaften der beteiligten Polymere miteinander kombi-
niert. Im Vergleich zu physikalisch vernetzten Blendmaterialien kobnnen sich durchdrin-
gende Polymernetzwerke zu einer synergetischen Verbesserung der Eigenschaften
ihrer Einzelkomponenten fuhren [39].

IPNs auf Basis von Silikon sind zur Erhéhung der Hydrophilizitat bereits mit ver-
schiedenen organischen Polymeren, wie Thermoplasten und synthetischen Hydroge-
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len, hergestellt worden. Die Herstellung der IPNs mit den Hydrogelen kann dabei auf
unterschiedliche Art und Weise erfolgen. Eine Methode besteht darin, vulkanisiertes
PDMS in organischen Lésungsmitteln zu quellen, welche die Monomere der Hydrogele
enthalten. Die Vernetzung der Hydrogele kann anschlieBend z.B. durch weitere Bader
mit Vernetzer- und/oder Initiatormolektlen oder mit UV-Licht erfolgen. Auf diese Wei-
se sind IPNs u.a. mit Polyhydroxyethylmethacrylat (PHEMA), Polyacrylsaure (PAAc),
Polyvinylalkohol (PVA), Polyvinylpyrrolidon (PVP), Polymethacryloyloxyethylphospho-
rylcholin (PMPC) und Polymethacrylsaure (PMAA) mdglich [5, 112, 53, 136, 155].
Der Fokus liegt dabei haufig auf der Entwicklung transparenter elastischer Materialien
mit hoher ReiBfestigkeit, die gleichzeitig gut benetzbar sind und sich somit flr oph-
thalmische Anwendungen, wie beispielsweise Kontaktlinsen, eignen kénnten. Um die
Lichtbrechung im Material so gering wie moglich zu halten und damit Transparenz zu
gewahrleisten, missen diese IPNs eine hohe Netzwerkdichte mit sehr kleinen Poren
besitzen [39, 112].

Durch die Integration bereits vernetzter Hydrogele in das Silikon kénnen IPN-
Materialien erhalten werden, deren Poren gro3 genug sind, um fir wassrige Mo-
leklle diffusibel zu sein. Untersuchungen hierzu wurden u.a. mit vernetztem Poly-
acrylamid (PAAm) und PHEMA durchgefiihrt, die als hydrophilisiertes Pulver mit
Silikon-Préapolymeren vermischt wurden. War das Silikon vulkanisiert, schwollen die
Komposite bei Kontakt mit Wasser an und die Hydrogele bildeten ein permeables
Netz flr wasserlésliche Molekile [168]. Fir die Herstellung von Silikon-Materialien
mit Temperatur-aktivierbarer Wirkstoffabgabe wurden gelierte Mikropartikel aus Poly-
N-Isopropylacrylamid (PNIPAAm) in das Silikon gemischt [57].

Es gibt jedoch noch keine Untersuchungen zu Herstellung von IPNs mit nattrlichen
Hydrogelen, wie beispielsweise Alginat. Dieses Hydrogel hat den Vorteil, dass es ne-
ben seiner Diffusibilitat fir wassrige Molekile die Fahigkeit besitzt, als Matrix fir die
Einbettung lebender, als Wirkstofflieferanten dienender Zellen eingesetzt werden zu
kénnen [190, 8].

1.6 Alginat

Alginat ist ein lineares, unverzweigtes Polysaccharid bestehend aus 1,4-glycosidisch
miteinander verbundenen B-D-Mannuronsaure (M)-Monomeren und o-L-Guluron-
saure (G)-Monomeren (Abb. 1.4a und b).

Alginate kommen natirlicherweise vor allem in Braunalgen, u.a. Lessionia, Lamina-
ria und Ascophyllum, vor. Sie werden aber auch von einigen Bakterien, wie Azotobacter
oder Pseudomonas, produziert. Niedermolekulare Alginate haben eine durchschnitt-
liche Molmasse zwischen 48.000 und 186.000 g/mol. Hochmolekulare Alginate kénnen
Molmassen Uber 1-108 g/mol besitzen. Die Molmasse ist dabei von der Algenspezies,
deren Alter und dem bearbeiteten Algenteil abhangig, aus dem das Alginat gewonnen
wurde [28].

Im gelierten Zustand sind Alginate Hydrogele. Sie sind fir viele Molekule permeabel
und in der Lage, grof3e Mengen Wasser in sich aufzunehmen ohne jedoch wasserlos-
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lich zu sein. Dabei schwellen sie unter Volumenzunahme um ein Vielfaches an, behal-
ten aber ihre dreidimensionale Struktur bei. Die Vernetzung zu Gelen erfolgt durch
die Interaktion mit 2-wertigen Kationen, wie beispielsweise Calcium (Ca?*), Stron-
tium (Sr2*) oder Barium (Ba?*). Dabei wechselwirken die Kationen mit den Sauerstoff-
atomen der Hydroxyl- und Carboxygruppen sowie mit dem Ringsauerstoff des Polysac-
charids, so dass sich ionische Briicken zwischen den Polymeren bilden (Abb. 1.4c).
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Abbildung 1.4: a) Strukturformeln von Ketten aus Mannuronsaure (M)- und Guluronséaure (G)-
Einheiten als Bestandteile von Alginat; b) entsprechende 3-dimensionale Strukturen; c) vergré-
Bertes 3-dimensionales Modell von vernetztem Alginat am Beispiel von G-Einheiten, zwischen
denen zweiwertige lonen eingelagert sind (nach [21]). Die Kohlenstoffatome sind grau, die
Sauerstoffatome rot und die lonen griin. Die Wasserstoffatome sind nicht dargestellt.
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Die Beschaffenheit eines Alginatgels wird stark vom Verhaltnis von Mannuron- zu
Guluronsaure beeinflusst. Alginate mit hohem G-Anteil bilden im Allgemeinen festere
und weniger flexible Gele als Alginate mit hohem M-Anteil. Die Menge und Verteilung
der Monomerblécke sind von der Spezies, aus der das Alginat gewonnen wurde, ab-
héngig — und im Falle der Algen — auch von Alter und Algenteil. Die Wahl des Vernet-
zerkations wirkt sich ebenfalls auf die Stabilitat von Alginatgelen aus. So werden bei-
spielsweise Ba?*-lonen fester in das Polymer eingebunden als Ca?*-lonen, und diese
wiederum stabiler als Mg?*-lonen [49]. Zudem sind hochmolekulare Alginate gegen-
Uber Degradation bestandiger als niedermolekulare Alginate [73].

Der Vernetzungsprozess fur Alginatgele kann unter nahezu physiologischen Bedin-
gungen stattfinden. Es ist daher mdglich, lebende Zellen unter hoher Vitalitat in das
Netzwerk eines Alginatgels einzubetten. Aufgrund der Biokompatibilitdt und der Per-
meabilitdt, die einen guten Stoffaustausch ermdglicht, kbnnen verschiedene Zellarten
Uber langere Zeit im Alginat Gberleben. In den letzten Jahren sind Alginate deshalb
vermehrt far die Immobilisierung von lebenden Zellen in Mikrokapseln, beispielsweise
fir die Kryokonservierung oder — wie bereits in 1.4 erwahnt — als zellbasierte Wirkstoff-
abgabesysteme, untersucht worden [190, 12].

Die Ahnlichkeit von Alginat in Struktur und Zusammensetzung mit der extrazellu-
laren Matrix (ECM) von Zellen sowie das Vermoégen, Zellen zur Proliferation und zum
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Uberleben anzuregen, machen es fiir die regenerative Medizin attraktiv [8]. Zusétz-
lich ist Alginat ein nachgiebiges Material, welches sich gut an organisches Gewebe
anpassen kann. Bei besonders hochmolekularen Alginaten, wie dem aus den Braun-
algen Lessionia negrescens und Lessionia trabeculata, ist die Biokompatibilitat hher
gegenlber niedermolekularen Alginaten. Saccharide besitzen grundsatzlich die Fahig-
keit, mit Proteinen, Nukleotiden und Lipiden ihrer Umgebung nicht-enzymatisch rea-
gieren zu kdnnen. Die entstehenden Glykierungsprodukte kénnen eine Immunreaktion
hervorrufen. Hochmolekulare Alginate besitzen wesentlich weniger freie Zuckerreste
als niedermolekulare Alginate, und die Bildung von Glykierungsprodukten ist damit ftir
transplantierte Alginatmaterialien stark herabgesetzt oder komplett eliminiert. Die bes-
sere Biokompatibilitdt hochmolekularer Alginate konnte sowohl in-vitro wie auch in-vivo
mit dem Fehlen signifikanter Fremdkdrperreaktionen nachgewiesen werden [192][8].

1.7 Zielstellung

PDMS ist ein bioinertes, elastisches und sehr bestandiges Material, das in der Medi-
zintechnik sehr oft eingesetzt wird. Seine starke Hydrophobizitat kann jedoch Fremd-
kérperreaktionen hervorrufen. Zudem ist es fur viele wassrige Molekile nicht permea-
bel, so dass es als Wirkstoffabgabesystem auf lipophile und niedermolekulare Sub-
stanzen beschréankt ist. Alginat hingegen ist hydrophil, biokompatibel und fir viele was-
serlésliche Stoffe diffusibel. Es besitzt fir eine Biofunktionalisierung von PDMS sehr
gute Voraussetzungen. Das Hauptziel dieser Arbeit ist daher der Versuch der Entwick-
lung eines neuen Implantatmaterials auf Basis des Silikons PDMS in Kombination mit
dem Hydrogel Alginat. Durch die Bildung eines interpenetrierenden Netzwerks sollen
die Charakteristika beider Stoffe miteinander vereint und somit die Biokompatibilitat
des PDMS erhéht werden.

Uber die Einbindung des Hydrogels soll zunéchst die Hydrophobizitat des PDMS
reduziert werden. Gleichzeitig soll die Integration und Freisetzung wasserléslicher Mo-
leklle aus dem PDMS-Material erméglicht werden. Der Nachweis zur Nutzung als
Wirkstoffabgabesystem ist anhand von in-vitro-Experimenten zu flhren.

Fir biomedizinische Zwecke sind Silikon-Hydrogel-Gemische bisher nur mit eini-
gen synthetischen Hydrogelen entwickelt worden. Einzig im Bereich der Biotechnologie
fanden PDMS-Gemische mit Alginat bislang Anwendung. Es handelte sich jedoch um
einfache Mischungen ohne Netzwerkbildung. Sie wurden als Matrix zur Einbettung von
Epoxid-produzierenden Bakterien [68] und Benzylalkohol-produzierenden Hefen [106]
genutzt, die in Reaktoren kultiviert wurden. Die Alginatlésung im PDMS diente dabei
als Reaktionsmedium zur Steigerung der Produktivitat der Mikroorganismen. Inwieweit
sich ein PDMS-Alginat-Gemisch fur den Einsatz in der Medizintechnik und speziell als
Implantatmaterial eignet, ist unbekannt. Die Nutzbarkeit als Werkstoff soll daher durch
eine eingehende Untersuchung seiner chemisch-physikalischen, elektrischen und bio-
vertraglichen Eigenschaften erfolgen.

Des Weiteren sollen Méglichkeiten gefunden werden, das Material mit Zellen zu
besiedeln. Hierbei werden sowohl die direkte Zelladhasion wie auch die Immobilisie-
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rung von Zellen innerhalb einer Matrix berlcksichtigt. Durch eine derartige Biologisie-
rung ware eine bessere Gewebeintegration des Implantats oder eine lokale Medika-
mentation durch wirkstoffsekretierende Zellen denkbar. Da viele Zellen aufgrund der
Hydrophobizitat des PDMS nur schlecht adharieren, soll tber verschiedene Oberfla-
chenmodifizierungen die direkte Anbindung der Zellen verbessert werden. Das Alginat
wiederum eignet sich als Matrix zur Einbettung von Zellen. Die Anbindung von Zellen
enthaltendem Alginat an ein Implantat aus Silikon ist jedoch mit Herausforderungen
verbunden, da das Alginat nicht kovalent an die Silikonoberflache gekniipft werden
kann, ohne die Zellen zu schadigen. Wird PDMS mit Alginat nur eingekapselt, kénnen
Zug- und Dehnungbeanspruchungen zu einem Rei3en der Alginatkapsel fihren. Es gilt
daher die Frage zu klaren, ob durch die Integration des Alginats in das Materialinnere
des PDMS eine stabile Verankerung der Alginatphase ermdglicht wird, in welcher le-
bende Zellen eingebettet werden kénnen.

Zur eingehenderen Uberpriifung der Biokompatibilitit des PDMS-Alginat-Materials
bietet sich ein mehrtagiger Hihnerei-Test an. Dabei werden die biologischen Reak-
tionen an embryonalem Membrangewebe beurteilt und mit denen von reinem PDMS
verglichen.

AbschlieBend soll die Praxistauglichkeit des PDMS-Alginat-Materials demonstriert
werden. Hierflr wird aus dem neuen Biomaterial ein funktionelles Prototyp-Implantat
mit integrierten Elektroden zur Erfassung von kardiogenen Signalen aufgebaut.



2 Material und Methoden

2.1 Materialien
2.1.1 Gerate
Tabelle 2.1: Verwendete Gerate
Name Hersteller

3D-Drucker Dimension Elite

Alphacam GmbH, Schorndorf, Deutschland

Auswaschanlage UW-20

Alphacam GmbH, Schorndorf, Deutschland

BioStation IM

Nikon Instruments Europe BV, Niederlande

Brutschrank Top-Profi 300

J. Hemel Brutgerate GmbH & Co.KG, Verl,
Deutschland

EKG Simulator Phantom 320

Mduller & Sebastiani Elektronik GmbH, Otto-
brunn, Deutschland

Elektrochemische Schnittstelle
Sl 1287

Solartron analytical, Famborough, UK

ELISA-Reader Infinite F200

Tecan Austria GmbH, Groedig, Osterreich

Exsikkator Nalgene

Thermo Fisher Scientific, Waltham, USA

Frequenzgang-Analysator
1255 HF

Solartron analytical, Famborough, UK

Mikroliter-Spritze 100 pl

Hamilton Bonaduz AG, Bonaduz, Schweiz

Kryostat Leica CM3050

Leica Biosystems Nussloch GmbH, Nussloch,
Deutschland

Laser Compass 315M

Coherent Inc., Santa Clara, USA

Lotstation WS 51

Weller Tools GmbH, Besigheim, Deutschland

Magnetrihrer mit Heizplatte
IKA RCT basic

IKA Labortechnik GmbH, Staufen, Deutschland

Mikroskop Axio Imager.M2m

Carl Zeiss Microscopy GmbH, Jena, Deutsch-
land

Mikroskop Nikon Eclipse LV100

Nikon Instruments Europe BV, Amsterdam,
Niederlande

Mikroskop Olympus 1X70

Olympus Corporation, Tokyo, Japan




14

2 Material und Methoden

Geréte — Fortsetzung

Name

Hersteller

Objekttrager-Strecktisch OTS40

Medite GmbH, Burgdorf, Deutschland

Plasmaanlage Nano-RF

Diener electronic GmbH & Co.KG, Nagold,
Deutschland

Plasmaanlage Sentech SE 220

Sentech Instruments GmbH, Berlin, Deutsch-
land

PowerLab 4/25 T

ADInstruments Ltd., Oxford, UK

REM EVO MA 10

Carl Zeiss Microscopy GmbH, Jena, Deutsch-
land

REM Neon 40 EsB

Carl Zeiss Microscopy GmbH, Jena, Deutsch-
land

Rheometer MCR 101

Anton Paar GmbH, Graz, Osterreich

RUhrwerk
Eurostar power digi-visc

IKA Labortechnik GmbH, Staufen, Deutschland

Shore-A-Harteprufgerat

Messwelk GmbH, Kleinostheim, Deutschland

SpeedMixer DAC 150 SP

Hauschild Engineering, Hamm, Deutschland

Sputteranlage (REM)
Edwards Scancoat Six

HHV Ltd., Crawley, UK

Spektrometer Shamrock 303

Andor Technology Ltd., Belfast, UK

Stereomikroskop
Olympus SZX16

Olympus Corporation, Tokyo, Japan

Sterilbank BDK S 1200

Weiss Pharmatechnik GmbH — Werk Sonnen-
bihl, Sonnenbuhl-Genkingen, Deutschland

Sterilbank Hera Safe KS 18

Thermo Fisher Scientific Germany BV &
Co.KG, Braunschweig, Deutschland

Trockenschrank FD 115

Binder GmbH, Tuttlingen, Deutschland

Turbinenrthrer PR 31

Heidolph Instruments GmbH & Co.KG, Schwa-
bach, Deutschland

Ultraschallbad
SONOREX RK 31

Bandelin electronic GmbH & Co.KG, Berlin,
Deutschland

UV-Vis Spektrophotometer
DU 730

Beckman Coulter, Inc., Fullerton, USA

Vakuumkammer ULC 5/01

SLM Solutions GmbH, Libeck, Deutschland

Vakuumpumpe Value V-i280sv

Technika Chtodzenia Spétka z o.0., Zabrze,
Polen
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Geréte — Fortsetzung

Name

Hersteller

Waage Kern PLS 4000-2N

Kern & Sohn GmbH, Balingen, Deutschland

Wasserkontaktwinkelmessgerat
OCA 20

DataPhysics Instruments GmbH, Filderstadt,
Deutschland

Zellinkubator BBD 6220

Thermo Fisher Scientific Germany BV &
Co.KG, Braunschweig, Deutschland

Zugtester Z2.25

Zwick GmbH & Co. KG, Ulm, Deutschland

2.1.2 Einwegmaterialien

Tabelle 2.2: Relevante Einwegmaterialien neben Standardlaborbedarf

Name

Hersteller

24-Well-Zellkulturplatten

Greiner Bio-One GmbH, Frickenhausen,
Deutschland

24-Well-Suspensionskultur-
platten

Greiner Bio-One GmbH, Frickenhausen,
Deutschland

96-Well-Zellkulturplatten Nunc

Thermo Fisher Scientific Inc., Waltham, USA

u-Slides

Ibidi GmbH, Martinsried, Deutschland

Cellulose-Spritzenfilter 0,2 pm
Chromafil MV

Macherey-Nagel GmbH & Co.KG, Diren,
Deutschland

Edelstahldraht AS 631,
Teflon-isoliert

Cooner Wire CO, Chatsworth, USA

Edelstahlkontakte, tiefgezogen

Boes GmbH, Neulingen-Bauschlott, Deutsch-
land

Frischhaltefolie

Lakeland, Cumbria, UK

Kivetten UVette

Eppendorf AG, Hamburg, Deutschland

Luer-Adapter w 3,2 mm

Ark-Plas Products Inc., Flippin, USA

Luer-Spritzen Norm-Ject 2 ml

Henke-Sass, Wolf GmbH, Tuttlingen, Deutsch-
land

Objekttrager
Superfrost ultra plus

Gerhard Menzel GmbH, Braunschweig,
Deutschland
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Einwegmaterialien — Fortsetzung

Name

Hersteller

Polypropylen-Becher

Hauschild & Co.KG, Hamm, Deutschland

Polypropylen-Folie Velofilm,
selbstklebend

Veloflex Carsten Thorméahlen GmbH & Co.KG,
Kolin-Reisiek, Deutschland

Silikonschlauch 3 x 5 mm

VWR International BVBA, Leuven, Belgien

Silikonschlauch Silastic RX-50

Dow Corning GmbH, Wiesbaden, Deutschland

Y-Schlauchtillen PP 3-5 mm

Birkle GmbH, Bad Bellingen, Deutschland

2.1.3 Software

Tabelle 2.3: Verwendete Software

Name

Hersteller

AxioVision; Mikroskopsoftware

Carl Zeiss Microscopy GmbH, Jena, Deutsch-
land

cellSens; Mikroskopsoftware

Olympus Corporation, Tokyo, Japan

Chemtool; Zeichnung chemi-
scher Strukturen

open source: http://ruby.chemie.uni-freiburg.de/
martin/chemtool/chemtool.html

CORINA; Erstellung von 3D-
Modellen chemischer Strukturen

Molecular Networks GmbH — Computerchemie,
Erlangen, Deutschland

FreeCAD; 3D CAD Modellierung

open source: http://freecadweb.org/

GIMP; Bildbearbeitung

open source: http://www.gimp.org/

Grace; Grafische Darstellung

open source: http://plasma-gate.weizmann.ac.il
/Grace/

i-control; ELISA Software

Tecan Group Ltd., Mannedorf, Schweiz

Inkscape; Vektorgrafik

open source: http://inkscape.org/

Jmol; 3D-Betrachtung chemi-
scher Strukturen

open source: http://www.jmol.org/

LabChart; PowerLab-Software

ADInstruments Ltd., Oxford, UK

Rheoplus; Rheometer-Software

Anton Paar GmbH, Graz, Osterreich

SCA 20; Wasserkontaktwinkel-
messung

DataPhysics Instruments GmbH, Filderstadt,
Deutschland
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Software — Fortsetzung
Name Hersteller
SmartSEM; REM-Software Carl Zeiss Microscopy GmbH, Jena, Deutsch-
land
SolidWorks; 3D CAD Modellie- Dassault Systémes SolidWorks Corp., Wal-
rung tham, USA
TXPERT; Zwick-Software Zwick GmbH & Co.KG, Ulm, Deutschland
Z-Plot/Z-View; Scribner Associates Inc., Southern Pines, USA
Impedanzmessung

2.1.4 Reagenzien

Tabelle 2.4: Verwendete Chemikalien, L6sungen und Proteine

Name Hersteller

ABSplus Stratasys Inc., Eden Prairie, USA

Aceton BASF Electronic Materials GmbH, Ludwigshafen,
Deutschland

Agar VWR International BVBA, Leuven, Belgien

Alginat, hochmolekular

Alginatec GmbH, Riedenheim, Deutschland

Alginat, hochmolekular

Algisano GmbH, Riedenheim, Deutschland

Alginat, niedermoleku-
lar, Manugel DJB

Kelco, Hamburg, Deutschland

APTES Merck KGaA, Darmstadt, Deutschland

BaCl, Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Steinheim, Deutschland
bFGF Gibco, Life Technologies Ltd., Paisley, UK

DMEM Gibco, Life Technologies Corp., Grand Island, USA
DMEM/F-12 Gibco, Life Technologies Corp., Grand Island, USA
Eosin G Carl Roth GmbH & Co.KG, Karlsruhe, Deutschland
Essigsaure 100%, Merck KGaA, Darmstadt, Deutschland

Eisessig

Ethanol 96%

Merck KGaA, Darmstadt, Deutschland

FBS gold

PAA Laboratories GmbH, Coélbe, Deutschland
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Chemikalien, Lésungen und Proteine — Fortsetzung

Name

Hersteller

Fluorescein

Sigma Chemical Co., St. Louis, USA

Fluoresceindiacetat

Life Technologies Corp., Grand Island, USA

Glutaraldehyd

Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Steinheim, Deutschland

Hamalaunlésung
sauer nach Mayer

Carl Roth GmbH & Co.KG, Karlsruhe, Deutschland

HS

Biochrom AG, Berlin, Deutschland

Kollagen Typ |, Rat Talil

Gibco, Life Technologies Ltd., Paisley, UK

Methanol Merck KGaA, Darmstadt, Deutschland
Methylenblau VWR International BVBA, Leuven, Belgien
NaCl Carl Roth GmbH, Karlsruhe, Deutschland
NGF-7S, murin Sigma-Aldrich Co. LLC., St. Louis, USA
P400 SC, Lauge Stratasys Inc., Eden Prairie, USA

P400 SR, Stratasys Inc., Eden Prairie, USA
Stitzmaterial

PBS Gibco, Life Technologies Ltd., Paisley, UK

PDMS MED-6015,
Komponente A + B

NuSil Technology LLC, Carpinteria, USA

Pen/Strep Gibco, Life Technologies Corp., Grand Island, USA
Poly-L-Lysin Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Steinheim, Deutschland
Propidiumiodid AppliChem GmbH, Darmstadt, Deutschland

Roti-Histokitt Eindeck-
medium

Carl Roth GmbH, Karlsruhe, Deutschland

Rotisolv Wasser

Carl Roth GmbH, Karlsruhe, Deutschland

RPMI 1640 Gibco, Life Technologies Ltd., Paisley, UK

SDS Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Steinheim, Deutschland
Silikonkleber NuSil Technology LLC, Carpinteria, USA

MED-1000

Tissue-Tek O.C.T. Ein- Sakura Finetek Europe B.V., Alphen aan den Rijn, Nie-
bettmedium derlande

Vitronectin XF

Primorigen Biosciences, Madison, USA
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2.1.5 Kits und Gebrauchslésungen

WST-1-Kit: Cell Proliferation Reagent WST-1, Roche Diagnostics GmbH, Mannheim,
Deutschland.

BrdU-Kit: Cell Proliferation ELISA BrdU (colorimetric), Roche Diagnostics GmbH,
Mannheim, Deutschland.

Losung fur Lebend/Tot-Farbung: 8 pl einer Fluoresceindiacetat-Lésung (5 mg/ml
Aceton) und 50 pl einer Propidiumiodid-Lésung (2 mg/ml PBS) wurden in 5 ml
Basalmedium gegeben und vermischt. Fur die Lebend/Tot-Farbung wurde das
Zellkulturmedium von den Zellen abgenommen und durch die Farbelésung ersetzt.

2.1.6 Zellen und Nahrmedien

L929-Zellen: L929-Zellen sind adharent wachsende Fibroblastenzellen der Maus,
die jedoch auch in Suspension Uberleben. In dieser Arbeit wurden sie flr Zytotoxizi-
tatstests und zur Untersuchung ihres Uberlebens nach einer Immobilisierung im zu
untersuchenden Material verwendet. Ihr Medium enthielt 90% RPMI 1640, 10% FBS
gold und 1% Pen/Strep.

hUC-MSC: Die kommerziellen “human umbilical cord-derived multipotent me-
senchymal stem cells” (hUC-MSCs) wurden zur Uberprifung ihrer Adhasion auf
und im zu untersuchenden Material eingesetzt. Das Medium der mesenchymalen
Stammzellen bestand aus DMEM/F-12 mit 1% Pen/Strep und 0,05% Fibroblasten-
Wachstumsfaktor bFGF.

PC12-Zellen: Diese Zellen sind in Suspension wachsende Tumorzellen der Ne-
bennierenrinde einer Ratte. Bei Zugabe des Nervenwachstumsfaktors NGF in das
Kulturmedium adhéarieren sie und beginnen eine neuronale Differenzierung mit
Neuritenbildung [44]. Die PC12-Zellen wurden zur Evaluierung von Wirkstoffabga-
ben aus dem zu untersuchenden Material genutzt. Das Anzuchtmedium enthielt
85% RPMI 1640, 10% HS, 5% FBS und 1% Pen/Strep. Das Differenzierungsme-
dium bestand aus 97,5% RPMI 1640, 0,5% HS, 0,25% FBS, 0,75% Pen/Strep
und 1% NGF (10 pg/ml). Es wurde zusatzlich reduziertes Differenzierungsmedium
verwendet, welches sich wie das Differenzierungsmedium zusammensetzte, jedoch
kein NGF enthielt.

2.1.7 Fertilisierte Huhnereier

Befruchtete Hihnereier wurden fur den HET-CAM Test verwendet und von LSL Rhein-
Main Gefligelvermehrungsbetriebe GmbH & Co.KG, Dieburg, Deutschland, bezogen.
Es handelte sich um Eier der Legehennenlinie Lohmann Selected Leghorn (LSL).
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2.2 Methoden

2.2.1 Herstellung von Silikon-Alginat-Kompositen

Als Basis flr die Herstellung der Silikon-Alginat-Komposite wurden das PDMS
MED-6015, sowie zunachst verschiedene Alginatldsungen verwendet. MED-6015 ist
ein transparentes, biokompatibles Silikon, welches medizinisch bis zu 29 Tage zuge-
lassen ist [108]. Aufgrund seiner relativ niedrigen Viskositat lasst es sich gut mischen
und entgasen. Die Alginatlésungen unterschiedlicher Konzentrationen bestanden aus
niedermolekularem Alginat diverser Braunalgen und aus hochmolekularem Alginat der
Braunalgen Lessonia trabeculata, Charge SE 57, und Lessionia nigrescens, Char-
ge SE 58 (beide Algisano). Spéater wurden die Komposite ausschlie3lich mit nieder-
molekularem Alginat hergestellt.

Die Standardprozedur zur Herstellung der Komposite war folgendermaBBen: Zu-
nachst wurden die benétigten Mengen an PDMS-Préapolymer des zweikomponentigen
Silikons MED-6015 im Verhaltnis 10:1 (Komponente A zu Komponente B) in einen Be-
cher aus Polypropylen eingewogen und miteinander vermengt. Es folgte eine schritt-
weise Zugabe der Alginatlésung (a 20 mg), bis der gewlinschte Alginatgehalt erreicht
war. Nach jeder Alginatbeigabe wurde die Mischung flr 10 s bei 3.500 rpm und am
Schluss fiir weitere 60 s bei 3.500 rpm im SpeedMixer (unter Zuhilfenahme zweier
Edelstahl-Ruihrkugeln mit 5 mm Durchmesser) gemischt. Alternativ zum SpeedMixer
erfolgten Vermischungen mit einem Rihrwerk mit Turbinenrihrer bei 2.000 rpm. Zur
Verbesserung der Mischbarkeit wurden die Alginatldsungen vor ihrer Anwendung auf
40°C erwarmt. Eine héhere Erwarmung musste vermieden werden, um ein vorzeitiges
Vernetzen des PDMS wé&hrend des Mischvorgangs zu vermeiden.

Die noch unvernetzte Polymermischung wurde im Unterdruck bei 70+5 mbar (abs.)
in einer Vakuumkammer fir maximal 10 min entgast. Anstelle der Vakuumkammer fand
die Entgasung auch teilweise in einem Exsikkator mit angeschlossener Vakuumpumpe
statt. Die Vernetzung der PDMS-Phase erfolgte anschlieBend in einem Trockenschrank
bei 80°C fur 30 min.

Die Alginatphase konnte mit einer 20 mmol BaCl,-Lésung vernetzt werden. Die
Vernetzungszeit hing von der jeweiligen Versuchsanordnung ab. Flr einige Anwen-
dungen wurde nach der Vernetzung des Silikons die noch flissige Alginatphase mit
MilliQ-Wasser aus dem PDMS-Material ausgesplilt. Flir andere Versuche wurde in den
verbliebenen PDMS-Schwamm eine Lésung aus 0,65%igem hochmolekularen Alginat
einer 1:1 Mischung der Algen L. trabeculata und L. nigrescens aufgesogen. Die Char-
gen dieser Alginate sind in den entsprechenden Versuchsbeschreibungen angegeben.

Zur Aufrechterhaltung physiologischer Bedingungen wurden fur einige Versuche die
verwendeten Alginatldsungen und die BaCl,-Lésung mit 0,9 % NaCl angesetzt.

2.2.2 Herstellung von Gussformen

FOr mehrere Versuchsaufbauten mussten die Komposite in Formen verschiedener
Geometrien gegossen und darin vernetzt werden. Die Gussformen hierflr wurden
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in einem CAD-Programm entworfen und mit einem 3D-Drucker hergestellt. Das Ma-
terial der Gussformen bestand aus Acrylnitril-Butadien-Styrol (ABS). Nach dem Aus-
druck folgte das Entfernen des Stltzmaterials in einer Auswaschanlage mit der Lauge
“P400 SC”. Die fertigen ABS-Teile wurden anschlieBend mit Wasser abgespult und
getrocknet.

2.2.3 Viskositatsmessung

Die Viskositat (Zahflissigkeit) ist ein Maf3 fur den inneren Widerstand einer Substanz
gegen das FlieBen bei mechanischer Verformung durch Schub. Sie ist ein Teilmerkmal
der Konsistenz. Uber die Schubspannung 7 und die Schergeschwindigkeit + ergibt sich
die dynamische Viskositét »:

-
n=-—- (2.1)
5
Die Bestimmung der dynamischen Viskositaten von Alginatlésungen aus nieder- und
hochmolekularen Alginaten (L. trabeculata Charge SE 57, L. nigrescens Charge SE 58;
beide Algisano) in unterschiedlichen Konzentrationen erfolgte mit einer Rotationsvisko-
sitdtsmessung. Sie wurden Uber die Vorgabe der Schergeschwindigkeit mit 4 = 1/s tber
einen Zeitraum von 120 s mit je einem Messpunkt pro Sekunde durchgefiihrt. Die Aus-
wertung erfolgte ab dem 20. Messpunkt. Die Temperatur betrug 20°C. Jede Messung
wurde mindestens 3-mal wiederholt.

2.2.4 Konfokale Raman-Mikroskopie

Bei der konfokalen Raman-Mikroskopie wird die Raman-Spektroskopie mit der opti-
schen Mikroskopie kombiniert. Die durch ein Laserlicht angeregten charakteristischen
Schwingungen von Molekulen werden mit einem Spektrometer erfasst und kénnen
identifiziert werden. Gleichzeitig werden die Raman-Spektren durch die Mikroskopie
lokal der Probe zugeordnet, wodurch die raumliche Verteilung der Verbindungen sicht-
bar wird. Die instrumentelle Anordnung ist in Kreiner-Mgller et al. (2013) [74] beschrie-
ben. Dabei wurden ein Spektrometer und ein konfokales Mikroskop (Nikon) zusam-
mengeschlossen. Als Lichtquelle fir die Raman-Untersuchung diente ein griner La-
ser mit 532 nm Wellenlénge. Die Erstellung der Bilder erfolgte nach Kreiner-Mgller
et al. (2014) [75].

Far die konfokale Raman-Mikroskopie wurden die Materialproben (Komposite mit
60-80% Alginatanteil) zwischen zwei Deckglaser gelegt, die mit Klebestreifen gegen
ein Verrutschen fixiert wurden. Uber Lichtmikroskopie erfolgte zunachst eine Fokussie-
rung auf die Materialoberflache. AnschlieBend fand die Einstellung des Lasers flr die
Raman-Mikroskopie statt.

Bei der Messung wurden die Intensitaten der spezifischen Schwingungsfrequen-
zen von Molekulverbindungen bei deren Anregung Uber einen zweidimensionalen Aus-
schnitt der Probe aufgenommen. In den Aufnahmen stellt daher jedes Pixel die Mes-
sung eines kompletten Spektrums dar. Um einzelne Molekillverbindungen der Auf-
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nahme bildlich darstellen zu kénnen, wurden die Bilder nur Gber den fir die Verbin-
dung typischen Frequenzbereich generiert. Daraus ergab sich, dass aus der Raman-
mikroskopischen Aufnahme einer Probe mehrere Bilder fir die jeweils interessierenden
Verbindungen generiert werden konnten. Zur Uberpriifung der értlichen Gleichvertei-
lung zweier unterschiedlicher Verbindungen erfolgte eine Korrelation der aufgenom-
men Bilder (siehe Anhang A.1).

2.2.5 Fluoreszenz-Mikroskopie

Zur Untersuchung der Komposite fand neben der Raman-Mikroskopie auch die
Fluoreszenz-Mikroskopie Anwendung. Um die Alginatphase besser zu erkennen, er-
folgte die Herstellung der Komposite mit einer Alginatlésung, der 1 ug/ml Fluores-
cein beigesetzt wurde. Ebenfalls mit Fluoreszenz fanden die Untersuchungen spaterer
Lebend/Tot-Farbungen von Zellen statt. Fir die Aufnahmen kam ein Mikroskop mit
UV-Licht (Olympus) und entsprechenden Filtern zum Einsatz.

2.2.6 Rasterelektronenmikroskopie

Bei der Rasterelektronenmikroskopie (REM) wurde ein Elektronenstrahl unter einer
Spannung von 5-10 kV auf die Oberflache der Probenmaterialien geleitet und die von
den Proben abgestrahlten Sekundarelektronen detektiert. Die Sekundéarelektronen er-
laubten durch ihre gestreute Flugbahn die Betrachtung auch abgeschatteter Bereiche.
Zudem konnten Reflexionen an den Proben, wie sie bei der Lichtmikroskopie der Kom-
posite teilweise auftraten, umgangen werden.

Fir die REM-Aufnahmen wurden die Komposite nach der Vulkanisierung des
PDMS vollstéandig bei 80°C getrocknet. Bei einigen Untersuchungen war ein voran-
gegangenes Spulen mit Wasser zur Entfernung der noch flissigen Alginatphase nétig.
AnschlieBend erfolgte ein Besputtern der Proben mit wahlweise Kohlenstoff oder Gold,
um ein Aufladen ihrer Oberflache wahrend der Bestrahlung mit den Elektronen zu ver-
meiden.

2.2.7 Zeitrafferaufnahmen

Der Vernetzungsprozess der Komposite wurde im Zeitraffer beobachtet. Noch un-
vernetzte Mischungen aus PDMS-Préapolymeren und Alginatlésung (60—-80%) wur-
den hierzu in die Durchflusskammern von p-Slides eingespritzt. Die Proben harteten
anschlieBend in einem Inkubator mit integriertem Mikroskop und Kameraanschluss
(BioStation) bei 37°C fir 20 h aus. In dieser Zeit erfolgte alle 5 min eine Ablichtung der
Proben.
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2.2.8 Hartemessung

Far die Messung des mechanischen Widerstandes, den das Kompositmaterial einem
mechanisch eindringenden Fremdkdérper entgegenbringt, kam eine Harteprifung nach
Shore-A zum Einsatz.

Flr die Probenanfertigung erfolgte zunachst die Herstellung einer aus Ringen be-
stehenden Gusskammer aus ABS-Material. Der innere Durchmesser der Ringe betrug
36 mm. Die Gusskammer konnte in einen Halter geklemmt werden (Abb. 2.1), so dass
die Ringe wéahrend des Eingief3ens der Polymermischungen (mit einem Alginatanteil
von 60—80%) nicht verrutschten. Nach der Entgasung der Proben und Vulkanisierung
des Silikonanteils wurden die Komposite entlang der Gusskammerringe quer in 2 mm
dicke Scheiben geschnitten.

Deckel

Gusskammerhalter

Gusskammerringe, je 2 mm hoch

Abbildung 2.1: Gusskammer fiir die Herstellung von Kompositproben fiir den Hartetest.

Die stumpfe Spitze der Indenternadel eines analogen Shore-A-Harteprifgerats
wurde senkrecht mit einem Auflagegewicht von 1 kg auf drei eng Ubereinanderlie-
genden Kompositscheiben positioniert. Lufteinschllisse zwischen den Probenstiicken
mussten dabei vermieden werden. Die Messungen fanden zunachst an Kompositen
mit unvernetztem Alginat statt. Sie wurden nach einer Lagerung der Proben fiir 3, 48
und 96 h in 20 mmol BaCl,-Lésung wiederholt. Aus einigen der 75%igen Komposite mit
noch unvernetzter Alginatphase folgte ein Ausspulen des niedermolekularen Alginats
mit anschlieBender Aufnahme von hochmolekularem Alginat (L. trabeculata Charge
SE A010, L. nigrescens Charge SE A011; beide Alginatec). Die Harte dieser Proben
wurde nach 30 min und nach 24 h Inkubation in BaCl,-LOsung gemessen. Zusatzlich
fand eine Hartemessung von reinem PDMS (10:1 Verhéltnis von Komponente A zu
Komponente B) statt.

FUr jede Probenart wurden mindestens 3 Proben hergestellt, deren Hartemessung
an mindestens 5 verschiedenen Stellen erfolgte. Die Messwerte wurden 3 s nach Auf-
lage der Indenternadel auf die Probe abgelesen.

2.2.9 Zugprifung

Der Zugtest diente neben dem Hartetest zur Bestimmung der mechanischen Eigen-
schaften der Silikon-Alginat-Komposite. Die Messung erfolgte mit einer Zugprifma-
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schine bei einachsiger Belastung. Sie detektierte die auftretende Zugspannung o, die
die Kraft ' bezogen auf den Probenquerschnitt A bezeichnet, bei Dehnung ¢ der Pro-
be (Verhaltnis der Langenanderung AL zur Ausgangslange L,). Die aufgenommenen
Daten wurden in Spannungs-Dehnungsdiagrammen dargestellt. Aus dem Anstieg der
Kurven bis 10% Dehnung ergab sich nach dem Hookeschen Gesetz der Elastizitdtsmo-
dul £ der Proben (Gl. 2.2). Nach Uberschreiten der maximalen Dehnung ¢,,.. zerriss
die Probe. Die hierflr benétigte Kraft bestimmte die Zugfestigkeit R,, des Materials.

. F AL
c=FE-¢ mit o=~ und 5—L—0 (2.2)
Far die Herstellung der Zugteststreifen wurden zunachst Gussformen aus ABS mit ei-
nem Innenraumvolumen von 75 x 36 x 2 mm?3 (Abb. 2.2a) und passenden Deckeln
(Abb. 2.2b) gefertigt. Zur Erzeugung einer glatten Oberflache erfolgte eine Bedamp-
fung der Gussformen fir 15 min mit Aceton. Die Komposite (mit 60—80% Alginatanteil)
wurden in die Formen bis zum oberen Rand eingegossen und entgast. Nach der Vul-
kanisierung des Silikonanteils hatten die Komposite eine Dicke von 2 mm und konnten
mit Hilfe einer Schablone (Abb. 2.2¢) und eines Skalpells zu Dehnungsmessstreifen
mit 70 mm Lange und 4 mm Breite geschnitten werden.

Abbildung 2.2: a) Geglattete, 2 mm tiefe Gussform fur die Herstellung von Kompositproben fiir
die Zugprufung mit b) Deckel und c) Schablone zum Schneiden der Dehnungsmessstreifen.

Ein Teil der Dehnungsmessstreifen wurde fir 48 h und ein weiterer fir 96 h mit
20 mmol BaCl,-Lésung vernetzt. Zudem erfolgte bei einigen der Streifen mit 75% un-
vernetztem Alginatanteil eine Ausspulung des niedermolekularen Alginats und Erset-
zen durch hochmolekulares Alginat (L. trabeculata Charge SE A010, L. nigrescens
Charge SE A011; beide Alginatec). Die halbe Menge dieser Streifen wurde fir 30 min
mit BaCl,-Lésung behandelt, die andere Halfte fir 24 h. Alle Streifen wurden so in die
Zugprufmaschine eingespannt, dass die Ausgangslange 50 mm betrug. Die Dehnung
erfolgte mit einer Geschwindigkeit von 50 mm/min.

Neben den Kompositen fand zum Vergleich die Testung von reinem PDMS (Ver-
héltnis 10:1 von Komponente A zu Komponente B) statt. Die Anfertigung der PDMS-
Dehnungsmessstreifen erfolgte auf die gleiche Weise. Fir jede Probenart wurden min-
destens 6 Messstreifen hergestellt.
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2.2.10 Diffusionstests

Um die Durchlassigkeit der Komposite flr wassrige Moleklle zu messen, fanden
zundchst Diffusionsmessungen in einem Zwei-Kammersystem nach Zimmermann
et al. [191] statt. Hierfir wurden Komposite in einer zylindrischen Gussform herge-
stellt. Die Form setzte sich aus 1 und 3 mm dicken Ringen mit einem Innendurchmes-
ser von 12 mm zusammen, die sich in einen Gusskammerhalter befanden (Abb. 2.3a).
Nach dem Einfiillen der Kompositmischung und Vulkanisierung des PDMS wurde die
Gussform aus dem Halter geschoben und der oberste Ring abgenommen. Anschlie-
Bend konnte mit einer scharfen Klinge entlang des nun zuoberst liegenden Ringes eine
Scheibe des Komposits abgeschnitten werden (Abb. 2.3b). Auf diese Weise gelan-
gen Kompositscheiben der gleichen Dicke, wie sie die abgenommenen Gussformringe
hatten.

Abbildung 2.3: a) Gusskammer fiir die Herstellung der Kompositproben zur Diffusionsmes-
sung; b) Schnitt einer 1 mm dicken Probe; ¢) Vorrichtung zur Diffusionsmessung mit Proben-
halter (1), Diffusionskammern (2) und Kammernklemme (3).

Far die Diffusionsversuche im Zwei-Kammersystem kamen die 1 mm dicken Schei-
ben der Komposite (mit 60-80% Alginatanteil) zum Einsatz. Aus diesen wurde die
Alginatphase ausgespult, so dass die Diffusion nur durch den verbliebenen pordsen
PDMS-Schwamm erfolgte. Die Probe wurde in einen Probenhalter aus ABS zwischen
die zwei Diffusionskammern eingelegt und die Kammern mit einer Klemme zusam-
mengedrlckt (Abb. 2.3c). Fir den Test enthielt die erste Kammer eine 3%ige NaCl-
Lésung mit 0,005% Methylenblau als detektierbaren Farbstoff, wahrend sich in der
zweiten Kammer H,O dest. befand. Mehrmals wéhrend des Versuchs wurden mit ei-
ner Mikroliter-Spritze aus beiden Kammern je 100 ul Flissigkeit entnommen, mit 900 pl
destillierten Wassers versetzt und bei 665 nm photometrisch vermessen. Der Absorp-
tionswert des Methylenblaus ist proportional zur Konzentration der NaCl-Lésung.

Wie schnell die Salzionen in die zweite Kammer diffundieren, wird Uber die Teil-
chenstromdichte J ausgedrickt. Sie gibt an, wie viele Teilchen N sich in der Zeit ¢
durch eine zur Diffusionsrichtung senkrecht stehende Flache A bewegen. Bezieht man
das Fliissigkeitsvolumen V' mit ein, so wird sie (iber die Anderung der Konzentration ¢
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mit der Zeit berechnet:

J (2.3)

T Adt Adt
Die Flussigkeiten in den jeweiligen Kammern wurden zwar nicht durchgehend ge-
rihrt, jedoch regelmafig gemischt. So konnte eine homogene Konzentration inner-
halb der Kammern angenahert werden. Der Fluss der Teilchen ist dann auch nach
dem 1. Fick’schen Gesetz beschreibbar (Gl. 2.4). Er ist proportional zum raumlichen
Gradienten der Konzentration % entgegen der Diffusionsrichtung. Die Proportionali-
tatskonstante ist der temperaturabhangige Diffusionskoeffizient D. In der hiesigen Ver-
suchsanordnung entspricht die Anderung der Konzentration dc gleich der Differenz der
Konzentration ¢ von Kammer 1 (K1) und Kammer 2 (K2) zum Zeitpunkt ¢. Die Ande-
rung des Ortes Oz ist gleich der Dicke | des PDMS-Schwammes. Der Diffusionskoeffi-
zient D ist durch die porése Beschaffenheit des PDMS-Schwamms beeinflusst und

wird daher als effektiver Diffusionskoeffizient D.;; bezeichnet.
oc Deff

J = —D% = I . (Ct,Kl — Ct,KQ) (24)

Da der Fluss von Kammer 1 nach Kammer 2 verlauft (bei gleich groBen Volumina der
Kammern und Querschnittsflachen der Probe) kénnen fir die zwei Kammern folgende
Gleichungen aufgestellt werden:

_K dey k1 u . cht,KQ
A dt A at

(2.5)

Um die gesamte Massenbilanz der Kammern zu erhalten, werden zunéachst beide Glei-
chungen jeweils mit der Flache multipliziert und durch das Volumen geteilt. Anschlie-
Bend erfolgt eine Subtraktion der Gleichungen voneinander. In das Ergebnis wird nun
die Teilchenstromdichte J aus Gl. 2.4 eingesetzt, so dass man Folgendes erhalt:

d(c —c AD,

( t,Kldt t,K2> — _9. V lff . (Ct,Kl . Ct,KZ) (26)
Der Ausdruck 2 - é% kann zu einer vom Versuchsaufbau abhangigen Konstante « zu-
sammengefasst werden. Durch Integration der Gleichung ergibt sich:

CiK1 — Cra = € Delitt 4 O (2.7)

Zum Zeitpunkt ¢ = 0 ist die Konzentrationsdifferenz in den zwei Kammern gleich dem
anfanglichen Konzentrationsunterschied zwischen Kammer 1 und 2. Mit diesen An-
fangsbedingungen ist C' = ¢ k1 — ¢o k2 und man erhalt:

In (—C““ — Ct’m) — —Dyjy -kt (2.8)

Co, k1 — Co,K2



2.2 Methoden 27

Wird In (%) gegen xt aufgetragen, so kann durch die Punkte eine Gerade
gelegt werden. lhr Anstieg entspricht dem durchschnittlichen effektiven Diffusionskoef-
fizienten D, s, durch die Poren des PDMS-Schwamms.

Um den Einfluss der Molekularitat des Alginats und der Dauer der Alginatvernet-
zung auf die Diffusion von Molekilen zu untersuchen, wurden Farbstoffe in die Kom-
posite eingebracht und deren Abgabe Uber die Zeit gemessen. Hierflir kamen Kompo-
sitscheiben zum Einsatz, die einen Alginatanteil von 75% und eine Dicke von 3 mm
besafBen. Aus einem Teil der Proben wurde das niedermolekulare Alginat ausgespult
und durch hochmolekulares (L. trabeculata Charge SE A010, L. nigrescens Char-
ge SE A011; beide Alginatec) ersetzt. Danach folgte eine Vernetzung des Alginats
der Proben mit 20 mmol BaCl,-Lésung. Die Vernetzungsdauer betrug fir Komposite
mit niedermolekularem Alginat 3 h, 48 h und 96 h und fir Komposite mit hochmoleku-
larem Alginat 30 min und 24 h. Die Aufnahme des Farbstoffs in die Komposite erfolgte
durch Einlegen der Proben in 0,5%ige Farblésungen. Um die Wechselwirkungen des
Farbstoffs mit dem Alginat zu berlcksichtigen, wurden die Proben in zwei Gruppen auf-
geteilt. Die erste Gruppe kam in eine Lésung mit basischem Methylenblau, die zweite
in eine L6ésung mit saurem Eosin. Nach 48 h wurden die Proben den Farbbadern ent-
nommen und zur Entfernung Uberschissiger Farblésung kurz mit deionisiertem Was-
ser gespdlt.

Die Freisetzungsversuche begannen mit dem Einlegen der Komposite in jeweils
10 ml deionisiertes Wasser. Uber einen Zeitraum von 5'/> h wurden mehrmals je 100 pl
des sich anfarbenden Wassers entnommen. 24 h nach Versuchsbeginn gab es ei-
ne letzte Entnahme von 100 pl Flussigkeit. Samtliche Flissigkeitsproben wurden mit
900 pl destillierten Wassers versetzt und photometrisch vermessen. Das Maximum
des Methylenblaus liegt bei 665 nm, das des Eosins bei 515 nm. Die Auswertung der
Daten erfolgte prozentual bezogen auf die Menge an Farbstoff, die nach 24 h von den
einzelnen Proben abgegeben wurde.

Alle Versuchsansatze (Diffusionskammer und Farbstofffreisetzung) fanden in drei-
facher Ausflihrung bei 20°C statt.

2.2.11 Widerstandsmessung und elektrischen Leitfahigkeit

Zur Untersuchung der elekirischen Eigenschaften der Komposite kam eine Impedanz-
spektroskopie im Frequenzbereich von 0,1-100.000 Hz zum Einsatz. Dadurch lief3 sich
der Wechselstromwiderstand (Impedanz) Z bestimmen. Gleichzeitig wurde untersucht,
ob es frequenzabhangig zu einer Verschiebung des Phasenwinkels ¢ zwischen der
Wechselspannung u(t) und dem Wechselstrom i(¢) kam. Als komplexe GrdBe l&sst
sich die Impedanz Z mit

Z=—2=R+jX (2.9)

beschreiben. R ist der Realteil der Impedanz und wird als Wirkwiderstand oder ohm-
scher Widerstand bezeichnet, da er nicht phasenverschiebend ist. X beschreibt den
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Imaginarteil mit frequenzabhangiger Phasenverschiebung und entspricht dem Blindwi-
derstand. Dieser kann durch induktive oder kapazitive Effekte positive bzw. negative
Werte annehmen, je nachdem, ob der Strom der Spannung (induktiv, positiv) oder die
Spannung dem Strom (kapazitiv, negativ) nacheilt. Durch Bildung der geometrischen
Summe von Wirk- und Blindwiderstand wird der Betrag der Impedanz, der Scheinwi-

derstand, | Z| bestimmt:
Z] = VR? + X? (2.10)

Besitzen Spannung und Stromstarke den gleichen Phasenwinkel (¢ = 0), so ist die Im-
pedanz der Probe gleich dem rein ohmschen Widerstand R und der Betrag der Impe-
danz |Z] ist gleich dem Widerstand Rp der Probe. Der Phasenverschiebungswinkel ¢
zwischen u(t) und i(t) errechnet sich geometrisch aus:

@ = arctan (%) (2.11)

Die Messanordnung erfolgte analog einer Vierleitermessung. Dabei wurden am zu un-
tersuchenden Material vier Elektroden angelegt. Uber die &uBeren Elektroden wur-
de ein bekannter Strom eingespeist, wahrend Uber die inneren die Messung des ent-
stehenden Spannungsabfalls stattfand (Abb. 2.4a). Das Vierleitermessverfahren nutzt
demnach separate Leitungen fir die Stromzufuhr und fir die Spannungsmessung und
ist so weitgehend unabhangig von Ubergangs- und Leitungswiderstidnden Ry

Aus dem Widerstand der Probe Rp, der Querschnittsflache A der Proben und dem
Abstand [ der inneren (Mess-)Elektroden zueinander wurde der spezifische elektrische
Widerstand p ermittelt, dessen Kehrwert die elektrische Leitfahigkeit o ist:

A 1
p=Rp- === (2.12)

) o

Die Querschnittsflache der Kompositproben betrug A = 48 mm?2. Hierfur erfolgte ein
Verguss der Proben in eine ABS-Gusskammer (Abb. 2.4b) auf eine Breite von 8 mm
und eine Héhe von 6 mm mit anschlieBender Vernetzung. Fir die Messung wurde ein
Deckel mit mehreren Schlitzen auf die Kammer gesetzt. Durch diesen wurden 5 mm
breite und 0,5 mm dicke Elektroden in die Proben hineingeschoben (Abb. 2.4c). Die
Elektroden waren an ihren Enden schrag angeschliffen, so dass sie einen scharfen
Grat besal3en und ohne Materialquetschungen in die Proben eindringen konnten. Die
Innenelektroden besaf3en einen Abstand von [ =1 cm.

Der Messaufbau bestand weiterhin aus einer elektrochemischen Schnittstelle und
einem Frequenzgang-Analysator. Die Messungen erfolgten bei einem an den Au-
Benelektroden angelegten konstanten Wechselstrom von 0,5 mA. Uber die Software
“Z-Plot” wurden der Realteil R und der Imaginarteil X der Impedanz Z ausgegeben.

Die Kompositproben hatten einen Alginatanteil von 60—-80%. Pro Kompositzu-
sammensetzung wurden mindestens 5 Proben untersucht. Die zur Herstellung der
Komposite verwendete Alginatlésung enthielt 0,9% NaCl. Des Weiteren wurden die
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Elektroden-
aufnehmer

Probenbehalter

Abbildung 2.4: a) Schaltbild, b) Probenbehélter und c) Messaufbau der Vierleitermessung.

Impedanzen von 6%igen Lésungen aus niedermolekularem Alginat mit und ohne
0,9% NacCl, einer 0,65%igen Lésung aus hochmolekularem Alginat (L. trabeculata
Charge SE A010, L. nigrescens Charge SE A011; beide Alginatec) mit 0,9% NaCl,
sowie von reiner 0,9%iger NaCl-Lésung gemessen.

2.2.12 Wasserkontaktwinkelmessung

Die Benetzbarkeit eines Stoffes kann lber den Kontaktwinkel 6, den ein FlUssigkeits-
tropfen an der Grenzflache zu einem festen Untergrund ausbildet, quantifiziert werden.

Wasserkontaktwinkelmessungen wurden auf der Oberflache der Komposite, an ih-
rem Querschnitt und an den Flachen, an denen sie wahrend der Vernetzung des
Silikonanteils in Kontakt zu ihrer Gussform standen, durchgefiihrt. Bei den Gussfor-
men handelte es sich um Becher aus Polypropylen und um GefaBe aus ABS. Die
Polypropylen-Becher wurden flr einen Teil der Proben unbehandelt verwendet und
waren fir den anderen Teil mit Sauerstoffplasma fir 5 min hydrophilisiert worden
(99 sccm, 0,013 mbar Arbeitsdruck, 100 W; Sentech). Zur Glattung der Oberflache
der ABS-Behalter fand eine 15-minltige Bedampfung mit Aceton statt.

Nach dem Verguss der Komposite und Vulkanisierung ihres Silikonanteils wurden
die Proben den GefaBen entnommen und fir 30 s in 20 mmol BaCl,-Lésung getaucht,
um das Alginat an der Oberflache zu vernetzen. Fir die Messungen am Querschnitt
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fand zuvor eine vertikale Zerteilung der Komposite mit einem Skalpell statt. Auf den
Proben verbliebene BaCl,-Lésung wurde vorsichtig abgetupft.

Die Komposite besal3en einen Alginatanteil von 60—80%. Vergleichend hierzu er-
folgten Wasserkontaktwinkelmessungen auf reinem PDMS (Verhaltnis 10:1 von Kom-
ponente A zu Komponente B). An den Gefa3en, in welche die Komposite vergossen
wurden, fand ebenfalls eine Bestimmung des Wasserkontaktwinkels statt.

Die Messungen wurden mit 2 ul Wassertropfen (Rotisolv) durchgefihrt, die auf den
Proben abgesetzt und nach einer Relaxationszeit von 5 s vermessen wurden. Von
jeder Probensorte erfolgten Messungen mit mindestens 3 Proben und an mindestens
3 unterschiedlichen Stellen je Probe.

2.2.13 Zytotoxizitatstest

Bevor die PDMS-Alginat-Komposite in in-vitro-Versuchen eingesetzt werden konnten,
musste eine schadliche Wirkung der Materialien auf die Zellen ausgeschlossen wer-
den. Daher wurden Zytotoxizitatstests nach ISO 10993-12 durchgeflihrt.

Alle getesteten Kompositproben enthielten einen Alginatanteil von 75%, jedoch mit
drei verschiedenen Arten von Alginat: unbehandeltes niedermolekulares 6%iges Algi-
nat, aufgereinigtes niedermolekulares 6%iges Alginat und hochmolekulares 0,65%iges
Alginat (L. trabeculata Charge SE A010, L. nigrescens Charge SE A011; beide Algi-
natec).

Die Aufreinigung und Sterilisierung des niedermolekularen Alginats erfolgte durch
die Herstellung einer 1%igen Lésung aus unbehandeltem niedermolekularen Alginat,
welche Uber einen 0,2 pm Cellulose-Spritzenfilter filtriert wurde. AnschlieBBend wurde
diese 1%ige Lésung durch Eindampfen bei 80°C auf 6% aufkonzentriert. Die Kompo-
sitherstellung aus den beiden niedermolekularen Alginaten erfolgte geman 2.2.1. Die
Proben wurden auf eine GréBe von 5 x 5 x 5 mm?3 zugeschnitten. Bei einigen dieser
Probenkérper folgte ein Auswaschen der noch unvernetzten Alginatphase mit anschlie-
Bender Aufnahme von steriler hochmolekularer Alginatlésung.

Vor Versuchsbeginn wurden samtliche Proben fir 10 min mit BaCl,-Ldésung ver-
setzt und danach in PBS gespdult. Fir die Komposite mit unbehandeltem niedermole-
kularen Alginat fand zusatzlich eine 10-minutige Sterilisation unter UV-Licht statt. Die
Alginatlésungen aller verwendeten Komposite, wie auch die BaCl,-Lésung, waren zur
Vermeidung osmotischer Gefalle auf eine NaCl-Konzentration von 0,9% eingestellt.

Die fertigen Proben wurden nun in 1 ml L929-Zellkulturmedium gelegt und bei 37°C
inkubiert. Nach 24 h erfolgte eine Abnahme des Mediums, welches anschlie3end als
Kulturmedium fiir L929-Zellen, die 24 h zuvor mit einer Zelldichte von 1-10* Zellen/ml
zu je 100 pl in 96-Well-Zellkulturplatten ausgesat wurden, diente. Auf die Zellen von
12 besiedelten Wells pro Kompositprobe wurden je 70 pl des Probenlberstandes ge-
geben. Als Kontrolle kam reines Kulturmedium zum Einsatz, welches zu je 70 pl auf
12 weitere besiedelte Wells gegeben wurde. Es folgte eine Inkubation aller Zellen far
24 h bei 37°C. Zur Vermeidung von Flissigkeitsverlust durch Verdampfung enthielten
die restlichen Wells der Zellkulturplatte je 100 pl PBS.
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Die Auswertung des Tests erfolgte mit Hilfe von WST-1- und BrdU-Testkits nach Kit-
Protokoll [124, 123]. Hierfur wurde das Medium von den Zellen abgezogen und durch
100 pl frisches Kulturmedium ersetzt. Je 6 Wells jeder Probe (und der Zellkontrolle)
wurden mit den entsprechenden Reagenzien der Testkits versetzt und inkubiert. Die
Messung des Farbumschlags der Medien erfolgte mit einem ELISA-Reader bei einer
Wellenlange von 450 nm und einer Referenzwellenldange von 690 nm.

2.2.14 Biofunktionalisierung des Komposits mit NGF

Als Nachweis fur die Funktionalisierung von Silikon-Alginat-Kompositen mit bioaktiven
Wirkstoffen wurde der Nervenwachstumsfaktor NGF in die Komposite eingebracht. Es
fand eine Messung seines Einflusses auf das Differenzierungsverhalten von PC12-
Zellen in Abhangigkeit von der Diffusion aus den Kompositen statt.

Far diesen Test wurden Probenstiicke mit einem Gesamtanteil an Alginat von 75%
und 80% hergestellt und auf eine GroBe von 5 x 3 x 3 mm? zugeschnitten. Nach der
Vulkanisierung des Silikons erfolgte zun&chst ein Auswaschen des niedermolekularen
Alginats aus den Kompositen und eine anschlieBende 10-minltige Sterilisation der ver-
bliebenen PDMS-Schwamme unter UV-Licht. In diese Schwamme wurde nun steriles
hochmolekulares Alginat (L. trabeculata Charge SE 57, L. nigrescens Charge SE 58;
beide Algisano) aufgenommen. Es folgte eine Aufteilung der Komposite in zwei Grup-
pen, wobei das Alginat der einen Gruppe fir 20 min und das der anderen fiir 22 h in
20 mmol BaCl,-Lésung vernetzt wurde. Nach einem Splilvorgang in PBS wurden samt-
liche Proben fiir 24 h bei 4°C in einer PBS-L6sung, die 5 ug NGF/ml enthielt, gelagert.

Vorbereitend auf die Kultur der PC12-Zellen wurden die Wells von 24-Well-
Zellkulturplatten fir 20 min mit einer 0,01%igen Lésung aus Poly-L-Lysin beschichtet
und anschlieBend fir 2 h trocknen gelassen. In diese Wells wurde jeweils 1 ml Zellsus-
pension mit 3,6-10* PC12-Zellen vorgelegt. Dabei bestand das Medium der Positivkon-
trolle aus normalem Differenzierungsmedium mit 100 ng/ml NGF, wahrend die Zellen in
den anderen Wells reduziertes Differenzierungsmedium (ohne NGF) hatten. AuBBer zur
Positivkontrolle wurde in jedes Well eine der verschieden behandelten Kompositproben
gegeben. Zu den 75%igen Kompositen wurden weiterhin 680 pl und zu den 80%igen
Kompositen 800 ul reduziertes Differenzierungsmedium hinzugefligt, so dass bei voll-
standiger Abgabe des NGF aus den Proben unabh&ngig von deren Alginatanteil eine
Konzentration von 100 ng/ml im Medium vorgelegen hétte. Die Kompositproben wur-
den anschlieBend far entweder 30 oder 90 min zusammen mit den Zellen bei 37°C
inkubiert. Nach ihrer Entfernung erfolgte eine Weiterkultivierung der Zellen far 72 h.
Als Negativkontrolle dienten PC12-Zellen in reduziertem Differenzierungsmedium mit
Kompositproben, die kein NGF enthielten.

Die Versuche fanden in 3-facher Ausfihrung fir jede Probenart statt. Aus jeweils
funf unterschiedlichen mikroskopischen Aufnahmen pro Probenansatz wurden die Zel-
len gezahlt und das Verhaltnis differenzierter zu undifferenzierten Zellen ermittelt. Da-
bei galten nur solche Zellen als differenziert, deren zellulare Auswichse mindestens
20 pum lang waren. Weiterhin erfolgte eine Lebend/Tot-Farbung der Zellen (siehe 2.1.5).
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2.2.15 Oberflachenmodifikation von PDMS

Die Biofunktionalisierung von Silikon kann neben der Modifikation des Materials an
sich auch Gber die Veranderung der Silikonoberflache erfolgen. Das Ziel dieses Versu-
ches war es, die Oberflache von PDMS so zu aktivieren, dass sich Zellen verstarkt an
sie anhefteten. Hierflrr fand zum einen eine Silanisierung des PDMS mit dem Molekdl
APTES statt. Zum anderen wurde das Glykoprotein Vitronectin sowohl tiber chemische
Verfahren kovalent als auch Uber Physisorption an das PDMS gebunden?. Die Ober-
flachenmodifikation von planarem Silikon diente als Vorstufe fur Versuche mit PDMS-
Schwammen.

Zunachst wurde reines PDMS mit einem Verhaltnis 10:1 der Komponente A zu
Komponente B angesetzt und in die ABS-Form aus 2.2.9 auf eine Dicke von 1 mm
gegossen. Nach dem Entgasen des Silikons erfolgte eine Vulkanisierung bei 80°C. Mit
einem Locheisen wurden Proben von 6 mm Durchmesser ausgestochen. Es folgte eine
Reinigung der planaren Scheiben sukzessiv mit 50%igem Ethanol und deionisiertem
Wasser und eine anschlieBende Trocknung.

Fir die Modifizierung der Oberflache wurden die PDMS-Proben in 4 Gruppen
eingeteilt (Abb. 2.5). Die 1. Gruppe bestand aus nicht verédnderten Proben (“na-
tives PDMS”). Auch die 2. Gruppe, an die spater eine physikalische Adsorption
von Vitronectin erfolgte, blieb vorerst unverandert. Die Probenbehandlung der Grup-
pen 3 und 4 (“PDMS+Plasma+APTES” und “PDMS+Plasma+APTES+GA+VN”) war
an das Verfahren von Kuddannaya et al. [78] angelehnt. Zunachst fand eine Akti-
vierung ihrer Oberflache fir 3 min mit Sauerstoffplasma (10 sccm, 1,1 mbar, da-
nach fur 30 s mit N, gespult; Diener) statt. AnschlieBend wurden sie in eine 10%ige
3-(Triethoxysilyl)-propylamin (APTES)-Lésung gegeben, darin fir 2 h bei 50°C be-
lassen und danach mit deionisiertem Wasser gespult. Fir eine der beiden Gruppen
(“PDMS+Plasma+APTES+GA+VN”) folgte ein 1-stliindiges Bad in einer 2,5%igen Glu-
taraldehyd (GA)-Lésung bei Raumtemperatur mit anschlieBender Spilung in deioni-
siertem Wasser. Die Proben aller Gruppen wurden nun fir 10 min unter UV-Licht steri-
lisiert. Auf die unbehandelte Gruppe 2 (“PDMS+VN”), sowie auf die modifizierte Grup-
pe 4 folgte eine Zugabe von 20 ug/ml Vitronectin (VN) unter aseptischen Bedingungen.
Das VN wurde fur 1 h bei Raumtemperatur auf den Proben belassen und danach ab-
gezogen. Es fand kein weiteres Splilen statt.

Eine erste Prafung der unterschiedlichen Beschichtungen erfolgte Gber die Mes-
sung des Wasserkontaktwinkels nach 2.2.12. Um die Wirkung der PDMS-Modifikation
auf das Adhasionsvermégen von Zellen zu untersuchen, wurden die Proben in
96-Well-Zellkulturplatten gelegt. Auf jede Probe kamen 100 pl einer Zellsuspension
mit hUC-MSCs (7,5-10° Zellen/ml; Passage 7). Die umgebenden leeren Wells waren
mit 100 pl PBS aufgefiillt, um ein GbermaBiges Verdunsten von Zellmedium zu ver-
meiden. Es folgte eine Inkubation bei 37°C. Zur Abtrennung nicht adhéarierter Zellen
wurden die PDMS-Proben nach 24 h in neue Wells mit frischem Medium Gberfihrt und
flr weitere 4 Tage inkubiert.

2Vitronectin kommt u.a. im Serum und in der extrazellularen Matrix vor und vermittelt aufgrund seiner
Arginin-Glycin-Asparagin-Sequenz eine gute Zellanbindung [50]
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Abbildung 2.5: Schema der Oberflachenmodifikation von PDMS-Proben: unbehandeltes
PDMS (Gruppe 1), physikalische Adsorption von VN an unmodifiziertes PDMS (Gruppe 2), ko-
valente Anbindung von APTES und kovalente Anbindung von VN Uber GA und APTES an plas-
maaktivierte PDMS-Oberflachen (Gruppen 3 und 4). Nach jedem Modifikationsschritt sind auf
den Probenoberflachen die entsprechenden funktionellen Gruppen dargestellt. APTES steht
far 3-(Triethoxysilyl)-propylamin, GA fur Glutaraldehyd und VN fir Vitronectin. RGD bezeichnet
die Arginin-Glycin-Asparagin-Sequenz des Vitronectins.

Am 2. und 5. Tag fand eine mikroskopische Kontrolle der Zellen statt. Von drei
unterschiedlichen fotografischen Aufnahmen pro Probe wurden die adharierten Zel-
len gezahlt, gemittelt und auf eine Flache von 1 cm? hochgerechnet. An Tag 5 fand
zudem eine Ermittlung der Vitalitdt der Zellen Gber die Bildung von Formazan statt.
Hierflr wurden samtliche Proben in 100 pl frisches Kulturmedium Uberflhrt und mit
10 ul Reagenz eines WST-1-Testkits versetzt. Der Testablauf und die Auswertung er-
folgten nach Kit-Protokoll [124] und wie in 2.2.13 beschrieben. AnschlieBend wurde
eine Lebend/Tot-Farbung nach 2.1.5 durchgefuhrt.

Die Versuche fanden in 5-facher Ausfihrung fir jede Probe statt. Als Referenz
zu den planaren PDMS-Proben dienten parallel auf Zellkulturplatten gewachsene
hUC-MSCs.

2.2.16 Besiedelung von PDMS-Schwammen mit Zellen

Neben der Biofunktionalisierung von PDMS-Alginat-Kompositen fand eine Uberpri-
fung der Mdglichkeit zur Zellbesiedelung ausgesplilter Komposite statt. Nach bereits
erfolgter Evaluierung des Adhéasionsverhaltens von hUC-MSCs auf bioaktivierten pla-
naren PDMS-Oberflachen wurde die Anheftung der Zellen auf und in den PDMS-
Schwammen untersucht.

Die verwendeten Schwamme entstammten 70%igen Kompositen, aus denen die
Alginatphase ausgespult wurde. Die Anfertigung der Komposite erfolgte analog der
Herstellung von Diffusionstestproben nach 2.2.10 zu 1 mm dicken Scheiben. Daraus
wurden mit einem Locheisen die Proben mit einem Durchmesser von 6 mm gestochen.

Die Vorbereitung der PDMS-Schwamme, ihre Modifikation und der grundsatzliche
Versuchsablauf erfolgten analog zu den planaren PDMS-Proben, wie sie in 2.2.15
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beschrieben sind. Die Waschldésungen und Reagenzien wurden durch wiederhol-
tes Aufsaugen in die PDMS-Schwamme aufgenommen. Mit 100 pl einer hUC-MSC-
Zellsuspension (7,5-10° Zellen/ml; Passage 7) wurden die praparierten Schwamme
beimpft. Nach 24 h erfolgte eine Uberfiihrung der Proben in neue Wells mit fri-
schem Kulturmedium. An Tag 5 fand die Auswertung des Versuchs Uber die Zellvi-
talitat statt, wofiir das WST-1-Reagenz nach Kit-Protokoll [124] zugegeben, jedoch
nicht aufgesaugt wurde. Ebenso verhielt es sich mit den Reagenzien der anschlie-
Benden Lebend/Tot-Farbung (siehe 2.1.5) zur Sichtbarmachung der Zellen innerhalb
der Schwamme. Als Referenz dienten auf Zellkulturplatten gewachsene hUC-MSCs.

In weiteren Versuchen wurden PDMS-Schwamme mit PC12-Zellen besiedelt. Die
Adhasion dieser Zellen wird u.a. durch das Matrixprotein Kollagen stimuliert [154]. Da-
her fand eine Vorbehandlung der Schwamme mit 0,1 mg/ml Kollagen Typ | (anstelle von
Vitronectin) bei 4°C Gber Nacht statt. AnschlieBend wurde eine PC12-Zellsuspension
mit 1-10° Zellen/ml in die Schwamme aufgenommen. Nach 5 Tagen Inkubation in Dif-
ferenzierungsmedium erfolgte eine Lebend/Tot-Farbung der Zellen nach 2.1.5.

2.2.17 Einbettung von Zellen in die Alginatphase des Komposits

Die Zellbesiedelung eines Materials ist neben der direkten Anheftung mit Zellen auch
Uber eine Einbettung von Zellen méglich. Das PDMS-Alginat-Komposit kénnte als Ma-
trix fOr die Immobilisierung von Zellen dienen. Um dies zu untersuchen, wurde das
Langzeitiberleben von L929-Zellen beobachtet, welche in der Alginatphase des Kom-
positmaterials eingebettet waren.

Far diesen Versuch kamen Komposite mit 79% Alginatanteil zum Einsatz. Nach
der Vernetzung des PDMS wurden die Komposite in Stlicke geschnitten, welche
5 x 5 mm? maBen und eine Dicke von 1, 2 und 3 mm besaBen. Fir jede Dicke
lagen 18 Proben vor, aus denen das niedermolekulare Alginat ausgesptlt wurde.
Durch eine 10-minltige Bestrahlung mit UV-Licht wurden die PDMS-Schwamme ste-
rilisiert. AnschlieBend wurde steriles hochmolekulares Alginat (L. trabeculata Char-
ge SE 57, L. nigrescens Charge SE 58; beide Algisano), in welches zuvor L929-Zellen
zu 1-10° Zellen/ml Alginat dispergiert worden waren, in die Proben aufgesaugt. Die
Immobilisierung der Zellen erfolgte durch die Vernetzung des Alginats fur 20 min in
20 mmol BaCl,-Lésung. Danach wurden die Komposite in PBS gespllt und separiert
in 24-Well-Suspensionskulturplatten gelegt. Es folgte eine Inkubation der Proben in
L929-Medium bei 37°C bis zu 25 Tage. Jeden dritten Tag fand eine Uberfiihrung der
Komposite in frisches Medium statt. An Tag 0, sowie nach 1, 3, 7, 15 und 25 Tagen
wurden jeweils drei Proben jeder GréBe entnommen, kurz in PBS gespult und eine
Lebend/Tot-Farbung nach 2.1.5 fir 20 min durchgefuhrt. Um die Zellen im Inneren der
Komposite sehen und die Zellzahlen ermitteln zu konnen wurden die Proben nach der
Farbung mit einem Skalpell quer geschnitten.
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2.2.18 HET-CAM

Damit das PDMS-Alginat-Komposit als mdglicher Implantatwerkstoff genutzt werden
kann, musste dessen Biokompatibilitat Gberprift werden. Neben den bereits erfolg-
ten Zytotoxizitatstests fand daher eine Untersuchung der Korpervertraglichkeit mittels
eines Huhnerei-Tests an der Chorion-Allantois-Membran (HET-CAM) statt. Hierflr wur-
den Materialproben auf die Chorion-Allantois-Membran (CAM) von Hihnerembryonen
gelegt und diese tUber mehrere Tage hinweg beobachtet.

Die Hihnerembryonenkultur erfolgte nach dem Protokoll von Perry [114] und Row-
lett & Simkiss [128]. Die Préaparation und spatere Untersuchung der Hihnereier fand
unter einer Sterilbank statt. Die Versuche richteten sich am “Guide for the care and
use of agricultural animals in research and teaching” [100] aus. Unnétiger Stress flr
die Embryonen wurde vermieden.

Zunachst wurden 26 fertilisierte Hilhnereier von Embryonaltag (ED) 0 bis ED3 bei
37,5°C und 65% Luftfeuchtigkeit im Brutschrank inkubiert. Dabei wurden sie alle 2 h
um einen Winkel von 30° mit einer Geschwindigkeit von 0,6°%s gewendet. An ED3
erfolgte ein Umsetzen der Embryonen in Fremdschaleneier. Hierfir wurden handels-
ubliche Eier der GréBe L, die 23—26 g schwerer waren als die Spendereier, an ihrem
stumpfen Ende mit einem Dremel aufgeschnitten. Aus der entstandenen Offnung von
42 mm Durchmesser wurde der Inhalt der Eier verworfen. Es folgte eine Untersuchung
der leeren Eierschalen auf Risse und ein Abspullen der AuBBenseiten mit destilliertem
Wasser. Ein befruchtetes Spenderei wurde nun gedéffnet und sein Inhalt mit Hilfe einer
Frischhaltefolie als Auffang in ein groBes Fremdschalenei Uberfihrt. Nach dem Entfer-
nen der Folie erfolgte ein Auftragen von flissigem Eiweil3 (“Eiwei3kleber”) mit einem
sterilen Wattestabchen um die Offnung des Fremdschaleneis. AnschlieBend wurde ein
Stiick Frischhaltefolie faltenfrei Gber die Eidéffnung gespannt und tber den EiweiBkleber
gestrichen. Dieser Vorgang fand ein zweites Mal mit einem weiteren Stlick Folie statt.
Zum Schluss wurden die zwei Ubereinanderliegenden Folien mit einem Skalpell etwa
8 mm unterhalb der Offnung um das Ei herum abgeschnitten (Abb. 2.6a). Es folgte
eine Inkubation der umgesetzten Eier flr weitere 7 Tage bis ED10.

An ED10 fand die Bestlickung der CAMs mit den Materialproben statt. Von ED6
auf ED7 verstarben zwei Embryonen, so dass noch 24 Eier zur Verfligung standen.
Insgesamt wurden die Embryonen mit 8 Proben aus Kompositmaterial und zum Ver-
gleich mit 8 Proben aus reinem PDMS (10:1 Verhéltnis von Komponente A zu Kompo-
nente B) versehen. Die verbliebenen 8 Eier dienten als Kontrolle. Sie enthielten keine
Proben, durchliefen jedoch die gleichen Behandlungsprozesse wie die beprobten Ei-
er. Die Herstellung sowohl der Kompositproben als auch der reinen PDMS-Proben
erfolgte wie in 2.2.10 fUr den Zwei-Kammer-Diffusionsversuch beschrieben. Sie waren
daher kreisférmig mit einem Durchmesser von 12 mm und einer Dicke von 1 mm. Nach
dem Vernetzen des Silikons wurde aus den Kompositen das niedermolekulare Alginat
ausgespult. Um eventuelle Silikondlreste zu entfernen, wurden alle Proben flr 30 min
in 50%igem Ethanol gereinigt und danach fir 1 h bei 80°C gebacken. Anschlie3end
fand eine Sterilisation im Autoklaven statt. FUr die Komposite folgte eine aseptische
Aufnahme von sterilem hochmolekularen Alginat (L. trabeculata Charge A009, L. ni-
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grescens Charge A012; beide Alginatec). Dieses Alginat wurde fir 20 min mit 20 mmol
BaCl,-L&sung vernetzt. Uberschiissige lonen konnten durch 10-miniitiges Spiilen in
PBS entfernt werden.

Fir die Beprobung eines Embryos musste zunachst die Folie vom Ei entfernt wer-
den. Vorsichtig und unter Vermeidung von Lufteinschlissen wurde die Materialprobe
auf die CAM gelegt. Hierbei war darauf zu achten, dass die Probe nicht direkt iber dem
Embryo platziert wurde. Seine teilweise heftigen Bewegungen hatten sonst die Probe
weit an den Rand des Eis drangen kénnen, wo sie sich unginstig vertikal zwischen
CAM und Eischale hatte positionieren kénnen. Nach dem Auflegen der Probe wurde
das Ei wieder mit doppelter Folie, wie oben beschrieben, verschlossen und weiter bis
ED17 inkubiert.

Wahrend der Versuchsdauer erfolgte taglich eine Entnahme der Eier aus dem Brut-
schrank mit Uberpriifung der Embryonen auf ihre Vitalitat. Die Folien wurden ent-
fernt (Abb. 2.6b), die Proben fotografisch unter einem Stereomikroskop dokumentiert
und die Eier anschlieBend mit neu aufgebrachten Folien weiter inkubiert (Abb. 2.6c).

Abbildung 2.6: a) Folienabdeckung eines Fremdschaleneis; b) offenes Fremdschalenei mit
12 Tage altem Hihnerembryo und auf der Chorion-Allantois-Membran (CAM) aufgelegter Kom-
positprobe; ¢) Eier mit 12 Tage alten Hiilhnerembryonen im Brutschrank.

Nach Abschluss der Dokumentation an ED17 wurden die CAMs mit einer Haut-
schere im Abstand von 3—5 mm um die Proben herum ausgeschnitten. Auch Teile der
CAMs von unbeprobten Eiern wurden exzidiert (Stiicke einer GréBe von 5 x 5 und
10 x 5 mm?2). Mit einer Pinzette konnten die Proben auf einen Objekttrager gezogen
und in PBS transferiert werden. Direkt im Anschluss einer jeden Entnahme erfolgte die
Dekapitation des Hilhnerembryos. Die Proben mit dem Gewebe wurden zur Entfernung
von Blut- und Eiwei3resten vorsichtig in PBS gespdilt.

2.2.19 Anfertigen von Gewebeschnitten, histologische Farbung
und Bestimmung der CAM-Dicke

Nach Beendigung des HET-CAMs erfolgte eine histologische Untersuchung des CAM-
Gewebes unterhalb der Materialproben. Hierfir mussten zunachst Dinnschnitte mit
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einem Kryostaten angefertigt werden.

Die in PBS gesplilten Proben wurden in ein mit Einbettmedium vorgelegtes Einbett-
férmchen Uberfuhrt. Es wurde weiter Einbettmedium so weit aufgeflllt, dass zwar das
Gewebe komplett bedeckt war, die Materialprobenoberflache jedoch frei blieb. Nach
Ausrichten der Probe und Entfernen eventueller Luftblasen folgte ihr Einfrieren far min-
destens 1 h bei -20°C. Waren das Einbettmedium und das Gewebe komplett gefroren,
konnten nun die Materialproben entfernt werden. Dies war nétig, da das Silikon in der
gefrorenen Probe elastisch blieb® und bei Diinnschnitten unter 100 pm zum Abrutschen
der Klinge und zum Zerreif3en der Gewebeschnitte flhrte.

Die reinen PDMS-Proben lieBen sich mit einer Nadel und einer Pinzette leicht vom
gefrorenen Gewebe ablésen. Die Kompositproben mussten dagegen erst durch Aufle-
gen eines auf 30°C erwarmten Metallzylinders mit 10 mm Kreisdurchmesser fiir etwa
5 s leicht angetaut werden. Dabei wurde das Alginat in den Kompositen, welches am
Gewebe angefroren war, so weit aufgetaut, dass ein Abziehen der Probe vom Gewe-
be moglich war. Das Gewebe selbst durfte jedoch nicht mit auftauen, da es sonst am
Komposit klebte und ebenfalls abgezogen wurde.

War die Materialprobe entfernt, wurde nochmals Einbettmedium aufgetragen, bis
das Gewebe vollstédndig bedeckt war. Danach konnten die Proben wieder eingefroren
werden. Aus den tiefgefrorenen Préparaten erfolgte in einem Kryostaten die Anferti-
gung von 10 um dicken Dinnschnitten (Schnitttemperatur: -25°C). Bei einer der Kom-
positproben wurden vor der Entfernung des Materials finf Schnitte mit einer Dicke von
100 um angefertigt. Danach wurde das Komposit entfernt und wie bei den anderen
Proben fortgefahren.

Das Aufziehen der Dinnschnitte auf Objekttrager erfolgte nachdem jeweils etwa
300 um des Gewebes durchschnitten wurden. So ergaben sich N = 3545 Schnitte pro
Probe. Die Schnitte wurden anschlieBend auf einem Objekttrager-Strecktisch bei 30°C
getrocknet und danach fir 1 h bei -20°C in Methanol fixiert. Direkt im Anschluss konn-
ten die Objekttréager in einer Box bei -20°C gelagert werden.

Die Strukturen im Gewebe der Kryoschnitte wurden mit einer Zweifachfarbung, der
Hamatoxylin-Eosin-Farbung (“H&E-Farbung”), verdeutlicht. Hierfir wurden die tiefge-
kihlten Objekttrager auf dem Objekttrager-Strecktisch bei 30°C fir 30 min aufgetaut
und getrocknet. Die erste Farbung, die Hamatoxylinfarbung, erfolgte in einem Bad aus
saurer Hamalaunlésung nach Mayer flr 5 min. Zum Blauen des gebundenen Hama-
toxylins wurden die Schnitte danach fiir 2 min in Leitungswasser gespult. Fir die zweite
Farbung wurden die Objekttrager zuerst fir 3 s in mit 1% Eisessig versetztes deioni-
siertes Wasser getaucht. AnschlieBend folgte ein Bad flr 12-15 s in 0,1%iger Eo-
sinlésung. Nach einem abschlieBenden Spulen in deionisiertem Wasser wurden die
Schnitte auf dem Objekttrager-Strecktisch erneut getrocknet. Die Konservierung er-
folgte durch Uberschichten mit Eindeckmedium und Auflegen eines Deckgldschens.
Alle Schnitte wurden mikroskopiert und fotografisch dokumentiert.

3Silikon besitzt aufgrund seiner hohen Kettenbeweglichkeit eine sehr niedrige Glaslibergangstempe-
ratur von ca. -125°C. Erst bei Temperaturen unter -50°C beginnt es, seine elastischen Eigenschaften zu
verlieren [45].



38 2 Material und Methoden

Die Bestimmung der durchschnittlichen CAM-Dicken erfolgte mit Hilfe des Bildbe-
arbeitungsprogramms “GIMP”. Hierfir wurden die Ubersichtsbilder der 10 pm-Kryo-
schnitte digital so zugeschnitten, dass nur das CAM-Gewebe, welches sich unterhalb
der Probe befand, brig blieb (Abb. 2.7a und b, Schnitt S). Uber die Histogrammfunk-
tion wurde die Zahl der Bildpixel des Gewebes ermittelt (Abb. 2.7c). Auf die Lange
der Probe des jeweiligen Schnittes bezogen konnte so die durchschnittliche Dicke des
CAM-Gewebes in Bildpixel errechnet und mit Hilfe des Maf3stabs in um umgerechnet
werden (in Abb. 2.7d ist diese durchschnittiche CAM-Dicke als ds: vom nivellierten
Schnitt S” bezeichnet). Uber die Lange zweier benachbarter Kryoschnitte der runden
Probe lief3 sich zudem die Flache des dazwischenliegenden Kreisabschnitts geome-
trisch ermitteln (Abb. 2.7¢e). Auf diese Flache wurde die durchschnittliche Dicke des
jeweils langeren Probenschnitts extrapoliert (Abb. 2.7f). Die Dicke zu den Kreisab-
schnitten am Probenrand wurde durch die kirzesten Probenschnitte (in Abb. 2.7e als
S’ und S bezeichnet) bestimmt. Der gewichtete Mittelwert der CAM-Dicke d unter-
halb einer Materialprobe ergab sich aus der Summe der Kreisabschnittsdicken unter
BerUcksichtigung ihrer prozentualen Flachenanteile an der Gesamtflache (Abb. 2.79).
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Abbildung 2.7: Schema einer Kryoschnitt-Auswertung: a) und b) Zuschnitt des Ubersichtsbil-
des zu Schnitt S, so dass nur die CAM unterhalb der Probe zu sehen ist, c) Ermittlung der Bild-
pixel des CAM-Gewebes und deren Mengenanteil am Gesamtbild, d) Nivellierung des Schnit-
tes S zu S’ durch Bezug der Bildpixel auf die Bildlange und Ermittlung der durchschnittlichen
CAM-Dicke dg, €) Berechnung der Kreisabschnitte der runden Probe zwischen den einzelnen
Kryoschnitten, f) Bezug der durchschnittlichen CAM-Dicken auf die berechneten Kreisabschnit-
te und g) Ermittlung des gewichteten CAM-Dicken-Mittelwertes d der Probe.

Vergleichend zu den CAM-Dicken unterhalb der Proben wurde die Dicke von CAMs
bestimmt, auf denen keine Probe auflag. Die Anfertigung der Kryoschnitte, die H&E-
Farbung und die CAM-Dickenbestimmung erfolgten, wie sie fir CAM-Gewebe unter-
halb der Materialproben beschrieben wurden.
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2.2.20 Aufbau einer implantierbaren Elektrode aus Komposit

Die Demonstration der praktischen Anwendbarkeit des Silikon-Alginat-Komposits als
Implantatwerkstoff erfolgte anhand der Herstellung einer Elektrode. Als Vorbild diente
eine implantierbare Silikonelektrode (“Myoplant-Elektrode”) von Lewis et al., mit der
myogene Signale erfasst werden kénnen [89]. Diese Elektrode besteht aus zwei zu-
sammengeklebten Silikonschichten. Sie besitzt eine ovale Form mit einer Lange von
27 mm, einer Breite von 8 mm und einer Dicke von 0,5-0,8 mm. Zwischen den Sili-
konschichten sind in einem Abstand von 10 mm zwei tiefgezogene Edelstahlkontakte
eingebettet, an die jeweils ein isolierter Draht angebracht ist.

Der Aufbau des Kompositelektroden-Prototyps erfolgte analog zum Aufbau der
Myoplant-Elektrode. Hierflr wurden zunéachst flache Scheiben aus Komposit mit 70%
Alginatanteil (die Alginatlésung wurde mit 0,9% NaCl hergestellt) in Dicken von 500 pm
und 750 um geschnitten. Die Methodik zum Anfertigen von Kompositscheiben wurde
bereits in 2.2.10 beschrieben. Die Gussformen hierflr hatten jedoch die Geometrie
der Silikonelektrode mit entsprechend geringerer Dicke der Gussformringe. Das Algi-
nat der geschnittenen Kompositscheiben wurde fir 30 min in 20 mmol BaCl,-Lésung
vernetzt und die Scheiben anschlieBend im Ofen bei 80°C fir 30 min getrocknet. In
die dinnere Scheibe erfolgte mit einem Locheisen ein Ausstanzen von zwei Léchern
mit einem Durchmesser von 3 mm und einem Abstand von 10 mm (Abb. 2.8a und c).
In diese Lécher wurden die Edelstahlkontakte mit Silikonkleber MED-1000 so geklebt,
dass die Vertiefungen der Kontakte bindig in den ausgestanzten Léchern lagen. An-
schlie3end folgte ein Anléten von Teflon-isoliertem Edelstahldraht an jeden Kontakt
unter Zuhilfenahme von Flussmittel. Die Leitungen wurden um die Kontakte herumge-
fihrt und in einem dinnen Silikonschlauch (Dow Corning) gebiindelt. Die halbfertige
Prototyp-Elektrode konnte nun in eine Kunststoffform aus ABS gelegt werden, wobei
der Silikonschlauch mit den Dr&hten in einer Vertiefung fixiert wurde (Abb. 2.8b). Die
dickere Kompositscheibe wurde einseitig mit MED-1000 bestrichen und auf die diinne-
re Scheibe mit den Kontakten geklebt. Um eine stabile Verbindung der zwei Komposit-
schichten zu erzielen, wurde eine zweite, formschlissige ABS-Form mit Zwingen auf
die erste Form gepresst. Die Verklebung erfolgte fir 2 h. Der Aufbau der Elektrode ist
schematisch in Abb. 2.8c dargestellt.

Die Uberpriifung der Funktion der Prototyp-Elektrode fand (iber die Mes-
sung von Elektrokardiographie (EKG)-Signalen statt. Hierfir wurde zunéchst eine
70 x 15 x 15 mm?® groBe Messzelle mit Polymermaterial beflllt, dessen elektrische
Leitfahigkeit der eines Muskels entsprechen sollte (“Muskelphantom”). Es bestand aus
einer aufgekochten Lésung aus 2,5% Agar mit 0,17% NaCl [34]. Nach ihrem Abkuhlen
auf 40°C wurden 10 g davon in die Messzelle geflllt und gewartet, bis sie Raumtempe-
ratur erreicht hat. Parallel wurde die Agarlésung in eine Gussform nach 2.2.11 gefullt,
so dass eine Bestimmung der elektrische Leitfahigkeit des erkalteten Muskelphantoms
erfolgen konnte.

Die Messzelle verfugte an ihren langen Enden Uber jeweils einen Elektrodenkon-
takt. Uber diese Kontakte wurde durch das gelierte Phantom mittels eines Generators
ein EKG-Signal mit 75 Herzschlagen pro Minute eingespeist. Das generierte Signal
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Abbildung 2.8: Aufbau einer Prototyp-Elektrode aus Silikon-Alginat-Komposit: a) benétigte
Komponenten und b) halbfertige Prototyp-Elekirode mit angeléteten Drahten in ABS-Form;
c) Aufbauschema der Prototyp-Elektrode; d) Schema der Elektrodenmessung: Uber die Elek-
troden L und R wurde ein EKG-Signal in ein Muskelphantom eingespeist und von der
Prototyp-Elektrode erfasst, wobei der Spannungsabfall zwischen dem aktiven Kontakt (+) und
dem an den Referenzkanal des Verstérkers angebundenen Kontakt (Ref) gemessen wurde.
(1) 500 um dicke Kompositscheibe mit ausgestanzten Léchern, (2) 750 um dicke Komposit-
scheibe, (3) Edelstahlkontakte, (4) Teflon-isolierte Drahte im Silikonschlauch, (5) ABS-Form
mit formschlissigem Gegenstiick (6) als Aufbauhilfe, (7) Muskelphantom.

entsprach dabei der Ableitung | nach Einthoven*. Die Prototyp-Elektrode wurde auf
das Muskelphantom gelegt und mit einem kleinen, 10 g schweren Gewicht leicht an-
gedriickt. Mit Hilfe eines Verstarkers (PowerLab) konnte nun ein EKG-Signal Uber die
Prototyp-Elektrode abgeleitet werden. Hierflr war ein Elektrodenkontakt an den Refe-
renzkanal des Verstérkers angeschlossen, der als Masse diente (Abb. 2.8d). Auf diese
Weise konnte der Spannungsabfall zwischen den zwei Kontakten gemessen werden.

Die ersten EKG-Signalmessungen wurden kurz nach der Herstellung der Prototyp-
Elektrode mit getrocknetem Komposit durchgefihrt. Danach wurde die Elektrode flr
1 h bei Raumtemperatur in 0,9%iger NaCl-Lésung getrankt, um das Kompositma-
terial zu befeuchten. Nach wiederholter Messung folgte eine erneute Inkubation der
Prototyp-Elektrode fir weitere 17 h in der NaCl-Lésung. Anschlie3end wurde noch ein-
mal gemessen. Als Vergleich zu diesen Messungen diente bei gleichem Versuchsauf-
bau die Aufnahme der EKG-Signale mit der Myoplant-Elektrode. Die Aufzeichnung der
Messsignale erfolgte mit der Software “LabChart”. Die Abtastrate betrug 1.000/s, wobei
ein Tiefpassfilter fir Frequenzen Uber 5 kHz, ein Hochpassfilter fir Frequenzen unter
1 Hz sowie ein Kerbfilter flir 50 Hz eingesetzt wurden. AnschlieBend fand eine Analyse
der EKG-Spektren mittels diskreter Fourier-Transformation statt.

4Die Ableitung | nach Einthoven ist eine bipolare Extremitatenableitung zwischen dem rechten und
linken Arm und wird in der Elektrokardiographie standardmaBig eingesetzt [139]
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3.1 Vernetzung von PDMS und Alginatlosung zu einem
Komposit

Ausgangspunkt aller Versuche bildete die Verbindung der Polymere Polydimethyl-
siloxan (PDMS) und Alginat zu einem Kompositpolymer. Da PDMS und Alginat zwei
nicht ineinander Iésliche oder chemisch miteinander reagierende Stoffe sind, ergab
das Vermischen von Silikon-Prapolymeren mit Alginatiésung zunachst eine Emulsion.
Erst durch das Vernetzen der einzelnen Komponenten entstand aus der Emulsion ein
elastisches Kompositpolymer (Abb. 3.1). Die Molekularitat des Alginats und die Menge
und Konzentration der Alginatlésung waren dabei entscheidend flir das Gelingen der
Vernetzung.

Abbildung 3.1: Elastisches PDMS-Alginat-Komposit mit 75% Alginatanteil.

3.1.1 Zusammensetzung des Komposits und Konzentration der
Alginatlésung

Niedermolekulares und hochmolekulares Alginat wurden in verschieden konzentrierten
Lésungen angesetzt und zu unterschiedlichen Anteilen mit den PDMS-Pré&polymeren
vermengt. Die Handhabbarkeit der Alginatldsungen begrenzte dabei deren maximale
Konzentration: Die Viskositat der Losungen stieg mit der Konzentration der Alginate
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stark an. Losungen aus hochmolekularem Alginat besaf3en bei einer Konzentration
von 2% bereits eine Viskositat von im Schnitt 130,8 Pa-s (Abb. 3.2). Die Viskositat von
niedermolekularem 10%igen Alginat betrug durchschnittliche 364,0 Pa-s.
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Abbildung 3.2: Viskositaten (bei 20°C) von Lésungen aus hochmolekularen und niedermole-
kularen Alginaten in Abhangigkeit von ihrer Konzentration.

Grundsatzlich lieBen sich héher konzentrierte Lésungen zu einem gréBeren An-
teil mit PDMS mischen als niedrig konzentrierte. Das maximale Mischungsverhéltnis
war erreicht, wenn sich die Polymermischungen mit noch gréBerem Alginatanteil nicht
mehr ausharten lieBen und damit kein elastisches Komposit entstand (Tabelle 3.1).
Eine 2%ige Ldésung aus hochmolekularem Alginat war bis zu einem maximalen An-
teil von 60% mit dem PDMS mischbar. Mit niedermolekularem Alginat hingegen waren
wesentlich héhere Mischungsverhaltnisse méglich. Der maximale Anteil an Alginat fur
vernetzende Mischungen lag bei 80%. Er wurde mit Alginatkonzentrationen von 6—10%
erreicht. Hohere Anteile an Alginat fihrten auch hier dazu, dass sich die Polymermi-
schungen nicht mehr aushérten lieBen. Die Mischbarkeit des Alginats mit PDMS war
demnach bei geringerer Molekularitat der Alginate gréB3er. Sie erhéhte sich zudem mit
zunehmender Konzentration (und damit Viskositat) der Alginatlésung.

Flr einige spatere Anwendungen musste die unvernetzte Alginatphase aus dem
Komposit ausgewaschen werden, so dass ein reines PDMS-Grundgerist (“PDMS-
Schwamm”) bestehen blieb. Fir diesen Vorgang durfte das Alginat nicht zu hochviskos
sein, da es sich sonst nicht vollstandig aus dem PDMS-Schwamm entfernen lie3. Mit
dieser Einschrankung zeigte die niedermolekulare Alginatlésung mit einer Konzentra-
tion von 6% die geeignetsten Eigenschaften fir die Herstellung von Kompositen: Diese
Konzentration (mit einer Viskositat von 26,8+4,6 Pa-s) war zum einem hoch genug, um
Komposite mit einem Gesamtanteil an Alginat von 80% zu erreichen, und zum anderen
noch gering genug, um nach Vernetzung des Silikons vollstandig aus dem Komposit
herausgewaschen werden zu kénnen. Die 6%ige niedermolekulare Alginatldsung wur-
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Tabelle 3.1: Vernetzung von PDMS MED-6015 mit hochmolekularem (hm) und niedermoleku-
larem (nm) Alginat verschiedener Konzentrationen: O vernetzend, X nicht vernetzend.

Anteil an Vernetzung der PDMS-Alginat-Mischungen
Alginatiésung Konzentration hm Alginat Konzentration nm Alginat

im PDMS 0,7% 1% 1,2% 2% 0,7% 2% 4% 6% 8% 10%
20% O O O oO O O O O o O
30% O O O oO O O O O o O
40% X X O O X X O O O O
45% X X X O X X O O O O
50% X X X O X X X O O O
60% X X X O X X X O O O
65% X X X X X X X O O O
70% X X X X X X X O O O
80% X X X X X X X O O O
85% X X X X X X X X X X

de daher als Ausgangslésung fur die Herstellung der PDMS-Alginat-Komposite ver-
wendet.

3.1.2 Innere Struktur des Komposits

Die innere Struktur der Komposite wurde mittels konfokaler Raman-Mikroskopie
an Proben mit unterschiedlichem Gesamtanteil an Alginat untersucht. In Abb. 3.3
ist das Raman-Spektrum eines Kompositausschnittes dargestellt. Die Banden
fir Alginat (C=O-Schwingung) liegen bei ca. 1.430-1.850 cm™, die von PDMS
(C-H-Schwingung) bei ca. 2.660-3.000 cm™ und die von Wasser (O-H-Schwingung)
bei ca. 3.000-3.760 cm™'. Die Intensitat des Alginatpeaks ist jedoch wesentlich klei-
ner als die des Wasserpeaks. Eine Korrelation der aufgenommenen Bilder von Alginat
und Wasser ergab, dass eine Ubereinstimmung des lokalen Auftretens beider Stoffe
vorlag (siehe Anhang A.1). Gleichzeitig war die Menge der zwei Stoffe linear miteinan-
der verknupft. Das Alginat war demnach vollstandig und gleichmaBig in der wéassrigen
Phase verteilt und nur an den Stellen zu finden, an denen auch Wasser auftrat. Fur
die Raman-mikroskopischen Bilder wurden daher die durch die h6heren Intensitaten
wesentlich besser detektierbaren Wasserverbindungen genutzt.

Uber eine normierte Skala konnten den Verbindungen entsprechend ihrer spektro-
skopisch ermittelten Intensitdten Farben zugeordnet werden. Helle Bildbereiche zei-
gen eine hohen Anteil an Alginat, dunkle Bereiche einen hohen Anteil an PDMS. Die
Raman-mikroskopischen Aufnahmen in Abb. 3.4a lassen besonders ab einem Algi-
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Abbildung 3.3: Spektrum eines Pixels einer Raman-mikroskopischen Aufnahme mit gekenn-
zeichneten Frequenzbereichen fir Alginat, PDMS und Wasser.

natanteil von 70% erkennen, dass die Alginatkomponente im Komposit klar von der
PDMS-Komponente getrennt war. Das PDMS bildete dabei das Grundgertst des Kom-
posits, wahrend das Alginat darin kugelférmig verteilt war. Mit Zunahme der Gesamt-
menge an Alginat im Komposit wurden die Alginatkompartimente gré3er. Ab einem
Alginatanteil von 70% begannen sie, sich zu berihren. An diesen Berlhrungspunkten
verbanden sie sich, so dass sich ein Alginatnetzwerk innerhalb des PDMS ausbildete.
Dies ist besonders gut in der Aufnahme des 75%igen Komposits in Abb. 3.4a zu sehen.

Vergleichend zur Raman-Mikroskopie wurden die Komposite lichtmikroskopisch mit
Fluorescein-gefarbtem Alginat untersucht (Abb. 3.4b). Auch hier war deutlich zu er-
kennen, dass das Alginat (als grine Kugeln sichtbar) im PDMS eingebettet war. Licht-
spiegelungen und -streuungen flhrten jedoch dazu, dass sich die Ausbildung eines
Alginatnetzwerks innerhalb des PDMS lichtmikroskopisch nicht darstellen lie3. Den-
noch konnte das Vorhandensein des Alginatnetzwerks Uber einen einfachen Versuch
bestatigt werden: Die Komposite wurden bei 80°C getrocknet. Durch die erhéhte Tem-
peratur diffundierte das Wasser gasférmig aus dem Material, so dass die Alginatlésung
austrocknete. Komposite mit einem Alginatanteil unter 70% schrumpften dabei ein. Da
keine offene Porenstruktur im Komposit vorhanden war, durch die der Wasserdampf
hatte entweichen kénnen, diffundierte er aufgrund seines gestiegenen Partialdruckes
durch das PDMS hindurch aus dem Material heraus. Der Dampfdruck des Wassers
hinderte andere Gasmolekiile der Luft daran, in gleichem Mafe in das PDMS hinein
zu diffundieren. Das Austrocknen der Alginatlésung fihrte deshalb zu einem Kollabie-
ren der voneinander getrennten Alginatkompartimente (Abb. 3.5a). In Kompositen ab
einem Alginatanteil von 70% war das Wasser zwar ebenfalls komplett verdunstet, sie
behielten jedoch ihre Form bei. Durch das vorhandene offene Netzwerk der Alginat-



3.1 Vernetzung von PDMS und Alginatiésung zu einem Komposit 45

PDMS- 88r—10 Alginat
gehalt g4 gg gehalt

0.2 [}
0.3 0.7
0.4 0.6
05 0.5
0.6 0.4

07
0.8
A0 um 0g

0.3
0.2
01

1.0 0.0

- Fluorescein-gefarbtes
Alginat

a0 um a0 um

a0 um 200 um 200 um

Abbildung 3.4: a) Raman-mikroskopische Aufnahmen von Kompositen und b) lichtmikrosko-
pische Aufnahmen mit Fluorescein-geférbtem Alginat in den Kompositen. Der Gesamtanteil an
Alginat ist in den Bildern der jeweiligen Proben angegeben.
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phase konnte gleichzeitig mit dem Entweichen des Wasserdampfes auch Luft in das
Komposit einstromen. Das eingetrocknete Alginat legte sich daher als diinne Schicht
an die Innenwéande der Poren, welche es im PDMS hinterlie3 (Abb. 3.5b).

AccY SpotMagn Det WD Exp
% 100kV 30 500x MIX 98 26  PDMS-Alginat 40:60 trock.

Abbildung 3.5: Komposite nach Trocknung: a) kollabierte Alginatporen im 60%igen Komposit
(REM-Aufnahme), b) 75%iges Komposit mit Fluorescein gefarbtem Alginat, welches sich nach
der Trocknung an die Innenwéande der Poren legte (3D-Darstellung optischer Serienschnitte).

Mit dem Zusammenschluss einzelner Alginatkompartimente ab einem Alginatanteil
von 70% bildet sich also ein zusammenhangendes Alginatnetzwerk innerhalb des Si-
likons. Solange die Alginatphase fliissig ist, liegt demnach ein semi-IPN vor. Wird die
Alginatphase ebenfalls vernetzt, bildet sich ein IPN. Obwohl das PDMS und das Alginat
dabei nicht chemisch miteinander verbunden sind, kdnnen sie im vollstandig vernetz-
ten Zustand nicht voneinander getrennt werden, ohne dass die Vernetzung mindestens
eines der Polymere aufgehoben wird.

3.1.3 Vernetzungsprozess und Oberflachengrenzschicht

Der Vorgang der Vernetzung von PDMS-Alginat-Kompositen zu einem semi-IPN konn-
te im Zeitraffer beobachtet werden. Hierzu wurden Mischungen mit unterschiedlichen
Anteilen an PDMS-Préapolymeren und Alginatlésung bei 37 °C vernetzen gelassen. Bei
dieser geratetechnisch bedingten Temperatur war die Reaktionsgeschwindigkeit ge-
ring und das Silikon vulkanisierte nur langsam. Bis zur einsetzenden Aushartung kam
es in den Polymermischungen in unterschiedlichem MaBe zu Bewegungen und Struk-
turveranderungen der beiden Phasen.

In Kompositmischungen mit einem Alginatanteil unter 70% bildeten die Alginatl6-
sung und die PDMS-Préapolymere weitgehend stabile Emulsionen (Abb. 3.6). Dabei
war die Alginatldsung als Trépfchen fein im PDMS verteilt, wie es bereits in 3.1.2 ge-
zeigt werden konnte. Nach etwa 6 h war das PDMS soweit vernetzt, dass sich die
Alginatphase im Komposit kaum noch bewegte. Bis zur vollstandigen Vernetzung des
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Silikons nach 20 h kam es zu keinen weiteren signifikanten Positionsdnderungen der
Alginattrépfchen im PDMS.

00:00:00

03:00:00 0 06:00;00

Abbildung 3.6: Zeitrafferaufnahmen tber 6 Stunden vom Vernetzungsprozess eines 65%igen
Komposits bei 37°C. Die Alginatphase liegt in Tropfchenform (dunkle Flecken) im PDMS vor.

Anders verhielt es sich mit Kompositmischungen mit einem Alginatanteil Gber 70%.
Direkt nach der Herstellung der Mischung aus den PDMS-Prapolymeren und der Algi-
natlésung war zwar auch hier die Alginatphase in feinen Trépfchen im PDMS verteilt,
jedoch schlossen sich die Tropfchen mit der Zeit zusammen und formten gré3ere Trop-
fen (Abb. 3.7). Dieser Zusammenschluss ist in den Aufnahmen nach 2 h Inkubation
deutlich zu sehen. Nach 6 h gab es auch hier kaum noch Veranderungen in der Struk-
tur der Komposite. Die kleinen Alginattrépfchen waren nach 20 h komplett zu gro3en
Tropfen verschmolzen, wie sie auch in den Aufnahmen von Abb. 3.4 zu sehen sind.

Nach der Vernetzung des PDMS zeigten die Komposite in ihrem Inneren eine
gleichmaBige Struktur aus PDMS mit darin verteilten Alginattropfen (vgl. 3.1.2). Die
Struktur der Kompositoberflache hing jedoch mit zunehmendem Alginatgehalt stark
von der Hydrophobizitat der angrenzenden Umgebung ab. Komposite mit einem Al-
ginatanteil unter 70% besaf3en unabhéngig von den Umgebungsbedingungen eine
Oberflache, die in ihrer Struktur dem Materialinneren @hnelte (Abb. 3.8a). Bei hdhe-
ren Alginatmengen bildete sich je nach Art der angrenzenden Kontaktflache eine deut-
liche Grenzschicht aus. An hydrophoben Materialien, wie beispielsweise GefaBwanden
aus Polypropylen, entwickelte sich auf dem Komposit eine diinne Schicht aus Silikon.
Diese Silikonschicht bedeckte das Komposit zu groBBen Teilen, so dass die Tropfen
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Abbildung 3.7: Zeitrafferaufnahmen Gber 6 Stunden vom Vernetzungsprozess eines 75%igen
Komposits bei 37 °C. Die Alginatphase liegt anfangs als fein verteilte Trépfchen vor und schlief3t
sich im Laufe der Stunden zu groBBen dunklen Flecken innerhalb des PDMS zusammen.

der Alginatphase nur an wenigen Stellen bis an die Oberflache gelangten (Abb. 3.8b).
Besonders an der Grenzflache zur Luft konnte bei hohen Alginatanteilen die Silikon-
grenzschicht stark ausgepragt sein. Es entwickelte sich teilweise eine so dicke, mit
Luftblaschen durchsetzte Schicht, dass diese die Oberflache des Komposits komplett
bedeckte (Abb. 3.9a). Wurde ein Komposit in eine hydrophile Form, z.B. bestehend aus
Agar, gegossen, so bildete sich wahrend der Vernetzung ein dinner Alginatfilm an der
Kontaktflache zur Gussform aus (Abb. 3.9b).

Flr die Spezifizierung der Eigenschaften der Kompositoberflache ist also eine ge-
nau definierte Umgebung notwendig, an deren Grenzflache sich die hydrophilen und
hydrophoben Bestandteile des Komposits wahrend des Vernetzungprozesses ausrich-
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EHT =10.00 kV WD =14.0 mm Signal A = SE1

Abbildung 3.8: Kompositquerschnitte mit Sicht auf die Kompositoberflache: a) Die Oberflache
eines 60%igen Komposits ahnelt in ihrer Struktur dem Materialinneren (blaue Pfeile), b) Kom-
posit mit 72,5% Alginatanteil mit deutlich sichtbarer Silikongrenzschicht (griine Pfeile), durch
die nur vereinzelt Poren der Alginatphase an die Oberflache treten (rote Pfeile).

ten kdnnen. Die Auswirkungen auf die resultierende Benetzbarkeit der Kompositober-
flache sind in 3.2.5 beschrieben.

a

Abbildung 3.9: a) Dicke Silikongrenzschicht (griiner Pfeil) auf einem 79%igen Komposit nach
Vernetzung an der Luft; b) Alginatgrenzschicht (weiBe Pfeile) auf einem 75%igen Komposit
nach Vernetzung in hydrophiler Umgebung. Die roten Pfeile markieren Offnungen der Alginat-
poren mit Verbindung zur Alginatgrenzschicht.

3.2 Charakterisierung des PDMS-Alginat-Komposits

Nachdem es gelungen war, verschiedene Komposite aus PDMS und 6%iger Alginat-
|I6sung herzustellen, wurden diese hinsichtlich ihrer Eigenschaften untersucht. Beson-
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deres Augenmerk galt der Frage, ob das Material als Implantatwerkstoff geeignet ist.
Hierflr sollte geklart werden, inwieweit die Komposite fir wassrige Molekle diffusibel
waren. Zusétzlich wurden die mechanische Stabilitdt, der elektrische Widerstand, die
Benetzbarkeit mit Wasser und die Wirkung auf lebende Zellen (Zytotoxizitat) evaluiert.

3.2.1 PorengroBen

In den PDMS-Alginat-Kompositen ist das Alginat kugelférmig im PDMS verteilt (sie-
he 3.1.2). Die Untersuchung und Vermessung der Poren, die es dabei im Silikon bildet,
erfolgte mittels Elektronenmikroskopie. Es wurden Komposite miteinander verglichen,
die zum einen in einem SpeedMixer und zum anderem mit einem Turbinenrihrer her-
gestellt wurden (Abb. 3.10).
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Abbildung 3.10: Porengré3en innerhalb der PDMS-Matrix in Abhangigkeit vom Gesamtanteil
an Alginat im Komposit. Vergleich von Kompositen hergestellt in einem SpeedMixer (schwarz)
und mit einem Turbinenrihrer (rot).

Sowohl mit dem SpeedMixer als auch mit dem Turbinenrihrer erhielt man Poren-
gréBen, die stark mit der Menge des Alginatanteils korrelierten. Bei einem Algina-
tanteil von 60% formten sich im PDMS Kammern mit einer GréBe von durchschnitt-
lich 16,8 um. Die Erhéhung des Alginatanteils um 5% ergab eine sprunghafte Vergro-
Berung der Kammern um etwa das 6-fache auf durchschnittliche 78 um. Eine weitere
Erhéhung des Alginatanteils fihrte zu einer steten VergréBerung der Poren, jedoch
nahm das Verhaltnis von Alginatanteil zu Porengré3e ab. Im Schnitt maBen die Poren
bei 72,5% Alginatanteil bereits 214,8 um und vergréBerten sich bei 80% auf durch-
schnittliche 256,1 um. Aul3er bei den 60%igen Kompositen variierten die Porengréf3en
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jeweils um etwa 50 um. Die bei den 77,5 und 80%igen Kompositen um durchschnitt-
liche 20 um gréBeren Poren beim Turbinenrihrer lassen sich auf dessen geringere
Umdrehungszahl und damit etwas schlechteres Emulgierungsvermdgen bei sehr ho-
hen Alginatanteilen zurtckfUhren.

In den REM-Aufnahmen der Abb. 3.11 sind die kugelférmigen Poren gut erkennbar.
Die bei Alginatanteilen unter 70% noch voneinander getrennten Poren berlhrten sich
bei héheren Alginatanteilen zunehmend miteinander. Die Verbindung einzelner Poren
ist in Abb. 3.11d deutlich zu sehen.

EHT =10.00 kV WD =11.0 mm Signal A = SE1 70.0P 200 pm EHT =10.01 kV WD = 9.5 mm Signal A= SE1 80.0P

Abbildung 3.11: REM-Aufnahmen von Kompositen mit a) 60%, b) 65% , ¢) 70% und d) 80%
Alginatanteil.

Neben dem Gesamtanteil an Alginat hatte auch die Konzentration der Alginatlésung
einen Einfluss auf die PorengréBe: Je héher das Alginat konzentriert war, desto klei-
nere Poren bildeten sich bei gleichem Alginatanteil im Silikon aus. Beispielhaft ist dies
im Korrelationsbild flr die Raman-Mikroskopie im Anhang A.1 zu sehen. Das verwen-
dete 75%ige Komposit wurde mit einer 10%igen Alginatlésung hergestellt. Wahrend
ein Komposit mit gleichem Alginatanteil und 6%iger Alginatlésung eine durchschnitt-
liche PorengréBe von 231 um aufwies (siehe Abb. 3.10), ergaben sich mit 10%iger
Alginatlésung Poren von im Schnitt 145 um Gré3e (siehe Abb. A.1) .
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3.2.2 Diffusion wassriger Molekiile

Die Entstehung eines durchgehenden Porensystems innerhalb der Silikonmatrix er-
maoglicht den Transport von wassrigen Molekulen durch das Material hindurch. Mittels
eines Zwei-Kammersystems mit Kompositproben als Membran wurde die Permeabili-
tat zunachst nur in Abhangigkeit von der PorengréBe — bedingt durch den Gesamtan-
teil an Alginat im PDMS — untersucht. Der Impuls zur Diffusion erfolgte durch einen
NaCl-Konzentrationsgradienten zwischen den Kammern. Um die Diffusion optisch be-
obachten zu kénnen, wurde Methylenblau als Ablaufverfolger eingesetzt (Abb. 3.12).
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Abbildung 3.12: Beispiel eines Diffusionskammer-Versuchs: a) Absorptionswerte mit der Zeit,
b) Diffusionskammern wahrend des Versuchs, wobei die Molekile aus Kammer 1 bereits teil-
weise in Kammer 2 diffundiert sind.

Komposite, die mit weniger als 70% Alginat hergestellt wurden, besal3en kein IPN
und waren entsprechend nicht durchlassig. Erst mit einem héheren Alginatanteil konn-
ten wasserlésliche Teilchen durch das entstandene Netzwerk hindurch diffundieren.
Dabei stieg erwartungsgeman die Geschwindigkeit des Teilchentransports mit zuneh-
mendem Alginatanteil, da dieser gré3ere Poren im PDMS hinterlie3 (Abb. 3.13a). Wah-
rend bei Proben, die mit 80% Alginatanteil hergestellt wurden, nach 24 Stunden ein
nahezu vollstandiger Konzentrationsausgleich zwischen Kammern stattfand, waren bei
den 70%igen Proben nur knapp die Halfte der Molekule diffundiert.

Uber die Lichtabsorptionswerte des Methylenblaus war es méglich, die NaCl-
Konzentrationen in den Kammern zu unterschiedlichen Zeitpunkten zu ermitteln. Nach
dem Ldésen der Differentialgleichung 2.7 zu 2.8 konnten die Werte graphisch aufge-
tragen werden. Durch sie hindurch wurden Regressionsgeraden gelegt, deren Anstieg
den effektiven Diffusionskoeffizienten D.;, entspricht. Abb. 3.13b zeigt die Auftragung
der Daten sowie beispielhaft fir jede Probenart eine Regressionsgerade durch deren
Mittelwerte. Neben dem Graph stehen die flr jede Probenart ermittelten effektiven Dif-
fusionskoeffizienten.

Im Graph von Abb. 3.13b ist zu sehen, dass die Werte der Proben bis 75% Alginat-
anteil einen linearen Verlauf haben. Die Werte der 77,5 und 80%igen Proben dagegen
beschreiben eine leichte Krimmung. Grund hierfir ist vermutlich, dass die Flussig-
keiten in den jeweiligen Kammern nicht stetig geridhrt, sondern nur periodisch ver-
mischt wurden. Dadurch gab es nicht nur innerhalb der Proben ein Konzentrations-
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Abbildung 3.13: Ergebnisse des Diffusionskammer-Versuchs: a) prozentualer Anstieg der
NaCl-Konzentration in Kammer 2 mit der Zeit in Abhangigkeit von der Porositat der Proben,
b) Ermittlung der effektiven Diffusionskoeffizienten aus dem Anstieg der nach linearer Regres-
sion ermittelten Geraden Uber die Werte nach Gleichung 2.8: Im Graph sind die Regressions-
geraden Uber die Mittelwerte der dargestellten Daten zu sehen, rechts daneben stehen die
far die jeweiligen Porositaten ermittelten effektiven Diffusionskoeffizienten. Die Legende gilt fur
beide Graphen.

gefélle, sondern auch teilweise in den Kammern. Zudem besaf3 die NaCl-Lésung ei-
ne héhere Dichte als Wasser, so dass sie nach Passieren der Probe zunéachst auf
den Boden der 2. Kammer sank. Dies hatte einen schnelleren Stofftransport vor al-
lem innerhalb der ersten 1-2 Stunden zur Folge, der zu einem steileren Anstieg der
Werte fuhrte. Trotzdem konnten durch das Legen der Regressionsgeraden die effekti-
ven Diffusionskoeffizienten abgeschatzt werden. Es zeigte sich deutlich eine Erhéhung
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der Diffusionskoeffizienten mit VergréBerung der Poren. Proben, die mit 80% Alginat-
anteil hergestellt wurden, besaBen einen etwa 5-fach héheren effektiven Diffusions-
koeffizienten als 70%ige Proben. In der Literatur wird der Diffusionskoeffizient einer
ahnlich konzentrierten NaCl-Lésung bei 25°C mit rund 1,5-10° angegeben [166]. Die
hier ermittelten Werte der effektiven Diffusionskoeffizienten bei Kompositen ab 75% Al-
ginatanteil sind zwar aus den oben genannten Griinden etwas héher, haben jedoch die
gleiche GréBenordnung.

In einem weiteren Versuchsansatz wurde der Einfluss der Vernetzungszeit der Algi-
natphase auf die Diffusion von wasserldslichen Molekilen aus den Kompositen heraus
untersucht. Da bei der Diffusion auch die Wechselwirkungen der Substanzen mit dem
Alginat eine Rolle spielen, kamen zwei verschiedene Farbstoffe zum Einsatz: Eosin
und Methylenblau. Es wurden zun&achst Komposite mit niedermolekularem Alginat un-
tersucht (Abb. 3.14).
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Abbildung 3.14: Prozentuale Freisetzung von Eosin (a) und Methylenblau (b) aus 75%igen
Kompositen mit niedermolekularem (nm) Alginat. Neben den verschiedenen Farbstoffen wurde
die Abhéangigkeit von der Vernetzungszeit der Alginatphase untersucht. Zum Vergleich ist die
Abgabe der Farbstoffe aus Kompositen mit ausgesptiltem Alginat dargestellt. Fir eine besse-
re Ubersichtlichkeit sind die Fehlerbalken der Standardabweichungen (durchschnittlich 2,1%)
nicht mit aufgefthrt.

Aus den Messungen geht deutlich hervor, dass die Abgabe der Farbstoffe umso
langsamer erfolgte, je lAnger und damit starker die Alginatphase vernetzt war. Dies
wurde vor allem beim Eosin deutlich (Abb. 3.14a). Eosin besitzt bei neutralem pH-Wert
eine negative Ladung. Die Wechselwirkungen dieses Farbstoffs mit dem ebenfalls ne-
gativ geladenen Alginat waren daher weniger stark als beim basischen Methylenblau.
Durch seine positive Ladung band das Methylenblau teilweise an das Alginat und die
Stérke der Alginatvernetzung hatte einen etwas geringeren Einfluss auf seine Diffu-
sion (Abb. 3.15). Wahrend die Differenz zwischen 3 h und 96 h lang vernetzten Proben
nach 30 min beim Eosin etwa 19% betrug, waren es beim Methylenblau nur ca. 4%.
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Nach 90 min hatte sich der Unterschied beim Eosin auf 27% gesteigert, ndherte sich
aber mit zunehmender Freisetzungszeit wieder an. Dagegen gaben fur 96 h vernetzte
Proben nach 90 min etwa 10% weniger Methylenblau ab als fir 3 h vernetzte Proben.
Dieser Unterschied anderte sich jedoch auch nach 5 Stunden kaum.

Neben den Kompositen mit niedermolekularem Alginat wurde die Diffusion der bei-
den Farbstoffe aus Kompositen mit hochmolekularem Alginat untersucht (Abb. 3.15).
Da das hochmolekulare Alginat eine geringere Konzentration als das niedermolekulare
Alginat besal3, wurden hierflr kirzere Vernetzungszeiten als bei den Kompositen mit
niedermolekularem Alginat gewahlt.
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Abbildung 3.15: Prozentuale Freisetzung von Eosin (a) und Methylenblau (b) aus 75%igen
Kompositen mit hochmolekularem (hm) Alginat. Die Messungen wurden an Kompositen mit
verschieden lang vernetzter Alginatphase durchgefihrt. Zum Vergleich ist die Abgabe der Farb-
stoffe aus Kompositen mit ausgespultem Alginat dargestellt. Die Fehlerbalken der Standardab-
weichungen (durchschnittlich 2,2%) sind fiir eine bessere Ubersichtlichkeit nicht mit aufgefiihrt.

Auch bei den Kompositen mit hochmolekularem Alginat war eine Verlangsamung
der Diffusion mit zunehmender Vernetzungszeit zu sehen. Die Unterschiede zwischen
den verschiedenen Proben waren jedoch weniger stark als beim niedermolekularem
Alginat: Die Differenz zwischen 30 min und 24 h lang vernetzten Proben betrug 90 min
nach Versuchsbeginn sowohl beim Eosin als auch beim Methylenblau etwa 7%. Aller-
dings zeigte sich deutlich, dass das Eosin aufgrund der geringen Wechselwirkungen
mit dem Alginat schneller aus den Kompositen freigesetzt wurde. Ahnlich wie bei Kom-
positen mit 3 h vernetztem niedermolekularen Alginat war dieser Farbstoff bereits 21/2 h
nach Versuchsbeginn nahezu vollstandig abgegeben.

Zusammengefasst waren die Komposite fur wasserldsliche Substanzen sehr gut
permeabel, wobei die Freisetzung der Stoffe Gber den Alginatanteil und damit die Po-
rengrol3e, Uber die Vernetzungszeit der Alginatphase und Uber die elektrische Ladung
der gelésten Molekile beeinflusst werden konnte.
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3.2.3 Mechanische Stabilitat

FlOr die gewlnschte Anwendung des Komposits als Implantatmaterial war es nétig,
dessen Stabilitat bei mechanischer Einwirkung zu ermitteln. Hierflir wurde zum einen
die Harte der Komposite gemessen und zum anderen ihre Belastbarkeit, Elastizitat und
Dehnung bei Zugbeanspruchung untersucht.

Die Harte gibt den Widerstand an, den das Testmaterial dem mechanischen
Eindringen eines Fremdkoérpers entgegenbringt. Der Werkstoffkennwert far Weich-
Elastomere, wie z.B. Silikon, ist die Harte nach Shore-A. An reinem PDMS ohne Algi-
nat wurde eine Héarte von 46,8+3,5 Shore-A gemessen. Demgegeniber waren 60%ige
Komposite mit einer Harte von rund 15 Shore-A nur etwa /3 so hart. Bei den Kompo-
siten mit unvernetztem Alginat sank mit zunehmendem Alginat- und abnehmendem
Silikonanteil die Harte weiter stark ab (Abb. 3.16). Komposite mit einem Alginatanteil
von 80% wiesen schlieB3lich nur noch eine Harte 3,54+1,4 Shore-A auf.
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Abbildung 3.16: Hartemessung an Kompositen mit unvernetztem und vernetztem Alginat in
Abhangigkeit vom Gesamtalginatanteil und der Dauer der Alginatvernetzung.

Die Vernetzung der Alginatphase mit BaCl,-Lésung fir 3 h fihrte zu einer gering-
flgigen Verfestigung der Komposite um ca. 1-2 Shore-A-Harten. Deutlicher war der
Unterschied bei den Kompositen zu sehen, deren Alginatphase fir 48 h vernetzt wur-
de. Hier ergab sich bei fast allen Kompositzusammensetzungen eine Verhdartung um
etwa 4 Shore-A. Am starksten wirkte sich die Vernetzung des Alginats an Komposi-
ten mit 70% Alginatanteil aus. Die Harte stieg hierbei nach 96-stiindiger Vernetzung
der Alginatphase um etwa das Doppelte von 7,5+0,4 Shore-A auf 15,2+1,1 Shore-A.
Dagegen hatte die Vernetzung von 60%igen Kompositen mit Ba%*-lonen aufgrund des
fehlenden IPNs kaum einen Einfluss auf die Harte. Die leicht gestiegene Harte bei



3.2 Charakterisierung des PDMS-Alginat-Komposits 57

65%igen Kompositen, die ebenfalls kein IPN aufweisen, resultierte allein aus der Ver-
netzung und damit Verfestigung der an den ProbenauB3enflachen liegenden Alginat-
kompartimente.

Ein weiteres Kriterium fir die mechanische Stabilitat eines Materials ist dessen Ver-
halten bei Zug- und Dehnungsbeanspruchung. Hierflr wurden schmale Kompositstrei-
fen in einem Zugtester vermessen. Die Untersuchungen erfolgten ebenfalls an Kom-
positen mit 60-80% Alginatanteil. Ihre Alginatphase war entweder unvernetzt, oder fir
48 bzw. 96 h vernetzt (Abb. 3.17).
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Abbildung 3.17: Spannungs-Dehnungsdiagramme: a) Ubersicht von Kompositen mit unver-
netztem Alginat im Vergleich zu reinem PDMS, b)-d) Detailansicht von Kompositen mit un-
vernetztem sowie fir 48 respektive 96 Stunden vernetztem Alginat. Die Komposite enthielten
einen Alginatanteil zwischen 60 und 80%. Die Legende qilt fir alle 4 Graphen.

Um genauer beurteilen zu kénnen, welchen Widerstand die Materialien der
elastischen Verformung entgegenbringen, wurde ihr Elastizitdtsmodul E berechnet
(Abb. 3.18a). Der Elastizitaitsmodul von reinem PDMS lag bei 1,61+0,07 N/mm?2. Bei
allen getesteten Kompositen musste wesentlich weniger Kraft fir die Dehnung der Pro-
ben aufgewandt werden. Mit steigendem Alginatgehalt vergré3erte sich die Porositat
der Komposite. Daraus resultierte eine Verringerung des effektiven Querschnitts des
PDMS im Komposit. Die ermittelten Elastizitdtsmoduln waren annahernd proportional
zu den effektiven PDMS-Querschnitten. Komposite mit unvernetzter Alginatphase mit
60% Alginatanteil wiesen einen Elastizitatsmodul von 0,24+0,02 N/mm?. Dieser sank
mit zunehmendem Alginatanteil auf fast 0,1 N/mm?. Durch die Vernetzung der Alginat-
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phase wurde der Elastizitadtsmodul teilweise erhoht. Wahrend die Ba?+-lonen auf die
Elastizitatsmoduln von 60-65%igen Kompositen aufgrund des fehlenden IPNs wenig
Auswirkung hatten, stiegen sie bei Kompositen ab 70% Alginatanteil um mehr als das
Doppelte ihres Ausgangswertes. Hierbei gab es allerdings kaum Unterschiede zwi-
schen solchen Proben, deren Alginatphase fur 48 h vernetzt wurde, und jenen, die fur
96 h vernetzt wurden. Die starkste Erhéhung fand bei 70%igen Kompositen statt. Der
Elastizitaitsmodul steigerte sich hier von 0,2140,03 N/mm? mit unvernetztem Alginat
auf durchschnittliche 0,45 N/mm? mit vernetztem Alginat.
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Abbildung 3.18: Elastizitdtsmodul (a), Zugfestigkeit (b) und maximale Dehnung (c) von Kom-
positen mit vernetztem und unvernetztem Alginat bei verschiedenen Alginatanteilen.

Neben den Elastizitatsmoduln wurden die Zugfestigkeiten R,, der Proben bestimmt.
Die Zugfestigkeit gibt dabei die Kraft an, die fir eine Dehnung der Proben bis zu ihrem
Riss benotigt wird. Diese lag fiir reines PDMS bei 5,32+0,59 N/mm?. Die Zugfestigkeit
der Komposite war mit unter 1,0 N/mm? wesentlich geringer, wobei sie mit zuneh-
mendem Alginatgehalt weiter abnahm (Abb. 3.18b). Die Vernetzung der Alginatphase
fihrte nur zu einer geringflgigen Erhdhung der Zugfestigkeit. Dagegen war ein deut-
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licher Unterschied zwischen Kompositen mit 60—65% Alginatanteil und Kompositen
mit 70—80% Alginatanteil zu sehen. Letztere waren mit einer Zugfestigkeit zwischen
0,1 und 0,4 N/mm? nur etwa 1/4 bis 1/2-mal so fest wie erstere.

Zusatzlich zum Elastizitatsmodul und der Zugfestigkeit wurde die maximale Deh-
nung ... bis zum ReiBen der Proben ermittelt. Wie bei der Zugfestigkeit waren
auch hier die Werte zwischen 60—-65%igen und 70-80%igen Kompositen deutlich ver-
schieden und der Einfluss der Alginatvernetzung eher gering. Komposite mit 60—-65%
Alginatanteil konnten auf tber 250% ihrer Ausgangslange gedehnt werden. Sie wa-
ren damit dehnbarer als reines PDMS (mit ¢,,,, von im Schnitt 144%). Die maxima-
le Dehnung von Kompositen mit 70-80% Alginatanteil besal3 Mittelwerte zwischen
65% und 107%. Hierbei war keine Abhangigkeit vom Alginatanteil zu erkennen.

Vergleichend zu Kompositen mit niedermolekularem Alginat wurde die mechani-
sche Stabilitdt von Kompositen mit hochmolekularem Alginat gemessen. Exemplarisch
ist dies flir Komposite, die mit 75% Alginatanteil hergestellt wurden, in Tabelle 3.2 ge-
zeigt. Die Vernetzungszeiten mit BaCl,-Losung wurden kirzer gewéhlt, da das hoch-
molekulare Alginat eine geringere Konzentration besaf.

Tabelle 3.2: Harte, Elastizitatsmodul (E-Modul), Zugfestigkeit und maximale Dehnung von
Kompositen mit hochmolekularem Alginat.

Vernetzung Harte / E-Modul / Zugfestigkeit/ max. Dehnung/
des Alginats  Shore-A N/mm? N/mm? %

unvernetzt 6,3 + 0,45 n.a. n.a. n.a.

30 min 6,4+042 0,271 £0,05 0,216 + 0,043 68,16 + 6,99

24 h 89+1,43 0,294 +0,054 0,185+0,049 72,65+ 7,82

Die 75%igen Komposite mit unvernetztem hochmolekularen Alginat wiesen mit im
Schnitt 6,3 Shore-A etwa die gleiche Héarte auf wie die 75%igen Komposite mit un-
vernetztem niedermolekularen Alginat. Es zeigte sich, dass eine 30-minutige Vernet-
zungszeit nur zu geringfigiger Verhartung fihrte. Erst eine Vernetzung von 24 h ergab
eine Erhdhung der Harte um etwa 2,5 Shore-A.

Bei den Kompositen mit unvernetzter Alginatphase war das PDMS-Netzwerk haupt-
verantwortlich fir die mechanischen Eigenschaften der Komposite. Aus diesem Grund
wurden die Komposite mit hochmolekularem Alginat im Zugversuch nur mit vernetz-
ter Alginatphase getestet. Verglichen mit den Ergebnissen der 75%igen Komposite mit
niedermolekularem Alginat befanden sich samtliche Werte des Elastizitatsmoduls, der
Zugfestigkeit und der maximalen Dehnung in den gleichen Bereichen.

3.2.4 Spezifischer Widerstand und elektrische Leitfahigkeit

Um die Tauglichkeit des Silikon-Alginat-Komposits als Tragermaterial flr Implantate
mit integrierten Elektroden zu Uberprifen, wurde eine Impedanzspektroskopie durch-
geflhrt.
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Fur die Komposite wurde zunachst der Betrag der Impedanz |Z| nach Glei-
chung 2.10 und der dazugehérige Phasenverschiebungswinkel ¢ mit Gleichung 2.11
berechnet (Abb. 3.19a und b). Die Impedanzen von Kompositen mit 60 und 65% Algi-
natanteil lagen auBBerhalb des messbaren Bereichs.
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Abbildung 3.19: Bode-Diagramm mit a) dem Betrag der Impedanz und b) dem Phasenver-
schiebungswinkel flir Komposite mit 70% bis 80% Gesamtanteil an Alginat. Die Legende gilt
far beide Graphen.

Grundsatzlich zeigte sich, dass die Impedanzen bei den meisten Messungen von
0,1 bis 1.000 Hz konstant waren und bei sehr hohen Frequenzen stark sanken. Gleich-
zeitig wurden zwischen 1.000 und etwa 40.000 Hz bei allen Kompositen negative Pha-
senverschiebungswinkel aufgezeichnet. Die Impedanzen besal3en in diesem hochfre-
quenten Bereich daher einen kapazitiven Anteil.

Bei den meisten Kompositen stimmten die Phasen von Spannung und Strom bis
zu einer Frequenz von 1.000 Hz Gberein. Der Imaginarteil X war hier annahernd null,
so dass keine Phasenverschiebung vorlag (o = 0). In diesen Bereich wurde die Impe-
danz Z allein durch den rein onmschen Widerstand Rp bestimmt und entsprach dem
Widerstand R der Probe. Nur bei einigen Messungen von Kompositen mit 75 und 80%
Alginatanteil traten zwischen 100 und 1.000 Hz positive Phasenwinkel auf mit gleich-
zeitig erhdhtem Betrag der Impedanz zwischen 1.000 und 10.000 Hz. Da sich jedoch
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auch hier die Mehrheit der aufgenommenen Daten wie bei den anderen Kompositen
verhielt, kdnnen diese Ausnahmen als Artefakie angesehen werden.

Der spezifische Widerstand und die elekirische Leitfahigkeit wurden nach Glei-
chung 2.12 berechnet. Grundlage fiir die Berechnung des spezifischen Widerstandes
bildeten die Messwerte Uber die Frequenzen von 1-100 Hz. Die Ergebnisse sind in

Tabelle 3.3 aufgeflhrt.

Tabelle 3.3: Spezifische Widerstande und elektrische Leitfahigkeiten von PDMS, Kompositen
unterschiedlichen Alginatanteils, verschiedenen Lésungen aus niedermolekularem (nm) und
hochmolekularem (hm) Alginat, sowie einigen biologischen Flissigkeiten. Werte ohne Litera-
turangabe stammen aus eigenen Messungen.

Material Spezifischer Wider- Elektrische Leit- Lit.
stand p/ Qcm fahigkeit o / S/m
PDMS 3,8:10'—4.10"° 2,5-10"%-2,63-10"3 [170, 97]

60% Alginat-PDMS

aufBerhalb des Messbereichs, elektrisch isolierend

65% Alginat-PDMS

auf3erhalb des Messbereichs, elektrisch isolierend

70% Alginat-PDMS

60.036,9+13.716,4 0,00167+0,00038

72,5% Alginat-PDMS

77.331,5+2.569,6 0,00129+0,00004

75% Alginat-PDMS

60.724,0+£16.854,3 0,00164+0,00045

77,5% Alginat-PDMS

54.142,2+£17.115,1 0,00185+0,00058

80% Alginat-PDMS

65.819,6+23.702,1 0,00152+0,00055

6% nm Alginatlésung 53,99+3,43 1,8524+0,118

in 0,9% NaCl

6% nm Alginatlésung 94,12+5,17 1,06+0,06

in MilliQ-H,O

6% hm Alginatlésung 56,04+0,72 1,79+0,02

in 0,9% NaCl

0,9% NaCl-Lésung 55,57+2,02 1,80+0,07

Blut (22—40°C) 100-300 0,33-1,00 [180, 102]
Extrazellulare 3747 2,13-2,70 [24, 189]
Flussigkeit (37 °C)

Intrazellulare 108-270 0,37-0,93 [24, 189]

Flussigkeit (37 °C)
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Die Messungen ergaben, dass Komposite mit 70—-80% Alginatanteil spezifische Wi-
derstande von etwa 40.000 bis etwa 90.000 2cm bzw. elektrischen Leitfahigkeiten
zwischen etwa 0,0011 und 0,0025 S/m besaBBen. Sie liegen damit im Halbleiterbe-
reich. Bei den Kompositen mit 60-65% Alginatanteil waren die Impedanzen so hoch,
dass keine stabilen Messungen durchgefiihrt werden konnten und hier demnach keine
Werte vorliegen. In diesen Kompositen ist noch kein Netzwerk aus leitfahigem Alginat
vorhanden, so dass die Alginatphase in voneinander getrennten Kompartimenten in-
nerhalb des PDMS vorliegt (vgl. 3.1.2). Der elektrische Strom kann damit nicht durch
das Material geleitet werden. Komposite mit weniger als 70% Alginatanteil sind daher
als elektrisch isolierend anzusehen.

Komposite ab einem Alginatanteil von 70% hingegen besitzen ein durchgangiges
Alginatnetzwerk, durch welches der Strom flieBen kann. Bei diesen Kompositen konnte
jedoch keine Korrelation der Messwerte mit dem Alginatanteil festgestellt werden. Die
Zunahme der Querschnittsflache leitfahiger Kompartimente mit Erhéhung des Alginat-
anteils hatte daher keinen sichtbaren Einfluss auf die Stromleitfahigkeit der Komposite.

Im Hinblick auf einen Einsatz als Implantatmaterial muss ein osmotisches Gefélle
an der Alginatphase vermieden werden. Deshalb wurden die fir die Impedanzmes-
sung verwendeten Komposite mit einer Alginatiésung mit 0,9% NaCl hergestellt. Der
spezifische Widerstand dieser Alginatlésung betrug 54 2cm. Er entsprach — ebenso
wie bei der Alginatldsung aus hochmolekularem Alginat — dem spezifischen Wider-
stand einer reinen 0,9%igen NaCl-Lésung®. Die Hauptstromleiter in der Alginatphase
der Komposite sind daher die Salzionen.

Salzionen sind auch die Hauptleiter von Strom in Kérperflissigkeiten wie z.B. Blut.
Die Korperflussigkeit des Menschen setzt sich aus zu etwa 67% der intrazellularen
FlUssigkeit und zu etwa 33% der extrazellularen FlUssigkeit zusammen. Die extra-
zellulare Flussigkeit enthalt u.a. Blutplasma, Lymphe und Liquor, besteht aber zum
gréBten Teil aus der sogenannten interstitiellen Flissigkeit, welche die Gewebszel-
len umgibt. Die spezifischen Widerstande dieser Korperflissigkeiten hangen von ver-
schiedenen Faktoren wie Proteingehalt oder FlieBBgeschwindigkeit ab, liegen jedoch
mit 37-300 Q2cm im Halbleiterbereich [180, 102, 24, 189]. Vergleichsweise wurden die
Werte fUr die spezifischen Widerstdnde und elektrischen Leitfahigkeiten von Blut, ex-
trazellularer und intrazellularer Flssigkeit in Tabelle 3.3 mit aufgefuhrt.

3.2.5 Wasserkontaktwinkel

Die Benetzbarkeit bzw. Hydrophobizitdt der Komposite wurde Gber den Wasserkon-
taktwinkel 6 bestimmt. Die Messungen erfolgten zunachst am Querschnitt der Kompo-
site (Abb. 3.20).

Generell werden Materialien mit einem Wasserkontaktwinkel von 0—90° als hydro-
phil und mit Winkeln >90°als hydrophob bezeichnet. Reines PDMS ist mit einem durch-
schnittlichen Kontaktwinkel von 117,3+1,0° ein hydrophobes Material. Komposite mit

SDieser Wert liegt nahe am theoretischen spezifischen Widerstand von p = 51,33 Qcm, wie er aus
den molaren Grenzleitfahigkeiten von Na*- und ClI*-lonen [56] berechnet werden kann.
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Abbildung 3.20: Wasserkontaktwinkel am Querschnitt von Kompositen mit vernetztem Alginat.

einem Anteil von 60% Alginat hatten mit 1354-3,4 ° zun&chst einen noch gré3eren Kon-
taktwinkel als reines PDMS. Der Grund hierflrr lag in der Oberflachenstruktur des Quer-
schnitts: Wahrend das reine PDMS eine glatte, ideale Oberflache besal3 (Abb. 3.21a),
war die Oberflache der Kompositquerschnitte rau und heterogen (Abb. 3.21b). Diese
mikropordsen Unebenheiten sorgten durch die Verstarkung der hydrophoben Eigen-
schaften des PDMS [174] oder durch den Einschluss von Luftkammern unterhalb des
Wassertropfens [20] flr eine Erhéhung des Kontaktwinkels. Mit zunehmendem Algi-
natanteil sank der Kontakiwinkel der Komposite jedoch stetig. Ab 70% Alginatanteil
Uberwogen die hydrophilen Eigenschaften des Alginats den hydrophoben Charakter
des PDMS, so dass die Querschnittflachen der Komposite insgesamt und unabhan-
gig von deren Rauigkeit hydrophil wurden. Mit 70% Alginatanteil erreichte das Material
einen Kontaktwinkel von 74,64+18,9° Bei einem Anteil von 80% Alginat betrug der
Wasserkontaktwinkel nur noch 44+11,1°.
: §

Abbildung 3.21: Ein 2 pl Wassertropfen auf a) der hydrophoben Oberflache von reinem PDMS
und b) der hydrophilen Querschnittsflache eines Komposits mit 80% Alginatanteil
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In 3.1.3 wurde beschrieben, dass das Kompositmaterial wéhrend der Herstellung
je nach Umgebungsbedingungen eine spezifische Grenzschicht ausbildet. In weiteren
Versuchen wurde daher der Einfluss verschiedener angrenzender Medien auf die Hy-
drophobizitat der Komposite evaluiert. Wasserkontaktwinkelmessungen erfolgten da-
bei an Kompositoberflachen, die wahrend der Vernetzung des PDMS an Luft, ABS und
Polypropylen grenzten (Abb. 3.22). Vergleichend zum Polypropylen wurde die Benetz-
barkeit an Grenzflachen mit plasmabehandeltem Polypropylen gemessen. Zusatzlich
fanden Kontaktwinkelmessungen an den verwendeten Polymeren selbst statt.

| Wasserkontaktwinkel auf PP: 0 = 94,4+4,4°; auf PP plasmabehandelt: 6 = 25,3+5,25°

Wasserkontaktwinkel auf ABS: 6 = 75,1+7,8°
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Abbildung 3.22: Wasserkontaktwinkel auf der Oberflache von Kompositen, die wéahrend ihrer
Vernetzung an verschiedene Materialien grenzten. Zusatzlich sind die Wasserkontaktwinkel
der Materialien selbst angegeben. PP steht flr Polypropylen und ABS flr Acrylnitril-Butadien-
Styrol.

Luft besteht aus unpolaren Gasen. Polypropylen ist ebenfalls unpolar. Sein Was-
serkontaktwinkel betrug 94,4+4,4°. Durch die Behandlung mit Sauerstoffplasma wur-
de das Polypropylen hydrophilisiert, so dass sich der Kontaktwinkel auf 25,3+5,25°
verringerte. ABS ist eine Mischung bestehend aus 70-75% Acrylnitril-Butadien-
Methylmethacrylat-Styrol-Copolymer und 25-30% Styrol-Acrylnitril-Copolymer [144].
Es ist teilweise polar und wies einen Wasserkontaktwinkel von 75,1+7,8° auf.

Anhand der Kontaktwinkelmessungen bestatigten sich die in 3.1.3 beschriebenen
Beobachtungen Uber die Abhéngigkeit der Ausbildung der Kompositgrenzschichten
von der Polaritat/Hydrophobizitat des angrenzenden Mediums. Komposite mit einem
Alginatanteil von 60 und 65% wiesen unabhangig von ihrer Umgebung eine hydro-
phobe Grenzschicht mit Kontaktwinkeln tber 90° auf. Die Art der Grenzflache beginnt
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sich ab einem Alginatanteil von 70% auf die Kompositgrenzschicht auszuwirken. An
den Grenzflachen zu unpolaren Medien, wie beim Kontakt mit Luft und Polypropylen,
bildeten sich hydrophobe Grenzschichten aus. Die Kontaktwinkel lagen auch bei ho-
hem Alginatanteil von 80% meist Uber 100°. Bestand die Grenzflache hingegen aus
einem polaren und hydrophilen Material, so entstand auf dem Komposit eine hydro-
phile Grenzschicht. An der Grenzflache Komposit-ABS verringerte sich der Wasser-
kontaktwinkel sprunghaft von 103,9+9,4 °bei 65%igen Kompositen auf 47,2+10,1°bei
70%igen Kompositen. Mit weiterer Erh6hung des Alginatanteils sank der Kontaktwinkel
auf unter 30°. Noch deutlicher zeigte sich die Auswirkung des plasmabehandelten und
damit stark hydrophilen Polypropylens auf die Grenzschicht des Komposits: Die Was-
serkontaktwinkel sanken ab 70% Alginatanteil direkt auf durchschnittliche 24,0+4,3°.
Die Oberflachen der Komposite waren damit hydrophiler, als sie an den Querschnit-
ten derselben Komposite gemessen wurden. Der Grund hierfir ist, dass sich das
Alginat des Komposits wahrend des Vernetzungsvorgangs zur hydrophilen Grenzfla-
che hin orientierte und das Materialinnere als durchgangige, homogene Schicht ab-
schloss (vgl. Abb. 3.9b). Bei den Querschnitten der Komposite hingegen waren die
Oberflachen inhomogen, da sowohl Teile der Alginatphase wie auch Teile der PDMS-
Phase exponiert waren.

Uber die Wahl der Grenzflache — im Praktischen das Material des GefaRes, in wel-
ches das Komposit vergossen wird — kann demnach kontrolliert werden, ob das Kom-
posit eine hydrophobe oder eine hydrophile Oberflache aufweist.

3.2.6 Zytotoxizitatstest

Bevor die mdgliche Biofunktionalisierung von PDMS-Alginat-Kompositen mit Zellen ge-
testet werden konnte, musste die grundsatzliche Zellvertraglichkeit Uberprift werden.
Hierflr wurden die Zytotoxizitatstests WST-1 und BrdU durchgeflhrt. Bei der verwen-
deten Zelllinie handelte es sich um L929-Zellen.

Der WST-1-Test basiert auf der Umwandlung von farblosem Triphenyltetrazolium-
chlorid zum Farbstoff Formazan. Da er von den Dehydrogenasen der Atmungskette
reduziert wird, gilt er als Maf3 flr die metabolische Aktivitat und Vitalitat der Zellen.
Beim BrdU-Test wird wahrend der Zellteilung Bromdesoxyuridin anstelle des Thymi-
dins in die DNA eingebaut. Mit Hilfe von Antikérpern lasst sich das Bromdesoxyuridin
in den Zellen detektieren und mit ihm das Zellwachstum und die Zellteilung beurteilen.

Die Zytotoxizitatstests wurden an Kompositen mit 3 verschiedenen Alginatsorten
durchgefihrt. Bei den ersten zwei Alginaten handelte es sich um 6%ige niedermoleku-
lare Alginate, die zum einen unbehandelt und zum anderen Uber Filtration aufgereinigt
verwendet wurden. Das dritte getestete Alginat war ein hochmolekulares aus L. nigres-
cens und L. trabeculata mit einer Konzentration von 0,65%.

Die Testergebnisse, bezogen auf die Zellkontrolle, sind in Abb. 3.23 dargestellt.
Das Kompositmaterial mit dem unbehandelten niedermolekularen Alginat zeigte mit im
Schnitt 69% beim WST-1 die geringsten Vertraglichkeitswerte. Trotz eines reduzierten
Stoffwechsels konnten sich die Zellen jedoch weiter vermehren, so dass beim BrdU-
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Test durchschnittliche 80% erreicht wurden. Das Material wirkte daher nicht aktiv zell-
tétend. Auf die Kompositmaterialien mit aufgereinigtem niedermolekularen Alginat und
hochmolekularem Alginat reagierten die Zellen hingegen kaum. Alle Vertraglichkeiten
lagen Uber 95%. Der WST-1-Test beim hochmolekularen Alginat zeigte mit 107% sogar
eine Vertraglichkeit Gber dem Durchschnitt der Zellkontrolle an.
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Abbildung 3.23: /n-vitro-Zytotoxizitatstests von Kompositproben mit 75% Alginatanteil aus
6%igem unaufgereinigten und aufgereinigten niedermolekularen (nm) Alginat und aus
0,65%igem hochmolekularen (hm) Alginat.

Niedermolekulare Alginate, welche nicht speziell aufgereinigt sind, enthalten eine
Reihe von Substanzen, wie Endotoxine, welche schédlich fir Zellen sind [29]. Da das
verwendete Silikon als klinisch zugelassen zertifiziert ist [108], sind die Verunreini-
gungen im unaufgereinigten, niedermolekularen Alginat der Grund, weshalb dieses
Komposit von den Zellen nicht ganz so gut vertragen wurde. Wird die Alginatlésung
jedoch vor ihrer Verwendung Uber Cellulose filtriert, sind keine schadigenden Substan-
zen mehr vorhanden und das Alginat wird sehr gut von den Zellen vertragen. Aufgerei-
nigte niedermolekulare Alginate kdnnen somit auch fir Einkapselung und Kultivierung
von z.B. Langerhans’schen Inseln genutzt werden [185].

Im hochmolekularen Alginat aus L. trabeculata und L. nigrescens waren keine
schadlichen Substanzen vorhanden. Die Ergebnisse des in-vitro-Zytotoxizitatstests be-
statigen damit die bereits von Zimmermann et al. nachgewiesene sehr gute Zellvertrag-
lichkeit [192]. Solches Alginat wurde bereits erfolgreich in verschiedenen Versuchen
mit unterschiedlichen Zelllinien eingesetzt [96, 59, 32]. Es wurde daher entschieden,
far alle nachfolgenden Versuche, in denen Komposite in Kontakt mit Zellen traten, das
niedermolekulare Alginat nach der Vernetzung des PDMS gegen hochmolekulares Al-
ginat auszutauschen.
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3.3 Biofunktionalisierung des Komposits

In den vorangegangenen Abschnitten wurden die PDMS-Alginat-Komposite in ihren
Grundeigenschaften untersucht. Unter anderem konnte gezeigt werden, dass sie fir
wassrige Substanzen diffusibel und untoxisch fir Zellen sind. Zudem lasst sich die
Alginatphase aus dem Komposit entfernen, so dass ein poréser PDMS-Schwamm be-
stehen bleibt.

Der folgende Teil der Arbeit beschaftigt sich mit dem Thema der Biofunktionalisie-
rung der Komposite. In der Einleitung 1.3 wurden die verschiedenen Prinzipien, ein Ma-
terial zu biofunktionalisieren, vorgestellt. Je nach Anwendung werden dafiir Substan-
zen in das Material eingebettet oder an dessen Oberflache gebunden. Im ersten Teil
dieses Abschnitts wird die Nutzbarkeit des Kompositmaterials fir eine diffusionsbasier-
te Wirkstofffreisetzung mit einer biologisch aktiven Substanz in-vitro demonstriert. Im
Anschluss erfolgt eine Modifikation der Oberflache von PDMS mit dem Ziel einer ver-
besserten Zellanheftung. Die Biofunktionalisierung ist dann eine Vorstufe fur die Besie-
delung des Materials mit Zellen. Sie wird zun&chst an planaren PDMS-Proben unter-
sucht und schlieB3lich im nachfolgenden Abschnitt an PDMS-Schwammen angewandt.

3.3.1 NGF-Diffusion aus dem Komposit: In-vitro-Test

Die Biofunktionalisierung des Komposits zu einem Wirkstoffabgabesystem erfolgte
Uber die direkte Einbindung einer wachstumsstimulierenden Substanz in die Alginat-
phase des Komposits und deren Freisetzung durch Diffusion.

Wie in 3.2.2 beschrieben, ist die Diffusion von Molekilen aus der Alginatphase des
Komposits heraus unter anderem von der Konzentration und Zusammensetzung des
Alginats, der GroBe der diffundierenden Stoffe und deren ionischen Wechselwirkun-
gen im Komposit sowie von der Grée des Alginat-Netzwerks abh&ngig. Ein weiterer
wichtiger Faktor, welcher die Diffusion von Substanzen aus dem Komposit beeinflusst,
ist die Dauer, mit welcher das Alginat vernetzt wurde.

Fir die folgenden in-vitro-Tests zur Abgabe von Wirkstoffen wurde sich auf den
Vergleich der Abgabe aus Kompositen mit 75 und 80% Alginatanteil konzentriert. Die
Durchfihrung der Versuche erfolgte mit PC12-Zellen. Als Wirkstoff wurde der Ner-
venwachstumsfaktor NGF in die Komposite aufgenommen. Seine Anwesenheit nach
Freisetzung l6ste bei den PC12-Zellen eine neuronale Differenzierung aus. Es wurden
der Einfluss der Inkubationszeit mit den NGF-funktionalisierten Kompositen und der
Einfluss der Alginat-Vernetzungsdauer untersucht. Nach 3 Tagen wurde die Differen-
zierung der Zellen anhand der ausgebildeten Neuriten bewertet.

Erwartungsgeman bildeten die Zellen der Negativkontrolle keine Neuriten aus
(Abb. 3.24a), da weder im Medium Nervenwachstumsfaktor vorhanden war, noch in
den Kompositproben, aus denen es hatte in das Medium diffundieren kénnen. Die
Positivkontrolle (Abb. 3.24b) enthielt im Schnitt 88% differenzierte Zellen. In allen Ver-
suchsansatzen mit NGF-funktionalisierten Kompositen waren ebenfalls neuronale Dif-
ferenzierungen, jedoch in unterschiedlichem Maf3e, zu beobachten (Abb. 3.24c und d).
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Abbildung 3.24: PC12-Zellen: a) undifferenzierte Zellen der Negativkontrolle gewachsen ohne
NGF, b) differenzierte Zellen der Positivkontrolle bei 100 ng/ml NGF, c) differenzierte und undif-
ferenzierte Zellen nach 90 min Inkubation mit NGF-funktionalisiertem Komposit bei 20 min
vernetzter Alginatphase, d) wenig differenzierte Zellen nach 90 min Inkubation mit NGF-
funktionalisiertem Komposit bei 22 h vernetzter Alginatphase, e) Detailansicht des Neuriten-
wachstums und f) Lebend (griin)/Tot (rot)-Farbung differenzierter PC12-Zellen. Als differenziert
wurden nur jene Zellen betrachtet, deren Fortsatze mindestens 20 um mafen.
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Die differenzierten Zellen wiesen eine NGF-geférderte Adhasion verbunden mit einem
deutlichen Neuritenwachstum auf (Abb. 3.24e und f).

Zunachst wurde der Einfluss der NGF-Freisetzungszeit auf die Bildung der Neuri-
ten untersucht. Verglichen wurden hierfir Komposite, deren Alginatphase fir 20 min
vernetzt worden war. Dabei zeigte sich deutlich die Abhangigkeit der Neuritenbildung
von der Menge des abgegebenen Wachstumsfaktors mit der Zeit: Nach 90 Minuten
Inkubation mit dem Kompositen war allgemein mehr NGF aus den Kompositen heraus-
diffundiert und konnte mehr Zellen zur Differenzierung anregen als nach 30 Minuten
Inkubationszeit (Abb. 3.25). Des Weiteren ist ein deutlicher Unterschied bei der Zahl
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Abbildung 3.25: Prozentualer Anteil differenzierter PC12-Zellen nach 30 und nach 90 Minuten
Inkubation mit NGF-funktionalisierten Kompositen mit 75% bzw. 80% Alginatanteil. Die Kom-
posite wurden fiir 20 min in BaCly-Lésung vernetzt.

differenzierter Zellen zwischen Kompositen mit 75 und 80% Alginatanteil zu sehen. Bei
den 75%igen Proben waren nach 30 min Inkubation im Schnitt 19% aller Zellen diffe-
renziert, bei den 80%igen mit etwa 36% fast doppelt so viele. Der Unterschied glich
sich mit héherer NGF-Inkubationszeit etwas an. Nach 90 min waren bei den 75%igen
Kompositen etwa 35% aller Zellen differenziert. Dieser Wert schwankte jedoch recht
stark um +16%. Bei den 80%igen Kompositen waren es 44+8%.

Eine weitere Mdglichkeit zur Kontrolle der Abgabegeschwindigkeit von Wirkstoffen
stellte der Vernetzungsgrad des Alginats innerhalb des Komposits dar. Die Alginatpha-
se wurde daher in einem weiteren Versuchsansatz einmal fir 20 min und einmal fur
22 h mit BaCl,-Lésung vernetzt. Die NGF-funktionalisierten Komposite wurden danach
fir 90 min zusammen mit den PC12-Zellen inkubiert.

Im Ergebnis betrug die Differenzierung bei den fir 22 h vernetzten Proben, sowohl
fir 75%ige als auch fur 80%ige Komposite, nur rund 20%. Die Zellen dieser Proben



70 3 Ergebnisse

bildeten damit nur etwa halb so viele Neuriten aus als bei der wesentlich kiirzeren
Vernetzungszeit von nur 20 min (Abb. 3.26).

Komposit mit 75% Alginatanteil
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Abbildung 3.26: Prozentualer Anteil differenzierter PC12-Zellen nach 90 Minuten Inkubation
mit NGF-funktionalisierten Kompositen mit 75% bzw. 80% Alginatanteil. Die Komposite wurden
fr entweder 20 min oder fiir 22 h in BaCl,-Lésung vernetzt.

Insgesamt war die NGF-Freisetzung bei h6herem Alginatgehalt, geringerer Vernet-
zungsdauer des Alginats und langerer NGF-Abgabedauer am gréBten. Der maximale
Anteil differenzierter Zellen blieb jedoch weit unterhalb der Positivkontrolle. Wahrend
bei dieser das NGF direkt ins Medium gegeben wurde, konnte aus den Kompositpro-
ben nur teilweise NGF heraus diffundieren. Zudem besitzt NGF bei neutralem pH eine
positive Ladung [87], so dass es mit dem Alginat teilweise ionische Wechselwirkungen
eingegangen sein wird. Die Freisetzung war daher etwas langsamer, als sie bei einer
neutralen oder negativ geladenen Substanz gewesen ware. Die Wechselwirkungen
kénnten auch zu einer Hinderung bei der Beladung des Komposits mit NGF geflihrt
haben, wodurch méglicherweise von vornherein weniger NGF in die Komposite aufge-
nommen wurde.

Sowohl die Unterschiede zwischen den Kompositen mit unterschiedlichem Alginat-
gehalt wie auch zwischen denen mit verschieden lang vernetzter Alginatphase besta-
tigen die Ergebnisse aus 3.2.2. Das biofunktionalisierte PDMS-Alginat-Komposit stellt
damit ein Uber mehrere Parameter regulierbares, diffusionsbasiertes Wirkstoffabgabe-
system dar.
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3.3.2 Bioaktivierung der PDMS-Oberflache

Neben der Biofunktionalisierung durch Einbindung von Wirkstoffen in ein Material gibt
es noch die Mdglichkeit der Anbindung von Substanzen an die Materialoberflache. Ist
eine Anheftung von Zellen gewlnscht, so mussen an der Materialoberflache Molekule
exponiert sein, an welche die Zellen adharieren kénnen.

Wird die Alginatphase aus den Kompositen ausgespdult, kénnte der verbleibende
PDMS-Schwamm als Matrix flr den Einwuchs von Zellen dienen. Silikon hat jedoch
eine sehr hydrophobe Oberflache, die von den meisten eukaryotischen Zellen nicht gut
als Substrat zur Anheftung angenommen wird. Um die Adhasion innerhalb des PDMS-
Schwamms zu beginstigen, muss dessen Oberflache — auch innerhalb der Poren —
modifiziert werden.

In diesem Abschnitt der Arbeit wurde mit dem spéateren Ziel der Zellbesiede-
lung des PDMS-Schwamms die Oberflache von zun&chst planaren PDMS-Proben
auf unterschiedliche Weise bioaktiviert. Zum Einsatz kamen hierbei Prozesse, bei
denen die Anbindung von Adh&dsionsmolekilen zum einen auf physikalischer Ad-
sorption basierten, und zum anderen kovalent erfolgten. Insgesamt gab es 4 Grup-
pen an PDMS-Proben, die mit dem Polystyrol von Zellkulturplatten verglichen wur-
den. Bei der 1. Probengruppe handelte es sich um unmodifiziertes PDMS (“natives
PDMS”). Auf die 2. Gruppe wurde ohne weitere Vorbehandlung das Glykoprotein
Vitronectin gegeben (“PDMS+VN”). Die Gruppen 3 und 4 wurden mit Plasma und
nachfolgend chemisch mit APTES modifiziert (“PDMS+Plasma+APTES”), wobei die
4. Gruppe weiter mit Glutaraldehyd und zum Schluss mit Vitronectin behandelt wurde
(“PDMS+Plasma+APTES+GA+VN”).

Die Auswirkung der jeweiligen Modifikation auf die Hydrophobizitdt der PDMS-
Oberflache wurde Uber den Wasserkontaktwinkel ermittelt (Tabelle 3.4).

Tabelle 3.4: Wasserkontakiwinkel einer Zellkulturplatte im Vergleich zu planarem
PDMS mit unmodifizierter Oberflache (natives PDMS) und modifizierter Oberflache:
PDMS mit Vitronectin (PDMS+VN), PDMS plasmaaktiviert mit APTES-Anbindung
(PDMS+Plasma+APTES) und PDMS plasmaaktiviert mit APTES-Glutaraldehyd-Vitronectin-
Anbindung (PDMS+Plasma+APTES+GA+VN).

Material Wasserkontaktwinkel 0/ °
Zellkulturplatte 71,6+£5,7

natives PDMS 113,9+1,7
PDMS+VN 98,2+3,5
PDMS+Plasma+APTES 62,0+10,5
PDMS+Plasma+APTES+GA+VN 51,2+7,5

Das native PDMS zeigte eine erwartungsgeman hydrophobe Oberflache mit &hn-
lich hohem Kontaktwinkel, wie er bereits in 3.2.5 gemessen wurde. Durch die Physi-
sorption von Vitronectin an die Oberflache des PDMS wurde der Wasserkontaktwinkel
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um etwa 15° gesenkt. Die Benetzbarkeit befand sich jedoch mit 98,2+3,5° trotzdem
noch im hydrophoben Bereich. Die Reduktion in die Hydrophilie wurde Gber die che-
mische Anbindung von APTES an die zuvor plasmaaktivierte PDMS-Oberflache er-
reicht. Der durchschnittliche Kontaktwinkel von 62° konnte durch die Anbindung von
Vitronectin Uber eine Glutaraldehyd-Verlinkung weiter auf rund 50° gesenkt werden.
Im Vergleich zu den PDMS-Proben besal3 das Polystyrol einer Zellkulturplatte einen
Wasserkontaktwinkel von etwa 70°.

Nach der Kontrolle des PDMS-Modifizierungserfolges anhand der Benetzbarkeit
fand die Untersuchung hinsichtlich der Bioaktivierung statt. Hierfiir wurden hUC-MSCs
auf den Proben ausgesat und Gber 5 Tage kultiviert. Der Einfluss der Oberflachenmo-
difikation wurde Uber die Menge adharenter Zellen am 2. und 5. Tag nach Inkubations-
beginn ermittelt (Abb. 3.27). Die Zellanheftung auf den Proben wurde mit der Menge
an Zellen verglichen, die als Kontrolle auf Zellkulturplatten gewachsen waren.
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Abbildung 3.27: Anheftung von hUC-MSCs nach 2 und 5 Tagen Inkubation auf Zell-
kulturplatten und auf planaren PDMS-Proben mit verschiedenen Beschichtungen:
PDMS mit Vitronectin (PDMS+VN), PDMS plasmaaktiviert mit APTES-Anbindung
(PDMS+Plasma+APTES) und PDMS plasmaaktiviert mit APTES-Glutaraldehyd-Vitronectin-
Anbindung (PDMS+Plasma+APTES+GA+VN).

Bereits an Tag 2 war ein deutlicher Unterschied zwischen den verschieden be-
handelten Proben und den Zellkulturplatten erkennbar. Wahrend auf letzteren etwa
3,7-10% Zellen/cm? gezahlt werden konnten, waren es auf allen PDMS-Proben deutlich
weniger. Verglichen mit der Zellkontrolle wuchsen auf dem nativen PDMS mit durch-
schnittlichen 1,4-102 Zellen/cm? nur 1-4% der Zellen. Auf dem PDMS mit adsorbiertem
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Vitronectin waren es bis zu 16%. Besser adhéarierten die hUC-MSCs an den chemisch
modifizierten Proben. Mit etwa 2,7-102 Zellen/cm? wuchsen hier die meisten Zellen auf
den Plasma+APTES-Proben. Bezogen auf die Zellkontrolle waren dies etwa 71%.

Nach 5 Tagen Inkubation glichen sich die Zellzahlen der verschiedenen PDMS-
Proben untereinander etwas an. Jedoch hatte sich der Unterschied zur Zellkulturplat-
te vergréBert. Die Kontrolle enthielt etwa 6,9-10* Zellen/cm?. Bezogen darauf wuch-
sen auf den Proben nur etwa 11% (natives PDMS mit ~7,3-10% Zellen/cm?) bis maxi-
mal 20% (PDMS+Plasma+APTES mit ~1,4.10* Zellen/cm?). In den mikroskopischen
Aufnahmen von Abb. 3.29a und b ist die Differenz in der Zellanheftung zwischen Kon-
trolle und PDMS+Plasma+APTES-Probe noch einmal deutlich zu sehen.

Die Ergebnisse zeigen, dass es insbesondere bei der Erstzellbesiedelung Unter-
schiede zwischen den verschiedenen bioaktivierten PDMS-Proben gab. Die Zellen hef-
teten sich hier bevorzugt an das chemisch modifizierte PDMS an. Auch an Tag 5 waren
auf diesen Proben die meisten Zellen vorhanden. Da jedoch im Laufe der Inkubation
auch auf dem nativem PDMS und dem PDMS+VN zunehmend Zellen adharent wuch-
sen, wurden fur die Besiedelung der PDMS-Schwamme im nachfolgenden Abschnitt
alle getesteten PDMS-Modifikationen nochmals angewandt.

3.4 Besiedelung des Komposits mit Zellen

Bei einigen Implantatanwendungen ist eine gute Anheftung von Zellen an das Implan-
tat gewilinscht, z.B. damit sich die Implantate zur Erhéhung der Biokompatibilitat bes-
ser in das Gewebe einfligen, wie bei Augenprothesen [129], oder bestimmte Zellen
zum Wachstum an das Implantat angeregt werden, beispielsweise Nervenzellen an ei-
ne Elektrode [120] oder endotheliale Zellen an GefaBprothesen [127]. Im ersten Teil
dieses Abschnitts wurde Uberprift, ob am PDMS-Schwamm ausgespllter Komposite
Zellen adhéarieren und wachsen kénnen.

Eine weitere Form der Besiedelung von Implantaten besteht in der Einbettung und
Immobilisierung von Zellen. Die Zellen sind hierbei beféhigt, Wirkstoffe kontinuierlich
zu produzieren und dauerhaft an ihre Umgebung abgeben [46]. Im zweiten Teil dieses
Abschnitts wurde untersucht, ob sich das Komposit zur Einbettung lebender Zellen und
damit als potentielles, zellbasiertes Wirkstoffabgabesystem eignet.

3.4.1 Wachstum von Zellen im bioaktivierten PDMS-Schwamm

Ausgangspunkt fur die Besiedelung von PDMS-Schwammen mit Zellen bildeten die
Ergebnisse der Bioaktivierung von planarem PDMS aus dem vorangegangenen Un-
terabschnitt 3.3.2. Es wurden die gleichen Modifikationsprozesse durchgefihrt. Ent-
sprechend gab es PDMS-Schwamme ohne Vorbehandlung (nativ), Schwamme mit
adsorbiertem Vitronectin (+VN), sowie plasmaaktivierte Schwamme mit kovalenter
APTES-Anbindung (+Plasma+APTES) und nachfolgender Glutaraldehyd-Vitronectin-
Anbindung (+Plasma+APTES+GA+VN). Die verwendeten Zellen gehdrten wieder der
Linie hUC-MSC an und wurden fiir ebenfalls 5 Tage auf den Schwammen inkubiert.
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Aufgrund der Dreidimensionalitdt der Schwamme konnten keine Zellz&hlungen
durchgefuhrt werden. Stattdessen wurde am 5. Tag die Vitalitat der Zellen anhand ih-
rer Formazan-Bildung beurteilt. Die Ergebnisse wurden mit Zellen auf planaren, analog
modifizierten PDMS-Proben und Zellen auf Zellkulturplatten verglichen (Abb. 3.28).
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Abbildung 3.28: Formazan-Bildung von hUC-MSCs nach 5 Tagen Kultur auf planaren PDMS-
Proben und PDMS-Schwammen, die verschieden beschichtet wurden: mit Vitronectin (+VN),
plasmaaktiviert mit APTES-Anbindung (+Plasma+APTES) und plasmaaktiviert mit APTES-
Glutaraldehyd-Vitronectin-Anbindung (+Plasma+APTES+GA+VN). Die Werte beziehen sich
auf die Formazan-Bildung von Zellen, die auf Zellkulturplatten wuchsen.

AuBer bei den +Plasma+APTES-Proben wurde von den Zellen bei allen Schwamm-
Proben nahezu doppelt soviel Formazan gebildet wie bei den planaren PDMS-Proben.
Die hdchsten Werte erreichten hierbei die +VN und +Plasma+APTES+GA+VN-Proben
mit durchschnittlichen 33% bezogen auf die Kontrolle der Zellkulturplatten.

Wahrend der mikroskopischen Kontrolle zeigte sich, dass nahezu alle Zellen leb-
ten. In Abb. 3.29 sind Lebend/Tot-Farbungen von Zellen auf der Zellkulturplatte, auf
planarem PDMS und in PDMS-Schwdmmen zu sehen. Die Zahl der auf den pla-
naren Proben adhdarierten Zellen korrelierte direkt mit der Menge ihrer Formazan-
Bildung. Uberall dort, wo sich die Zellen anhefteten, konnten sie sich gut ausbreiten.
Auch auf den Porenoberflachen innerhalb der PDMS-Schwamme wuchsen sehr vitale
hUC-MSCs (Abb. 3.29¢c und d).
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Abbildung 3.29: Lebend (griin)/Tot (rot)-Farbung adharierter hUC-MSCs nach 5 Tagen Kul-
tur auf verschiedenen Substraten: a) Zellkulturplatte, b) planares PDMS plasmaaktiviert mit
APTES-Anbindung, ¢) PDMS-Schwamm mit Vitronectin, d) PDMS-Schwamm plasmaaktiviert
mit APTES-Glutaraldehyd-Vitronectin-Anbindung.

Weitergehend wurde untersucht, ob sich die PDMS-Schwamme auch mit PC12-
Zellen besiedeln lassen. Bei den hUC-MSCs konnte die alleinige Physisorption des
Vitronectins mit im Schnitt 29% die zweith6chsten Formazan-Werte erreichen (sie-
he Abb. 3.28). Die Bioaktivierung der Schwamme fir die Adhasion der PC12-Zellen
fand daher ebenfalls ohne chemische Modifikationen statt. Anstelle des Vitronec-
tins wurde jedoch das Protein Kollagen Typ | verwendet. Die Kontrolle erfolgte Gber
die Lebend/Tot-Farbung der Zellen (Abb. 3.30). Die zellulare Anheftung der PC12-
Zellen war insgesamt etwas geringer als bei den PDMS+VN-Proben der hUC-MSCs
(vgl. Abb. 3.29c). Stattdessen bildeten sich innerhalb des Schwammes mehrere Zell-
agglomerate. Es gab jedoch auch gut adharierte Zellen, an denen deutlich neuronale
Differenzierungen mit Neuritenbildung erkennbar waren. Diese sind in Abb. 3.30 mit ro-
ten Pfeilen gekennzeichnet. Die Verbindungen der Zellen untereinander tber die Neu-
riten waren sowohl bei Zellen innerhalb einzelner Schwammporen als auch bei Zellen
von aneinandergrenzenden Poren sichtbar.
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Abbildung 3.30: (a) und (b): Adhasion, Wachstum und Differenzierung von PC12-Zellen auf
den Porenoberflachen innerhalb eines PDMS-Schwamms. Der PDMS-Schwamm wurde zu-
vor mit Kollagen Typ | modifiziert. Lebend (grtin)/Tot (rot)-Féarbung der Zellen; die roten Pfeile
markieren neuronale Differenzierungen der Zellen.

3.4.2 Einbettung von Zellen in die Alginatphase des Komposits

Auf lebenden Zellen basierende Wirkstoffabgabesysteme an Implantaten sollten so ge-
staltet sein, dass die Zellen von einer biokompatiblen Matrix eingeschlossen sind [59].
PDMS-Alginat-Komposite kénnten als solch eine biokompatible Matrix eingesetzt wer-
den. Um dies herauszufinden, wurden L929-Fibroblastenzellen in das Innere von unter-
schiedlich dicken Kompositen aufgenommen und immobilisiert. Ihre Entwicklung wurde
Uber einen Zeitraum von 25 Tagen beobachtet (Abb. 3.31 und Abb. 3.32).

Den Immobilisierungsprozess Uberlebte nur knapp die Halfte der eingebrachten
Zellen (Abb. 3.32 Punkt-Linien-Diagramm), so dass die Ausgangszahl lebender Zellen
in den Kompositen durchschnittliche 67 bis 86 Zellen/mm? betrug (Abb. 3.32 Balken-
diagramm). Wahrend der ersten Tage der Inkubation vermehrten sich die Zellen stark
und bildeten multizelluldre Sphéroide innerhalb der Komposite (Abb. 3.31b-c). Der An-
teil lebender Zellen stieg auf Gber 80%. Nach 15 Tagen waren die Sphéaroide bereits
so grof3, dass einzelne Zellen nicht mehr gezahlt werden konnten (Abb. 3.31d-f). lhre
Zellzahl wurde daher geschéatzt. Als Grundlage hierfir diente die Anzahl der Sphéroide
innerhalb der Komposite und die Annahme, dass die Zellen exponentiell wuchsen [43].
Die Berechnungen ergaben eine Wachstumsrate von 0,4. Bis zum 15. Tag hatte sich
damit die Zahl der lebenden Zellen auf ungefahr 10.000 Zellen/mm? (bei 2 und 3 mm
Probendicke) bis etwa 22.000 Zellen/mm? (bei 1 mm Probendicke) erhéht. Mit zuneh-
mender Sphéroidgré3e kam es zu Nahrstofflimitationen innerhalb der Sphéroide. Dies
fihrte zu einem allméhlichen Sterben der Zellen in ihrem Inneren, wie es in Abb. 3.31f
deutlich zu sehen ist.

Grundsatzlich war die Uberlebensrate in den diinnsten Kompositproben am héchs-
ten, da bei diesen ein besserer Nahrstoffaustausch mit dem umgebenden Medium
stattfand. Die Zellen in den dickeren Proben Uberlebten vor allem in deren Randbe-
reichen. An Tag 25 wurde jedoch der hochste Anteil lebender Zellen in den 3 mm
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Abbildung 3.31: In der Alginatphase des Komposits immobilisierte L929-Zellen: a) Tag der
Immobilisierung, b) nach drei Tagen, c) nach sieben Tagen, d) nach 15 Tagen und e)—f) nach
25 Tagen. Lebend (grtin)/Tot (rot)-Farbung der Zellen in den Bildern a)—d) und f).
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Anzahl lebender Zellen: Anteil lebender Zellen:
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Abbildung 3.32: Anzahl lebender Zellen und Anteil lebender Zellen zur Gesamtzellzahl bei bis
zu 25 Tage in Kompositen eingebetteten L929-Zellen. Die Komposite hatten eine Dicke von 1,
2 und 3 mm.

dicken Kompositen verzeichnet. Der Grund hierflr war, dass in einigen dieser Proben
die Spharoide hauptsachlich im Randbereich lokalisiert waren, wo mehr Zellen Uber-
lebten und sich vermehren konnten. Unabhangig davon lebten am Ende des Versuchs
in allen Kompositen noch etwa 40% aller Zellen.

3.5 Korpervertraglichkeit des Komposits: HET-CAM

Die Zytotoxizitatstests mit PDMS-Alginat-Kompositen verliefen bereits erfolgreich (sie-
he 3.2.6). Ergénzend hierzu und als Vortest zu in-vivo-Versuchen wurden Hihnerei-
Tests an der Chorion-Allantois-Membran durchgefthrt. Hierfr wurden Proben auf die
CAM von Hihnerembryonen gelegt und diese Uber 7 Tage hinweg beobachtet. Die Ent-
wicklung der Embryonen diente dabei als hochsensibles System zur Detektion even-
tueller schadlicher Einfliisse durch die Proben. Gleichzeitig konnten mégliche Veran-
derungen an der CAM auf biologische Reaktionen auf das aufliegende Material hin-
deuten. Neben den Proben aus PDMS-Alginat-Komposit wurden reine PDMS-Proben
als Vergleichsmaterial untersucht. Gleich behandelte aber unbeprobte Eier dienten als
Kontrolle.

Insgesamt war die Uberlebensrate der Embryonen sehr hoch. Von den anfang-
lich 26 fertilisierten Eiern starben 2 Embryonen noch vor Versuchsbeginn von ED6
auf ED7. Im Verlaufe des Versuchs verstarben nur noch 3 weitere Embryonen. Dies
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geschah von ED12 auf ED13 mit jeweils einem Embryo von den Eiern mit Kompo-
sitproben, PDMS und ohne Proben. Die Gesamtiberlebensrate ab Beginn der Inku-
bation (EDO) bis zum Versuchsende (ED17) betrug damit unabh&ngig von der Be-
probung der Eier 81%. Die Uberlebensrate der Embryonen wahrend des Versuchs
(ED10-ED17) lag bei 87,5%.

In den ersten 24 Stunden nach Auflegen der Proben kam es aufgrund der Be-
wegungen der Embryonen meist zu einer Positionsverschiebung der Proben. Erst ab
ED11 verblieben sie bis zum Ende des Versuchs an etwa der gleichen Stelle. In den
Abbildungen 3.33 und 3.34 sind je zwei Beispiele der PDMS- und der Komposit-Proben
Uber den zeitlichen Verlauf des Versuchs gezeigt.

An ED12 wurden erste Veranderungen sichtbar. Es kam zu milchigen Eintribun-
gen unterhalb der Proben, die vor allem durch die transparenten PDMS-Proben gut
sichtbar waren. Die weiB3lichen Bereiche wurden mit zunehmendem Embryonenalter
etwas kleiner und schienen sich zu verdichten. Sie lieBen sich dabei aufgrund ihrer
unscharfen Umrisse deutlich von gewéhnlichen Resten des Eiweil3es, das wahrend
der Embryogenese abgebaut wird, unterscheiden. Zusatzlich zu den milchigen Stellen
unterhalb der Proben waren an an einigen Stellen der Probenrander Verdickungen der
CAM zu beobachten (Abb. 3.35a—c). Es gab weder einen Rickgang noch ein verstéark-
tes Wachstum von Blutgefaien.

Bei den Kompositen gab es ebenfalls milchige Eintribungen unterhalb der Proben.
Hier traten jedoch teilweise auch ganz weil3e Flecken auf den Proben auf. Dabei han-
delte es sich um Austrocknungen an der Kompositoberflache. Bis ED17 verschwanden
einige der ausgetrockneten Stellen wieder. Dagegen waren ab ED14/15 bei mehreren
Kompositproben Einblutungen zu beobachten, die sich teilweise bis ED17 verstarkten.
An den Probenréandern waren, wie beim PDMS, Verdickungen der CAM zu beobach-
ten. Zusatzlich waren dort viele feine BlutgefaBe zu erkennen (Abb. 3.35d—).

Eine genauere Betrachtung der Veranderungen an der CAM erfolgte an Dinn-
schnitten, die mit Hamatoxylin und Eosin (H&E) gefarbt wurden. Dabei nahmen die
Zellkerne eine dunkelblaue Farbe an, wahrend sich das Zytoplasma rétlich verfarbte.
So war es mdglich, verschiedene Gewebestrukturen voneinander zu unterscheiden.

Das Chorionepithel, welches direkt unterhalb der Probe lag, und das dem Embryo
zugewandte Allantoisepithel waren gut zu erkennen. Diese beiden Zellschichten la-
gen teilweise sehr eng zusammen, so dass hier die CAM sehr diinn war. An anderen
Bereichen gab es deutliche Verdickungen des Gewebes. Bei den PDMS-Proben zeig-
te sich, dass die meisten Verdickungen genau in den Bereichen auftraten, wo zuvor
die milchigen Eintriibungen zu beobachten waren (Abb. 3.36). Es handelte sich dabei
um einen Zuwachs an Gewebe im Mesoderm zwischen dem Chorionepithel und dem
Allantoisepithel. Innerhalb dieses Gewebes waren zudem haufig kleinere und gréBe-
re Blutgefal3e, die das GefaBBsystem der CAM bilden, vorhanden. Insgesamt war die
CAM (iber die Lange der PDMS-Proben sehr eben. Die Gewebeverdickungen erfolg-
ten in Richtung des Hihnerembryos, so dass das Chorionepithel eine nahezu glatte
Flache unterhalb der PDMS-Proben bildete.

Die CAM unterhalb der Kompositproben (Abb. 3.37a—d) wies ebenfalls Verdickun-
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Abbildung 3.33: Reaktionen auf Material bestehend aus reinem PDMS nach Auflage auf die
CAM von Hihnerembryonen anhand zweier Probenbeispiele (a und b). Die Proben wurden an
ED10 auf die CAM gelegt und Uber eine Woche bis ED17 untersucht. Gewebeveranderungen
der CAM unterhalb der PDMS-Proben sind durch schwarze Pfeile aufgezeigt. Die gelben Pfei-
le deuten auf gewdhnliche Reste des Eiweil3es, welches von den Embryonen wahrend ihrer
Entwicklung abgebaut wird.
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Abbildung 3.34: Reaktionen auf PDMS-Alginat-Komposite nach Auflage auf die CAM von Hih-
nerembryonen an zwei Probenbeispielen (a und b). An ED10 wurden die Proben auf die CAM
gelegt und Uber eine Woche bis ED17 untersucht. Schwarze Pfeile deuten auf Gewebeverande-
rungen der CAM unterhalb der Proben, griine Pfeile zeigen auf Austrocknungen der Oberflache
der Proben und blaue Pfeile markieren leichte Einblutungen.
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Abbildung 3.35: ED17: Veranderungen an der CAM nach einer Woche Inkubation mit Proben
aus PDMS (a—c) und mit Kompositmaterial (d—f). Die schwarzen Pfeile deuten auf Gewebever-
anderungen der CAM. Hihnereiwei3reste sind durch gelbe Pfeile markiert, Blutungen durch
blaue Pfeile. Die Pfeilspitzen weisen auf Beispiele verstarkt gebildeter Blutgefale.

gen auf, die jedoch sowohl auf der Embryonenseite als auch vor allem auf der Pro-
benseite auftraten. Die CAM-Schnitte sahen daher in ihrer Struktur im Allgemeinen
unregelmaBig und auf der Seite des Chorionepithels sogar teilweise zerkliftet aus.
Stellenweise hafteten Reste der Alginatphase des Komposits auf der CAM an. Auch
im Mesoderm waren an mehreren Stellen Alginatreste eingeschlossen. Zudem ragten
einige zellulare Strukturen baumartig in Richtung der Kompositprobe auf. Ein gehauf-
tes Auftreten von BlutgefaBen, wie es die makroskopische Beobachtung an den Kom-
positrandern vermuten lief3, war in den histologischen Schnitten nicht zu erkennen.

Aus den Detailaufnahmen wird deutlich, dass die eingewachsenen Alginatreste im
direkten Kontakt zu den Zellen standen (Abb. 3.37g). Die Berlhrung mit dem Alginat
hatte jedoch nicht zwangslaufig eine Verdickung der CAM zur Folge, da auch sehr
dinne Membranen unterhalb der Kompositproben vorhanden waren, auf denen das
Alginat eng auflag (Abb. 3.37b und h).

Die in die CAM eingebundenen Alginatreste lassen darauf schlieBen, dass das
Alginat der Komposite von den Zellen teilweise abgebaut worden war. Stattdessen
wuchsen in diesen Bereichen Zellen in die Poren der Komposite ein, wodurch sich die
baumartigen Gewebestrukturen und zerklifteten Rander in den Dinnschnitten erkla-
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Abbildung 3.36: Dlnnschnitte von H&E-gefarbtem CAM-Gewebe unterhalb von PDMS-
Proben an zwei Beispielen (a und b). In den Ausgangsbildern ist die Schnittebene (gestri-
chelte Linie) mit makroskopisch sichtbaren, wei3lichen Veranderungen der CAM (grtine Pfeile)
gekennzeichnet. In den Ubersichtsbildern der Diinnschnitte sind an den gleichen Stellen Verdi-
ckungen der CAM zu sehen. Die Lage der Proben ist durch rote Striche markiert. Detailbilder:
Die Verdickungen resultieren aus Gewebezuwachs im Mesoderm zwischen dem Chorionepi-
thel (CE) und dem Allantoisepithel (AE). BG steht fir Blutgefaie.

ren lassen. Der Zelleinwuchs ist in 100 um dicken Gewebeschnitten mit noch auflie-
gender Kompositprobe deutlich zu sehen (Abb. 3.38). An den Stellen, an denen das
Alginat ganz oder teilweise fehlte, waren Zellen in die Poren migriert.

CAM-Gewebe, auf dem keine Probe auflag, hatte eine durchschnittliche Dicke von
51,4+15,5 um (Tabelle 3.5). Die CAMs unterhalb der PDMS-Proben waren im Schnitt
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Abbildung 3.37: Dinnschnitte von H&E-gefarbtem CAM-Gewebe unterhalb von Kompositpro-
ben: a) und b) Ubersicht (iber die gesamte Lange der Proben, die durch die roten Striche
gekennzeichnet ist, ¢) Einschluss von Alginat (orange) in die CAM, d) Gewebeauswuchs in
Richtung der Kompositprobe, e)—h) Detailaufnahmen verschiedener CAM-Bereiche. CE kenn-
zeichnet das Chorionepithel, AE das Allantoisepithel, BG die Blutgefal3e.

etwa 4 um dicker. Sie wiesen jedoch eine recht hohe Standardabweichung von et-
wa 24 pym auf, was auf die eher punktuellen Gewebeverdickungen zurlckzufihren ist
(vgl. Abb. 3.36). Die CAMs unterhalb der Komposit-Proben wiederum waren im Durch-
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Abbildung 3.38: a) 100 um dicker Schnitt durch H&E-gefarbtes CAM-Gewebe mit noch auflie-
gender Kompositprobe. Schwarze Pfeile markieren das Alginat der Kompositprobe. Die roten
Pfeile weisen auf Gewebeeinwuchs in die Poren des Komposits. Das Chorionepithel ist mit CE
und das Allantoisepithel mit AE gekennzeichnet. b) Detailaufnahme des Einwuchses von Zellen
in die Kompositporen. Das PDMS des Komposits ist transparent und glattrandig.

Tabelle 3.5: Durchschnittliche Dicke der CAM unterhalb von PDMS- und Kompositproben ver-
glichen mit der durchschnittlichen Dicke einer CAM, auf der keine Probe auflag.

Probentyp CAM-Dicke d / pm
ohne Probe 51,44+15,5
PDMS-Proben 55,3+23,9
Kompositproben 71,9+15,4

schnitt um etwa 17 um dicker als die CAMs unterhalb der PDMS-Proben. Dieser Di-
ckenzuwachs muss jedoch nicht aus einer biologischen Unvertraglichkeit gegenuber
der Materialproben resultieren. Da die Eier wahrend ihrer Inkubation alle 2 h um 30°
gekippt wurden, kénnten die Verdickungen auch aufgrund des mechanischen Reizes,
den die Proben beim Kippvorgang auf die Membranen auslbten, entstanden sein.

Zusammenfassend war das PDMS-Alginat-Komposit kérpervertraglich. Die Hih-
nerembryonen wiesen Uber die gesamte Zeit des Versuchs keinerlei gesundheitliche
Beeintrachtigungen auf. An den CAMs traten zwar leichte Gewebeverdickungen auf,
jedoch gab es keine Anzeichen von Veranderungen des Eiklars oder einen Rickgang
der BlutgefalBe. Es waren keine Anzeichen starker Entziindungsreaktionen des Ge-
webes, wie beispielsweise die Bildung von Riesenzellen, zu sehen. Stellenweise war
Gewebe in die Poren des Komposits eingewachsen. Die gelegentlichen Einblutungen
in die Kompositproben kénnten durch feine Risse im eingewachsenen Gewebe direkt
unter der Kompositprobe entstanden sein, wenn durch den mechanischen Zug des Ma-
terials auf die CAM wahrend der Kippung der Eier die feinen Blutgefa3e der Membran
verletzt worden waren.
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3.6 Implantierbare Elektrode mit Silikon-Alginat-Kom-
posit als Tragermaterial

Das Komposit dieser Arbeit wurde mit dem Ziel entwickelt, als neues Implantatmate-
rial eingesetzt werden zu kdnnen. Seine Eignung wurde Uber die Herstellung eines
Prototyp-Implantats mit integrierten Elektroden getestet.

Das Implantat bestand aus zwei Kompositschichten, zwischen denen zwei Elek-
trodenkontakte eingebettet lagen. Aufbau und Geometrie des Implantats waren dabei
an eine implantierbare Silikonelektrode (“Myoplant-Elekirode”) angelehnt, wie sie in
Abb. 3.39a zu sehen ist. Mit Myoplant-Elektroden lie3en sich bereits erfolgreich myo-
gene Signale ableiten [89].

Das Alginat der fir den Aufbau benétigten dinnen Kompositschichten wurde zu-
nachst in BaCl,-Lésung vernetzt und anschlieBend getrocknet. In diesem Zustand lie-
Ben sie sich mit Silikonkleber fest zusammenkleben. Die fertige Elektrode — nachfol-
gend als “Prototyp-Elektrode” bezeichnet — war trocken, weil3 und etwa 1,3 mm dick
(Abb. 3.39b). Damit war sie ungeféahr einen halben Millimeter dicker als die Myoplant-
Elektrode.

Abbildung 3.39: Originale Myoplant-Elektrode mit Elektrodenkontakten eingebettet in Silikon-
schichten (a) im Vergleich zu Prototyp-Elektroden gleicher Geometrie aufgebaut mit Silikon-
Alginat-Komposit kurz nach der Herstellung im getrockneten Zustand (b) und nach 18 Stunden
Inkubation in 0,9%iger NaCl-Lésung (c).

Die Uberpriifung der Funktion der Prototyp-Elektrode erfolgte tiber die Aufnahme
eines kunstlich generierten EKG-Signals. Hierfur wurde die Prototyp-Elektrode auf
ein Muskelphantom aufgelegt, in welches das Signal eingespeist wurde. Das Mus-
kelphantom bestand aus einem Agarosegel mit einer elekirischen Leitfahigkeit von
0,102+0,011 S/m. Ein echter Skelettmuskel weist bei einer Frequenz zwischen 10 und
1.000 Hz eine Leitfahigkeit von 0,04 bis 0,7 S/m auf — je nachdem, ob longitudinal oder
transversal zu den Muskelfasern gemessen wird [40, 125]. Die elektrische Leitfahigkeit
des Muskelphantoms lag zwischen diesen Werten.

Der EKG-Generator simulierte 75 Herzschlage pro Minute. Die Signale konnten
von der Prototyp-Elektrode sauber erfasst werden. Beim Vergleich mit einer Myoplant-
Elektrode (Abb. 3.40) war kein Qualitatsunterschied in den EKG-Aufzeichnungen fest-
stellbar. Um die Qualitat besser beurteilen zu kénnen, wurden die Signale Fourier-
transformiert. Die erhaltenen Frequenzspektren sind bis 200 Hz in Abb. 3.41 darge-
stellt.
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Abbildung 3.40: EKG-Aufzeichnungen von einer originalen Myoplant-Elektrode (a) und von
einer Prototyp-Elektrode im getrockneten Zustand kurz nach der Herstellung (b), sowie nach
1 Stunde und nach 18 Stunden Inkubation in 0,9%iger NaCl-Lésung (c und d).
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Abbildung 3.41: Spektrum-Analyse der aufgenommenen EKG-Signale der originalen
Myoplant-Elektrode (a) und der Prototyp-Elektrode im getrockneten Zustand kurz nach der
Herstellung (b), sowie nach 1 Stunde und nach 18 Stunden Inkubation in 0,9%iger NaCl-L6-
sung (c und d).
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Zum Zeitpunkt der ersten Messungen bestand die Prototyp-Elektrode noch aus ge-
trocknetem Komposit. Um die Funktion der Elektrode zu testen, wenn das Alginat des
Komposits nicht ausgetrocknet ist, wurde sie in 0,9%iger NaCl-Lésung gelagert. Die
physiologische Lésung ahmte die Salzkonzentration realer Koérperfliissigkeiten nach.
Das Komposit nahm die FlUssigkeit bis zur vollstandigen Rehydrierung der Alginatpha-
se auf. Die Prototyp-Elektrode war danach halbtransparent (Abb. 3.39¢). Nach 1 h und
nach 18 h Inkubation in der Salzlésung wurden die EKG-Messungen wiederholt. Die er-
fassten Signale waren ebenfalls ahnlich gut wie bei der Myoplant-Elektrode (Abb. 3.40c
und d).

In den Frequenzspektren lagen bei allen Messungen die meisten Frequenzanteile
im Bereich zwischen 0 und 25 Hz. Uber 50 Hz waren die Signale i.A. kleiner als 0,1 pV.
Nur vereinzelt wurden Frequenzausschlage bei 50 Hz und dessen Vielfaches verzeich-
net, was trotz Kerbfilter durch stérende Anteile der Netzfrequenz verursacht wurde.
Insgesamt waren die Frequenzspektren aller Prototyp-Messungen dem Spektrum der
Myoplant-Elektrode sehr &hnlich. Samtliche Amplituden der jeweiligen Frequenzen be-
saf3en annahernd gleiche Werte. Die geringen Abweichungen sind in Abb. 3.42 ver-
deutlicht. Hierflr wurden zu jeder Frequenz der geringste und hochste Amplitudenwert
aus den drei Spektren der Prototyp-Elektrode ermittelt. Als rote Kreise dargestellt ge-
ben sie die maximalen Amplituden-Abweichungen der Prototyp-Elektrode zum Spek-
trum der Myoplant-Elektrode an. Gleichzeitig ist Gber den geringen Abstand zwischen
den vertikal Ubereinander stehenden roten Kreisen zu erkennen, dass sich die Ampli-
tudenwerte der Prototyp-Elektroden nur sehr wenig voneinander unterscheiden.

15
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Abbildung 3.42: Signalspektrum der originalen Myoplant-Elektrode mit den maximalen Signal-
abweichungen der Prototyp-Elektrode.

Die Spektren der Prototyp-Elekirode waren trotz der Unterschiede im Feuchtigkeits-
gehalt fast identisch. Die Qualitat der mit dieser Elektrode erfassten Signale ist damit
gleich gut wie die mit der Myoplant-Elektrode erfassten Signale.






4 Diskussion

Aus dem Silikon PDMS und dem Hydrogel Alginat lasst sich ein elastisches Kompo-
sit aus zwei nicht miteinander vernetzten Phasen herstellen. Die innere Struktur des
Materials nach Aushartung des Silikons wird vor allem durch die Konzentration der Al-
ginatlésung, der Molekularitat des Alginats und den Mengenanteil an Alginatlésung in
der Gesamtmischung beeinflusst. Die Art und Weise, auf welche die Alginatphase im
PDMS vorliegt, bestimmt die Eigenschaften des Komposits. Bei geringem Alginatanteil
ist die Alginatlésung trépfchenférmig im vernetzten PDMS eingebettet (Abb. 4.1a). Die
Alginatkompartimente berthren einander nicht und die im PDMS eingeschlossene Al-
ginatlésung kann nicht von auf3en mit lonen vernetzt werden.

/

ﬂ vernetztes PDMS /}q-\/_l\Alginatli)'sung /)ﬁ:r\-‘{(mit lonen vernetztes Alginat

Abbildung 4.1: Schemata der inneren Struktur von PDMS-Alginat-Kompositen: a) Komposite
mit geringem Alginatanteil, b) Komposite mit semi-interpenetrierendem Netzwerk aus PDMS
und ungelierter Alginatldsung, c) Komposite mit interpenetrierendem Netzwerk aus PDMS und
mit lonen vernetztem Alginat.

In PDMS-Alginat-Kompositen mit hohem Alginatanteil schlieBen sich die Alginat-
kompartimente zu einem zusammenh&ngenden Netzwerk innerhalb des Silikons zu-
sammen. Mit der Vulkanisierung des PDMS entsteht ein semi-IPN, wie es in Abb. 4.1b
dargestellt ist. Durch das Netzwerk kdnnen Uber die Alginatphase lonen in das Kom-
posit gelangen und die Alginatmolekile innerhalb des Komposits miteinander vernet-
zen (Abb. 4.1c). Sequenziell entsteht so ein IPN [36, 4].
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4.1 Silikon-Alginat-Komposit als Biomaterial

Flr die Herstellung der Komposite erwies sich die Verwendung einer 6%igen Lésung
aus niedermolekularem Alginat als am geeignetsten. Die erhbhte Viskositat einer sol-
chen Alginatlésung (~27 Pa-s) verbunden mit einem Wasseranteil von 94% fihrt bei
der Vermischung mit den PDMS-Pr&apolymeren zu einer gleichférmigen Emulsion. Sie
ist bis zu einem Alginatanteil von 80% so stabil, dass nach der Aushértung des PDMS
ein elastisches Material mit homogener Phasenverteilung vorliegt. Trotzdem tritt wah-
rend der Vulkanisierung des PDMS eine leichte Entmischung der Polymerphasen auf.
Zeitrafferaufnahmen zeigten, dass es in Abhangigkeit vom Alginatgehalt zu einem Zu-
sammenschluss von den zunachst fein im PDMS verteilten Alginattrépfchen kommt.
Diese Phasentrennung erfolgt aufgrund der geringen Ldéslichkeitsparameter des Sili-
kons® [39]. Aus den kleinen Alginattropfen bilden sich gréBere Alginatkompartimente,
die sich schlieBlich gegenseitig beriihren. Ab einem Alginatanteil von 70% verbinden
sich die Alginatkompartimente an ihren Berthrungspunkten und formieren sich zu ei-
nem zusammenhangenden Netzwerk (siehe Abb. 4.1b). Diese Verschmelzung wurde
mit Hilfe der konfokalen Raman-Mikroskopie visualisiert.

Das Alginatnetzwerk besitzt in Abhangigkeit seines Volumenanteils Porengré3en
zwischen etwa 175 um (70% Alginatanteil) und ca. 250 pm (80% Alginatanteil). Dies
ist weitgehend unabhangig davon, ob fiir die Vermischung der PDMS-Prapolymere mit
der Alginatlésung ein SpeedMixer bei 3.500 rpm oder ein Turbinenrthrer bei 2.000 rpm
verwendet wird. Verglichen mit den Netzwerken von anderen Silikon-Hydrogel-IPNs
sind Poren des PDMS-Alginat-Komposits deutlich gréBer. IPNs, die durch Quellung
des Silikons in Hydrogelmonomerlésungen hergestellt werden, besitzen meist Poren
von 50 nm bis 1 um GréBe [92, 53, 112], in Ausnahmefallen auch bis zu 30 um [155].
Aus bereits vernetzten Hydrogelen hergestellte Silikon-IPNs mit PAAm, PHEMA und
PNIPAAmM enthalten Netzwerke mit PorengréBBen, die zwischen 1 um und 20 pum lie-
gen [85, 168, 57].

Die groBen Poren des PDMS-Alginat-Komposits erlauben eine schnelle Diffusion
wassriger Substanzen durch das Material hindurch. So kann zum einen die Alginat-
phase durch hinein diffundierende lonen zlgig vernetzt werden, woraufhin aus dem
semi-IPN ein IPN entsteht. Zum anderen kénnen in der vernetzten Alginatphase ge-
|6ste MolekUle rasch nach aufBen abgegeben werden. Komposite mit 80% Alginatanteil
besitzen aufgrund der um das 1,4-fache gréBBeren Poren einen etwa 5-fach hdéheren
effektiven Diffusionskoeffizienten als 70%ige Komposite. Demgegenlber sind Kompo-
site mit einem Alginatanteil unter 70% (und damit ohne IPN) aufgrund der vollstandi-
gen lIsolierung der Alginattropfen innerhalb des Silikons fir wasserlésliche Molekile
nicht permeabel. Die Diffusionseigenschaften der Komposite mit IPN sind damit allein
von den Eigenschaften des Hydrogelnetzwerks abhangig. Der Transport der Molek-
le in den Kompositen ahnelt entsprechend dem in reinen Hydrogelen [94, 168]. Ein

6Der Hildebrand-Léslichkeitsparameter von Silikon liegt bei 14.9 MPa%5 [98] und die Hansen-
Loslichkeitsparameter betragen d4=17,0 MPa%%, §,=2,9 MPa%% und 6,=2,6 MPa®® [7]. Im Ver-
gleich dazu hat Wasser einen Hildebrand-Loslichkeitsparameter von 47,9 MPa®® [98] und Hansen-
Léslichkeitsparameter von §4=15,5 MPa%5, §,=16,0 MPa®° und 6,=42,3 MPa’?® [48].
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wichtiger Faktor ist dabei der Vernetzungsgrad des Hydrogels. Mit zunehmender Ver-
netzungszeit wird Alginat dichter und die Diffusionsgeschwindigkeit nimmt ab [191].
Belegt wurde dies durch Freisetzungsversuche mit in Kompositen eingebrachten Farb-
stoffen. Proben, deren Hydrogelphase aus niedermolekularem Alginat fir 3 h vernetzt
wurde, haben nach 90 min etwa 27% mehr Eosin abgegeben als bei einer Vernet-
zung fur 96 h. Bei Kompositen mit hochmolekularem Alginat war die Differenz weniger
stark, jedoch gaben auch hier die kirzer vernetzten Proben den Farbstoff schneller ab.
Daneben sind die Wechselwirkungen der Molekile mit dem Hydrogel zu beachten. Po-
sitiv geladene Substanzen kdnnen ionische Bindungen mit dem Alginat eingehen und
so die Abgabemenge reduzieren, wie mit dem Farbstoff Methylenblau gezeigt werden
konnte.

Fir die Biokompatibilitat von Implantatmaterialien ist eine gute Benetzbarkeit ihrer
Oberflache von groBer Bedeutung. Durch eine hydrophile Oberflache kénnen unspe-
zifische Adsorptionen und irreversible Absorptionen von hydrophoben Molekilen ver-
mindert werden [52, 1]. Im Querschnitt weisen die PDMS-Alginat-Komposite ab 70%
Alginatanteil eine hydrophile Oberflache auf. Die Benetzbarkeit steigt dabei mit zuneh-
mendem Alginatanteil, so dass der Wasserkontaktwinkel von ca. 75° (70% Alginat-
anteil) auf etwa 45° (80% Alginatanteil) gesenkt werden kann. Wahrend der Vulkani-
sierung der Silikonphase kommt es jedoch an den Kontaktflachen mit der Umgebung
zur Ausbildung von Grenzschichten. Diese Grenzschichten bestimmen entscheidend
die Wasserdurchlassigkeit und Benetzbarkeit der Materialoberflache. Ihre Entstehung
hangt von der Hydrophobizitat des angrenzenden Mediums ab. Bei polarer Umgebung,
wie es z.B. bei Behaltern aus Polypropylen oder an der Luft der Fall ist, bildet sich eine
Grenzschicht aus Silikon auf den Kompositen. Diese trennt das Materialinnere, wel-
ches ansonsten die Eigenschaften des IPNs tragt, von der Umgebung ab. Sie wird
nur an wenigen Stellen von der Alginatphase durchbrochen und weist mit Wasserkon-
taktwinkeln >90° eine geringe Benetzbarkeit auf. Durch die Abschirmung des Mate-
rialinneren ist das Komposit trotz des Vorhandenseins des Alginatnetzwerks kaum flr
wassrige Molekulle permeabel. Bei hydrophiler Umgebung dagegen, beispielsweise an
plasmabehandelten Flachen, wird eine glatte Alginatgrenzschicht erzeugt. Diese flhrt
zu einer hohen Benetzbarkeit mit Wasserkontaktwinkeln unter 30°. Ist das angrenzen-
de Medium von moderater Hydrophilizitét, wie z.B. beim Kunststoff ABS, lasst sich der
Wasserkontaktwinkel durch die Erh6hung des Alginatanteils im Komposit senken. Die
Alginatgrenzschicht an der Kompositoberflache ist Gber Poren mit dem Alginatnetz-
werk im Materialinneren verbunden. Die Oberflache ist jedoch nicht so offenporig wie
die Flache am Querschnitt des Komposits und damit weniger permeabel flr wéssrige
Molekdle.

Eine Erhéhung des Hydrogelanteils flihrte auch bei Silikon-PMPC-Kompositen von
Shimizu et al. zu einer verbesserten Benetzbarkeit [136]. Mittels mikroskopischer
Infrarot-Spektroskopie konnten sie eine Anreicherung der Hydrogeleinheiten an der
Oberflache des IPN-Materials nachweisen. Eine ahnliche Abhangigkeit der Oberflache
von umgebenden Medien wie beim PDMS-Alginat-Komposit wurde fir IPN-Komposite
aus Silikon und PMAA beobachtet. Turner und Cheng stellten fest, dass es wahrend
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der Synthese bei Kontakt mit Glas oder Luft oberflachennah zu einer Auflésung des
PMAA-Netzwerks in einzelne Einheiten kommt [155]. Diese sind vom PDMS umge-
ben und schirmen das darunterliegende IPN ab, so dass das Material nicht mehr
fir wasserldsliche Substanzen durchlassig ist. Die Autoren fiihrten dies zum einen
auf einen Monomer-Konzentrationsgradienten zuriick, der sich wahrend der Synthese
durch Ausdampfen der Monomere bildet. Zum anderen sahen sie Substrat-abhéngige,
thermodynamische Oberflacheneffekte dafir verantwortlich. Hillerstrém und Kronberg
haben beobachtet, dass die Benetzbarkeit von PDMS-PVP-Kompositen vom L&slich-
keitsparameter des Losungsmittels abhangt, mit welchem das PDMS wahrend der IPN-
Synthese aufgequollen wird [53]. Durch den Einsatz von Lésungsmitteln, die einen
ahnlichen Léslichkeitsparameter wie das PVP aufweisen, wird die Benetzbarkeit der
Komposite erhoht. Nur mit ausreichend polaren Lésungsmitteln konnten hydrophile
IPNs gebildet werden [53].

Trotz der laut Literatur unterschiedlichen Polymere und Verfahren, die fir die Her-
stellung der Silikon-IPNs verwendet wurden, scheinen ahnliche Effekte an den ent-
sprechenden Kompositoberflachen aufzutreten. Die Polaritét von L6sungsmitteln spielt
dabei ebenso ein Rolle wie die Polaritat und damit meist auch Hydrophobizitat” an-
grenzender Stoffe. Die genauen Ursachen sind jedoch noch nicht geklart und bedur-
fen weitergehender Untersuchungen. Um die Theorie von Hillerstrdbm und Kronberg
zu Uberprufen, kénnte man die PDMS-Alginat-Komposite beispielsweise wahrend ih-
rer Herstellung mit Losungen verschiedener Léslichkeitsparameter in Kontakt treten
lassen. Das anwendungsorientierte Ziel ware hierbei das Auffinden von Parametern,
mit denen die Oberflache von Silikon-IPNs je nach Fragestellung offenporig, hydrophil
und frei der Diffusion zuganglich oder glatt, hydrophil/ hydrophob und weniger diffusi-
bel gestaltet werden kénnen. Durch den Einsatz von Gussformen aus entsprechenden
Materialien kénnten PDMS-Alginat-Komposite mit lokal wechselnden Oberflachenei-
genschaften hergestellt werden. Die Geometrie der Gussformen kann dabei sehr va-
riabel sein, da sich die Komposite in nahezu beliebige Gestalt gieBen lassen.

4.2 Biofunktionalisierung und Wirkstoffabgabe

Durch das Alginatnetzwerk kénnen wassrige Moleklle durch das Komposit hindurch
wandern. Werden in die Hydrogelphase wasserldsliche Substanzen integriert, kbnnen
diese nach auBen abgegeben werden und das Umfeld lokal beeinflussen. Der Nach-
weis dartber gelang in einem in-vitro-Test durch die Einbindung und Freisetzung des
biologisch aktiven Molekils NGF. Dieser Nervenwachstumsfaktor wurde in die Alginat-
phase des Komposits aufgenommen. Seine Diffusion in das umgebende Zellmedium
bewirkte die neuronale Differenzierung von PC12-Zellen. Gleichzeitig konnte gezeigt
werden, dass die Zusammensetzung der Komposite und die Dauer der Alginatver-
netzung einen groBen Einfluss auf die Abgabegeschwindigkeit austiben. Die meisten

"Die Hydrophobizitat ist neben dem polaren Charakter eines Stoffes auch von der Lange des Dipols
abhangig. Sehr kleine Dipollangen kdnnen zu sterischen Hinderungen mit den Wassermolekilen fihren,
so dass sich auch polare Substanzen hydrophob verhalten kénnen [169].



4.2 Biofunktionalisierung und Wirkstoffabgabe 95

differenzierten Zellen waren bei hohem Alginatanteil und kirzerer Vernetzungsdauer
der Alginatphase zu finden. Uber die Zusammensetzung des Komposits und den Ver-
netzungsgrad des Alginats kann demnach die Freisetzung von Wirkstoffen kontrolliert
werden.

Grundsétzlich wirkt die Bildung einer Silikongrenzschicht wahrend der Herstellung
der Komposite den Vorteilen des Materials als Wirkstoffabgabesystem und Biomaterial
entgegen, da sie die Diffusibilitat behindert und Hydrophobizitat verstarkt. Sie kbnnte
jedoch genutzt werden, um gerade diese Eigenschaften nur an bestimmten Stellen des
Materials zu gewahrleisten. Hierflr ist eine hydrophil/hydrophob strukturierte Umge-
bung, in welcher das Komposit vernetzt, notwendig. Denkbar sind Gussformen, deren
Oberflache entsprechend modifiziert sind. So kénnten Komposite hergestellt werden,
die z.B. auf ihrer Oberflache nur an bestimmten Stellen und in verschiedenen Gréen
Zugange zum interpenetrierenden Alginatnetzwerk erlauben. Auf diese Weise kénnten
beispielsweise Diffusionsgradienten aufgebaut oder die Abgabe von Wirkstoffen lokal
beschrankt werden, wahrend das Kompositinnere als Wirkstoffspeicher dienen wirde.
Mit einer derartigen Strukturierung der Kompositoberflache lieBe sich das Spektrum
der diffusionskontrollierten Wirkstoffabgabe aus dem Komposit heraus erweitern.

Solange das Alginat im Komposit unvernetzt ist, kann es durch Spilen mit Wasser
aus dem Komposit ausgewaschen werden. Ist das Alginat bereits vernetzt, lasst es sich
durch Komplexbildner, wie Ethylendiamintetraessigsdure (EDTA), wieder verflissigen
und aus dem Komposit herauslésen®. Das PDMS verbleibt danach als schwammartige
elastische Matrix. Auf diese Weise Iasst sich verhaltnisméaBig einfach pordéses Silikon
anfertigen. Andere Herstellungsverfahren flir porése Silikone nutzen die Softlithogra-
phie oder gepulsten Laser. Mit diesen Techniken lassen sich hauptsachlich porése
PDMS-Membranen und strukturierte Oberflachen gestalten, die haufig fur mikrofluidi-
sche Systeme eingesetzt werden [172, 70]. Wieder andere Verfahren verwenden eine
zweite flissige Phase (Wasser [64], Paraffin [186]) oder feste Porenbildner (Salzkris-
talle [184, 187], Zucker [183], Polystyrol [110]), die — &hnlich wie beim PDMS-Alginat-
Komposit — zunachst mit den PDMS-Prépolymeren vermischt und nach der Vulkanisie-
rung des Silikons evaporiert oder ausgespult werden. Die Hauptanwendungen liegen
ebenfalls in mikrofluidischen Systemen, aber auch der Einsatz als Gassensor und Ab-
sorber von Ol-Leckagen wird diskutiert.

Die Porengréen der PDMS-Alginat-Komposite lassen sich Gber den Mengenanteil
an Alginat variieren: Je héher der Alginatanteil, desto gréBer die Poren. Wird das Algi-
nat aus den Poren ausgespult, verhalt sich die verbliebene PDMS-Matrix ahnlich wie
ein Schwamm, so dass flissige bis zahfliissige Substanzen in sie aufgesogen werden
kénnen. Die urspringliche 6%ige Alginatphase ist damit gegen einen anderen Stoff
austauschbar, der — sofern er vernetzungsfahig ist — das IPN des Komposits vervoll-
stédndigen kann. Beispielsweise wére es mdglich, ein weiteres Material, das Wirkstoffe
enthalt, in das Alginat zu integrieren und anschlieBend in das Komposit aufzuneh-
men. Ein solches Material konnte z.B. in Form von Mikropartikeln oder als zusatzli-

8EDTA entzieht dem Alginat die in ihm gebundenen lonen, wie z.B. Ca?*- oder Ba?*-lonen, und bildet
mit ihnen stabile Chelatkomplexe. Das Auslésen der lonen fihrt zur Verflissigung des Alginatgels.
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ches Polymernetzwerk in das Alginat eingebracht werden. Das Alginat wirde als bio-
kompatible Matrix dienen, wahrend das eingebrachte Material andere Mechanismen
der Wirkstofffreisetzung (Degradation, Reiz-aktivierte Abgabe) beisteuern kénnte. Die
nachtragliche Aufnahme der Substanzen in die Alginatphase des PDMS-Schwamm
wirde die Einbettung auch sensibler Wirkstoffe erlauben, die z.B. die hohen Tempera-
turen von 80°C wéahrend der Vulkanisierung des PDMS nicht tolerieren wirden.

Eine Medikamentenabgabe Uber Degradation ist z.B. durch die Integration von ab-
baubaren Nano- oder Mikropartikeln denkbar, die einen Wirkstoff enthalten. Ausgangs-
punkt fir die Herstellung solcher biodegradierbarer Partikeln ist hdufig PLGA. Dieses
Material wurde bereits vielfach als partikularer Wirkstofftransporter eingesetzt [13].
Auch Partikeln aus PAAc kénnten in die Alginatphase aufgenommen werden. Sawa-
hata et al. konnten zeigen, dass beladene PAAc-Mikropartikeln ihre Substanzen bei
Anlegen eines elektrischen Feldes abgeben [131]. Durch die Einbindung von Stimulus-
responsiven Stoffen in das Alginat kdnnte die Abgabe von Wirkstoffen daher in definier-
ten Situationen bzw. zu selbstbestimmten Zeitpunkten erfolgen. Ein anderes, sehr hau-
fig untersuchtes responsives Polymer ist PNIPAAm, das in Abh&ngigkeit von der Tem-
peratur eine starke Anderung seines Quellgrades erfahrt [132]. Wird Alginatlésung mit
wassriger PNIPAAmM-L&sung gemischt, kbnnen durch anschlieBendes Eintropfen in ei-
ne ionische Vernetzerl6sung Alginat-PNIPAAmM-Kigelchen hergestellt werden, die eine
Kontrolle der Wirkstoffabgabe sowohl Gber den pH-Wert als auch Uber die Tempera-
tur erlauben [135]. Denkbar ist demnach auch die Herstellung von Reiz-aktivierbaren
PDMS-Alginat-PNIPAAmM-Kompositen, die aus der Mischung der noch unvernetzten
Polymerlésungen hervorgehen und nach ihrer Vernetzung drei IPNs enthalten.

4.3 Zellbesiedelung

Das Komposit erlaubt die Mdglichkeit sowohl einer adharenten Besiedelung des
PDMS-Schwamms als auch einer Einbettung von Zellen in die Alginatphase des Kom-
posits.

Flr die Adhasion von Zellen ist das Ausspullen der Alginatphase notwendig. Der
verbleibende PDMS-Schwamm besitzt ein Porensystem, dessen Oberflachen hydro-
phob sind. Da Zellen im Allgemeinen eher an hydrophile und geladene Oberflachen
adharieren [176], wurde die PDMS-Oberflache vor der Zellbesiedelung bioaktiviert.
Hierbei fand Uber verschiedene Verfahren eine Anbindung der Molekile APTES und Vi-
tronectin statt. Das Wachstum von MSC-Zellen auf den modifizierten Materialien wur-
de zunéchst auf planaren PDMS-Proben evaluiert und anschlieBend mit den Zellen in
den PDMS-Schwammen verglichen. Wasserkontaktwinkelmessungen an den planaren
Proben belegten, dass die Silikonoberflache durch die verschiedenen Behandlungsver-
fahren hydrophilisiert werden konnte. Beim in-vitro-Test zeigte sich, dass bei gleicher
Ausgangszellzahl nach 5 Tagen Inkubation in den Schwammen meist etwa doppelt
so viele Zellen vorhanden waren wie auf den planaren Proben. Es stellte sich zudem
heraus, dass sich in den Schwammen vor allem das Vorhandensein des Vitronectins
positiv auf die Zelladh&sion auswirkte, wohingegen auf den planaren Proben die meis-
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ten Zellen auf der APTES-Beschichtung wuchsen. Die Art der Vitronectin-Anbindung,
also ob es kovalent gebunden oder physikalisch adsorbiert war, schien in den Schwam-
men eine eher untergeordnete Rolle zu spielen. Interessant ist auch, dass in den un-
behandelten, nativen PDMS-Schwammen nahezu gleich viele Zellen wuchsen wie in
den APTES-modifizierten Schwammen. Diese Ergebnisse lassen erkennen, dass ne-
ben der Aktivierung der PDMS-Oberflache mit Molekilen noch weitere Faktoren die
Zelladhasion beeinflussten.

Seit langerem ist bereits bekannt, dass die Oberflachenstruktur von Silikonmateria-
lien die Anheftung, Proliferation und Morphologie von Zellen entscheidend beeinflus-
sen kann. Die Fahigkeit der Zellen, zu adharieren, hangt jedoch stark vom Phanotyp
der Zellen ab. Zudem spielen auch die Art der porésen Struktur und ihr GréBenver-
héltnis zu den Zellen eine gro3e Rolle [10]. So weisen beispielsweise Fibroblasten bei
einer PDMS-Rauheit um 100 nm eine bevorzugte Adhé&sion auf [117]. Hingegen bevor-
zugen Osteoblasten grébere Oberflachen [80], deren Vertiefungen bis zu ihrer eigenen
ZellgroBe (ca. 30 um) reichen kénnen [193]. Bei MSCs wurde festgestellt, dass sich zu-
satzlich zu ihrer Adhé&sion auch ihre Differenzierung Uber die Mikrostrukturierung von
Oberflachen steuern lasst. Die Aktivitat der Zellen war bei Vertiefungen mit einer Breite
von 180 um signifikant héher als bei weniger breiten Vertiefungen [71].

Neben der Topographie spielen die mechanischen Eigenschaften des Substrates
eine wichtige Rolle. Schon seit einigen Jahren ist bekannt, dass verschiedene Zell-
typen spezifisch auf die physikalische Beschaffenheit ihrer Untergrinde, auf denen
sie kultiviert werden, reagieren. Insbesondere der Elastizitatsmodul kann die Adha-
sion, Ausbreitung, Morphologie und Funktion von Zellen beeinflussen [153]. So konn-
te fir neuronale Stammzellen und MSCs nachgewiesen werden, dass sie in Ab-
hangigkeit von der Steifheit des Substrates zu verschiedenen Zelllinien differenzie-
ren [130, 37, 153]. Auch endotheliale, hepatozytische und fibroblastische Zellen besit-
zen die Fahigkeit, die mechanischen Eigenschaften von Substraten Uber spezifische
Rezeptoren zu erkennen [181, 173, 115]. Bei primaren humanen Hautfibroblastenzel-
len scheint die Elastizitat sogar einen stérkeren Effekt auf die Adhasion, Morphologie
und Zellteilung auszutben als die Chemie und Hydrophobizitat der Materialoberfla-
che [55].

Die Oberflachenstruktur und die mechanischen Eigenschaften des PDMS-
Schwamms werden also dazu beigetragen haben, dass die Zellen in den Schwammen
besser wuchsen als auf planarem PDMS. Im Vergleich zu den Referenzkulturplatten
war die Zahl adharenter Zellen in den Schwammen jedoch eher gering: Sie enthielten
nur etwa 1/3 so viele Zellen wie die Kontrolle. Fir eine effektive Besiedelung sind daher
weitere Untersuchungen zur Optimierung der Oberflachenmodifizierung der Schwam-
me durchzufihren. Neben der in dieser Arbeit durchgeflihrten Plasmaaktivierung, Sila-
nisierung, kovalenten Proteinanbindung und Physisorption kdnnten weitere Techniken
angewandt werden, um funktionelle Molekile anzubinden. Grundsétzlich sind jedoch
nur Verfahren sinnvoll, die auch im Inneren des PDMS-Schwamms wirken. Zu diesen
zahlt z.B. die “Layer-by-Layer”-Technik, bei der die Polyelektrolyten nacheinander in
den Schwamm aufgesaugt werden kénnten. Eine prinzipielle Herausforderung bei der
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Behandlung der PDMS-Oberflachen besteht darin, die neu erhaltenen Eigenschaften
langzeitstabil aufzubringen und den Effekt des “hydrophobic recovery” zu umgehen.
Denn neben der hohen Kettenbeweglichkeit des PDMS selbst bestimmen auch die Art
und Morphologie aufgebrachter chemischer Strukturen die Langzeitstabilitat der Modi-
fizierungen [18].

Eine effektive und dauerhafte Zellbesiedelung von Implantaten mit PDMS-
Schwamm-Beschichtung sollte sowohl in-vitro induziert als auch in-vivo erfolgen kén-
nen. Sie wirde die Integration des Materials in das Gewebe begunstigen und zu einer
schnelleren Regeneration fihren. Zudem kdnnten chronische Fremdkdrperreaktionen
und damit verbundene Fibrosen reduziert werden.

In anderen Anwendungen zellbesiedelter Implantate ist eine Kapselung der ein-
gebrachten Zellen notwendig, um beispielsweise die Migration dieser Zellen in umlie-
gendes Gewebe zu verhindern. Auch far solche Anwendungen ist das PDMS-Alginat-
Komposit geeignet: Ein Langzeitversuch zeigte, dass L929-Zellen Gber 25 Tage lang
in Silikon-Kompositen mit hochmolekularem Alginat Giberleben konnten. Die Poren des
Alginatnetzwerks innerhalb der Komposite waren grof3 genug, um einen guten Nahr-
stoffaustausch zu den Zellen bis zu einer Kompositdicke von 1—2 mm zu gewahrleisten.
Eine Limitation in dickeren Kompositen erfolgte vor allem durch den héheren N&hr- und
Sauerstoffverbrauch der wachsenden Zellspharoide.

Neben dem Langzeitliberleben von Zellen innerhalb einer Matrix ist auch die Stabi-
litdt der Matrix bei mechanischer Belastung wichtig. Eine nur aus Alginat bestehende
Matrix, in der Zellen enthalten sind, kann chemisch nicht an eine Materialoberflache
gebunden werden, ohne dabei die Zellen zu schadigen. Durch die fehlende feste Fi-
xierung kdnnen sich daher Alginatmatrizen bei Dehn- und Spannungsbeanspruchung
von der Implantatoberflache I6sen. Durch das IPN des PDMS-Alginat-Komposits war
die Alginatphase mechanisch fest im PDMS verankert, so dass keine Ablésungen des
Alginats vom Komposit auftraten. Die Verwendung von PDMS-Alginat-Kompositen bie-
tet daher eine gute Mdglichkeit, die Fixierungsprobleme von Zellmatrizen auf eine Im-
plantatoberflache zu umgehen.

Durch die Immobilisierung wirkstoffsekretierender Zellen in die Kompositbeschich-
tung eines Implantats kénnten diese 6rtlich Gber einen Zeitraum von mehreren Tagen
bis Wochen biologisch wirksame Substanzen in ihre Umgebung abgeben. Das Lang-
zeitverhalten solcher Zellen kénnte in-vitro mit in Suspension wachsenden Zelllinien
Uberprift werden, deren sekretierter Stoff Gber ELISA oder HPLC nachweisbar ist.
Auch die Einbettung metabolisch aktiver Zellen zur Unterstitzung von Organen mit
Funktionsstérungen oder die Immobilisierung von Stammzellen zur Regeneration von
zerstértem oder kranken Gewebe sind denkbar.

4.4 Korpervertraglichkeit

Beim Kontakt von einem Silikonprodukt mit lebenden Zellen und Gewebe muss ge-
wahrleistet sein, dass sich das Material nicht schadigend auf das biologische System
auswirkt. Besonders im Bereich medizinischer Implantate ist eine Vertraglichkeit zwi-
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schen dem technischen Werkstoff des Implantats und dem Organismus, in welchen
das Implantat eingesetzt wird, unerlasslich. Dabei muss das Implantat in der Lage
sein, bei adaquater Wirtsreaktion eine spezifische Funktion auszulben [175].

Zur Bestimmung der Biokompatibilitat eines Implantats werden zunachst in-vitro-
Tests in Zellkulturen und anschlieBend in-vivo-Tests an Versuchstieren durchgefuhrt.
Sind diese Tests mit Kurzzeit- wie auch Langzeitexposition erfolgreich verlaufen, wird
die Vertraglichkeit des Implantats mit klinischen Studien am menschlichen Kérper Uber-
prift. Die Normen fur die Beurteilung der Biokompatibilitdt von medizinischen Werk-
stoffen und Produkten sind in ISO 10993 1-20 festgelegt.

Die Vertraglichkeit der PDMS-Alginat-Komposite wurde zuerst mit in-vitro-Zytotoxi-
zitatstests nach ISO 10993-12 untersucht. Dabei wurde der Einfluss von Kompositen
verschiedener Zusammensetzung auf die Vitalitdt und Proliferation von L929-Zellen
beurteilt. Es zeigte sich, dass bei Verwendung von aufgereinigten Alginaten keinerlei
schadlicher Einfluss vom Kompositmaterial auf die Zellen ausging.

Als weitergehende Untersuchung zur Kérpervertraglichkeit der PDMS-Alginat-
Komposite wurde ein HET-CAM durchgefiihrt. Dieser Test nimmt eine Grenzstellung
zwischen in-vitro- und in-vivo-Versuchen ein. Die CAM bildet sich wahrend der Em-
bryonalentwicklung eines Huhns ab dem 4. bis 5. Bebritungstag durch Verschmelzung
der ektodermalen Chorion mit der endodermalen Allantois (Harnsack). Zwischen dem
Chorion- und dem Allantoisepithel befindet sich eine mesodermale Schicht, in der sich
zahlreiche Blutgefaf3e entwickeln [16]. Die Membran ist somit stark vaskularisiert und
zudem schmerzunempfindlich und leicht zugénglich. Dartiber hinaus ist es ein Gewe-
be mit schwacher Immunantwort, weil das Abwehrsystem des Hihnerembryos noch
nicht voll entwickelt ist. Die CAM findet daher als Modellsystem in den Forschungsbe-
reichen der Biologie, Onkologie, Pharmazie und Geweberegeneration breite Anwen-
dung [107]. Der klassische HET-CAM, bei dem die zu testenden Stoffe flr kurze Zeit
auf die CAM aufgetragen werden, wird haufig als Alternative zu Tierversuchen in der
Kosmetikindustrie angewandt und dient dort zur Uberpriifung der Schleimhautvertrag-
lichkeit der Produkte [60]. 1989 setzte Spanel-Borowsky den HET-CAM erstmals zur
Beurteilung von Fremdkdrperreaktionen ein [141]. HierfUr verblieben die zu testenden
Biomaterialien Gber mehrere Tage auf der CAM, deren Veranderung anschlieBend mit
klinischen Ergebnissen verglichen wurde. Valdes et al. konnten 2002 zeigen, dass die
Reaktion der CAM auf einen Fremdkérper &hnlich der von Sdugetiermodellen ist [158].
Eder et al. untersuchten mit Hilfe eines HET-CAMs die Biokompatibilitat verschiedener
Kollagenmaterialien und erklarten dieses Verfahren als sinnvolle Ersatz- bzw. Ergan-
zungsmethode zu Tierversuchen [31].

Im HET-CAM der vorliegenden Arbeit verblieben die Materialproben fiir 7 Tage auf
der CAM der HUihnerembryonen. Parallel zum Kompositmaterial wurde der Test mit
Proben aus reinem PDMS durchgefiihrt. Im Laufe des Versuchs zeigten weder das
PDMS noch das Komposit einen schadigenden Einfluss auf die Embryonen. Zwar
verstarben von ED12 auf ED13 drei Embryonen aus ungeklarter Ursache. Da es sich
dabei jedoch um jeweils 1 Ei der verschiedenen Probensorten und die Kontrolle han-
delte, kann eine Unvertraglichkeit der Materialien als Grund ausgeschlossen werden.
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Bis zum Ende des Versuchs waren die verbliebenen 21 Embryonen gesund und agil.

Am Rand und unterhalb sowohl der PDMS-Proben wie auch der Kompositproben
kam es stellenweise zu milchigen Eintriibungen der CAM. Die ersten opaken Bereiche
erschienen etwa 48 h nach Auflegen der Proben. Durch die transparenten PDMS-
Proben lief3 sich erkennen, dass sich diese Eintribungen im weiteren Verlauf des Ver-
suchs zu ganzlich undurchsichtigen, aber kleinflachigeren Flecken entwickelten. Die
Reaktion des Gewebes auf die Proben schien sich demnach mit der Zeit auf bestimmte
Stellen zu verdichten. Die histologischen Auswertungen ergaben eine lokale Korrela-
tion der milchigen Flachen mit Verdickungen des CAM-Gewebes und lassen auf eine
leichte Fremdkorperreaktion schlief3en.

Die CAM unterhalb der Kompositproben war im Durchschnitt etwas dicker als un-
terhalb der PDMS-Proben. Dies lasst sich u.a. darauf zurlckfihren, dass das Alginat
des Komposits teilweise abgebaut wurde und es stattdessen zu Einwlichsen des Ge-
webes in die Poren des Materials kam. Resultierend aus dem Gewebeeinwuchs kénn-
te es bei der 2-stlindlichen Kippung der Eier wahrend ihrer Inkubation zu verstarkter
mechanischer Reizung der CAM gekommen sein. Diese wiederum kdnnte das Dicken-
wachstum der CAM beglnstigt haben. Die im Vergleich zu den PDMS-Proben dickere
CAM resultiert daher nicht zwangslaufig aus einer schlechteren Vertraglichkeit. Zudem
wurden an den Randern der Kompositproben makroskopisch gehauft feine Blutgefaie
beobachtet, die auf eine angiogene Wirkung des Materials deuten. An den Komposit-
proben selbst waren leichte Einblutungen sichtbar. Eine Veranderung der Blutgefa3e
unterhalb der CAM konnte histologisch jedoch nicht beobachtet werden. Die Einblu-
tungen kénnten daher auch durch den bereits erwahnten mechanischen Reiz auf das
eingewachsene CAM-Gewebe bedingt sein.

Dass aus dem makroskopischen Bild des HET-CAMs alleine nicht auf die Vertrag-
lichkeit bzw. Unvertraglichkeit einer Substanz geschlossen werden kann, zeigten be-
reits Djabari et al. [27]. Auch Eder et al. meinten, dass die visuelle Beobachtung des
HET-CAMs mit histologischen Befunden kombiniert werden muss, um die volle Aussa-
gekraft des Tests erhalten zu kénnen [30]. Seit einigen Jahren gibt es daher Anstren-
gungen, Uber Biosensoren quantifizierbare Daten bei der Entwicklung von Abwehrre-
aktionen an der CAM aufzunehmen. Die Messungen umfassen u.a. die Bestimmung
des pH-Wertes und der Impedanz des Gewebes [157, 66, 77]. Die erhaltenen Daten
sind jedoch teilweise verschieden, da es noch keine fiir den HET-CAM standardisier-
ten Parameter gibt. So maBen Karp et al. beispielsweise ein Sinken der Impedanz mit
der Zeit, wie es auch in klinischen Studien auftritt [66, 88], wahrend Kubon et al. ei-
ne Erhéhung der Impedanz mit zunehmender Versuchsdauer beobachteten [77]. Die
histologischen Untersuchungen der CAM zusammen mit der makroskopischen Beob-
achtung liefern daher bisher die verlasslichsten Aussagen Uber die Biokompatibilitat
eines Materials.

Uberraschend war der schnelle Abbau, den das Alginat im Komposit erfuhr. Die
verwendeten Proben enthielten hochmolekulares Alginat, das mit Ba?*-lonen vernetzt
wurde. Solches Alginat weist gewdhnlich eine hdhere Stabilitat auf als niedermoleku-
lares oder mit anderen lonen vernetztes Alginat [73, 62]. Es wurde bereits von Schnei-
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der et al. erfolgreich Uber mehrere Monate in die Bauchhdhle von Mausen transplan-
tiert [133]. Die Vernetzung des Alginats erfolgte dabei — wie auch in dieser Arbeit — flr
20 min in 20 mmol BaCl,-Lésung bei ahnlicher Konzentration der verwendeten Algi-
natlésungen. In der Literatur sind kaum Angaben Gber CAM-Tests von Materialien aus
Alginat zu finden. Einzig als Einkapselungsmaterial flr Antibiotika und Entziindungs-
hemmer wurde es fir bis zu maximal 24 h im HET-CAM getestet [42, 69, 164]. Eine
Degradation des Alginats wurde dabei nicht beschrieben. Es bleibt daher in zukinf-
tigen Versuchen zu ergriinden, weshalb das Alginat in den Kompositen wahrend des
HET-CAMs abgebaut wurde.

4.5 Silikon-Alginat-Komposit als Implantatwerkstoff

Die Biokompatibilitat eines Implantatmaterials hangt nicht nur von seinen Oberflachen-
eigenschaften ab (Oberflachenkompatibilitét), sondern wird auch durch dessen Struk-
turkompatibilitat beeinflusst [177]. Diese definiert die Anpassung der Implantatstruktur
an das mechanische Verhalten des Wirtsgewebes. Dabei gehéren die duf3ere Form
und innere Struktur (z.B. Ausrichtung und Starke der Materialfasern) des Implantats
ebenso zur Strukturvertraglichkeit wie Gewicht, Flexibilitdit und mechanische Interak-
tionen.

Das Kompositmaterial ist wesentlich elastischer und weicher als reines PDMS. Der
Elastizitatsmodul betragt fir 70%ige Komposite mit unvernetzter Alginatphase etwas
mehr als 0,2 N/mm? und sinkt mit zunehmendem Alginatanteil bis auf ca. 0,1 N/mm?2.
Im Vergleich dazu wurde an reinem PDMS ein Elastizitdtsmodul von rund 1,6 N/mm?
ermittelt. Durch Vernetzung des Alginats kann der Elastizitatsmodul der Komposite
bis Gber das Doppelte seines Ausgangswertes gesteigert werden. Gleichzeitig erhéht
sich dabei die Zugfestigkeit des Materials leicht, wahrend die maximale Dehnung et-
was sinkt. Gegenlber reinem PDMS kann das Kompositmaterial einem eindringendem
Gegenstand entsprechend weniger Widerstand entgegenbringen. Im unvernetzten Zu-
stand sind Komposite mit einem Alginatanteil Gber 70% und etwa 7,5 Shore-A anna-
hernd so weich wie ein Gummibérchen [41]. Ahnlich wie beim Elastizitdtsmodul kann
durch die Vernetzung des Alginats (in Abhangigkeit von der Vernetzungsdauer) die
Harte der Komposite mehr als verdoppelt werden.

Im Vergleich zu anderen Silikon-Hydrogel-IPNs handelt es sich bei den PDMS-
Alginat-Kompositen um verhaltnismafBig weiche und elastische Materialien. Die me-
chanischen Eigenschaften der IPNs werden vor allem durch die Wahl des Silikons und
Art des zweiten Polymers beeinflusst. Weiterhin spielen der Mengenanteil des Hydro-
gels im Silikon und sein Wassergehalt eine Rolle. So z.B. sind fur Silikon-Komposite,
die ein IPN mit PMPC bilden, Elastizitaitsmoduln von etwa 40 MPa (MPa = N/mm?)
angegeben, wobei das verwendete Silikon schon einen Elastizitdtsmodul von etwa
57 MPa besitzt [136]. Silikon-IPNs mit PVA weisen dagegen deutlich kleinere Elas-
tizitdtsmoduln zwischen 0,7 und 3 MPa auf [112]. An getrockneten Silikon-IPNs mit
30%igem Anteil an PAAm- und PHEMA-basierten Hydrogelen wurden Elastizitadtsmo-
duln von 1-2,9 MPa gemessen [168]. Sind die Hydrogele dieser Komposite mit Wasser
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aufgequollen, besitzen sie nur noch einen Wert von 0,5 MPa. Noch kleinere Festigkeits-
werte wurden an Silikon-IPNs mit PNIPAAm ermittelt. Die Komposite mit PNIPAAm-
Anteilen zwischen 75 und 80% weisen Elastizitatsmoduln von etwa 0,1 MPa auf [57]°.

Die mechanischen Eigenschaften der oben genannten Materialien ist auf deren
Anwendungsgebiet abgestimmt: Die festeren Komposite sind als Kontaktlinsenmateri-
al entwickelt worden [136, 112], wohingegen sich die IPNs mit kleineren Elastizitats-
moduln als Wirkstoffabgabesysteme einsetzen lieBen [168, 57]. Das PDMS-Alginat-
Komposit ist etwas fester als Haut [81] und anndhernd so fest wie angespannte Mus-
kulatur [162]. Eine mOgliche Anwendung liegt daher in der Herstellung nichtaktiver
chirurgischer Implantate (z.B. Weichteilimplantate). Es kénnte auch als zusatzliche bio-
funktionalisierte oder mit Zellen besiedelte Beschichtung auf anderen Silikon-basierten
Implantaten angebracht werden (siehe 4.2 und 4.3). Darlber hinaus ist eine Nutzung
als Tragermaterial fir aktive Implantate denkbar. So ein Implantat kdnnte beispielswei-
se eine Elektrode zur elektrischen Stimulation von Zellen oder zur Ableitung myogener
oder nervaler Zellsignale sein. Um diese Anwendbarkeit zu demonstrieren, wurde ein
Elektrodenprototyp nach dem Vorbild einer Silikonelekirode zur Ableitung myogener
Signale aufgebaut. Statt aus reinem Silikon bestand das Tragermaterial aus 70%igem
Komposit; ansonsten enthielt die Prototyp-Elektrode die gleichen Bauteile und besal3
die gleichen Geometrien. Die Uberpriifung ihrer Funktion fand (iber die Ableitung von
EKG-Signalen an einem Muskelphantom statt. Es zeigte sich, dass die Qualitat der von
der Kompositelektrode erfassten Signale genauso gut war wie die der Silikonelektrode.

Das Tragermaterial von Elektroden zur Stimulation oder Ableitung von myogenen
oder nervalen Signalen besteht typischerweise aus Isolatorstoffen wie Polyimid, Sili-
zium oder nichtleitendem Silikon [54, 88]. Dadurch soll gewéhrleistet sein, dass bei
Stimulationselektroden keine Leckstréme zwischen den Elektroden auftreten. Zudem
soll verhindert werden, dass der eingespeiste Strom teilweise durch das Tragerma-
terial abflie3t, wodurch er am Gewebe weniger fokussiert wéare. Bei Ableitelektroden
kdénnte es zu einer Minderung der Signalqualitdt kommen, falls vermehrt Signale der
mittelbaren Umgebung durch das Tragermaterial von den Elektroden erfasst wirden.

Die PDMS-Alginat-Komposite sind mit Entstehung des IPNs keine isolierenden Ma-
terialien mehr, sondern besitzen halbleitende Eigenschaften mit Leitfahigkeiten um
0,0016 S/m. Trotzdem war es mdéglich, die Uber den Phantommuskel eingespeisten
EKG-Signale ebenso gut abzuleiten wie bei einer Elektrode mit isolierendem Silikon
als Tragermaterial. Dabei scheint die im Material enthaltene Feuchtigkeit keinen Ein-
fluss auf die Signalaufnahmequalitat auszulben.

Die PDMS-Alginat-Komposite leiten den Strom etwa um das 1.000-fache schlech-
ter als die reinen Alginatiésungen, mit denen sie hergestellt werden (~1,8 S/m). Eben-
falls grof3 ist die Differenz zu den Leitfahigkeiten verschiedener Korperflissigkeiten wie
Blut oder extrazellularer Flussigkeit (0,3—2,7 S/m). Implantierte Elektroden kénnen mit
verschiedenen dieser Korperflissigkeiten in Kontakt stehen. Beispielsweise sind auf
einem Muskel aufliegende Elektroden immer auch von interstitieller Flissigkeit umge-

9Hu et al. [57] bestimmten nur die Schubmoduln G der Materialien. Zur Umrechnung in die Elastizi-

tdtsmoduln E mit G = E - ﬁ wurde eine Poissonzahl v zwischen 0,4-0,5 eingesetzt.
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ben, die die Muskelfasern bedeckt. Eventuell reicht der spezifische Widerstand der
Komposite aus, um die oben aufgefliihrten mdglichen Nachteile nicht vollstandig iso-
lierender Materialien zu vermeiden. Allerdings kénnen nur weiterfihrende Tests an
einem realen Signal zeigen, welchen Einfluss Artefakte, z.B. durch Bewegung, auf die
Ableitqualitat austben. Des Weiteren bliebe fir eine Anwendung als implantierbare
Elektrode das Bestehen der Biokompatibilitat zu untersuchen: Fir den Prototyp wur-
den die isolierten Drahte mit Hilfe von Flussmittel an die Elektrodenkontakte gel6tet.
Sowohl Létzinn als auch Flussmittel sollten ausreichend gekapselt sein oder besser
noch durch Alternativen, wie biokompatible leitfahige Epoxidharze, ersetzt werden. Zu
Uberdenken ist auch die Einbindung der Drahte selbst, so dass an diesen keine me-
chanischen Spannungen auftreten, sobald die Elekirode gedehnt wird. Hier kénnte der
Draht zur Zugentlastung z.B. in maanderférmigen Windungen integriert werden.

Neben dem Nachweis der Funktion der Prototyp-Elektrode konnte mit inrer Entwick-
lung auch gezeigt werden, dass sich das PDMS-Alginat-Komposit variabel in seiner
Form bearbeiten lasst. Hier wurden flache, fir wassrige Moleklle permeable Schich-
ten bzw. Membranen hergestellt, die in ihrer Dicke gerade einmal 500 um mafen. Als
aufBere Beschichtung auf anderen Implantatmaterialien aufgebracht waren sie dinn
genug, um z.B. eingebettete wirkstoffsekretierende Zellen (siehe 4.3) ausreichend mit
Nahrstoffen der Umgebung versorgen zu kénnen.

4.6 Weitere Anwendungsmaoglichkeiten

Erganzend zu den bereits genannten Anwendungen von Silikon-Alginat-Kompositen
werden im Folgenden einige weitere Mdglichkeiten, wie das Material genutzt werden
kann, aufgezeigt und diskutiert.

4.6.1 Anwendung als Gradientenmaterial

Wie in 3.2.3 demonstriert werden konnte, Iasst sich das PDMS-Alginat-Komposit in Ab-
héangigkeit vom Alginatanteil in verschiedenen Harten herstellen. Je mehr Alginat das
Komposit enthalt, desto weicher ist das Material. So kénnen, ausgehend vom reinen
PDMS, Harten zwischen knapp 50 und etwa 3 Shore-A erhalten werden (Tabelle 4.1).
Gleichzeitig ergeben sich mit der Anderung des Alginatanteils auch Anderungen in der
Elastizitat der Komposite. Werden verschiedene, noch unvernetzte Kompositmischun-
gen schichtweise Ubereinander aufgetragen, kdnnen nach der Vernetzung des Silikons
Materialien mit Harte- und Elastizitatsgradienten erhalten werden. In Abb. 4.2 sind zwei
Beispiele fur den Aufbau solcher Gradientenmaterialien zu sehen.

Viele natirliche Materialien besitzen Gradienten in ihrer Zusammensetzung oder in
ihrer Struktur. Dadurch sind sie entsprechend ihrer Funktion im biologischen System
angepasst. Die graduierte lokale Verteilung ihrer Baueinheiten kann hierarchisch ange-
ordnet oder geometrisch- bzw. gréBenoptimiert sein, ortsspezifisch abgestufte Funk-
tionalitaten erzeugen oder biindige Ubergange an weich/festen Grenzflachen schaf-
fen [145]. Natirliche Gradienten sind auch zwischen verschiedenen Materialarten zu
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Tabelle 4.1: Shore-A-Hérte von reinem PDMS und von Kompositen mit unterschiedlichem pro-
zentualen Anteil an Alginat.

PDMS 20% 40% 60% 70% 80%

Harte /

46,8435 24,6409 18,9+0,7 14,0+2,1 75+0,4 3,5+1,4
Shore-A

finden, so etwa beim Ubergang von hartem calcifizierten Knochen zu weichem Knor-
pel.

Gradienten kénnen mineralischer oder chemischer Natur sein, oder werden durch
verschieden groBBe Poren erzeugt [145]. Mineralische Gradienten finden sich in fast
allen Zahnen und Mandibeln verschiedenster Lebewesen, begonnen bei Seeigel und
Kéferschnecke Uber Krebse bis hin zum Menschen [171, 17]. Chemische Gradienten
einschlieBlich der Einlagerung von Metallen und abgestuften Hydratisierung von Pro-
teinen sind beispielsweise in den Haftfaden von Muscheln, im Schnabel von Tintenfi-
schen und im Huf von Pferden enthalten [118, 67, 147]. Porositatsgradienten dienen
vor allem der Stabilisierung der Form und dem Schutz vor Briichen bei mechanischer
Belastung. Diese Art von Gradienten finden sich sowohl im Tierreich, z.B. im Skelett
des Glasschwamms und in Knochen, als auch im Pflanzenreich, wo sie u.a. fir die
Offnung von Samenhiillen zustandig sein kénnen [3, 84, 38].

Abbildung 4.2: Lineare Gradienten in monolithisch hergestellten PDMS-Alginat-Kompositen,
wobei gréBere Poren mit geringerer Harte des Materials korrelieren: a) Komposit mit zuneh-
mendem und wieder abnehmendem Alginatanteil, b) Komposit mit zunehmendem Alginatanteil.
Herstellung der Gradienten siehe Anhang A.2.

Um den bendtigten mechanischen und funktionellen Anforderungen an die Umge-
bung zu entsprechen sind in vielen natirlichen Materialien mehrere Gradientenarten
miteinander kombiniert. Uber das Verstehen dieser komplexen biologischen Struktu-
ren kénnen neue, von der Biologie inspirierte synthetische Systeme aufgebaut wer-
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den. Zusétzlich lassen sich durch die Nachbildung natirlicher Systeme innovative syn-
thetische Strukturen mit umweltfreundlichen oder biologisch aktiven Materialien ent-
wickeln [38, 145]. Das PDMS-Alginat-Komposit bietet einen Ansatz flir die Herstel-
lung relativ weicher Gradientenmaterialien. Durch die mégliche in-situ-Vernetzung von
Kompositen verschiedenen Alginatanteils lassen sich monolithisch aufgebaute Struk-
turen mit Gradienten erzeugen. Gré3e und Menge der vom Alginat erzeugten Poren im
PDMS bestimmen die Harte und Elastizitdt des Materials. Durch den monolithischen
Aufbau lassen sich zusatzliche Arbeitsgange, die z.B. beim Verkleben verschiedener
Schichten anfallen wiirden, vermeiden.

Neben linearen Gradienten sind auch radiale Gradienten z.B. in zylindrischer Form
als Katheter mit einem Tubus aus Silikon und einer graduierten Au3enseite aus PDMS-
Alginat-Komposit denkbar. Eine weitere Anwendung bieten Weichteilimplantate. Durch
intrinsische Hérte- und Elastizitatsgradienten lieBen sich solche Implantate sehr natir-
lich den Originalen nachahmen und optimal in das umliegende Gewebe integrieren.

4.6.2 Anwendung als Wundverbandsmaterial

Neben der Anwendung als Implantatmaterial kénnte das Silikon-Alginat-Komposit als
Verbandsmaterial fir chronische Wunden eingesetzt werden.

Chronische, nicht heilende Wunden stellen fir viele Betroffene eine Belastung dar.
Dauernde Schmerzen schrénken ihre Bewegung und ihren Alltag ein und sie missen
stédndig zum Arzt, um den Verband wechseln zu lassen. Zudem nédssen die Wunden
haufig, kbnnen optisch belastend aussehen, unangenehm riechen und stellen Nahrbé-
den fir Keime dar [58]. Von chronischen Wunden betroffen sind etwa 1% der Bevol-
kerung [156], meist altere Menschen und Patienten in Krankenhausern und Pflegehei-
men, aber auch Rollstuhlfahrer.

Zusatzlich zur Behandlung eventueller Grunderkrankungen ist die richtige Versor-
gung der Wunde notwendig. Dabei wird darauf geachtet, dass sich die neu bilden-
den Zellen stets in einer feuchten und warmen Umgebung befinden, wobei trotzdem
tberschissiges Wundsekret (Exsudat) entfernt werden muss. Der Wechsel eines Ver-
bandes sollte fur die Patienten so selten und schmerzarm wie mdglich sein und kei-
ne Verletzungen der neuen Zellschichten, z.B. durch Verkleben des Verbandsmateri-
als mit der Wunde, hervorrufen. Als Verbande kommen je nach Art der Wunde, ihrer
Heilungsphase und der abgehenden Sekretmenge verschiedene Materialien zum Ein-
satz. Die gebrauchlichsten Verbande sind Hydrokolloide, Hydrogele, Hydropolymere
(Polyurethanschaume), Alginate und transparente Folien aus Polyurethan oder Sili-
kon [63, 167].

Die Materialien Alginat und Silikon werden also bereits in der Wundbehandlung
eingesetzt, jedoch unabhangig voneinander und in verschiedenen Fragestellungen:
Alginatverbande bestehen oft aus einem Vlies mit getrockneten Calcium- und/oder
Natriumalginatfasern, -flocken oder -pulvern. Solche Verbande werden fur starker nas-
sende, tiefe und infizierte Wunden eingesetzt. Trocknet die Wunde jedoch aus, kann
beim Entfernen des Alginatverbandes das neu gewachsene Granulationsgewebe ein-
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reiBen und es kénnen sich Nekrosen und Fibrinbeldge bilden [167]. Transparente Fo-
lien aus Silikon dienen haufig als duBere Abdeckung eines Wundverbandes und wer-
den bei nicht ndssenden und nicht infizierten Wunden eingesetzt. Silikonfolien kénnen
zudem bewirken, dass Narbengewebe reduziert wird. Da das Silikon nicht mit der Wun-
de verklebt, kbnnen Verbandswechsel sehr schonend durchgefiihrt werden [167].

Das Silikon-Alginat-Komposit mit seiner porésen Matrix aus Silikon und den mit-
einander verbundenen Kammern aus z.B. Calciumalginat verbindet die Eigenschaften
beider Materialien miteinander. Uberschiissiges Wundsekret kann in groBen Mengen
von der Alginatphase aufgenommen werden, wobei Zelltrimmer und Infektionskeime
fest in des Gel eingebunden werden. Natriumionen, die natirlicherweise im Wundse-
kret enthalten sind, werden ebenfalls mit aufgesogen und wandeln das Calciumalginat
teilweise in l6sliches, viskoses Natriumalginat um. Die freiwerdenden Calciumionen
besitzen zusatzlich eine blutstillende Wirkung [63]. Die pordse Silikonmatrix wiirde da-
flr sorgen, das die Feuchtigkeit im Wundmilieu gehalten wird (Abb. 4.3). Gleichzeitig
kann Wasserdampf abgeflhrt werden. Ein gro3er Vorteil ware zudem, dass das Sili-
kon flr ein reizarmes Entfernen des Verbandes ohne Verklebungen sorgen wiirde. Neu
gebildete Zellschichten blieben dadurch auch bei trocknender Wunde intaki.

Zusatzlich abdeckende Folie mdglich
(wasser- und bakterienundurchlassig;

wasserdampfdurchlassi
P 9 Durchlassigkeit fur Wasserdampf
------ *7&
= o o ShA
™~ Komposit

e
T~

o
R T
Nngsf'drdemdes Wundmilieu
Wundkontaktflache aus Silikon

und Alginatgel furr atraumatischen Aufnahme und Bindung von Bildung einer schiitzenden
Verbandswechsel Exsudat, Zellresten und Keimen Schicht aus Alginatgel

Abbildung 4.3: Schema der mdglichen Wirkungsweise eines Wundverbandes aus Silikon-
Alginat-Komposit.

Ein wichtiges Kriterium fur die Permeabilitdt von Wundverbanden ist die Wasser-
dampftransmissionsrate (MVTR). Sie ist ein Maf3 fir die Durchlassigkeit eines Mate-
rials fiir verdunstetes Wasser. Gesunde Haut gibt 240—-1.920 g/m?/24 h ab, wahrend
der Wasserdampfverlust einer offenen Wunde bei etwa 4.800 g/m?/24 h liegt [146].
Eine 2 mm dicke Membran aus einem 75%igen Silikon-Alginat-Komposit konnte bei
40% rel. Luftfeuchtigkeit bis zu 1.627 g Wasserdampf/m?/24 h abfiihren (Tabelle 4.2,
Methode siehe Anhang A.3). Das Alginat im Komposit wirkte sich dabei durch sei-
ne Hydrophilizitat erhéhend auf die Wasserdampfdurchlassigkeit aus: Eine gleich di-
cke Membran aus porésem PDMS, die durch Ausspilen des Alginats aus 75%igem
Komposit hergestellt wurde, wies eine geringere MVTR von 1.528 g/m?/24 h auf.
Die Wasserdampfdurchlassigkeit des Komposits liegt damit héher als bei sechs von
Sussman und Bates-densen getesteten kommerziellen Pflastern [146]. Auch gegen-
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Uber drei von vier von Stephen et al. getesteten Hydrokolloid-Verbanden'® besitzt das
Komposit eine hdhere MVTR. Dieselbe Arbeitsgruppe ermittelte auch die MVTR von
sechs verschiedenen Polyurethanschaum-Verbanden'', wobei drei der Proben eine
ahnliche Wasserdampfdurchlassigkeit wie das Silikon-Alginat-Komposit aufwiesen (die
Messwerte korrelierten dabei nicht mit der Dicke der Proben) [149]. Hydrokolloid- und
Polyurethanschaum-Verbande werden bei nicht infizierten, maiig exsudierenden Wun-
den eingesetzt [167].

Tabelle 4.2: Wasserdampftransmissionsraten (MVTR) unterschiedlicher Materialien bei 37°C
und angegebener relativer Luftfeuchtigkeit (rF).

Material rF/% MVTR/g/m?/24h Lit.
gesunde Haut n.a. 240-1.920 [146]
offene Wunde n.a. ca. 4.800 [146]
Verdunstung von Wasser 40 6.218,76+49,67

75% Komposit, 2 mm dick 40 1.645,45+35,60

75% Komposit, 2 mm dick, Alginat ausgespult 40 1.527,58+37,42
Wundpflaster <20 422-839 [146]
Hydrokolloid-Verbande <20 230-2.480 [149]
Polyurethanschaum-Verbande <20 980-9.270 [149]

Ein weiteres Maf3 fir Wundverbéande ist ihr Absorptionsvermégen. Es gibt an, wie
viel FlUssigkeit von einem Verband aufgenommen werden kann, wenn er auf eine ex-
sudierende Wunde gelegt wird. Ein 75%iges Komposit mit einer Dicke von 2 mm kann
Uber 24 Stunden 1.257,37+338,63 g Wasser pro m? aufnehmen. Es kann damit et-
wa 80% der Flissigkeit absorbieren, die ein kommerzieller Alginatverband fahig ist,
aufzunehmen (=~1.510 g/m?/24 h) [149]. Die Konzentration der Alginatausgangslosung
dieses kommerziellen Alginatverbandes war zwar nicht angegeben, kann jedoch ge-
nerell bei Alginatverbanden bis zu 6% betragen [14], wie es auch beim untersuchten
Komposit der Fall war.

Beim Vergleich der Daten ist zu beachten, dass die von den Arbeitsgruppen um
Sussman und Thomas ermittelten Werte bei einer rel. Luftfeuchtigkeit von <20% er-
folgten und dadurch héher sind, als sie bei 40% rel. Luftfeuchtigkeit waren [101]. Je-
doch kann angenommen werden, dass sich das Silikon-Alginat-Komposit fir masig
exsudierende Wunden eignen wirde.

Eine zusatzliche Eigenschaft der Silikon-Alginat-Komposite ist, dass sie individuell
auf die Form der Wunde zugeschnitten werden kénnen, wie das Demonstrationsbei-

10Verbande aus Hydrokolloiden bestehen aus Gelatine, Pektin oder Zellulosederivaten und sind mit
einer semipermeablen Folie abgedeckt. Das Wundsekret quillt die Hydrokolloide auf, die daraufhin als
Gel die Wunde feucht halten [167].

" Polyurethanschaume kénnen mehr Sekret aufnehmen (Mechanismus: Kapillarkraft) als Hydrokolloi-
de, bilden dabei jedoch kein Gel [167].
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spiel in Abb. 4.4 zeigt: Mit einer handelstiblichen Hautschere lief3 sich aus einer 4 mm
dicken Auflage aus 75%igem Komposit ein Stlick in Form der Wundkontur leicht aus-
schneiden. Solch eingepasste Wundauflagen wéaren geeignet, sich unter Druckverbén-
de anbringen zu lassen.

Foto eines Dekubitus Fotomontage

Abbildung 4.4: Beispiel fir den passgenauen Zuschnitt eines Silikon-Alginat-Komposits auf die
Form einer Dekubitus-Wunde (Herstellung siehe Anhang A.4; Foto des Dekubitus aus [167]).

Dinne Auflagen aus Komposit sind weich und sehr flexibel (Abb. 4.5a). Sie kdnn-
ten daher als Tamponade oder Kompresse fir tiefe Wunden mit Taschenbildung ein-
gesetzt werden. Fir weniger tiefe Wunden kdnnte das Komposit auch in Pflasterform
eingesetzt werden. Zur Demonstration wurde hierflr ein Komposit als Pflasterkissen,
welches mit einer haftenden transparenten Folie bedeckt war, hergestellt (Abb. 4.5b).

=

Abbildung 4.5: Anwendungsbeispiele des Silikon-Alginat-Komposits: a) als Tamponade und
b) als Pflasterverband mit abdeckender Folie (Herstellung siehe Anhang A.4).

Forschung wird hinsichtlich der Funktionalitat von Wundverbanden betrieben. Ver-
bandswechsel bedeuten haufig Unannehmlichkeiten fur den Patienten, da diese u.U.
schmerzhaft sein kdnnen und mit hdufigen Besuchen beim Arzt verbunden sind. Wund-
ruhe ist nétig, damit der Heilungsprozess so ungestdrt wie mdglich ablaufen kann.
Um Verbandswechsel zu vermeiden, gibt es Untersuchungen zu selbstauflésenden,
wirkstoffabgebenden Verbanden aus z.B. Polylactid-Co-Glycolid [93, 140]. Weiterhin
kénnten Verbandswechsel reduziert bzw. vermieden werden, wenn Uber Farbindika-
toren von auf3en sichtbar der Verlauf und aktuelle Stand der Wundheilung erfassbar
ware [103]. Erste Ansétze liegen in der Entwicklung von Cellulose-Pflastern, die Ande-
rungen des pH-Wertes einer Wunde und damit mégliche Infektionen anzeigen [152].
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Das Silikon-Alginat-Komposit bietet als Verband sowohl die Méglichkeiten einer Me-
dikamentenintegration als auch einer Indikatorintegration. FUr eine Medikamentation
kénnten dabei lipophile Wirkstoffe (wie z.B. steroidale Entzindungshemmer) Uber die
Silikonmatrix abgegeben werden, wahrend wasserldsliche Wirksubstanzen (z.B. an-
giogene Wachstumsfaktoren) in der Alginatphase enthalten sein kénnten. Das Anbin-
den von Farbindikatoren an das Alginat zur Uberwachung des pH-Wertes wére eben-
falls denkbar. Silikon dagegen ist flir wassrige Substanzen und lonen nicht permeabel,
jedoch fiir Gase. In einer Wunde werden im Verlauf ihrer Heilung verschiedene Mengen
an Gasen produziert: Der Sauerstoff-Partialdruck ist zu Beginn des Heilungsprozesses
sehr niedrig und erhéht sich mit fortschreitender Heilung. Gleichzeitig erhéht sich der
Kohlenstoffdioxid-Partialdruck wahrend der pH-Wert sinkt [58]. Bei Infektionen durch
Bakterien (Biofilme) kénnen erhdhte CO,-Werte gemessen werden [76]. Interessant ist
daher die Uberlegung, Indikatoren fiir Gasabsonderungen in das Silikon einzubringen.
Solche Systeme basieren auf der homogenen Verteilung von spezifischen Indikatoren
innerhalb des Silikons. Wenn Gase durch das Silikon wandern, fihren sie zu einer
(De-)Protonierung der Indikatorstoffe, die daraufhin ihre Farbe umschlagen. Sauerstoff
lasst sich beispielsweise Uber in Silikon eingebundene metall-organische Verbindun-
gen auf Ruthenium- oder Cobalt-Basis sensitiv optochemisch detektieren [72]. Eine
Erkennung von CO, im Silikon ware Uber an Aminocellulose gebundene Hydroxypyren-
Trisulfonsaure méglich [178]. Untersuchungen zur Wundheilung haben gezeigt, dass
sich Zugaben geringer Mengen von partikelgebundenem Stickstoffmonoxid und Koh-
lenstoffmonoxid positiv auf den Heilungsprozess auswirken kdnnen, da sie die Zell-
proliferation und Angiogenese férdern [91, 2]. Die Permeabilitat des Silikons fir Gase
im Zusammenspiel mit solch Wirkstoff-ausgasenden Partikeln und entsprechenden In-
dikatoren lieBe sich auch dahingehend nutzen, dass der Verband anzeigt, wann die
Wirkstoffe vollstandig an die Wunde abgegeben wurden. Inwieweit ein solch funktiona-
lisierter Verband wirtschaftlich ware, bleibt zu Gberprufen.

4.6.3 Anwendung als Mikrotrager fiir Zellen in Bioreaktoren

Die auBere Gestalt des Kompositmaterials kann je nach Verwendungszweck sehr va-
riabel sein. Es lasst sich in verschiedenste Formen gief3en und kann auch nach seiner
Vernetzung mit Skalpell oder Schere zugeschnitten werden. Komposite, die als kleine
Kugeln hergestellt werden, bieten eine weitere Anwendungsmaéglichkeit. Ausgespult
kénnten sie als makroporése Mikrotrager, sogenannte “microcarrier” [161], fr Zellen
in Bioreaktoren eingesetzt werden.

Mikrotrager besitzen je nach Einsatzgebiet verschiedene GréBen. In Suspensions-
reaktoren werden sie mit einem Durchmesser von typischerweise 150-500 pm ver-
wendet. In FlieBbett- und Festbettreaktoren sind die Mikrotrager meist 0,6—1 mm bzw.
3-5 mm grof3 [33]. Als Mikrotragermaterial werden bisher u.a. Dextran, Kollagen, Zel-
lulose, Polymere wie Polystyrol und Polyacrylamid, Glas oder Keramik eingesetzt. Un-
geladene Oberflachen missen dabei meist mit Proteinen beschichtet werden, um die
Adhasion der Zellen zu erméglichen. Des Weiteren kommen in Abhangigkeit von der
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Anwendung makropordse Mikrotrager und Tréager ohne Poren zum Einsatz. Die Po-
rositat makropordser Mikrotrager ist als das prozentuale Verhaltnis vom Volumen der
Poren zum Gesamtvolumen des Tragers definiert und liegt normalerweise zwischen
60 und 99%. Dabei besitzen die Poren GréBen zwischen 30 und 400 pym [95]. Sili-
konbasierte, porenlose Mikrotréger, die mit APTES modifiziert wurden, sind bereits er-
folgreich fur die Kultur von Babyhamster-Nierenzellen entwickelt worden [26]. Jedoch
gibt es bisher noch keine Veroffentlichungen zu makroporésen Mikrotragern aus Sili-
kon. Diese kdnnten sich v.a. fur eine kontinuierliche Langzeit-Kultur in Rihrreaktoren,
sowie Flie3- und Festbettreaktoren eignen (Abb. 4.6).
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Abbildung 4.6: Schema der Besiedelung eines PDMS-Schwamm-Mikrotragers mit Zellen (a)
und dessen mdglicher Einsatz in einem Bioreaktor (b).

In Vorversuchen war es moglich, Kompositkugeln mit Durchmessern von 1 bis 2 mm
und einer Porositédt von 75% herzustellen, deren Alginatphase ausgespult werden
konnte. Durch Ausspllen der Alginatphase wurden PDMS-Schwammkugeln erhalten
(Abb. 4.7), die als porése Mikrotrager genutzt werden kénnten. An und in diese Trager
kdénnten sowohl adharierende wie auch nicht adhérierende Zellen immobilisiert wer-
den. Durch die Porositat wirden die Zellen in einem 3-dimensionalen Geflige mit ge-
webeadhnlichem Mikromillieu wachsen, was die Zellpopulation stabilisiert [33]. Zudem
kénnten Adhéasion, Wachstum und Metabolismus einiger Zelltypen durch die Elastizitat
des PDMS-Schwamms geférdert werden, wie bereits in 4.3 diskutiert wurde. Gleich-
zeitig bietet der Trager in seinem Inneren — wie alle makroporésen Mikrotrager — den
Zellen Schutz vor Scherbelastungen im Reaktor [95].

Gegenuber Tragern aus z.B. Keramiken haben die PDMS-Schwamme den Vorteil,
dass sie transparent sind. Somit ware eine optische Bestimmung der Zellzahl und
Untersuchung der Zelladhasion beispielsweise Uber Lebend/Tot-Farbungen mdglich.
Durch die Elastizitat des PDMS l&sst sich das Material zudem gut aussptlen. Nach ei-
nem Reinigungsprozess waren die autoklavierbaren Mikrotrager aus PDMS-Schwamm
daher theoretisch wiederverwendbar. Da die Dichte und Sinkgeschwindigkeit der Tra-
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Abbildung 4.7: Kugeln aus PDMS-Schwammen hergestellt aus Kompositmaterial mit einem
Alginatanteil von 75%. An der Oberflache der Mikrotrager sind die durch das Alginat verursach-
ten Porenéffnungen gut zu erkennen (a), wahrend im Querschnitt die Verbindung der Poren
untereinander zu sehen ist (b).

ger fur deren Durchmischung im Reaktor und damit fir die ausreichende Nahrstoffver-
sorgung der Zellen eine grof3e Rolle spielen [95], kbnnten diese Uber den Zusatz von
Fullstoffen in das PDMS-Polymer spezifisch eingestellt werden'2.

Einen limitierenden Faktor stellt der Stofftransport innerhalb der Mikrotrager dar.
Nur mit ausreichender Nahrstoffversorgung und Abflhrung von zellschadigenden
Stoffwechselprodukten kann eine Zellkultur stabil sein [33]. Bei einer Porositat von 75%
handelt es sich im Inneren der PDMS-Schwamm-Trager vorwiegend um diffusive Pro-
zesse. Wie schon bei der Immobilisierung von L929-Zellen im Komposit in Abschnitt 4.3
beschrieben, ist der Stofftransport hauptsachlich von der GréBe der Poren, der Dicke
des pordsen Materials, der Konzentration der Stoffe im Medium und dem Stoffumsatz
abhéangig. Entsprechend wird der Stoffaustausch an den Zellen in den Mikrotragern
durch gréBere Poren, einen kleineren Tragerradius und ein héheres Angebot der zu
verbrauchenden Substanzen im Medium gesteigert [33]. Wie in Abb. 4.7a zu sehen,
gelang es in den Vorversuchen zwar, Porenéffnungen auf der Kugeloberflache zu ge-
nerieren, jedoch waren es fiir einen guten Stoffaustausch noch zu wenige. Eine Her-
ausforderung fir die Herstellung von Mikrotragern aus PDMS-Schwammen bestiinde
demnach darin, Kugeln hoher Porositat mit einem Durchmesser unter 500 pm und
offenporiger Oberflache herzustellen. Gleichzeitig muss die Herstellung in gréBerem
Mafstab durchflhrbar sein. Denkbar wére hier ein 3-phasiges Verfahren, bei dem das
2-phasige, noch unvernetzte Kompositgemisch in einer dritten Phase emulgiert und
anschlieBend vernetzt wird. Silikongrenzschichten, wie sie an der Grenze zu hydro-
phoben Stoffen auftreten, sind dabei zu vermeiden, um eine mdglichst hohe Zahl an
Porendffnungen an der Trageroberflache zu erhalten (siehe 4.1). Weitergehende Un-
tersuchungen muissten zudem beziglich einer verbesserten Zelladhdsion am PDMS-

2Das PDMS MED-6015 besitzt eine Dichte von 1,03 g/cm?® [108]. Die Dichte makroporéser Mikrotra-
ger sollte zwischen 1,03 und 2,5 g/cm? liegen mit Sinkgeschwindigkeiten (iber 30 cm/min’ [95, 33, 90].



112 4 Diskussion

Schwamm, wie sie in 4.3 diskutiert wurde, und einer eventuellen Zellgewinnung aus
den Tragern durchgeflhrt werden.

Neben der Anwendung in Bioreaktoren werden Mikrotrager auch als Zellibertra-
gungssysteme in der regenerativen Medizin eingesetzt. Verschiedene wirkstoffsekre-
tierende und metabolisch aktive Zellen sowie Stammzellen sind in zahlreichen Studien
bereits erfolgreich implantiert worden. Beispiele hierflr sind Mikrotrager-gebundene
mesenchymale Stammzellen zur Haut-, Knorpel- und Knochenregeneration und Kera-
tinozyten, epidermale Zellen und Fibroblasten zur Wundheilung (eine Ubersicht bishe-
riger Forschungen liefern Li et al. [90]). Hepatozyten und Langerhans’sche Inseln wur-
den in mehreren in-vivo-Studien flr die Unterstitzung der Leber- und Bauchspeichel-
drisenfunktion in Mikrotréager aus Alginat eingekapselt [79, 133]. Eine Kombination des
Alginats mit dem Silikon in Form des Komposits kénnte eine zuséatzliche mechanische
Stabilisierung der Zelllibertragungssysteme gewahrleisten. Gleichzeitig kbnnten in den
verschiedenen Poren des Materials mehrere Zellspharoide raumlich voneinander ge-
trennt immobilisiert wachsen. Auch hierfiir misste das Komposit eine ausreichend po-
rése Oberflachenstruktur aufweisen, die einen hohen Stoffaustausch gewéhrleistet.
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Obwohl Silikon ein in der Medizintechnik vielfach eingesetztes Implantatmaterial ist
und als biokompatibel gilt, erfahrt es durch einige seiner Eigenschaften Nachteile in
der Anwendung. Seine starke Hydrophobizitdt kann Fremdkdérperreaktionen hervor-
rufen und aufgrund seiner Undurchlassigkeit fur wassrige Molekule lasst es sich nur
eingeschrankt mit Wirkstoffen funktionalisieren. Mit dem Ziel, diese Nachteile auszu-
gleichen, wurde in dieser Arbeit das Silikon Polydimethylsiloxan (PDMS) mit dem na-
tarlichen Hydrogel Alginat kombiniert. Ohne eine chemische Vernetzung der beiden
Polymere untereinander wurde ein Kompositmaterial entwickelt, bei dem das Alginat
ein zusammenhangendes Porensystem innerhalb des PDMS generiert. Durch die Bil-
dung eines solchen interpenetrierenden Netzwerks (IPN) entstand ein Material, das
weich und elastisch ist und sich in seiner Gestalt sehr variabel bearbeiten lasst. Das
integrierte Alginat kann einen Anteil von 70—-80% vom gesamten Komposit ausmachen
und fihrt zu einer starken Verbesserung der Benetzbarkeit. In Abhangigkeit von der
Polaritat der Umgebung lasst sich der Wasserkontaktwinkel auf unter 40° senken. Zy-
totoxizitatstests zeigten keinerlei schadliche Einwirkung des Komposits auf Zellen.

Die Bildung der durchgehenden Alginatphase ermdglicht die Aufnahme und Abga-
be von wasserldslichen Substanzen. Die Durchlassigkeit fir die Molekile wird dabei
stark vom Alginatanteil im Komposit beeinflusst, da dieser die GréBe der Poren be-
stimmt, die das Hydrogelnetzwerk im PDMS bildet. Mit steigendem Alginatanteil wer-
den die Poren gr63er und die Permeabilitat der Komposite erhéht sich. Zusatzlich kann
die Diffusion der Stoffe Gber die Starke der Alginatvernetzung kontrolliert werden. Die
Funktionalisierung des Kompositmaterials mit wasserléslichen Wirkstoffen wurde in ei-
nem in-vitro-Versuch demonstriert. Hierfir erfolgte die Aufnahme des Nervenwachs-
tumsfaktors NGF in das Kompositmaterial, dessen Freisetzung die Differenzierung von
PC12-Zellen einleitete. Der Differenzierungsgrad der Zellen hing dabei von der NGF-
Abgabemenge ab, die Uber die GréBe des Hydrogelnetzwerks und die Dauer der Algi-
natvernetzung mit zweiwertigen lonen eingestellt wurde.

Neben der Funktionalisierung des PDMS-Alginat-Komposits durch diffusionsbasier-
te Wirkstoffintegration wurde untersucht, inwieweit sich das Material mit lebenden Zel-
len besiedeln l&sst. Das Hydrogelnetzwerk kann in Abhangigkeit vom Alginatanteil Po-
ren von etwa 150 bis zu 300 um im PDMS generieren. Diese sind grof3 genug, um Zel-
len in das Innere des Komposits aufzunehmen und bis in eine Materialtiefe von 1-2 mm
ausreichend mit Nahrstoffen zu versorgen. Wird die Alginatphase durch Ausspulen aus
dem Komposit entfernt, verbleibt ein poréser PDMS-Schwamm. Dessen Oberflache
wurde sowohl kovalent als auch Uber Physisorption mit verschiedenen Molekllen mo-
difiziert, um eine gute Zelladhasion zu ermdglichen. Fir mesenchymale Stammzellen
(hUC-MSCs) erwies sich eine Beschichtung mit dem Glykoprotein Vitronectin am er-
folgreichsten, so dass die Zellen sowohl auf als auch innerhalb der PDMS-Schwamme
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adhéarierten. Nach 5 Tagen Inkubation wuchsen auf und in den Schwammen etwa dop-
pelt so viele Zellen wie auf glatten PDMS-Oberflachen. Eine Modifizierung der PDMS-
Schwamme mit Kollagen ermdglichte zudem die Anheftung von PC12-Zellen, die sich
innerhalb des Schwammes differenzierten und Neuriten ausbildeten. Die gesteiger-
te Attraktivitat des por6sen PDMS-Schwamms zur Zellanheftung lieBe Implantate mit
einer solchen Materialoberflache besser in das Nachbargewebe integrieren. Fremd-
kOrperreaktionen mit fibréser Abkapselung der Implantate kénnten dadurch reduziert
werden.

Wiirden wirkstoffsekretierende Zellen eingebettet, ware das PDMS-Alginat-
Komposit als Beschichtungsmaterial fir Implantate mit zellbasiertem Wirkstoffabga-
besystem geeignet. Biologisch aktive Substanzen kénnten dann Uber einen langeren
Zeitraum an das umliegende Gewebe abgegeben werden. Solche Zellen bediirfen je-
doch einer einbettenden Matrix, die eine unkontrollierte Verbreitung dieser Zellen un-
terbindet und eine Immunabwehr der Wirtszellen gegen die wirkstoffabgebenden Zel-
len verhindert. Alginat stellt eine geeignete biokompatible Matrix zur Zellimmobilisie-
rung dar. Um zu Uberprifen, ob Zellen in der Alginatphase des Komposits Uberleben
kénnten, wurden L929-Zellen in das Innere des Materials eingebettet. Die immobilisier-
ten Zellen vermehrten sich ziigig und bildeten nach einigen Tagen Sphéaroide innerhalb
der Alginatphase. Nach 25 Tagen lebten noch immer etwa 40% aller bis dahin im Kom-
posit gewachsenen Zellen. Durch das IPN ist die Alginatphase zudem fest im Material
verankert, wahrend die Silikonmatrix einen Schutz vor mechanischen Beanspruchun-
gen bietet. Eine Anwendung des PDMS-Alginat-Komposits als Material fir zellbasierte
Therapien ware daher mdglich.

Um als Implantatmaterial eingesetzt werden zu kénnen, muss das PDMS-Alginat-
Komposit kdrpervertraglich sein. Als Vorstufe zu Tierversuchen wurde hierfir ein
HET-CAM durchgeflhrt, bei dem das Material fir 7 Tage auf der Chorion-Allantois-
Membran (CAM) von 10 Tage alten Hihnerembryonen auflag. Wahrend der Dauer
des Versuchs kam es an einigen Stellen unterhalb der Proben — wie auch bei rei-
nen PDMS-Proben — zu leichten Verdickungen des CAM-Gewebes. Andere zellulare
Veranderungen, wie beispielsweise die Bildung von Riesenzellen, waren nicht zu er-
kennen. Das Komposit erwies sich damit als vertraglich auf der CAM und lasst eine
gute Vertraglichkeit im Korper vermuten.

Die weitere Eignung des PDMS-Alginat-Komposits als Werkstoff fur Implantate wur-
de Uber den Aufbau eines Prototyp-Implantats Gberprift. Als Vorbild diente eine Sili-
konelektrode zur Erfassung muskularer Signale. Diese Elektrode wurde mit Kompo-
sitmaterial statt reinem Silikon hergestellt. Der Nachweis ihrer Funktion erfolgte Gber
die Ableitung von EKG-Signalen, die Uber ein Muskelphantom eingespeist wurden.
AnschlieBend fand ein Vergleich mit den Signalaufnahmen der reinen Silikonelektro-
de statt. Obwohl das Kompositmaterial eine elektrische Leitfahigkeit um 0,0016 S/m
besitzt und damit im Halbleiterbereich liegt, waren keine Verluste der Signalqualitat
festzustellen.

Das in dieser Arbeit entwickelte Material auf Basis von PDMS und Alginat wurde
also in seinen Grundeigenschaften untersucht und seine Anwendbarkeit als Implan-
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tatmaterial Gberpruft. Durch die Mdéglichkeit, das Komposit sowohl zu funktionalisieren
als auch mit Zellen zu besiedeln, kénnten patientenspezifische Anforderungen an das
Implantat erfullt werden. Die Arbeit liefert damit einen Beitrag zur individualisierten Me-
dizintechnik. Neben der Nutzung des PDMS-Alginat-Komposits als Implantatmaterial
sind jedoch auch andere Anwendungen mdéglich. In Vorversuchen konnte gezeigt wer-
den, dass das Komposit als Biomaterial flr verschiedene biomedizinische Bereiche
geeignet ware. Uber die Variation des Alginatanteils kénnen monolithisch aufgebaute
Komposite mit Harte- und Elastizitatsgradienten hergestellt werden. Solche Gradien-
ten sind in der Natur haufig anzutreffen und erméglichen den flieBenden Ubergang an
der Grenzflache zu verschiedenen Materialeigenschaften. Des Weiteren besitzt das
PDMS-Alginat-Komposit das Potential, als Wundverbandsmaterial flir chronische Wun-
den eingesetzt zu werden. Die Kombination aus der Aufnahmefahigkeit des Alginats
fir Wundflissigkeit und dem Feuchthaltevermdgen des PDMS kénnte ein optimales
Wundklima fir eine verbesserte Heilung erzeugen. Daneben ist auch eine Anwendung
des Kompositmaterials als Mikrotrager fir Zellen denkbar. Diese kdnnten beispielswei-
se in Bioreaktoren fiir die Vermehrung von eukaryotischen Zellen in Gro3anlagen bzw.
zur maf3stabsgerechten VergroBerung ihrer Produktionsleistung eingesetzt werden.

Um die genannten Anwendungen auf den Markt bringen zu kdnnen, misste weitere
Forschung betrieben werden. Besonderes Augenmerk sollte dabei auf die optimalen
Polaritatsverhaltnisse zu angrenzenden Medien wahrend der Kompositherstellung ge-
legt werden, um die Oberflache offenporiger zu gestalten. DarlGber hinaus wirde eine
Entwicklung von skalierbaren Herstellungsverfahren die Produktion der Komposite als
Implantat- und Biomaterial im gro3en Maf3stab erlauben.

Diese Arbeit liefert die Grundlage firr zahlreiche kiinftige Untersuchungen, die sich
aus den vielfaltigen Anwendungsmdglichkeiten des Komposits ergeben.






A Anhang

A.1 Korrelation Raman-mikroskopischer Bilder

Fir eine kontrastreiche Darstellung der Raman-mikroskopischen Bilder von PDMS-
Alginat-Kompositen wurde eine Korrelation der Aufnahmen durchgefthrt. In Abb. A.1
sind die generierten Bilder von PDMS, Wasser und Alginat einer Komposit-Probe dar-
gestellt. Die Skala auf der rechten Seite der Abbildung gibt die normierte Intensitat der
detektierten Werte wieder, wobei ein Wert von 1 der maximal detektierten Intensitat
entspricht.

50 um

PDMS Wasser Alginat

Abbildung A.1: Konfokale Raman-Mikroskopie eines 75%igen Komposits, das mit 10%iger
Alginatlésung hergestellt wurde: Darstellung des PDMS (a), des Wassers (b) und des Algi-
nats (c). Die Skala gibt die normierten Intensitaten an, wobei helle Farben einem hohen und
dunkle Farben einem geringen Anteil der jeweiligen Verbindung in der Aufnahme bedeuten.

Deutlich ist zu sehen, dass an den Stellen, an denen PDMS detektiert wurde, kein
Wasser vorhanden war und umgekehrt. Des Weiteren schienen die Vorkommen von
Wasser und Alginat értlich Gbereinzustimmen. Die Intensitat des Alginats war jedoch
aufgrund seiner geringen Gesamtkonzentration im Komposit wesentlich niedriger als
die des Wassers.

Um zu prifen, ob in den Aufnahmen die Bereiche des Alginats mit denen des Was-
sers linear zusammenhingen, wurden die Bilder nach Gleichung A.1 miteinander kor-
reliert:

r(A,B) = L (A1)
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Hierbei ist (A, B) der Korrelationskoeffizient zwischen A und B, wobei A und B Matri-
zen der selben GroéBe sind. A und B sind die Mittelwerte von A bzw. B.

Das Ergebnis einer solchen Korrelation lief3 sich in einem Koordinatensystem als
Punktwolke bildlich darstellen. Je vollstandiger das Alginat und das Wasser miteinan-
der korrelierten, desto mehr lagen die Punkte auf einer Geraden.

In Abb. A.2 ist das Ergebnis der Korrelation zwischen Abb. A.1b und Abb. A.1c zu
sehen. Auf der X-Achse ist die Integration des Wasser-Frequenzbereichs dargestellt,
auf der Y-Achse die Integration des Alginat-Frequenzbereichs. Die Daten wurden nor-
miert, so dass der kleinste Wert 0 und der gro3te Wert 1 betrug.

Der Korrelationskoeffizient lag bei 0,94, womit ein linearer Zusammenhang zwi-
schen dem Wasser und dem Alginat nachgewiesen werden konnte. Es bedeutet, dass
an den Orten, an denen Wasser detektiert wurde, immer auch zu gleichen Verhéltnis-
sen Alginat vorhanden war.

Korrelationsgraph, r=0,94
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Abbildung A.2: Korrelation von Alginat und Wasser aus den Raman-mikroskopischen Aufnah-
men in Abb. A.1.

A.2 Herstellung von Kompositen mit Hartegradient

Zur Demonstration der Herstellbarkeit von Gradienten innerhalb eines Kompositma-
terials erfolgte eine zeitlich parallele Herstellung und Entgasung von PDMS-Alginat-
Mischungen mit 60%, 65%, 70% und 80% Alginatanteil. Diese Mischungen wurden
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eine nach der anderen in die ABS-Gussform des Diffusionstests (siehe 2.2.10) gegos-
sen. Die 1 mm dicken Ringe der Form wurden hierflir aufeinandergelegt, wobei nach
jeder Ringzugabe das entstandene Hohlvolumen genau bis zur Oberkante des Rin-
ges mit Kompositmischung aufgeflillt wurde. Durch abwechselndes Einflllen der ver-
schiedenen Mischungen konnten auf diese Weise nacheinander 1 mm dicke Schichten
mit unterschiedlichem Alginatgehalt hergestellt und anschlieBend miteinander vernetzt
werden.

Ergénzend zur bildlichen Darstellung von Gradienten innerhalb eines Materials er-
folgte ein Vergleich der Shore A-Héarten von den Kompositen verschiedener Zusam-
mensetzung. Hierfur wurden zusatzlich Proben mit 20% und mit 40% Alginatanteil
nach 2.2.8 hergestellt und vermessen.

A.3 Bestimmung der MVTR und Absorptionsfahigkeit

Zur Messung der Wasserdampftransmissionsraten (MVTR) wurden 2 mm dicke Kom-
positscheiben mit einem Alginatanteil von 75% nach 2.2.8 hergestellt. Die Scheiben
hatten einen Durchmesser von 36 mm. Fir die Messung kamen sowohl Komposite,
deren Alginatphase fir 30 s mit BaCl>-Ldsung vernetzt wurde, als auch Komposite mit
ausgespultem Alginat zum Einsatz.

In den Schraubdeckel eines Polypropylen-Bechers, der ebenfalls einen Durchmes-
ser von 36 mm besal3, wurde mittig ein Loch von 30 mm Durchmesser gefrast. Je eine
Kompositprobe wurde in den Deckel gelegt und fixiert (Abb. A.3).

Kompositprobe

Deckel mit ausgefraster Offnung d = 30 mm

Behalter mit Wasser

Abbildung A.3: Behalter mit Kompositprobe flr die Messung der Wasserdampftransmissions-
rate und der Wasserdampfabsorptionsféhigkeit.

In den Behélter wurden 10 ml destilliertes Wasser geflllt, das auf 37 °C erwarmt war.
Es folgte das Aufbringen des Schraubdeckels inklusive Probe auf den Behalter, wobei
die Kompositscheibe im auf3eren Bereich gegen den oberen Rand des Behélters ge-
drickt wurde. Wasserdampf konnte somit nur durch die Probe durch das Loch im De-
ckel entweichen. Wasser und Probe berlhrten sich nicht. Der gesamte Behalter wurde
gewogen und anschlieBend bei 37 °C und einer relativen Luftfeuchtigkeit von 40% inku-
biert. Nach 24 Stunden erfolgte eine erneute Bestimmung des Behéaltergewichts. Aus
dem Masseverlust ergab sich die Wasserdampftransmissionsrate in g/m?/24 h. Zum
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Vergleich fand eine Bestimmung der verdunsteten Wassermenge bei analogem Ver-
suchsaufbau, jedoch ohne Probe im Becherdeckel, statt.

Far die Ermittlung der Absorptionsfahigkeit der Komposite flir Wasser fanden eben-
falls 2 mm dicke, 75%ige Kompositscheiben (nach 2.2.8 hergestellt) Anwendung. Nach
der Aushértung des PDMS wurde das Alginat fir 30 s mit BaCl,-Lésung kurz vernetzt.
Danach folgte eine Trocknung der Komposite bei 37°C fir 48 h. Die getrockneten
Scheiben wurden gewogen und anschlieBend in 40 ml destilliertes Wasser gelegt.
Nach einer Inkubationszeit von 24 h bei 37°C erfolgte eine Enthahme der Kompo-
site aus dem Wasser. Anhaftende Wassertropfen wurden vorsichtig abgetupft und die
Proben erneut gewogen. Die Absorptionsfahigkeit in g/m?/24 h ergab sich aus der Ge-
wichtsdifferenz der Proben vor und nach der Inkubation im Wasser.

A.4 Herstellung von Wundauflagenbeispielen

Far die mégliche Anwendung des Silikon-Alginat-Komposits als Wundversorgungsma-
terial wurden verschiedene ABS-Gussformen mit dem 3D-Drucker hergestellt. In diese
wurden Kompositmischungen mit einem Alginatanteil von 75% gefillt.

Die Gussform fir die Wundauflage zum individuellen Zuschnitt auf die Wundkontur
(Abb. A.4 links) ergab eine 6 x 6 cm? gro3e Kompositauflage. Sie besa abgerundete
Ecken und wurde auf eine Dicke von 4 mm gegossen.

Abbildung A.4: Gussformen flr die Beispiele des Silikon-Alginat-Komposits als Wundaufla-
ge und Tamponade (links) und als Pflasterkissen (rechts). Im Vordergrund sind die Formen,
dahinter die dazu passenden Deckel.

Zur Demonstration der Anpassung der Kompositauflage an die Form einer Wun-
de wurde ein Foto eines Dekubitus [167] herangezogen. Es erfolgte ein Zuschnitt des
Komposits nach der Gestalt der Wunde mit einer Hautschere. Die Aufbringung der an-
gepassten Komposit-Wundauflage auf den Dekubitus wurde mit Hilfe von Fotomontage
veranschaulicht.
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Flr die Veranschaulichung der Nutzung des Komposits als Tamponade wurde die
gleiche Gussform wie fir die Wundauflage genutzt, jedoch nur 1,5 mm hoch befillt. So
ergab sich ein sehr flexibles Material.

Als Beispiel fur einen Pflasterverband wurde Komposit in eine 3,5 x 5 cm? groBe
Form mit sich konisch verjingender Dicke gegossen. Die maximale Dicke betrug 3 mm.
Die Ecken und Kanten der Form waren abgerundet (Abb. A.4 rechts). Das vernetzte
Komposit wurde auf eine transparente, klebende Folie aus Polypropylen (Veloflex) ge-
setzt und zu Demonstrationszwecken auf das gesunde Bein der Autorin geklebt.

A.5 Herstellung von Mikrotragern

Die testweise Herstellung kugelférmiger Komposite als Mikrotrager mit Durchmessern
von 1-2 mm erfolgte in einem einfachen Aufbau Uber ein 2-Phasen-System. An Mate-
rialien kamen dinne Silikonschlauche mit einem Innendurchmesser von 3 mm (VWR),
Luer-Spritzen, Luer-Adapter, Y-Schlauchtillen sowie Schlauchklemmen zum Einsatz.

In den Silikonschlauch wurde zunachst eine Lésung mit 5% Natriumdodecylsul-
fat (SDS) vorgelegt, um die Innenseite des Schlauchs kurzfristig zu hydrophilisieren.
Nach einer Stunde bei Raumtemperatur erfolgte ein Austausch des SDS im Schlauch
gegen 6%ige Alginatlésung, die zur besseren Kontrastierung mit Methylenblau versetzt
worden ist. Uber eine Y-Schlauchtiille und zwei Luer-Adapter wurden an den gefilllten
Silikonschlauch zwei Spritzen angebracht. In der ersten Spritze befand sich das noch
unvernetzte Kompositmaterial mit 75% Alginatanteil, wahrend die zweite Spritze die
6%ige blaue Alginatlésung enthielt (Abb. A.5).

Abbildung A.5: Einfache Methode zur Herstellung von Komposit-Mikrotragern: Das noch un-
vernetzte Kompositmaterial (cremefarben) wird Uber eine Y-Schlauchtille in einen Silikon-
schlauch gespritzt und mit Alginatldsung (zur besseren Sichtbarkeit blau eingefarbt) aus der
zweiten Spritze abgetrennt.

Uber die Y-Schlauchtiille wurden aus der ersten Spritze etwa 3-5 mm? Kompositmi-
schung in den Schlauch gedriickt. Der Kompositvorschub wurde durch Einspritzen der
Alginatlésung aus der zweiten Spritze abgetrennt. Nach Zufuhr von 100—150 pl Alginat-
|6sung in den Schlauch (zur Vermeidung des Zusammenklebens der Kompositkugeln)
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konnte der Vorgang des Kompositeinspritzens wiederholt werden. AbschlieBend er-
folgte ein VerschlieBen des Silikonschlauchs an beiden Enden mit Schlauchklemmen,
so dass die Y-Schlauchtille mit den Spritzen entfernt und die im Schlauch enthalte-
nen Komposite bei 80° C vernetzt werden konnten. Wahrend der Vernetzung formten
sich die Komposite zu Kugeln, deren Alginatphase anschlieBend ausgespilt werden
konnte.
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