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1.

Einleitung

,...Uund wenn Ihr der Kaiser wirt, Ihr miif3tet mit dieser vorliebnehmen. Meine
Rechte, obgleich im Kriege nicht unbrauchbar, ist gegen den Druck der Liebe

unempfindlich: sie ist eins mit ihrem Handschuh; Ihr seht, er ist Eisen....*

Zeilen aus Goethes Schauspiel in fiinf Aufziigen ,,G6tz von Berlichingen mit der
eisernen Hand“ [1], welche von einem der in der Literatur bekanntesten Beispiele
einer Exoprothese — der eisernen Hand des frankischen Reichsritters von Berlichingen
— zeugen. Aber auch vor dieser Zeit gab es schon Prothesen und Implantate. So gingen
am 14/15. Februar 2011 Meldungen iiber die erfolgreiche Testung und damit
verbundene Verifizierung eines fritheren Sensationsfundes durch die deutsche Presse:
,Alteste Prothese der Welt an Mumie entdeckt” (Die Welt) [2], ,,Agyptische Mumie
trug dlteste Prothese der Welt* (Scinexx) [3], welche sich auf die Tréigerin der éltesten
bekannten Prothese der Welt bezogen und bereits 4 Jahre zuvor in den Medien
auftauchte, ohne den genauen Hintergrund zu kennen: ,,Altdgypten: Mumien-Zehe soll
dlteste Prothese der Welt sein“ (Spiegel) [4]. Hierbei handelte es sich um die
Priestertochter Tabaketenmut, welche zwischen 950 und 710 vor Christi Geburt in
Theben lebte, ebendort einbalsamiert wurde, und einen aus Holz und Leder
hergestellten groen Zeh an ihrem rechten Fufl aufwies [5,6]. Dieses Beispiel, wie
auch der Versuch der Etrusker im 6.-4. Jahrhundert vor unserer Zeit verloren
gegangene Zdhne durch Goldimplantate zu ersetzen (Endo-Exo-Prothesen) [7], weist
auf das Bestreben der Menschen hin, verloren gegangene oder erkrankte — oft
gleichbedeutend mit dem Verlust der Extremitit (Abbildung 1) [8] — Gliedmallen
addquat zu ersetzen. Neben dem Ersatz fehlender Gliedmafen mittels Prothesen gab es
seltener auch Versuche kranke durch gesunde Korperteile zu ersetzen. Als eine der
ersten Transplantationen gilt der Ersatz eines verfaulten Beines durch das eines
Verstorbenen, durchgefiihrt von den beiden friihchristlichen Heiligen und Arzten
Cosmas und Damian, im 3. Jahrhundert nach Christi Geburt (Abbildung 2) [8].

Infolge korpereigener Reaktionen welche bei Endo-Exo-Prothesen hdufig, aufgrund
fehlender Hygiene wund hierauf folgender infektioser Entziindungen, zu
Komplikationen, welche zur AbstoBung und im schlimmsten Fall zum Tod des
Patienten, fiihrten, kam es auch hier zum Tode der operierten Person. Aber auch 1890

scheiterte der Berliner Chirurg Themistokles Gluck noch an der Implantation von



Knieprothesen aus Elfenbein, welche er mit Zement am Knochen fixierte, da
Blutungen und Infektionen einfach nicht zu kontrollieren waren — obwohl die
Zellenlehre von Rudolf Virchow 1855 das Verstidndnis von gesunden und kranken

Korperzellen verbesserte.

Abbildung 1 Beinamputation (Serratura), 1517 kolorierter Holzschnitt auf wieder-verwendetem

Papier, 20 x 12,7 cm. Johann Wechtlin, aus Hans von Gersdorffs “Feldbuch der Wundarztney”,
SmithKline Beckman Corporation Fund, Philadelphia Museum of Art [§].

Abbildung 2 Transplantation eines Beines durch die Heiligen Cosmas und Damian, um 1500.

Altarbild aus Schwaben, 106 x 63 cm. Wiirttembergisches Landesmuseum, Stuttgart [8].

Durch technische Entwicklungen, neue Materialien und die Umorientierung von
ingenieurwissenschaftlichen Unternehmen auf dieses Gebiet hat seit 1945 auf diesem
Gebiet ein Innovationsschub stattgefunden [9], wodurch heutzutage eine Vielzahl an
Implantaten fiir vielfiltige Behandlungsmdglichkeiten zur Verfiigung steht. Gerade die
Herkunft der Materialien der sogenannten ersten Generation aus dem
ingenieurwissenschaftlichen, beziehungsweise dem handwerklichen Bereich,
kombiniert mit der reinen Zielsetzung im Hinblick auf die Funktion des Implantates
filhrte in der Anfangszeit zu massiven Problemen beziiglich der Fremdkorper — wie
auch der Entziindungsreaktionen. Infolge dessen wurde in der zweiten Generation eine
Anderung des Bulkmaterials auf sogenannte inerte Materialien vorgenommen, welche
in Ermangelung von Abbauprodukten geringe kdrpereigene Reaktionen hervorrufen
sollten. Aufgrund der fehlenden Interaktionen konnten diese jedoch auch nicht zu

einer positiven Beeinflussung von Heilungsprozessen beitragen. Aus diesem Grund
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wurden Versuche im Bereich der geometrischen Abénderung des Oberfldchendesigns
angestrebt, um eine Verbesserung der Interaktion zwischen Implantatoberfliche und
Gewebe zu erreichen. Eine wesentliche Verbesserung zur Induktion spezifischer
Stoffwechselantworten  sowie eine gezielte Anregung der angrenzenden
Gewebebereiche zu einem positiven Wachstum wurde jedoch weitestgehend erst mit
sogenannten biokompatiblen Werkstoffen der dritten Generation erreicht. In der
Zukunft sollen diese Eigenschaften im Rahmen der Verwendung von
Implantatmaterialien der vierten Generation — einer Kombination aus Zellverbiinden
mit klassischen Werkstoffen — oder, zur besseren Interaktion des umgebenden
Gewebes mit dem Implantat, génzlich aus Zellverbiinden bestehenden Implantaten
weiter verbessert werden [9].

Nach heutigem Stand stellen Fremdkorperreaktionen bei Implantaten jedoch immer
noch — wie 1890 — ein Risiko jeder Implantation, ob eines Stents, einer Herzklappe

oder eines kiinstlichen Hiiftgelenkes, dar.

Sich auf diese Problematik beziehend, sowie um das Einwachsverhalten der
Implantate zu verbessern, wird heutzutage eine Beschichtung der Implantate mit
wirkstoffhaltigen Polymerbeschichtungen angestrebt. Dies dient der Generierung
lokaler Wirkstofffreisetzungssysteme (,,Local Drug Delivery (LDD) System®) mit
einer kontrollierten und lange andauernden Wirkstofffreisetzung von welchen
exemplarisch einige in Tabelle 1 dargestellt werden [10—-13].

Eine Herausforderung solcher Implantate ist unter anderem in der permanenten
Wirkstoffabgabe zu sehen, welche unabhingig vom Nutzen zu jedem Zeitpunkt erfolgt
und im entscheidenden Moment zur fehlenden Effektivitit des Systems beitragen
kann.

In dieser Arbeit wird daher die Etablierung und Charakterisierung einer intelligenten,
stimulusresponsiven Implantatbeschichtung angestrebt.

Hierbei wird, um eine im Anwendungsspektrum moglichst flexible Beschichtung zu
generieren, auf eine Hydrogelbeschichtung zurlickgegriffen welche sich die
gewebedhnlichen, mechanischen Eigenschaften und die einfache Modifizierbarkeit
dieser Stoffklasse [18] zunutze macht, um rezeptorartige Strukturen einbauen zu
konnen. Um diese mdglichst variabel fiir unterschiedliche Stimuli gestalten zu kdnnen,
werden in dieser Arbeit Antigen/Antikdrper-crosslinker als Rezeptorstrukturen

verwendet. Sie sollen in Gegenwart eines korpereigenen Stimulus (z. B. Protein) eine
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erhohte Quellungsneigung des Hydrogelkomplexes ermoglichen und somit eine

erhohte Durchlissigkeit fiir einen Wirkstoff erhalten [19-22].

Tabelle 1 Beispiele von verschiedenen verwendeten Wirkstofffreisetzungssystemen (LDD) und deren

Zielaufgaben anhand des zu heilenden Krankheitsbildes — sowie Beispiele fiir auf dem Markt

befindliche Produkte.

Krankheitsbild

LDD/Wirkstoff (Bsp.)

Ziel

Produkt

Arteriosklerose/Stenose

Arteriosklerose/Stenose

Bradykardie

Hydrocephalus

Osteomyelitis

Stent/Sirolimus [14]/
Stent/Paclitaxel [14]

Ballonkatheter/Paclitaxel
Schrittmacherelektrode/
Dexamethasone [14]

Shunt/ Rifampin [16]

Knochenzement/

Gentamycin [17]

Restenose verhindern [14][15]

Restenose verhindern [14][15]
Reduktion der akuten
Entziindungsreaktion [14]
Verhinderung bakterieller
Infektionen durch Staphylococcus
epidermidis und Staphylococcus
aureus [14]

Verhinderung einer bakteriell
ausgelosten Knochenentziindung
[14]

Ultimaster® - Stent
(Terumo)/ ION™ Paclitaxel-
Eluting Coronary Stent
System (Boston Scientific)
Pantera® Lux (Biotronik)
Stelid II (ELA Medical,
S.A)
Noch
[16]

in der Erforschung

PALACOS® Bone Cements

(Zimmer)

Katheterassoziierte Sepsen Katheter/Silberionen Antimikrobiotikum [14] Agion® Nature’s
[14] antimicrobial (Algion)
Zusammenfassend gesagt werden soll im Rahmen dieser Arbeit eine

Hydrogelbeschichtung fiir die lokale, stimulusinduzierte Wirkstofffreisetzung von

Implantatoberflichen  entwickelt und  beziiglich der  Wirkstofffreisetzung
charakterisiert werden.

Zur genaueren Einordnung der Thematik schlieft sich hierzu im Folgenden eine
Darstellung der Grundlagen von implantatassoziierten Wirkstofffreisetzungssystemen
sowie hydrogelbasierten Freisetzungsmechanismen zur Einordnung der Generierung

eines implantatassoziierten Wirkstofffreisetzungssystems an.



2.

Stand der Wissenschaft und Technik

2.1. Implantatassoziierte Wirkstofffreisetzungssysteme

Viele Wirkstoffe werden — applikationsméfig bedingt — systemisch verabreicht. Daher
miissen diese, um einen therapeutischen Nutzen am Wirkort entfalten zu kdnnen,
ausreichend dosiert verabreicht werden. Diese Art der Medikation fiihrt an den
Zielkompartimenten, wie auch im gesamten Korper, zwangsldufig zu stark
schwankenden = Wirkstoffkonzentrationen  (vgl. Abbildung 3) [23,24].  Die
schwankenden Wirkstoftkonzentrationen und auftretenden Maxima konnen auch in
anderen Korperkompartimenten als auslosende Quelle von Nebenwirkungen dienen

und hier, abseits des biologischen Targets, Reaktionen ausldsen.

Eine weitere Limitation der systemischen Gabe liegt in der Beriicksichtigung der
Metabolisierung des Wirkstoffes sowohl im Magen-Darm-Trakt (Oral applizierte
Wirkstofte) wie auch der Leber [25] und hieraus folgend dessen richtiger Dosierung,
was bei fehlerhafter Gabe zu Akkumulationen mit toxischen Konsequenzen fiithren

kann.

Nachteilige Dosis
Verabre|chungspunkte (Aq, A2

——m e e e i e ) e effektive
Konzentration

= + Toxische Dosis

= *| rTherapeutische Breite

Wirkstoffkonzentration

" Keine
therapeutische
Wirkung

Zeit
Abbildung 3 Schematische Darstellung der Akkumulation eines Wirkstoffes infolge mehrfacher
Verabreichungen (A, A, ...) bis zum Einstellen eines Fliefigleichgewichtes (,, steady state”) [24]. Dem
gegeniiber dargestellt ist das ideale Wirkstofffreisetzungsprofil (B) [23].
Auch bei Behandlungen von implantationsbedingten Reaktionen konnen diese
Problematiken eine Rolle spielen. Um die korperliche Belastung moglichst gering zu
halten sowie das Einwachsverhalten der Implantate zu verbessern, wurde in den
letzten vier Jahrzehnten [26] damit begonnen, Implantate mit einer wirkstofthaltigen

Beschichtung auszustatten, welche in der Lage ist den Wirkstoff iiber einen definierten



Zeitraum und Ort konstant abzugeben [11]. Hierdurch ergibt sich die Moglichkeit die
Dosis hochwirksamer Wirkstoffe, welche sonst zu starken Nebenwirkungen fiihren
konnten, signifikant zu reduzieren und auBerdem durch die Polymerbeschichtung fiir
eine Stabilisierung der Wirkstoffe zu sorgen. Generell wird ein solcher Systemaufbau
als Drug Delivery System (DDS) oder auch Local Drug Delivery System (LDD)
bezeichnet [27] (In Folge nur noch als LDD bezeichnet).

Nach Ranade et al. lassen sich polymerbasierte LDD in vier Hauptgruppen
untergliedern [27]. Neben diffusionskontrollierten Systemen sind dies chemisch
kontrollierte und 16sungsmittelaktivierte Systeme. Als vierte Gruppe sind die
magnetisch kontrollierten Systeme zu nennen, welche im Rahmen dieser Arbeit jedoch
nicht behandelt werden, da diese sich thematisch von dem verwendeten Prinzip,
anders als die diffusionskontrollierten, die l6sungsmittelaktivierten sowie die
chemisch  kontrollierten = Wirkstofffreisetzungssysteme, zu stark entfernen

(Abbildung 4).

Drug delivery Systeme

Diffusionskontrolliert Chemisch kontrolliert Losungsmluel- Magnetl_sch
aktiviert kontrolliert
Nzt Chemisch Osmose-
atrixsystem :
gebundene kontrolliert
Wirkstoffe I
Reservoirsystem l?ue; u;;gsr-t
- ; ontrollie
Biodegradierbar

Abbildung 4 Einteilung der Drug Delivery Systeme in verschiedene Freisetzungsklassen [27]. Bei
den vom Prinzip der Arbeit nahestehenden Klassen handelt es sich um die diffusionskontrollierten, die
l6sungsmittelaktivierten sowie die chemisch kontrollierten Wirkstofffreisetzungssysteme. Mit Blau
unterlegt sind auferdem die durch Magnetismus kontrollierten Systeme dargestellt, auf welche infolge

zu weiter thematischer Abweichung nicht weiter eingegangen wird.

2.1.1. Diffusionskontrollierte Freisetzungssysteme
Diffusionskontrollierte LDD lassen sich weiterhin in zwei Unterkategorien
untergliedern — jene der Reservoirsysteme sowie jene der Matrixsysteme [27,28]. In

beiden ist der Wirkstoff nicht chemisch gebunden. Als treibender Faktor der



Wirkstofffreisetzung dient in beiden Fillen die Ficksche Diffusion (vgl. Formel 1)
[28] und nicht die Mobilisierung des Wirkstoffes aus dem Depot.

_ D(‘Sc
/= 8x

Formel 1 1. Ficksches Gesetz. Die Teilchenstromdichte J ist proportional dem negativen

Konzentrationsgradienten dc/dx entgegen der Diffusionsrichtung. Der Proportionalititsfaktor ist der
Diffusionskoeffizient D.

Der inkorporierte Wirkstoff beginnt, sobald das wirkstofthaltige System am
Implantationsort  vorliegt, entlang des Konzentrationsgradienten aus dem
wirkstoffreichen LDD in das wirkstoffarme umgebende Gewebe zu diffundieren.
Insofern keine weiteren Finflisse wie die Quellung (quellungskontrollierte
Freisetzung  (l6semittelaktivierte  Freisetzung)), Degradation  (degradations-
kontrollierte Freisetzung (chemisch kontrollierte Freisetzung)) oder ein inhomogener
(poriger) Aufbau die Freisetzung beeinflussen, ergibt sich eine ungerichtete
Brownsche Molekularbewegung aus dem System heraus.

Daher spielt auch die Art und Weise der Implementierung des Wirkstoffes bei
diffusionskontrollierten LDD eine wesentliche Rolle. Sobald der Wirkstoff hier nicht
komplett gelost vorliegt und daher als Wirkstoffdepot fungiert, steigt die Bedeutung
von Konzentrations- und Partialdruckunterschieden fiir die Abgabe des Wirkstoffes in
konstanter Art und Weise. Dieses fithrt zu der Erkenntnis, dass physikalischen
Wechselwirkungen, zwischen Wirkstoff und Polymer, eine signifikante Bedeutung bei
der Wirkstofffreisetzung haben koénnen [29].

Neben Polymereigenschaften wie dem Kristallinititsgrad (Variationen iiber die Fliche
lassen starke Wirkstofffreisetzungsschwankungen erwarten, da zwischen kristallinen
und amorphen Bereichen [30] ein Unterschied in der Wirkstoffaufnahme — diese ist fiir
amorphe Bereiche stirker ausgeprigt, da dieser in kristallinen Bereichen lediglich in
Storstellen oder in das Netzwerk erfolgt [28] — auftritt), der Glastemperatur [31] sowie
dem Degradationsverhalten stellen hierbei auch Wirkstoffeigenschaften wie

Hydrophilie und Wirkstoffkristallinitét einen wesentlichen Parameter dar [30,32].

Betrachtet man das Degradationsverhalten, so sind Systeme welche langsam
degradieren (wie Poly-L-lactid (PLLA), Poly-3-hydroxybutyrat (P3HB) [33]) der
Gruppe der diffusionskontrollierten Freisetzungssysteme zuzuordnen. Hier treten vor
allem lokale Kristallinitidtsunterschiede wie auch Unterschiede in der Glastemperatur
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bei der GleichmaBigkeit und Schnelligkeit der Freisetzung [31,34] ebenso wie
hydrophilen/hydrophoben Wechselwirkungen zwischen Polymer und Wirkstoff [35]
als malgebliche Faktoren der Freisetzungscharakteristik in den Fokus. Zusitzlich

spielt der Systemaufbau eine nicht unwesentliche Rolle.

Wie dargelegt, lassen sich die diffusionskontrollierten Systeme in zwei Gruppen
unterteilen, bei welchen sich starke Unterschiede bei der Wirkstoftfreisetzung ergeben
(vgl. Abbildung 5). So zeigen Reservoirsysteme bis zur Erschopfung des Speichers
iiber langere Zeit eine konstante lineare Freisetzung (vgl. Abbildung 5, linke Seite,
rote Kurve). Das System setzt also, da fiir diffusionsgesteuerte Freisetzungssysteme
nicht bioabbaubare Membranen verwendet werden, den unterhalb dieser vorliegenden
Wirkstoff in einer konstanten Geschwindigkeit frei. Matrixsystem hingegen zeigen zu
Beginn erhdhte — bis hin zu sehr starken — Wirkstofffreisetzungen (vgl. Abbildung 5,
linke Seite, blaue Kurve). Hierbei spiegelt sich die immer weitere Abnahme der
Freisetzungsgeschwindigkeit durch die gesteigerten Diffusionswege des Wirkstoffes
wider, wiahrend zu Beginn der Freisetzung der Wirkstoff von der Oberflache und aus

randnahen Schichten schnell austritt [11].

Wirkstoff

Reservoirsystem
Polymermembran

Reservoirsystem

Wirkstoff

Wirkstofffreisetzung

Matrixsystem

Polymermatrix

S
>

Zeit

Abbildung S Idealisiertes Wirkstofffieisetzungsprofil eines Membransystems gegeniiber dem eines
Matrixsystems (links) und Aufbau dieser Systeme (rechts) [28].

Eine Variante den Burst-Release-Effekt von Matrixsystemen zu vermeiden, oder
abzumildern, kann {iber den Aufbau als Schichtsystem erfolgen. Hierbei wird iiber die
Matrix beispielsweise eine weitere Polymermembran gelegt, welche zusétzlich tiber
Diffusionsparameter die Freisetzung steuert [36].

Ein solches System basiert wiederum auf membrangesteuerter Diffusion.



Darstellbar sind solche Systeme, sowohl im Falle der Matrix als auch der
Reservoirsysteme, iiber das Verfahren der Sprith- bzw. der Tauchbeschichtung bzw.

im Falle eines Wirkstoff/Polymer Bulks als kompletter Guss- bzw. Tauchkdrper.

2.1.2. Chemisch kontrollierte Freisetzungssysteme

Im Gegensatz zu den nicht, oder langsam degradierenden, diffusionsgesteuerten
Wirkstofffreisetzungssystemen gliedern sich chemisch kontrollierte Freisetzungs-
systeme in Systeme welche biodegradierbar sind oder den Wirkstoff chemisch
gekoppelt vorliegen haben [27]. Bei degradierbaren Systemen (vgl. Abbildung 4)
handelt es sich um Formulierungen welche den Wirkstoff neben der Diffusion auch
durch Abbau der Polymermatrix abgeben. Anders als bei diffusionsgesteuerten
Systemen erfolgt der Abbau der Polymermatrix jedoch schneller als die Diffusion des
Wirkstoffes, weswegen dies der geschwindigkeitsbestimmende Schritt der
Wirkstoffabgabe ist [9]. Den Abbau der Matrix kann man je nach Polymer in Bulk-
und Oberfldchenabbau unterteilen. Hierbei erfolgt die Auflosung der Matrix iiber den
Kettenabbau des Polymerverbundes. Im Laufe dieses Prozesses kommt es durch
Auflosung der Matrix zum Auslosen des Wirkstoffes aus dem Polymerverbund.
Hierbei ergibt sich im Falle eines schnell bioabbaubaren Materials — aufgrund der
Degradationskinetik — eine sehr komplexe Situation der Wirkstofffreisetzung. Daher
greift man zur gleichmiBigen Freisetzung des Wirkstoffes eher auf langsam

degradierende Polymere, wie unter Kapitel 1 dargestellt, zuriick.

Fiir schnell degradierbare Systeme werden vorzugsweise biodegradierbare Polymere
verwendet. Ein Beispiel wire Polyhydroxyessigsdure, auch Polyglycolid (PGA)
genannt [37]. Die Degradationsvarianten und Geschwindigkeiten hidngen von der
Homogenitit des Bulks, seiner Zusammensetzung, physikochemischen und
physikalischen Faktoren sowie unter anderem auch der Morphologie sowie den auch
hierauf basierenden Wechselwirkungen mit dem umgebenden Medium ab [38].
Zusatzlich wirkt sich hier, im Falle der Anwesenheit hydrophiler Gruppen, eine
verstiarkte Wasseraufnahme beschleunigend auf die Degradation aus [28]. Neben den
hydrolytisch degradierbaren Systemen sind auch enzymatisch oder mikrobiell
degradierbare Systeme bekannt [38].

Auch diese Systeme sind, wie im Falle der Matrix- als auch der Reservoirsysteme,
iiber das Verfahren der Sprith- bzw. der Tauchbeschichtung oder im Falle eines

Wirkstoftf/Polymerbulks als kompletter Guss- bzw. Tauchkorper darstellbar.
9



Im Gegensatz hierzu unterliegen Systeme mit chemisch gebundenen Wirkstoffen
zusétzlich der Spaltungskinetik einer spezifischen Bindung. So erfolgt die
Wirkstoffabgabe des kovalent gebundenen Wirkstoffes erst nach Spaltung der
Bindung, wodurch dieser Schritt der geschwindigkeitsbestimmende im Rahmen der
Wirkstofffreisetzung wird [39]. Dies bedeutet, dass der Wirkstoff {iber Linker im
Polymerbulk gebunden vorliegt, oder an der Oberfldche linkervermittelt etabliert wird
[39,40].

Sinnvoll kann eine solche Vorgehensweise bei zeitlich begrenzten Infektionen sein.
Hier konnten gekoppelte Antibiotika, welche nur im Falle der Infektion freigesetzt
werden sollen, an das Polymerriickgrat angekoppelt werden. Ein mdgliches Beispiel
ist die Kopplung von Gentamycin iiber Peptidlinker. Hierbei miissen die Linker fiir ein
Enzym spaltbar sein, welches im bendtigten Fall verstdrkt auftritt. Beobachtungen
zeigten, dass Thrombin, in mit Pseudomonas aeruginosa infizierten Wunden, verstarkt
im Wundsekret auftaucht. Daher stellen durch Thrombin spaltbare Linker eine
Moglichkeit dar, zeitaufgelost Gentamycin auszuschiitten [39]. Jedoch muss ein
solches System entweder pords genug sein, um ein Eindringen des Enzyms zu
gewdhrleisten, oder aber oberflichenmodifiziert.

Systeme mit hydrolytisch spaltbaren Bindungen sind hingegen im kompletten
Polymerbulk anwendbar und ermdglichen daher hohere Wirkstoffbeladungen, was bei

ausreichender Wasseraufnahme zu einer gleichmiBigen Wirkstoffausschiittung fiihrt.

2.1.3. Losungsmittelaktivierte Freisetzungssysteme

Als  abschlieBenden Punkt 1im Kapitel der dargestellten LDD  sind
16sungsmittelaktivierte Systeme zu nennen. Auch hier sind zwei Vertreter zu nennen.
Zuerst zu erwidhnen wiren die osmosekontrollierten Freisetzungssysteme (vgl.
Abbildung 4). Es handelt sich hierbei um Systeme beruhend auf der Verwendung
einer semipermeablen Membran. Hierdurch wird die Verwendung des osmotischen
Druckes als Triebfeder der Wirkstoffabgabe ermoglicht. Dringt in das
wirkstoffbeladene System wissriges Medium ohne Wirkstoff ein, so kommt es an der
semipermeablen =~ Membran iliber Osmose zu einem  Ausgleich der
Konzentrationsgefalle. Der hochkonzentrierte Wirkstoff aus dem System wird zum
Beispiel iiber Zelluloseacetatmembranen [41] in das umliegende Gewebe abgegeben

[27].
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Eine weitere Variation der losungsmittelaktivierten Freisetzungssysteme stellen die
quellungskontrollierten Wirkstofffreisetzungssysteme dar (vgl. Abbildung 4). Hier
liegt eine quellfdhige Matrix, z. B. ein Hydrogel, in getrocknetem Zustand vor. Zuvor
wurde hier im gequollenen Zustand der Wirkstoff inkorporiert. Kommt dieses System
in Kontakt mit Wasser, wie in Kérperkompartimenten iiblich, beginnt es zu quellen. In
Bereichen, in welchen die Quellung bereits stattgefunden hat, kann der Wirkstoff nun
frei diffundieren. Diese langsame Quellung ermdoglicht so eine gleichméBig erfolgende
Wirkstofffreisetzung.

Als Sonderfall der quellungskontrollierten Systeme sollen hier nun, da sich diese
Arbeit wesentlich mit diesen Systemen befasst, stimulusresponsive LDD
(vgl. Abbildung 6) dargestellt werden. Bei dieser Variante handelt es sich um einen
Mischtyp aus quellungskontrollierten sowie Systemen mit gebundenen Wirkstoffen
oder Sensorstrukturen.

Das Ziel dieses Aufbaues liegt in einem Mechanismus begriindet, welcher die
Quellung des Hydrogels erst bei Anwesenheit eines Stimulus oder einer Spaltung,
sowohl physikalischer oder chemischer Natur, ermdglicht [19-22,39].

In einem solchen System ist — im Falle der Anwesenheit eines Stimulus — wie auch bei

quellungskontrollierten Systemen die Diffusion der geschwindigkeitsbestimmende

Faktor [39].
pH-sensitive
Temperatursensitve Hydrogele
Hydrogele
- Reaktion auf
elektrische
Reaktion auf : Hyd.mge".a Signale
Lichtsignale i of stimulusinduzierter
Wirkstofffreisetzung
2 - Glukosesensitive
Hydrogele

Abbildung 6 Verschiedene Stimulusarten, auf welche Hydrogele stimulusinduzierter Wirkstoff-

Reaktion auf
Antigen/Antikorper

Enzymatische
Spaltung

freisetzung reagieren konnen [39].
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Quellungskontrollierte Systeme und Systeme mit gekoppelten Wirkstoffen und Sensor-
strukturen

Die Verwendung und Entwicklung quellungskontrollierter Freisetzungssysteme stellt
eine Verbesserung der bisherigen LDD in Bezug auf einen definierten Zeitrahmen der
Freisetzung dar. Systeme mit gekoppelten Wirkstoffen oder Sensorstrukturen sind, als
Erweiterung quellungskontrollierter Systeme, eine Materialgruppe welche geeignet ist
auf bestimmte koOrpereigene Signale zu reagieren. Im Gegensatz zu den
diffusionsgesteuerten Systemen ist diesen Systemen weiterhin gemeinsam, dass der
geschwindigkeitsbestimmende Schritt der Diffusion erst infolge von Parametern wie
der chemischen Spaltung oder Quellung eintritt [9,18]. Hierdurch wird das Spektrum,
gerade im Bereich der Systeme mit gekoppelten Wirkstoffen oder Sensorstrukturen,
um den Faktor der Beeinflussung durch einen weiteren genau definierten Faktor — den
zeitlichen — erweitert.

Mogliche Varianten der Steuerung sind unter anderem spezifische Schnittstellen fiir
Proteine oder pH-Anderungen [42]. Heutigen Varianten ist eine weitestgehend
unspezifische — und wenn doch spezifische, so irreversible — strukturelle Verdanderung
der das Wirkstoffreservoir abschirmenden Schutzschicht gemeinsam, weswegen diese
beziiglich der individualisierten Medizin an Grenzen stoen [43], auch wenn dies
natiirlich die Compliance des Patienten verbessern und eine Verringerung der

Plasmakonzentrationsschwankungen, wie oben erwihnt, bewirken [25].

Moderne Varianten der LDD werden dahin gehend vermehrt in die Richtung von
intelligenten LDD entwickelt, um den Wirkstoff nicht nur in einer definierten,
gleichbleibenden Dosierung zu halten, sondern eine Freisetzung nur in spezifischen
Féllen zu erreichen. Um diese Sensitivitit zu erreichen, miissen Systeme als
Beschichtung etabliert werden welche Strukturen beinhalten, die diese Signale
aufnehmen konnen. Neben den chemisch gebundenen Wirkstoffen, auf welche hier
nicht weiter eingegangen werden soll, da diese vorzugsweise unselektiv {iiber
hydrolytische Spaltung freigesetzt werden, ist die Verwendung von quellbaren
Systemen, gekoppelt mit Sensorstrukturen oder chemisch spaltbaren Linkern, welche
das Quellen erst ermoglichen oder zusidtzlich verstirken, eine vielversprechende
Variante.

Fiir solche Systeme bieten sich, da auf Quellung basierend, vor allem Hydrogele als

vielseitig modifizierbare Matrix an. Hierbei treten sowohl Matrix als auch
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2.2

Membransysteme als Freisetzungsvarianten auf. Die Verwendung von Hydrogelen ist
vorwiegend auf die Quellbarkeit, die Variabilitit sowie die biomimetischen

Eigenschaften zuriickzufiihren.

Vorteil dieser Systeme ist die permanente Anwesenheit von stimulussensitiven
Sensorstrukturen, welche auf spezifische Signale reagieren konnen. Aus diesem Grund
wird im folgenden Kapitel der Einsatz von Hydrogelen, und weiterfiihrend derjenige

von modifizierten Hydrogelen, als Beschichtungsmatrix genauer betrachtet.

Hydrogele als Beschichtungsmatrix

2.2.1. Grundlagen

120 Jahre sind seit der ersten Nennung des Begriffes Hydrogel im Jahre 1894, sowie
mehr als 50 Jahre seit der ersten biomedizinischen Verwendung und Synthese eines
Hydrogels (2-Hydroxyethylmethacrylat, HEMA, 1960) durch Wichterle und Lim
[44,45], vergangen. In diesem Zeitraum wurde allerdings auch die Begrifflichkeit
einem starken Wandel unterzogen. Bezeichnete er noch 1894 kolloidale Gele
anorganischer Salze [45], so werden heute unter dem Begriff dreidimensionale
Netzwerke [18,45] verkniipfter, und so in der Gesamtheit nicht mehr wasserloslicher,
Monomere verstanden [46,47]. Beziiglich dieses Terminus hat sich seit den 50er-60er
Jahren die Anzahl der Ver6ffentlichungen wesentlich erhoht und ist auch im Bereich
der intelligenten Hydrogele in den letzten 10 Jahren geradezu in die Hohe geschnellt
[48], woran sich die wachsende Bedeutung und das Potenzial von Hydrogelen ablesen
lassen.

Bei Kontakt mit Wasser konnen diese Netzwerke, welche unter anderem durch die
Variation des Verhéltnisses hydrophober zu hydrophilen Monomere bei der Synthese
(Copolymer) in der Hydrophilie variiert werden konnen [18,49], teilweise ein
Vielfaches ihres Eigengewichtes an Wasser aufnehmen. Dieser Prozess, Quellung
genannt wird, fiihrt zu Hydrogelverbiinden welche teilweise zu iiber 95% aus
eingelagertem Wasser bestehen [47,50,51]. Oberhalb dieser GroBenordnung spricht
man von der Klasse der Superabsorber. Ein Beispiel wire das Copolymer

Acrylsdure/Natriumacrylat [52].
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Im Rahmen der Quellung kommt es zu einer Erweiterung der im getrockneten Zustand
durch die fehlende Oberflichenspannung kollabierten Poren mittels der Einlagerung
von Wasser zwischen die Polymerstringe des Netzwerkes (vgl. Abbildung 7). Dieses
Verhalten hingt direkt von der Polymerstruktur und der Vernetzungsdichte ab
[46,48,51]. Die Erweiterung der Poren im Polymerverbund erfolgt, da unter anderem
die Van-der-Waals Briicken zwischen den unterschiedlichen Polymerstréingen gelost
und durch Wasserstoftbriickenbindungen zwischen Polymer- und Wassermolekiilen

ersetzt werden.

Wassriges
Medium

P el

Y

Wasserentzug

Abbildung 7 Prinzip der Quellung in Anwesenheit bzw. Abwesenheit eines wdssrigen

Mediums.

Durch die erweiterte Porengrofle konnen Wirkstoffe mit passendem oder kleinerem,
hydrodynamischen Durchmesser [53—55] durch das Netzwerk hindurch permeieren, da
deren Mobilitidt im Hydrogelverbund erhéht ist [26], was eine Grundvoraussetzung fiir
die quellungsgesteuerte  Freisetzung darstellt. FEinstellen ldsst sich die
Vernetzungsdichte sowohl durch kovalente Bindungen als auch physikalische
Wechselwirkungen zwischen dem Polymerriickgrat sowie den Seitenketten. Mogliche
Wechselwirkungen von ionischen, hydrophoben Wechselwirkungen bis hin zu
Wasserstoffbriickenbindungen und Van-der-Waals-Kréften sind in der Abbildung 8
dargestellt [56]. Dass trotz des hohen Wasseranteils die mechanische Integritit des
Netzwerkes dennoch gewahrt ist, wird neben den Wechselwirkungen zusétzlich iber
Verdrillungen und Uberlappungen sowie durch das Vorliegen teilkristalliner Bereiche
im Hydrogel erreicht [57,58]. Hierdurch kénnen trotz der geringen mechanischen
Belastbarkeit gewebeédhnliche Eigenschaften erreicht werden, was zu einem stark

wachsenden Verwendungsspektrum gefiihrt hat.
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Abbildung 8 Exemplarische Darstellung  mdoglicher ~ Wechselwirkungen — innerhalb  eines
Hydrogelverbundes [56].

Vor allem im Sektor der Biomedizintechnik findet sich ein breites Anwendungsfeld,
wie Wundauflagen und Scaffolds fiir die Regeneration von Gewebe oder auch
Organabdichtungen. FEine weitere Verwendungsmoglichkeit sind Biosensor-

membranen.

Fiir die Entwicklung dieser Materialien sind in den letzten Jahren neben natiirlichen
Hydrogelen (Polysaccharide (Alginat, Pektin, Stirke, Hyaluronsédure, Kollagen, Fibrin,
Gelatine, Agarose, Alginat und Chitosan) und Proteinen (Kollagen)) welche {iber gute
Biokompatibilitdtseigenschaften verfiigen, zusétzlich eine Vielzahl von synthetischen
Hydrogelen wie Polyacrylamid (PAAm), Poly(2-hydroxyethylmethacrylate)
(PHEMA), Polyvinylalkohole (PVA) oder Polyethylenglykole (PEG) in den Fokus des
Interesses geriickt. Der Grund hierfiir liegt in der einfacheren Synthese, beispielsweise
iiber radikalische Polymerisation und auch die bessere FEinstellbarkeit der
Reaktionsparameter beziiglich der gewlinschten Eigenschaften begriindet [59-61].
Problematisch wirkt sich in diesem Falle die mogliche Anwesenheit toxischer
Syntheseriickstinde, wie etwa von Monomeren, aus. Ein Beispiel hierfiir stellt die
Synthese des nicht toxischen Polyacrylamids aus Acrylamid dar, welches seinerseits

tiber seine elektrophile Doppelbindung mutagen wirken kann (vgl. Abbildung 9) [62].
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Abbildung 9 Reaktionsprodukte des mutagen wirkenden Acrylamids (in vitro) sowie dem

Metaboliten Glycidamid (in vivo) mit den elektronenreichen Desoxyribonukleinsdure (DNS)-Bausteinen

Adenin, Guanin und Cytosin [62].

In der folgenden Tabelle sind einige Beispiele fiir Hydrogele mit Struktur und

Anwendungsbereich gegeben.

Tabelle 2 Beispiele natiirlicher und kiinstlicher Hydrogele [18,49,63].

Natiirliche
Struktur Verwendung (Beispiele)

Hydrogele

- Nahrungsmittelindustrie

Stiirke )27 )(\l— OH - Kleber in der Papierindustrie [71]
H OH
H - Bioethanol [72]
R OH H OH H OH H K
et S .
H OH

Kiinstliche ..
Struktur Verwendung (Beispiele)
Hydrogele




- Erdolforderung (Polymerfluten) [79]

- Als Copolymer mit kationischen
Esterquats Flockungsmittel in
Abwassertechnik [80]

- Retentionsmittel in Papierherstellung [80]
- Embolisation von TumorgefdBen wie dem
Nasenrachenfibrom [81]

- Formentrennmittel in der Herstellung von

Kunststoffverbundwerkstoffen [82,83]
- Kosmetische Produkte
Polyvinylalkohol n

OH (Verdickungsmittel) [84]
- Papierherstellung [85]
- Benetzungs- und Adhédsionsmittel in
kiinstlicher Tranenfliissigkeit [86]
- Kontaktlinsen [87]
- Elektrophorese [88]
- Zellfusion [89]

- Transfektion [90]
(0] _H
Polyethylenglycol H O - Gastroenterologie fiir
n Magnetresonanztomografie [91]

- Préparation und Restauration [92]

- Wirkstofftrager [93]

Eine Moglichkeit, die Vorteile beider Gruppen zu kombinieren, liegt in der Bildung
von Hybridhydrogelen. Auch bei diesen Gelen ist eine Feinjustierung der chemischen
und physikalischen Eigenschaften moglich, wodurch auch das Diffusionsverhalten bei
Wirkstofffreisetzungen sowie die chemische Stabilitdit und physiologische
Kompatibilitdt variabel einstellbar sind.

Verwendet werden solche Systeme unter anderem bei biologischen Fragestellungen
wie der Steuerung von Zellanhaftungen oder auch als Kontrastmittel fiir das Imaging
derselben [48,94-96].

Ein Beispiel fiir ein solches Hybridgel stellt ein Polyacrylamid/Alginat-Hydrogel dar
[97-99]. Dargestellt in Abbildung 10 zeichnet sich dieses Hybridgel durch die
Kombination aus Matrixbereichen mit vermehrt ionischem Bindungscharakter, in
welchen Ca?'-Ionen mit den Carboxylgruppen der alternierenden o-L-Glucuronsiure-
und B-D-Mannuronsiure-Bausteinen eine sogenannte ,,Eggbox-Struktur* ausbilden
(vgl. Abbildung 10, (a), (a'), (a%)), sowie kovalentem Bindungscharakter, in welchem
ein Polyacrylamidnetzwerk (vgl. Abbildung 10, (b), (b")) vorliegt, aus.

Neben der Einteilung beziiglich der Herkunft der Hydrogele gibt es eine grofle
Bandbreite an weiteren Unterteilungsmoglichkeiten (vgl. Abbildung 11). So lassen

sich Hydrogele aullerdem nach Peppas et al. in unterschiedliche Gelarchitekturen, wie
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auch in Abbildung 12 dargestellt, unterteilen [18]. Eine weitere géngige
Einteilungsmoglichkeit besteht in der Beurteilung von Hydrogelen nach der Art des
Aufbaues anhand der Monomereinheiten. Diese konnen entweder einheitlich sein
(Homopolymer) oder aus unterschiedlichen Einheiten (Copolymer) zusammengesetzt
sein, welche ihrerseits wiederum in der Abfolge der Einheiten Unterschiede aufweisen

konnen (statistisch zufillig, in Blocken, oder alternierend) [18].
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Abbildung 10 Polyacrylamid/Alginat-Hybridgel [98]. Schema eines Alginathydrogels (a) mit der

chemischen Struktur der alternierenden o-L-Glucuronsiure- und B-D-Mannuronséure-Bausteine (a')
sowie der mit Ca’*-lonen entstehenden Eggbox-Struktur (@’). Unter (b) dargestellt ist neben der
schematischen Darstellung die chemische Formel von Polyacrylamid (b'). Rechts dargestellt ist neben
der schematischen Darstellung des Hybridgels (c) auch ein Ausschnitt der chemischen Struktur des

Netzwerkes (c').

Wie in Abbildung 11 dargestellt, sind weiterhin Unterteilungen anhand des ionischen
Charakters der Hydrogele (anionisch, kationisch, zwitterionische oder amphoter),
sowie beziiglich der physikalischen Wechselwirkungen im Hydrogelverbund moglich.
Bei diesen kann man zwischen festen, kovalenten Bindungen sowie schwachen, nicht
kovalenten Verkniipfungen unterscheiden. Schon erwéhnt wurde auBBerdem, dass in
Polymerverbiinden kristalline und amorphe Bereiche auftreten konnen. Diese Art der
Unterteilung beschreibt die physikalische Struktur des Hydrogels und ist, wie die

Unterscheidung nach Art der Prédparation, heutzutage eine gingige Variante. So
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konnen, iiber unterschiedliche Arten der Priparation, Hydrogele unterschiedlicher
GroBenordnungen generiert werden (10® bis 1m) [18]. Hierbei werden
makroskopische und auch Mikrogele u.a. durch radikalische Polymerisation aus
Monomeren und Crosslinkern hergestellt, wihrend kleinere Nanopartikel auf
Synthesetechniken wie der Emulsionspolymerisation oder der Nanoprégelithografie
aufbauen [100,101].

Weitere Varianten der Synthese von makroskopischen Gelen liegen in der chemischen
Vernetzung durch ionisierende Strahlung [102,103] oder der Ausbildung chemischer

Verkniipfungen iiber Reaktionen zwischen den Seitenketten.

Hydrogele
g lonischer Wechsel- Physikalische - .
Herkunft Gelarchitektur Aufbau P—— wirkungen fmdiy Praparation
Natiirlich Konventionell Homopolymer Ungeladen Schwache, nicht Amorph Chemisch
kovalente Ver-
knipfungen
Interpenetrating
Kiinstlich Polymer Copolymer Kationisch Zeitlich Semikristallin Physikalisch
Network Anionisch begrenzte
Wechsel-
Semi- Amphoter wirkungen
Interpenetrating
Polymer Multipolymer Zwitterionisch Kovalente Kristallin
Network Bindungen

Abbildung 11 Mégliche Aufgliederung von Hydrogelen in verschiedene Unterkategorien [18].

Einen anderen wesentlichen Punkt stellt die Unterteilung nach Gelarchitektur dar.
Neben den auftretenden Netzwerken ohne weitere Einlagerungen (konventionelle
Netzwerke) treten auch ineinander verschrinkte Netzwerke auf (Abbildung 12).
Hierbei gibt es neben zwei ineinander verschrinkten Netzwerken (interpenetrating
polymer network [18,104—107]), auch ein sogenanntes semi-interpenetrating polymer
network (semi-IPN), bei welchem das zweite Netzwerk nur aus linearen oder
alternativ auch aus verzweigten Fasern besteht [21,104,107,108].

Wie bei Polymermaterialien kann auch bei Hydrogelen eine verstirkte Freisetzung
iiber eine Degradation der Polymermatrix erfolgen. Beschleunigt wird dies durch
zusétzliche hydrolysierbare Strukturen im Hydrogelverbund. Zu nennen wéren hier
neben Estern, Orthoestern und Aminoestern vor allem Anhydride und Oligopeptide
[37,109]. So stellt dies neben der quellungskontrollierten Freisetzung eine weitere
Moglichkeit der Freisetzung aus Hydrogelverbiinden dar. Es stellt eine partielle
Variante der Steuerung iiber die Verwendung schaltbarer Strukturen im
Hydrogelverbund dar. Gestalten ldsst sich ein solches System mit Hydrogelen vor

allem, weil in die flexiblen Netzwerke des Hydrogels schaltbare Strukturen einfach zu
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implementieren sind und iiber die Verdnderung der Quelleigenschaften auch eine

unterschiedliche Freisetzung von Molekiilen aus einem Depot erlauben kdnnen.
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Abbildung 12 Konventionelles Netzwerk (a). Verschrinkt man in dieses Netzwerk lineare

Polymerfasern, so erhdlt man ein semi-IPN (b). Unter (c) dargestellt liegt der verwendete Fall eines

interpenetrating polymer network.

2.2.2. Schaltbare Hydrogele

Die Quellungseigenschaft eines Hydrogels stellt im Rahmen der Verwendung fiir
diffusionsgesteuerte und chemisch kontrollierte Freisetzungen einen wesentlichen
Faktor dar. Beziiglich der Freisetzung kann man das System so modifizieren, dass
diese Freisetzungen nur in Anwesenheit eines Stimuli begiinstigt — oder verlangsamt —
werden. Ein solches System wird stimulusresponsives System, smartes oder auch
intelligentes System genannt [39].

Dieser Stimulus (Abbildung 6, Kapitel 1) kann sowohl von einer internen Quelle
(vorwiegend chemisch/biologisch) ausgehen, als auch extern (vorwiegend
physikalisch) angelegt werden. In Tabelle 3 sind folgend einige dieser Stimuli

tabellarisch kurz der Herkunft nach Quellen zugeordnet.

Tabelle 3 Aufgliederung verschiedener Stimuli nach externer und interner Steuerung.

Interne Stimuli Extern/interne Stimuli Externe Stimuli
e  pH-Wert . Glucose . Licht
e  Enzyme e Antigen/Antikorper e  Druck
. Temperatur e  pH-Wert e  Elektrisches Feld
. Ionenstirke . Enzymatisch e  Magnetfeld
e  Salztyp

Viele Hydrogele reagieren mit reversiblen Verdnderungen auf diese Reize. Dies
bedeutet, dass die Gelstruktur hier keinen Schaden nimmt und das Hydrogel in
Abwesenheit des Stimulus wieder in den Ausgangszustand zurlickversetzt wird. Als
biologische Stimuli treten besonders Antigene oder Antikorper sowie Enzyme in den

Vordergrund. Wiahrend auf Hydrogele, welche in Anwesenheit eines Enzyms ihre
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Eigenschaften oftmals aufgrund von Schnittmustern im Hydrogelverbund dndern [39],
eine Reversibilitit nur teilweise zutrifft, funktioniert die Schaltung iiber
Antigen/Antikorper-Kontakte zerstdrungsfrei, was einen reversiblen Mechanismus der
Quellung ermdoglicht [19,20,22]. Diese FEigenschaft kann fiir LDD zur
bedarfsgerechten Abgabe von Wirkstoff verwendet werden, da mit schwankenden
Biomolekiilspiegeln — Stimuluskonzentrationen — unterschiedliche, bendtigte
Wirkstoffmengen abgegeben werden konnen.

Neben den schon genannten Freisetzungssystemen, welche auf Biomolekiilen beruhen,
stellt unter anderem die Variante der glukosesensitiven Insulinfreisetzung ein
schaltbares System dar [39].

Im Folgenden werden ein insulinfreisetzendes System, als Kombination eines pH- und
biomolekiilgesteuerten =~ Wirkstofffreisetzungssystems, ein Wirkstofffreisetzungs-
system, basierend auf pH-Variation und enzymatischen Bindungsbruch, sowie ein

antigensensitives Wirkstofffreisetzungssystem niher erldutert.

Glukosesensitives Freisetzungssystem

Dieses System, welches vorzugsweise fiir die Freisetzung von Insulin entwickelt
werden soll, stellt eine Kombination aus pH-sensitiven und biomolekiilsensitiven
Hydrogelverbiinden dar. Insulin — in Kombination mit Glukagon — Regulator des
Glukosehaushaltes, bewirkt iiber den Glykogenautbau eine Senkung des
Blutzuckerspiegels. Gebildet in den Langerhansschen Inseln der Bauchspeicheldriise,
kommt es bei einem Funktionsverlust der Zellen bei Diabetes Typ I. zu einem
Ausbleiben der Insulinausschiittung im Falle hoher Glukosespiegel. In solchen Féllen
kommt heutzutage die Gabe von Insulin in Form von Tabletten oder subkutan als
Injektion als Therapieform in Frage.

Als Herausforderung stellt sich in diesen Féllen die Compliance des Patienten dar, da
neben der rechtzeitigen Insulineinnahme auch die genaue Bestimmung des
Blutzuckerspiegels sowie die hieraus abgeleitete Dosierung des Insulins von Noten
sind. Eine wesentliche Erleichterung fiir den Patienten, sowie Steigerung seiner
Lebensqualitdt, konnte daher iiber die Verwendung eines LDD, welches dem Prinzip
der Bauchspeicheldriise folgt, erreicht werden [110]. Dieses System konnte, anhand
des Blutzuckerspiegels, die notige Insulinausschiittung selbstregulierend vollziehen.
Hierbei konnte ein Aufbau, basierend auf den oben genannten Hydrogelen zum

Einsatz kommen. So wurden bereits 1984 glukosesensitive Hydrogele entwickelt
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[111], und beziiglich des Potenzials der Insulinfreisetzung bei Glukoseanwesenheit
charakterisiert [ 112].

Eine elegante Applikationsvariante wiirde hier die Injektion in Form einer
Mikrokapsel darstellen, wobei sich solche Systeme immer noch im
Entwicklungsstadium befinden. Die Mikrokapsel, welche als Doppelhiillen-variante
ausgeflihrt ist, besitzt einerseits eine duflere, dem Blut zugewandte Seite aus
grofBporigem, nichtionischem Hydrogel (PAAm), in welchem das glukoseoxidierende
Enzym Glukoseoxidase eingebaut vorliegt (Abbildung 13), sowie daran angelehnt
eine innere Membran, welche aus einem ionischen Hydrogel besteht (Copolymer aus
2-Hydroxypropylmethacrylat (HPMA) und N, N’-Diethylaminoethylmethacrylat
(DEA)) [20,111].
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Abbildung 13 Freisetzung von Insulin aus einem potenziellen Freisetzungssystem. In diesem

Freisetzungssystem wird ein Glukoseoxidase (rot) gekoppeltes Polyacrylamidhydrogel (blaue
Faserstruktur) als Sensor- und Quellungsmatrix verwendet [111]. Eindringende Glukose (a) (blaue
Dreiecke) wird durch die gebundene Glukoseoxidase zu Glukonsdure (griine Dreiecke) umgewandelt
(b), wobei als Nebenprodukt Protonen entstehen. Durch den sinkenden pH-Wert kommt es zu einem
Quellen des Hydrogels und einer Freisetzung des Insulins (c) (griine Ellipsen).

DEA liegt bei dem vom Blutpuffer vorgegebenen pH von 7,35-7,45 [20,113] in einem
nicht gequollenen Zustand vor, wodurch der Austritt des Insulins aus der Kapsel
verhindert wird. Kommt es zu einem Anstieg der Glukosekonzentration im Blut, so
steigt diese auch in dem groBporigen Hydrogelverbund des PAAm. Uber die
enzymatische Umsetzung der Glukose zu Glukonsdure mittels der gekoppelten
Glukoseoxidase werden als Nebenprodukt Protonen gebildet, welche den pH-Wert im
Hydrogel senken [20,39,113]. Uber Diffusion wandern die Protonen zu der aus DEA
bestehenden Membran. Dadurch kommt es durch den sinkenden pH-Wert iiber eine
Ionisierung der Aminogruppen zu einem Aufquellen des Hydrogels. Die Permeation
des Insulins wird so durch beide Membranen ermoglicht. Sinkt in Folge tiber die
Mobilisierung der Glykogensynthese die Glukosekonzentration im Blut wieder, so

werden weniger Protonen erzeugt — der pH-Wert steigt. Durch den folgenden Kollaps
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sinkt die Porenweite des Hydrogels so weit, dass das Insulin nicht mehr durch den

Hydrogelverbund permeieren kann [20,39,50,51].

Enzymgesteuertes Wirkstofffreisetzungssystem

In einem solchen System werden durch Enzyme spaltbare Sequenzen zur
Wirkstoffankoppelung oder zur Verkniipfung des Polymernetzwerkes verwendet. Ein
solches Netzwerk kann auch bei dickdarmspezifischen Freisetzungssystemen
verwendet werden [39]. Auch bei diesem System handelt es sich um eine Kombination
mit einem pH-sensitiven System. Ein Hydrogel, basierend auf Polyacrylsdure (PAA),
wird iiber Azoverbindungen, wie in Abbildung 14 dargestellt, quervernetzt. Dieses
Hydrogel liegt im neutralen Zustand in einer gequollenen Variante vor. Im sauren
Umfeld des Magens ist die Quellung vernachldssigbar, was mit einer sehr geringen
Freisetzung des Wirkstoffes korreliert. Mit dem Ansteigen des pH-Wertes im
Dickdarmbereich kommt es zu einer Deprotonierung der Carboxylgruppen. Dieses
fithrt durch Wassereinlagerung zu einem leichten Aufquellen des Hydrogelverbundes.
Eine beschleunigte Freisetzung des Wirkstoffes wird jedoch durch die noch
vorhandenen Azo-Quervernetzungen verhindert. Erst im Dickdarmbereich werden
diese Bindungen durch die Azoreduktase (auftretend in der spezifischen mikrobiellen
Dickdarmflora) gespalten (Abbildung 14) [114,115] und aus dem Prozess der reinen

Wirkstoftdiffusion eine beschleunigte Freisetzung liber Degradation.
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Abbildung 14 Links: Varianten von pH-Wert gesteuerten Hydrogelen. Rechts: Dickdarmspezifisches
Wirkstofffreisetzungssystem. Die in der stark sauren Magenumgebung protoniert vorliegende PAA wird

folgend bei steigendem pH-Wert deprotoniert und beginnt zu quellen. Die Wirkstofffreisetzung erfolgt
Jedoch erst im Dickdarmbereich durch die Degradation des Systems iiber eine Azoreduktase [39].
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Eine weitere Variante der nur enzymatisch gesteuerten Freisetzung stellt die oben
erwidhnte Ankopplung des Wirkstoffes iiber Peptidlinker oder anderer spezifisch
spaltbarer Crosslinker, an das Hydrogelnetzwerk dar [39,116].

So konnten Shimizu et al. zeigen dass bestimmte Linkersequenzen iiber die Spaltung
mittels Thrombin, in Anwesenheit einer bakteriellen Infektion durch Pseudomonas
aeruginosa, geeignet sind, gekoppeltes Gentamycin freizusetzen, wihrend das Exsudat
nicht infizierter Wundbereiche die hydrolytische Spaltung nicht katalysieren konnte
[39,117].

Antigensensitive Hydrogele

Im Gegensatz zu den geschilderten enzymgesteuerten Wirkstoftfreisetzungs-systemen
liegt der wesentliche Vorteil des antigensensitiven Systems, wie von Miyata et al.
1999  beschriecben  [19], bei der  Wahrung der  Integritdit des
Wirkstofffreisetzungssystems wéhrend der Freisetzung des Wirkstoffes und eine
hierdurch gewihrleistete Moglichkeit der Reversibilitdt. Hiermit dhnelt es den pH-
sensitiven Hydrogelen, kann aber auf einen wesentlich selteneren Stimulus als
quellungsauslosenden Faktor zuriickgreifen, da in Netzwerk korrespondierende
Antigene und Antikorper eingebaut werden, deren Bindung zueinander spezifisch,
d. h. nach dem Schliissel-Schloss-Prinzip funktionierend, ist. Hierdurch wird das
System wesentlich sensitiver. Antigene und Antikorper stellen wichtige Indikatoren
der physiologischen Funktionen dar und haben heutzutage aufgrund der Spezifitit
schon Eingang in eine Reihe von Anwendungen mittels Immunoassays gefunden [18].
Der schnell und selektiv erfolgende Antigen/Antikérper-Kontakt stellt hierbeir und
auch bei den antigensensitiven Hydrogelen den Garanten fiir eine schnelle Detektion
und einen daher im Falle der Hydrogele sofort einsetzenden Quellmechanismus dar.
Durch die Diffusion des Antigens in den Hydrogelverbund kommt es zu einer
Konkurrenzsituation zwischen dem in das Netzwerk integrierten Antigen und dem
freien Antigen um die Bindungsstellen am gekoppelten Antikorper. Da durch die
Modifizierung des Antigens, zwecks Einbaus in das Hydrogelnetzwerk, die Affinitét
zum Antikdrper absinkt [118], erfolgt bei Anwesenheit des freien Antigens eine
Verdrangung des gekoppelten Antigens aus der Antigen-Antikorperbindung. So
nimmt die effektive Vernetzungsdichte ab, sobald Antigen/Antikorperkontakte im Gel
durch Anwesenheit eines Antigens gelost werden (Abbildung 15, linke Seite) [119].
Miyata et al. [19-22] beschreibt in diesem Zusammenhang die Steigerung der
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Quellfahigkeit, welche bei Verwendung von Antigen-Antikorperkomplexen als

Bindungspunkte im Hydrogel unter dem Zusatz von einem Modellantigen auftritt und

die hierdurch auftretende Permeationsdnderung eines Modellproteins (Hdmoglobin)

(Abbildung 15, rechte Seite).
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Abbildung 15 Linke Seite: Crosslinkerdichte eines Gels mit eingelagerten Antikérpern (a) im

Vergleich zu einem semi-IPN Hydrogel (b). Zu sehen ist, dass sich die Dichte an Crosslinkern in dem

semi-IPN Hydrogel wesentlich stirker an dem zugegeben Antigen orientiert als diejenige des Gels mit

eingelagerten Antikorpern [22]. Rechte Seite: Reversibles Quellverhalten und antigen-gesteuertes

Permeationsverhalten eines semi-IPN-Hydrogels. Gezeigt werden die Wechsel im Quellverhalten von

Polyacrylamid (weiffe Punkte) und von Antigen-Antikorper-funktionalisierten Gelen (schwarze Punkte)

in Abhdngigkeit des frei vorliegenden Antigens. Des Weiteren ist das Permeationsprofil des

Modellwirkstoffes Hamoglobin ebenfalls als Funktion des frei vorliegenden Antigens dargestellt [19].
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3. Aufgabenstellung und Zielsetzung der Arbeit

Ziel dieser Arbeit war die Generierung eines Modellsystems/Studie einer
biokonjugierten, sensitiven Hydrogelbeschichtung als Coating fiir ein LDD-System
(vgl. Abbildung 16). Als bioresponsive Faktoren des Hydrogels wurden Antigene
beziehungsweise die korrespondierenden Antikorper ausgewihlt, wodurch eine
schnelle, selektive Antwort des Hydrogels auf spezifische Proteinsignale ermoglicht
wird. Aufgrund der Orientierung des Aufbaues der Matrix an der Arbeit von Miyata et
al. wurde als Modellmatrix ein Polyacrylamidgel verwendet. In der Absicht dieses
System fiir eine Implantatbeschichtung abzuwandeln, sollten verschiedene Parameter
der Hydrogele Permeationsstudien unterzogen werden, um genauere Vorstellungen
von der nétigen Beschaffenheit eines solchen Systems zu erhalten. Hierbei wurde
neben dem Gelgehalt und dem Vernetzungsgrad auch ein Augenmerk auf die
Gelarchitektur gelegt, um eine Vergleichsmdglichkeit zwischen konventionellen und

semi-interpenetrating Networks zu erhalten.

)

Hydrogelaufbau

Oberflachen-
modifikation

Biokonjugation

Schaltmechanismus

Abbildung 16 Ubersichtsgrafik der Arbeitspunkte.

Neben den Studien beziiglich der Permeation von verschiedenen Modellwirkstoffen
wurde das System folgend beziiglich der Fiahigkeiten zur Beschichtung von
Modellsubstraten untersucht. Hierzu sollten neben Schichtdickenbestimmungen auch
Haftfestigkeiten auf dem Substrat getestet werden. Als weitere Variante eines
Hydrogels sollte als Vergleichsmoglichkeit ein Hybrid aus Polyacrylamid und

Alginatgel herangezogen werden. Dies dient vor allem als Beurteilung der
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Verbesserungsmoglichkeiten beziiglich der Systemeigenschaften betreffend der
Haftfestigkeit, sowie der erreichbaren Schichtdicken auf dem Modellsubstrat.

Als abschlieBender Punkt sollte die Freisetzung aus einem solchen System beziiglich
der Anwesenheit eines Stimulus getestet werden. Hierfiir wurde auch ein
stimulusresponsives, implantatassoziiertes Wirkstofffreisetzungssystem auf seine
Freisetzungseigenschaften von Fluoresceinisothiocyanat gelabeltem Bovinem Serum

Albumin (BSA-FITC) getestet (Prinzip: vgl. Abbildung 17).
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Abbildung 17  Schematische — Darstellung — des  stimulusresponsiven — implantatassoziierten
Wirkstofffreisetzungssystems auf Basis eines Alginat/Polyacrylamid-Hybridhydrogels mit gekoppelten
Insulin/Anti-Insulin-Crosslinkerstrukturen und in die Kavititen eingebrachtem BSA-FITC als
Modellwirkstoff (4) im geschlossenen Zustand (links) und nach Zugabe des Stimulus im freisetzenden
Zustand (rechts). Verwendet wurden 9 mm Chrom-Nickel-(CrNi)-Edelstahl-Plittchen (B, Vorderseite;
C, Riickseite) mit 0,8 mm Bohrungen. Schematische Darstellung (D).
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4. Materialien und Methoden

4.1.

Ein stimulusresponsives, implantatassoziiertes Wirkstofffreisetzungssystem auf Basis
von Antigen/Antikdrper-Crosslinkern welches spezifisch auf einen biologischen
Stimulus reagieren kann ist von mehreren Punkten abhidngig. Ein wesentlicher Punkt
ist hierbei ein Hydrogelverbund, welcher flexibel genug ist, den Einbau der
Antigen/Antikorperfunktionen in das System, aber auch stimulusinduziert eine
signifikante Permeabilitdtsinderung zuzulassen. Des Weiteren muss die Kopplung auf
dem Substrat sowie die Funktionalitit eines solchen Verbundes auch in stark
reduzierter Schichtdicke im substratgebundenen Zustand einer
Oberflichenbeschichtung gewaihrleistet bleiben.

Daher wurde im ersten Schritt die auf der Basis der Forschungsergebnisse von Miyata
et al. verwendete Hydrogelmatrix aus Polyacrylamid in verschiedenen
Hydrogelgehalten, Gelarchitekturen und Vernetzungsgraden pripariert (Kapitel 4.1)
und in der Folge der FEinbau von Antigen/Antikdrperstrukturen vollzogen
(Kapitel 4.2).

Um eine solche Hydrogelmatrix auf eine Oberfliche aufzubringen, erfolgte
anschlieBend die Modifizierung der Oberflaichen mit entsprechenden Gruppen um eine
ausreichende Oberfldchenhaftung zu erzeugen (Kapitel 4.3). Als Abschluss wurden
die  verschiedenen Schritte zur Generierung eines stimulusresponsiven,
implantatassoziierten Wirkstofffreisetzungssystems vereinigt (Kapitel 4.4).

Fir die Systeme wurden teilweise sich iiberschneidende Charakterisierungen
durchgefiihrt. Daher werden diese in einem gesonderten Kapitel betrachtet

(Kapitel 4.5).

Gelpraparation

Neben den auf den Grundlagen von Miyata et al. [19] basierenden semi-IPN
Hydrogelen (vgl. Kapitel 4.1.1.2) wurden zum besseren Verstidndnis des Einflusses
unterschiedlicher Hydrogelparameter (Gelgehalt, Gelarchitektur, Vernetzungsgrad),
sowie zur Hydrogelcharakterisierung, konventionelle Hydrogele prépariert (vgl.
Kapitel 1). Im  Laufe der  Generierung  des implantatassoziierten
Wirkstofffreisetzungssystems wurden auflerdem aus Stabilitatsgriinden

PAAm/Alginat-Hybridhydrogele als Hydrogelmatrix eingefiihrt (vgl. Kapitel 4.1.1).
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4.1.1. Synthese der Polyacrylamidhydrogele

Die Synthese der Hydrogele wurde mit Acrylamid (AAm, > 99%), N,N'-
Methylenbisacrylamid (MBAAm, >99%), N,N,N’,N’-Tetramethylethylendiamin
(TEMED) und Ammoniumpersulfat (APS, >99%) (alle Sigma-Aldrich Chemie
GmbH, Miinchen, Deutschland) in Phosphat gepufferter Salzlosung (Dulbecco’s PBS,
DPBS, pH 7,2, Thermo Scientific, Karlsruhe, Germany) bei Raumtemperatur
durchgefiihrt.

4.1.1.1. Synthese der konventionellen Polyacrylamidhydrogele

Die Synthese der konventionellen Hydrogele erfolgte mit einer 30%igen (w/w) 58/1
(AAm/MBAA)-Losung (fiir die 58/1-AAm/MBAA-Hydrogele) bzw. einer 30%igen
(w/w) 58/1 (AAm/MBAA)-Ldsung in Kombination mit einer 30 %igen (w/w) AAm-
Losung (fir die 117/1-AAm/MBAA-Hydrogele) in einem entsprechenden
Mischungsverhéltnis mit DPBS (vgl. Tabelle 4).

Tabelle 4 Uberblick iiber die fiir die Herstellung der konventionellen Polyacrylamidhydrogele

unterschiedlichen Gelgehaltes und Vernetzungsgrades verwendeten Volumina von 30% (w/w), 58/1

(AAm/MBAA in DPBS), 30% (w/w)(AAm in DPBS) und DPBS.

Vernetzungsgrad Gelgehalt, AAmM/MBAA-Losung AAm-Losung DPBS [ul]
(AAmM/MBAA) Polymermassenanteil im (30 %ig (w/w); 58/1) [u] (30 %ig; (w/w))
Hydrogel [%] [pl]
58/1 7,5 75 - 225
15 150 - 150
22,5 225 - 75
30 300
117/1 7,5 37,5 37,5 225
15 75 75 150
22,5 112,5 112,5 75
30 150 150

Nachdem die Volumina zusammenpipettiert worden waren, wurden zu 300 pl der
Losung jeweils 30 pl einer 0,1 M APS und 30 pl einer 0,8 M TEMED L&sung
gegeben, um die Reaktion zu starten (vgl. Abbildung 18). Von dieser Losung wurden
330 ul zwischen zwei Glastriger von 25 mm im Durchmesser gegeben und die
Reaktion nach 50 Minuten (T = 23 +2°C) durch Waschen in DPBS abgebrochen.

Hierin wurden die Gele 18 Stunden belassen und somit sichergestellt, dass das
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Hydrogel komplett gequollen war und kaum noch AAm-Monomere im

Hydrogelverbund vorliegen.
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Abbildung 18 Mdgliche Variante der Initiation der radikalischen Polymerisationsreaktion durch

TEMED und APS (A) mit Zwischenstufen bis zur Bildung méglicher Radikale (1),(2),(3). (B): Eine der
méglichen Varianten des Kettenstarts durch ein freies Methylradikal des TEMED [120].

4.1.1.2. Synthese der semi-IPN Polyacrylamidhydrogele

Die Synthese der semi-IPN Hydrogele erfolgte in einem 2-Stufenprozess [19,121].
Hierbei wurden iiber die radikalische Polymerisation von Acrylamid zuerst
Polymerfasern gebildet. Fiir die Synthese wurden zu der, aus DPBS und einer
16,38 %igen (w/w) AAm-Losung in DPBS, entsprechend je Gelgehalt (vgl.
Tabelle 4), gemischten Reaktionslosung 5,25 ul APS und 5,25 ul TEMED pipettiert

und diese 7 Minuten zur Reaktion gebracht.

Tabelle 5 Die Synthese von semi-IPN Hydrogelen basiert auf der Verwendung unterschiedlicher
Acrylamid bzw. Acrylamid/N,N-Methylenbisacrylamid-Monomer Losungen (Lsg.). Die Werte der
Konzentrationen, fiir die im Rahmen der Prdparation angesetzten Losungen, werden folgend fiir 58/1

und 117/1 (AAm/MBAA)-Verhdltnisse in Stufe 1 als auch Stufe 2 dargestellt.

Vernetzungsgrad
Stufe 1 Stufe 2
(AAm/MBAA) [w/w]
- 16,38 %ige Lsg. (W/w) 48,3 %ige Lsg. (Ww/w) (1636,5 mg (AAm),
(819 mg (AAm)/4181 mg DPBS) 41,4 mg (MBAA)/ 3472,8 mg DPBS)
1 16,38 %ige Lsg. (w/w) 48,3 %ige Lsg. (w/w) (1656,8 mg (AAm),
(819 mg (AAm)/4181 mg DPBS) 20,6 mg (MBAA)/ 3472,8 mg DPBS)
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Zu dieser Reaktionslosung erfolgten nach 7 Minuten die Zugabe einer Mischung aus
DPBS und einer 48,3 %igen (w/w) AAm/MBAA-LOsung in DPBS mit definierten
AAmM/MBAA-Verhiltnissen (je nachdem ob ein Hydrogel mit einem Vernetzungsgrad
von 58/1 oder 117/1 synthetisiert werden soll) sowie 17,75 ul APS und 17,75 ul
TEMED (vgl. Tabelle 5, Tabelle 6). Die weitere Verarbeitung erfolgte analog der
konventionellen Hydrogele. [121].

Tabelle 6 Die Mischverhiiltnisse der in Tabelle 5 dargestellten Lésungen mit DPBS fiir die Synthese

von semi-IPN Hydrogelen unterschiedlicher Gelgehalte.

Vernetzungsgrad

Stufe 1 (7 Minuten) Stufe 2 (50 Minuten)
(AAM/MBAA) [w/w]
AAm in DPBS [pl] AAm/MBAA in DPBS|[nl]
Gelgehalte [%] . DPBS [pl] . DPBS [pl]
(16,38 %ige Lsg. (w/w)) (48,3 %ige Lsg. (w/w))

7,5 % 91,6 274,7 67 201,6
15 % 183,1 183,1 1343 1343
22,5 % 274,7 91,6 201,6 67

30 % 366,2 0 268,6 0

4.1.2 Synthese der Polyacrylamid/Alginat-Hybridhydrogele

In Hinblick auf die Generierung eines implantatassoziierten Wirkstoff-
freisetzungssystems (Abbildung 16) wurde eine moglichst geringe Schichtdicke auf
dem Modellsubstrat von <100 um angestrebt, welche aus Stabilititsgriinden auf
einem Polyacrylamid/Alginat-Hybridhydrogel [97-99] (Abbildung 10) basierte.

Wie die konventionellen Polyacrylamidgele wurden die Hybridhydrogele bei
Raumtemperatur in einer Einstufenreaktion synthetisiert. Aufgrund der Kettenldnge
des Alginats wurde auf die Herstellung einer semi-IPN Variante verzichtet, da die
Antigene und Antikdrper — im Gegensatz zu den aus Monomeren generierten
konventionellen Polyacrylamidnetzwerken — auch so {iber ausreichenden
Bewegungsfreiraum verfligen sollten. 500 ul AAm-Losung (50 % (w/w) in DPBS),
500 pl DPBS, 100 pl MBAA-L6sung (1 % (w/w) in DPBS) wurden gut gemischt und
1000 pl Alginatlosung (Natriumalginat von der Braunalge, Mittlere Viskositét, Sigma
Aldrich) verwendet. (2 % (w/w) in DPBS), sowie 500 ul DPBS hinzugefiigt (pH =
7,4). Initiiert wurde die Reaktion mit 12,5 ul TEMED (40 % (vol/vol)) sowie 12,5 pl
APS (20 % (w/w)). Hierdurch ergibt sich ein 9,65 %iges (w/w) (bezogen auf den
AAmM/MBAA-Anteil (250/1)) bzw. 10,4 %iges (w/w) (Polyacrylamid/Alginat-Anteil)
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4.2

Hybridhydrogel. Fiir die Freisetzungsstudien wurden 330 pl zwischen zwei Glastrager
mit 25 mm Durchmesser pipettiert und 30 Minuten lang zur Reaktion gebracht,
folgend in DPBS {iberfiihrt um noch vorhandene Monomere auszuwaschen sowie das

Hydrogel zur Quellung zu bringen (ca. 18 Stunden).

Biokonjugation

Fir die Biokonjugation wurden zwei verschiedene Antigen/Antikorper-Paare
verwendet. Einerseits waren dies die Paarung aus Maus IgG (Jackson ImmunoResarch
Europe, Newmarket, Vereinigtes Konigreich)/Kaninchen Anti-Maus IgG (Sigma-
Aldrich Chemie GmbH, Miinchen, Deutschland) welche in das PAAm-Hydrogel
eingebaut wurden und andererseits eine Paarung aus Insulin (Sigma-Aldrich Chemie
GmbH, Miinchen, Deutschland)/Anti-Insulin (Abcam, Cambridge, Vereinigtes
Konigreich) welche aufgrund der geringeren GroBe im Zuge spéterer Versuche
verwendet wurde. Dieses Paar wurde sowohl in das PAAm-Hydrogel als auch in das
PAAm/Alginat-Hybridhydrogel eingebaut. Vor dem Einbau der Antigene und
Antikorper in das Hydrogel (vgl. Kapitel 4.2.2) wurden diese modifiziert (vgl.
Kapitel 4.2.1).

4.2.1 Modifikation der Biomolekiile mit Acrylatresten fiir den Einbau in die
Hydrogelnetzwerke

Den ersten wichtigen Schritt bei der Biofunktionalisierung der Hydrogele stellt die

Modifizierung des Antigens bzw. des Antikorpers mit von N-Succinimidylacrylat

(NSA) (TCI Deutschland GmbH) dar. Hieriiber werden Acrylatgruppen in die

entsprechenden Proteine eingefiihrt [118], deren Anzahl bei der Modifikation mittels

NSA an den freien Aminogruppen jedoch wesentlich von dem molaren Verhiltnis von

NSA/AG (AK) abhingt.

NH, o

o o NH, o
Eém N "”2 e QDT Eﬁ”—“
o NH, 2
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N-Hydroxysuccinimid
NH,

NSA

o o NH; o o
[60min_; 37°C]

© NH, NFHi» o]

NSA

N-Hydroxysuccinimid
Abbildung 19 Modifizierung der verwendeten Proteine (Maus IgG/Insulin als Antigen bzw.

Kaninchen Anti Maus IgG/ Anti-Insulin 1gG als Antikorper) iiber Bildung eines Amides mittels der
Verwendung von N-Succinimidylacrylat (NSA) [19,118].
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Wie aus Abbildung 19 deutlich wird, erfolgt hierbei die Umsetzung des Antigens
bzw. des Antikorpers mit N-Succinimidylacrylat zu einem Amid.

Nachdem die Acrylatgruppen sowohl in den Antikérper als auch das Antigen
eingefiihrt wurden, erfolgte die Aufreinigung und das Entfernen von nicht reagierten
NSA-Molekiilen iiber die Filtration mittels Zentrifugation (Centrifuge 5430,
Eppendorf, Hamburg, Deutschland, 9,5 cm Durchmesser, 3758 revolutions per minute
(rpm)) durch Zeba Spin Desalting Columns 7-k MWCO (Thermo Scientific,
Karlsruhe, Deutschland).

Fiir die Maus IgG/Kaninchen Anti-Maus IgG gekoppelten PAAm-Hydrogele wurden
120 pul einer 2 mg/ml Antigen (Antikorper)-Losung mit 3,5 pl (3,5 pl) 0,5 mg/ml
(1 mg/ml) NSA-Losung in DPBS bei 37°C fiir 60 Minuten geschiittelt. Die
unterschiedlichen Antigen/NSA bzw. Antikorper/NSA-Verhiltnisse von 6,5 bzw. 13
spiegeln die unterschiedlichen Anforderungen beziiglich des Einbaues in die lineare
Fasern des semi-IPN Hydrogels bzw. dessen verzweigtes Netzwerk wider.

Im Rahmen der Umstellung auf ein anderes Antigen/AntikOrpersystem aus
Insulin/Anti-Insulin wurde, da es sich hierbei um ein wesentlich kleineres Protein
(~6000 g/mol) als MausIgG (~155000 g/mol) handelt und daher die
Affinitdtsinderungen und strukturelle Integritdt des unterschiedlich modifizierten
Insulins getestet werden sollte, erst einmal der Einfluss des NSA/Insulin-Verhéltnisses

auf den spéteren Einbau in das Netzwerk getestet (vgl. Tabelle 7).

Tabelle 7 Verwendete Volumina einer NSA-Lésung (10 mg/ml in DPBS) fiir die unterschiedlichen
NSA-Modifizierungsverhdltnisse des Insulins (100 ug, 2mg/ml).

NSA/Insulin-Verhiltnis 1/5 1/10 1/15 1/20 1/30
NSA-Lésung (10 mg/ml, in DPBS) [ul] 2,9 58 8,7 11,6 17,4
Insulin-Lésung (2 mg/ml in DPBS) [pl] 100 100 100 100 100

Anhand der Ergebnisse aus der Versuchsreihe der Insulin-gekoppelten PAA-
Hydrogele (vgl. Tabelle 17) wurde eine Modifizierung des Antigens (Insulin) mit
NSA im Verhéltnis 6/1 durchgefiihrt. Im Zuge des gleichen Versuches wurde die
Antikorpermodifizierung auf ein Verhéltnis von 10/1 (NSA/Anti-Insulin) eingestellt
(vgl. Tabelle 8).
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Tabelle 8 Verwendete Volumina der Proteinlosung an Insulin bzw. Anti-Insulin in DPBS sowie das

tiber unterschiedliche NSA-Lésungsvolumina eingestellte Verhdltnis aus NSA/Insulin bzw. NSA/Anti-

Insulin.
Insulin Anti-Insulin
Proteinkonzentration [mg/ml] 0,2 2
Volumen [pl] 100 100
NSA/Protein-Verhiltnis 6 10
NSA Volumen [pl] (¢c=x mg/ml) 3,3(1) 2,2 (1)

4.2.2 Biokonjugation der semi-IPN-Polyacrylamidhydrogele

Im Rahmen der Synthese wurden im Falle eines 7,5%igen (w/w) oder 15%igen (w/w)
semi-IPN Hydrogels von dem DPBS (vgl. Tabelle 6) jeweils die entsprechende
Menge DPBS durch eine Losung aus modifiziertem Antikorper/Antigen ersetzt.

Im Ubrigen verlief die weitere Priparation nach den Vorgaben aus Kapitel 4.1.1.2..

So wurden bei einem 15 %igen (w/w) Hydrogel von den 183,1 pl DPBS der ersten
Synthesestufe 120 pl durch eine Losung des modifizierten Maus IgG bzw. Insulin
(2 mg/ml in DPBS, solange nicht anders genannt) ersetzt (vgl. Tabelle 6), wodurch
das mit Acrylatresten modifizierte Protein in die Fasern einbaut werden kann (vgl.
Abbildung 20). Ebenso wurde im Verlauf der Préparation des semi-IPN Hydrogels
120 pl der 134 pl DPBS in der zweiten Stufe zur Bildung des Netzwerkes durch eine
Losung von modifiziertem Kaninchen Anti-Maus IgG bzw. Anti-Insulin (2 mg/ml,

solange nicht anders genannt) ersetzt (vgl. Abbildung 21, Tabelle 6).

o o]
DNy 7.
| [APS/TEMED;
7 min.; RT]

Abbildung 20 Copolymerisation des modifizierten Antikérpers mit Acrylamid in der ersten Stufe zur
Synthese der biokonjugierten semi-IPN Hydrogele [19,118].
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Abbildung 21 Einfiihren der biokonjugierten Polyacrylamidfasern in ein biokonjugiertes

Polyacrylamidnetzwerk zur Generierung eines biokonjugierten semi-IPN-Netzwerkes [19,118].

Im Rahmen der Biokonjugation der Netzwerke mit Antigen/Antikorper-Crosslinkern
wurde auch die Moglichkeit, unterschiedlich hohe Konzentrationen an Biomolekiilen
in das Netzwerk einzubauen, untersucht. Hierfiir wurden erst einmal 7,5 %ige (w/w)
11771 (AAm/MBAA)-Hydrogele mit unterschiedlichen  Antigen/Antikorper-
Konjugationsvarianten in unterschiedlichen Konzentrationen generiert

(vgl. Tabelle 9).

Tabelle 9 Synthese der biokonjugierten Maus IgG/Anti-Maus IgG-gekoppelten Hydrogele

unterschiedlicher Konzentrationsverhdltnisse von AG/AK in einem 7,5 %igen (w/w) 117/1(AAm/MBAA-
Hydrogel).

Antigen- AAm/ Antikorper-
AAm- DPBS DPBS
AG/AK Losung (5,6 MBAA- Lésung (5,6
Losung [pl] [nd] . [nd]
mg/ml) [pl] Losung [pl] mg/ml) [pl]
1. Stufe 2. Stufe
AG (IgG Maus)
(8png/64 mm?) 11,8 27,7 7,7 8,6 26,7
(16 pg/64 mm?) 11,8 19,9 15,5 8,6 26,7
(24pg/64 mm?) 11,8 12,2 23,2 8,6 26,7
AK (Anti-Maus-1gG)
(8png/64 mm?) 11,8 35,4 - 8,6 19,0 7,7
(16 ng/64 mm?) 11,8 35,4 - 8,6 11,2 15,5
(24pg/64 mm?) 11,8 35,4 - 8,6 35 23,2
AG/AK
(8pg/64 mm?) 11,8 27,7 7,7 8,6 19,0 7,7
(16 pg/64 mm?) 11,8 19,9 15,5 8,6 11,2 15,5
(24pg/64 mm?) 11,8 12,2 23,2 8,6 35 23,25
Blindwert 11,8 35,4 - 8,6 26,7

Fiir die fluoreszenzmikroskopischen Messungen wurden jeweils 2 9 mm Gele mit

einer Fliche von 63,61 mm? Lésungen nach dem in Tabelle 9 dargestellten Schema
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angesetzt und mittels der entsprechenden Menge an APS/TEMED-Losung zur
Reaktion gebracht (vgl. Kapitel 4.1.1.2). Zusitzlich erfolgte nach demselben Prinzip
die Priparation von 6 mm Gelkorpern, von welchen nach der Quellung ein definierter
Bereich von 5 mm ausgestanzt wurde um die Biokonjugation der Gelproben {iber die
Vermessung mittels Bicinchoninsdure (BCA) quantifizieren zu konnen. Im Rahmen
des BCA-Assays wurden von der Reaktionslosung 225 ul abgezogen, und wie im

Kapitel 4.5.1.2 beschrieben, vermessen.

4.2.3 Biokonjugation der Polyacrylamid/Alginat-Hybridhydrogele

Fiir die Biokonjugation der Hybridhydrogele wird, um eine Kopplung zwischen dem
Insulin und Anti-Insulin sicherzustellen, das modifizierte Insulin gegeniiber dem
modifizierten Anti-Insulin (vgl. Tabelle 10) im mehr als 2-fachen Uberschuss
eingesetzt. Die Synthese wird folgendermaflen durchgefiihrt: 57 pl AAm-Losung
(50 % (w/w) in DPBS), 57 ul DPBS und 11,4 ul MBAA-L6sung (1 % (w/w)) werden
vermengt und mit einer Mischung aus 171 pl Alginat-Losung (2 % (w/w)) und 140 pl
modifizierter Insulin/Anti-Insulin-Losung versetzt. Im Anschluss erfolgt die Zugabe
von 1,42 pl APS (40 % (vol/vol)) sowie 1,42 ul TEMED (20 % (w/w)). Die Dauer der
Reaktion liegt bei 30 Minuten.

Tabelle 10 Menge an eingebrachtem Antigen/Antikorper in die verschiedenen Hydrogelverbiinde.

Molare Menge an

System Hydrogel Protein
Protein
Stimulusresponsives Hydrogel PAAm Maus IgG 1,54 nmol
) ) Kaninchen
Stimulusresponsives Hydrogel PAAm 1,54 nmol
Anti Maus IgG
. . PAAm
Stimulusresponsives Hydrogel Insulin 3,33 nmol
PAAm/Alginat
_ ) PAAmM
Stimulusresponsives Hydrogel Anti-Insulin 1,29 nmol
PAAm/Alginat
Stimulusresponsives
implantatassoziiertes PAAm/Alginat Insulin 3,33 nmol
Wirkstofffreisetzungssystem
Stimulusresponsives
implantatassoziiertes PAAm/Alginat Anti-Insulin 1,29 nmol

Wirkstofffreisetzungssystem

4.3. Oberflichenanbindung
Fiir die Etablierung der Hydrogele auf Substratoberflichen (vgl. Zielvorstellung:
Abbildung 17) wurden mehrere Verfahren verwendet. Wie aus Abbildung 22
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deutlich wird, handelt es sich hierbei im ersten Schritt um eine Modifizierung der
Substratoberfliche mit Vinylgruppen. Im Folgeschritt werden auf diese modifizierte
Oberflichen Polyacrylamid-Fasern aufgebracht, welche die Grundlage fiir die
Kopplung der Hydrogele darstellen (vgl. Abbildung 23).

Als Substrat verwendet wurden einerseits Glastrager sowie andererseits Pldttchen von

9 mm Durchmesser aus medizinischem CrNi-Edelstahl (vgl. Abbildung 17, B, C, D).

a}
CH CHOH OH
substratoberfiache| -22PES™ [ cupciratoberfiache of \//
NH, N N
b} . .
—O-SFO-Si0- —O-S5i-0-S5i0—

OH OHOH OH HO CGHO CHO CHO

- APTES - NSA -
Substratoberflichel] — = | Substratoberflache Substratoberflache
;%%%::E%
c) —O-5r0—5ro—
CH OHCH OH CHO CHO

MPTMS
Substratoberflache Substratoberflache

Abbildung 22 Modifizierung der Substratoberfliche mit Niederdrucksauerstoffplasma (a). An die

entstandenen Hydroxylgruppen wurden tiber eine Umsetzung mit 3-Aminopropyltriethoxysilan (APTES)
und eine folgende Umsetzung mit N-Succinimidylacrylat (NSA) (b) oder alternativ mit  3-
Methacrylpropyltrimethoxysilan (MPTMS) (b) endstdindige Vinylgruppen erzeugt.

-
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Abbildung 23 Schematischer Aufbau der Hydrogelbeschichtung. Auf die MPTMS-Gruppen (griin)
werden in einer Copolymerisation AAm-Fasern aufpolymerisiert und in der Folge AAm/MBAA (blau)

zu einem Netzwerk in die bereits bestehende Faserstruktur copolymerisiert.

4.3.1. Vorbereitung der Oberflichenmodifizierung iiber Aktivierung mittels
Plasmaprozess

Zu Modifizierung der Oberflichen wurden im ersten Schritt die Aktivierung der

Substrate mit einem nichtthermischen Niederdruckplasma durchgefiihrt. Durch diese

hiufig fiir die Aktivierung von Oberflichen verwendete Technik koénnen sowohl

beschichtende als auch abtragende Effekte erreicht werden. Mittels eines
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Sauerstoffplasmas von 0,3 mbar (Frequenz 13,56 MHz, Leistung 50 W, Diener
Elektronik GmbH & Co. KG, Ebhausen, Deutschland) und einer Minute Dauer
wurden Hydroxylgruppen etabliert wie in Abbildung 22, (a), dargestellt ist.

4.3.2. Silanisierung

Im Folgeschritt wurde in einem nasschemischen Prozess eine Silanisierung der
aktivierten Oberfliche vorgenommen, um endstidndige Vinylgruppen zu generieren.
Hierfiir wurden die Proben, in Anlehnung an Wulf et al. [40], fiir 24 Stunden in 4 ml
einer essigsauren Aminopropyltriethoxysilan (APTES)-Losung (0,2 M, DPBS) (vgl.
Abbildung 22, (b)) beziehungsweise einer essigsauren Acetonitril (ACN)-Ldsung von
3-(Trimethoxysilyl)-propylmethacrylat (Abbildung 22, (c)) (0,2 % (w/w) Essigsdure,
0,4 % (w/w) MPTMS) [122] umgesetzt.

Nachdem die Proben entnommen wurden, erfolgte das einmalige Waschen der
Probenkérper in DPBS (5 Minuten). Im Anschluss wurden die Probenkorper bei
Raumtemperatur getrocknet. Im Falle der APTES-Modifizierung ist jedoch ein
weiterer Schritt zur Generierung einer endstindigen Vinylfunktion notig
(Abbildung 22, (b)). So erfolgt das Einbringen der endstindigen Vinylfunktion in
diesem Fall d4quivalent zu der Proteinmodifizierung mittels einer NSA-Ldsung (0,3 M)
fiir 1 Stunde bei 37°C [22,123]. Im Anschluss werden die Proben mittels DPBS

nochmals fiir 5 Minuten gewaschen und getrocknet.

4.3.3. Hydrogelankopplung

Im ersten Schritt wurden iiber radikalische Polymerisation Hydrogelfiden an die
Vinylendgruppen der Oberfliche aufpolymerisiert um ein semi-IPN Hydrogel auf der
Oberfliche erzeugen zu konnen (vgl. Abbildung 21).

Hierfiir wurden 183 pl einer 16,38%igen (w/w) AAm-Losung in DPBS durch die
Zugabe von DPBS auf die Hilfte verdiinnt. Die Reaktion wurde mit 5,25 ul einer
0,1 M APS und 5,25 pul einer 0,8 M TEMED-LG6sung initiiert.

Eine entsprechende Menge dieser Losung wurde in der Folge auf verschiedene

Substrate aufgetragen und fiir 30 Minuten zur Reaktion gebracht (vgl. Tabelle 12).
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4.3.3.1. Generierung der Oberflichengekoppelten PAAm-Hydrogele iiber das
Pipettierverfahren
Fiir die Generierung einer pipettierten Beschichtung auf medizinischem CrNi-
Edelstahlsubstraten von 9 mm Durchmesser wurden nach der Reaktionszeit von den
aufgetragenen 80 ul 75 (bzw. 70) ul abgezogen und verworfen sowie 2 (bzw. 9,45) ul
einer 21,39%igen (w/w) AAm/MBAA-L6sung (80/1) in DPBS (vgl. Tabelle 12,
PAAm (Stufe 2)) auf die Tréger pipettiert und in Folge das ganze System mit einem
Glastrager abgedeckt. Nach 50 Minuten Reaktionszeit wurde das Deckglas entfernt
und das komplette System in DPBS zum Entfernen der Monomere zum Quellen

gebracht.

4.3.3.2. Hydrogelankopplung der PAAm-Hydrogele iiber das Kleben
vorpriparierter Hydrogele

Fine weitere Variante, infolge des Probenverhaltens im Rahmen der
Abdeckungsentfernung, war die Priparation der Beschichtungen mittels Vorfertigung
der Hydrogelschichten. Hierfiir wurden Volumen von 42,7, 85,4 und 341,6 ul fiir
semi-IPN PAAm-Hydrogele unterschiedlicher Schichtdicke mit einem Gelgehalt von
15 % (w/w) und einem Vernetzungsgrad von 117/1, zusammengesetzt wie unter
Kapitel 4.1.1.2 beschrieben, auf Glastriger eine Fldche von 1440 mm? (24 x 60 mm x
0,13 - 0,16 mm, Gerhard Menzel GmbH, Braunschweig, Deutschland) pipettiert und
abgedeckt 50 Minuten zur Reaktion gebracht. Hiernach wurde das Hydrogel
16 Stunden getrocknet und am néchsten Tag vorsichtig von dem Glastrager gelost.
Ausgeschnittene Hydrogelfilme einer Grofe von 10 x 15 mm wurden mittels 2, 4, 6,
oder 8 ul (vgl. Tabelle 11) einer Kleberlosung bestehend aus 183,1 pl einer
16,38 %igen (w/w) AAm-Lsg, 134 ul einer 48,3 %igen (w/w) AAm/MBAA(40/1)-
Losung, 371,1 Wl DPBS und jeweils 23 ul APS und TEMED auf nach den
Kapiteln 4.3.1, 4.3.2 und 4.3.3 vorpriparierten CrNi-Edelstahlsubstraten von 9 mm
Durchmesser fixiert.

Fiir die Haftfestigkeitsuntersuchungen erfolgte das Aufkleben eines 10 x 15 mm
Hydrogelfilmes so, dass etwa die Hélfte auf 10 x 6,5 mm fixiert ist und die zweite

Halfte tiber den Trager hinausragt.
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4.4.

4.3.3.3. Hydrogelankopplung der PAAm/Alginat-Hybridhydrogele iiber das
Kleben vorpriparierter Hydrogele

Die Préparation verlduft identisch der unter Kapitel 4.3.3.2 beschriebenen

Vorgehensweise, mit dem Unterschied der lediglich iiber 4 ul erfolgten Klebung und

der Hydrogelpréiparation welche unter Kapitel 4.1.1 dargelegt wird (vgl. Tabelle 11).

Tabelle 11 Die verschiedenen fiir eine Fliche von 75 mm? verwendeten Klebervolumina im Kontext

der Haftvermittlung der auf der Oberfldche aufgebrachten Hydrogelvarianten.

Schichtdicken

Hydrogeltyp Volumen Kleber [pl]
[nm]
PAAm 70 2,4,6,8
PAAm 110 2,4,6
PAAm/Alginat-Hybrid 90 4
PAAm/Alginat-Hybrid 450 4

Generierung implantatassoziierter Wirkstofffreisetzungssysteme

4.4.1. Generierung eines stimulusresponsiven implantatassoziierten Wirkstoff-
freisetzungssystems iiber das Pipettierverfahren auf Polyacrylamidbasis

Fir die Permeationsstudien der biokonjugierten Hydrogele im Rahmen -eines
implantatassoziierten Wirkstofffreisetzungssystems auf Polyacrylamidbasis wurde die
Préparation iiber ein Pipettierverfahren angewandt. Begriinden ldsst sich dies mit der
zu hohen préparativen Herausforderung bei der Priparation der ~100 um dicken
PAAm-Schichten.

Als Substratmaterial wurden fiir die in vitro-Versuche die in der Medizintechnik
hiufig als Implantatwerkstoff auftretenden CrNi-Edelstdhle verwendet. Die
Metallsubstrate eines Durchmessers von 9 mm wurden zusétzlich mit Kavitéten eines
Bohrungsdurchmessers von 0,8 mm und einer Tiefe von ca. 1,5mm fiir die

Verwendung als Wirkstoffdepot ausgestattet (vgl. Abbildung 17, Kapitel 4.4.2).

Nachdem in die Kavitdten ca. 1 mg an BSA-FITC eingebracht worden war, erfolgte
im ersten Schritt das Auftragen von 80 ul AAm-Lésung mit APS und TEMED (vgl.
Tabelle 12). Von diesem Volumen wurden nach 30 Minuten 75 (bzw. 70) ul
verworfen und gleichméBig 2 (bzw. 9,45) ul einer AAm/MBAA Losung mit
APS/TEMED aufgetragen (vgl. Tabelle 12). Die Reaktion der 15 %igen (w/w) 117/1
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(AAm/MBAA) PAAm-Hydrogele wurde nach 50 Minuten durch die Uberfiihrung in
DPBS fiir die Freisetzung gestoppt.

4.4.2. Generierung eines stimulusresponsiven implantatassoziierten Wirkstoff-
freisetzungssystems iiber Klebung der vorpriparierten PAAm/Alginat-
Hybridhydrogele

Im  Falle des implantatassoziierten =~ Wirkstofffreisetzungssystems auf

Alginat/Polyacrylamid-Hybridhydrogel-Basis wurde Insulin und Anti-Insulin als

Crosslinker verwendet. Dieses wurde aufgrund der Priparation in einer mdoglichst

geringen Schichtdicke ausschlieBlich mit Alginat/Polyacrylamid-Hybridhydrogelen

durchgefiihrt. Als Vergleich zu den verschiedenen anderen biokonjugierten sowie
nicht modifizierten Freisetzungssystemen wird auf die Freisetzungsversuche in der

Freisetzungskammer verwiesen (vgl. Kapitel 4.2.3).

Als Substratmaterial wurden die schon erwdhnten Metallsubstrate (Abbildung 17)

verwendet.

Fiir die Freisetzungsstudie (vgl. auch Abbildung 17) wurden die Kavititen nach der

Aktivierung iiber das Plasmaverfahren (vgl. Kapitel 4.3.1) sowie der Silanisierung

mittels MPTMS (vgl. Kapitel 4.3.2) mit etwa 1 mg BSA-FITC gefiillt und im

Anschluss die Kopplung der vorpréaparierten Hydrogele (vgl. Tabelle 12) auf dem mit

BSA-FITC gefiillten Substrat durchgefiihrt (vgl. Abbildung 17).

Tabelle 12 Verwendete Losungen und Volumina bei Priparation von stimulusresponsiven,

implantatassoziierten Wirkstofffreisetzungssystemen auf der Basis von biokonjugierten PAAm und

Alginat/PAAm-Hybridhydrogelen

Aufgetragenes Volumen

Hydrogeltyp Zusammensetzung der aufgetragenen Losung je 80 pLL L]

38,9 ul AAm-Lsg. (16,4 % (w/w)) in DPBS
38,9 ul DPBS oder Kaninchen Anti-Maus IgG in DPBS
PAAm (Stufe 1) (2 mg/ml) 80/ abgezogen 75 (70)
1,1 ul APS (0,1 M) in DPBS
1,1 ul TEMED (0,8 M) in DPBS
35,4 pl AAm/MBAA-LGsung
(48,1 % (w/w), 80/1 (AAm/MBAA), in DPBS)
PAAm (Stufe 2) 35,4 pl DPBS oder Maus IgG-Losung in DPBS (2 mg/ml) 2;(9,45)
4,6 ul APS (0,1 M) in DPBS
4,6 Wl TEMED (0,8 M) in DPBS
15,2 pL AAm-Losung (50 % (w/w)) in DPBS
3,05 uL MBAA-Losung (1 % (w/w) in DPBS
30,48 pL Alginatlosung (2 % (w/w) in DPBS 42,7
30,48 ul modifizierte Insulin/Anti-Insulin-Losung
0,38 pl APS (40 % (vol/vol)) in DPBS
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0,38 ul TEMED (20 % (w/w)) in DPBS

19,95 ul AAm-Lsg. (16,38 % (w/w) in DPBS)
PAAm/Alginat-Hybrid- 14,60 ul AAM/MBAA-Losung (48,1 % (w/w), 40/1
Klebung (AAm/MBAA), in DPBS)
(Kapitel 4.3.3.2,  Aufbringen 40,44 pl DPBS
der vorgefertigten Hydrogele) 2,51 ul APS (0,1 M) in DPBS

2,51 ul TEMED (0,8 M) in DPBS

4.5. Charakterisierung
Neben den Untersuchungen beziiglich der Permeabilitdt der praparierten Hydrogele
(Kapitel 4.5.1) und der Biokonjugation der Hydrogele (Kapitel 4.5.4) wurden noch
weiter Charakteristika der Hydrogele untersucht. Neben dem Wassergehalt im
gequollenen Zustand (Kapitel 4.5.2) sind dies vor allem auch die mechanischen
Kennwerte (Kapitel 4.5.3.1).
Da das Ziel ein implantatassoziiertes System war, riickten allerdings ebenso
Untersuchungen beziiglich der Modifizierung von Substratoberflichen wie Glas oder
CrNi-Edelstahl in den Fokus. So wurde die Anderung der Oberflichenhydrophilie
(Kapitel 4.6.2) mittels Kontaktwinkelmessung ebenso betrachtet wie die
Oberflichemorphologie (Kapitel 4.6.1) mittels Rasterelektronenmikroskopie und die
Schichtdicke mittel konfokaler Laserscanningmikroskopie (Kapitel 4.6.3).
Als Abschluss erfolgte dann die Bestimmung der Haftfestigkeit der auf den Substraten
etablierten Hydrogelen (Kapitel 4.6.4) wie auch die Testung des implantatassoziierten
Wirkstofffreisetzungssystems  beziiglich ~ Permeabilitit =~ und  Schaltbarkeit
(Kapitel 4.5.1.1).

4.5.1. Permeationsstudie

Die Permeationsstudien wurde mit den Proteinen Bovines Serum Albumin (BSA,
SERVA Feinbiochemica, Heidelberg, Deutschland), Fluoresceinisothiocyanat
gelabeltes BSA (BSA-FITC, Sigma-Aldrich), staphylococcal protein A (SPA,
ProSpec, Rehovot, Israel) und Myoglobin (vom Pferdeherzen, Sigma-Aldrich)
durchgefiihrt. Die Auswahl wurde beziiglich der Stokesschen Radien (vgl. Kapitel 4)
beziehungsweise der MolekiilgroBe (BSA: 67000 Dalton (Da), SPA: 42000 Da,
Myoglobin: 16900-17000 Da) getroffen.
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4.5.1.1. Aufbau/Durchfiithrung der Permeationsstudie

Nach der Einstellung des Quellungsgleichgewichtes wurden aus den entsprechenden
gequollenen Gelkorpern (vgl. Kapitel 4.1) kleinere kreisformige Gelkorper von
10 mm im Durchmesser herausgeldst und folgend fiir die Permeationsstudie in der
Freisetzungskammer (Abbildung 24) eingespannt. Unter dem Gelkdrper wurde hierzu
eine definierte Menge Wirkstoff von 200 pg auf Glastridgern eines Durchmessers von
9 mm platziert. Als Medium fiir die Freisetzung wurde jeweils ein Volumen von

500 ul DPBS verwendet.

Abbildung 24 Dem Kammeraufbau zugrunde liegende Idee und die sich daraus ergebende
Umsetzung in Teflon/ Polyethylenterephthalat (PET) Ausfiihrung.

Nach Ablauf von 24 Stunden bei Raumtemperatur wurden hiervon jeweils 200 pl
abgezogen und zur Bestimmung des Proteinanteiles zur Seite gestellt, wihrend diese
durch 200 pl frischen DPBS ersetzt werden. Dieser Schritt wurde nach 48 sowie
nochmals nach 72 Stunden wiederholt [124] und die erhaltenen Konzentrationen
kumulativ in Bezug zu einer Proteinquelle ohne Hydrogel gesetzt.

Im Falle einer stimulusinduzierten Freisetzung wurden ebenfalls 500 pul DPBS
(pH 7,4) (bzw. 0,04 mg/ml Losung des entsprechenden Stimulus in DPBS) als
Medium verwendet. Zu fest definierten Zeitpunkten wurden 200 pul zur Analyse
entnommen und die Proteinkonzentration (im Falle der Verwendung von BSA) der
Losung unter Berticksichtigung der vorgelegten Menge an Stimulus berechnet.

Im Falle der Verwendung von BSA-FITC als Wirkstoff konnte die Quantifizierung
nach dem Dequenchen (vgl. Kapitel 4.5.1.3) direkt durchgefiihrt werden.
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Im Falle der Testung der Permeation aus einem implantatassoziierten
Wirkstofffreisetzungssystem wurde die Freisetzung von BSA-FITC bei 37°C unter
leichtem Schiitteln in 1500 ul DPBS (pH 7,4) (bzw. 0,04 mg/ml Insulin Lésung in
DPBS) vermessen. Zu fest definierten Zeitpunkten (0,5; 1; 2; 4; 6; 12; 24; 48 Stunden)
wurden 500 pl zur Analyse abgezogen und durch frisches Medium ersetzt. Das

Medium wurde wie oben beschrieben vermessen.

4.5.1.2. Proteinquantifizierung mittels BCA

Fiir die Bestimmung von BSA, SPA sowie Myoglobin wurde ein Bicinchoninsédure-
Assay (BCA-Assay) der Firma Thermo Scientific (Karlsruhe, Deutschland)
verwendet. Dieser auf der Komplexbildung von Bicinchoninsiure mit Cu’ basierende
Nachweis beruht auf der Reduktion der im Assay vorgelegten Cu”'-lonen, durch
reduktive Gruppen im Protein unter alkalischen Bedingungen zu Cu’ (Biuret Reaktion)
(Abbildung 25). Hierfir wurden in 96-Wellplates jeweils 25pul des
Freisetzungsmediums/Probe mit 200 pl einer Reaktionslosung umgesetzt (37°C/30
Minuten unter Schiitteln). Diese Reaktionslosung beinhaltet in einem Verhéltnis von
50:1 eine 0,1 M NaOH Losung, welche Natriumcarbonat, Natriumbicarbonat,
Bicinchoninsdure und Natriumtatrat enthélt, sowie eine 4,0 %ige (w/w) Kupfersulfat-
Pentahydrat Losung.

Folgend wurde die Absorption der Losungen mittels eines Fluostar Optima
Spektrometers (BMG Labtech, Ortenberg Germany) bei 560 nm vermessen.

Fiir die Kalibration wird jeweils ein Bereich von 0-2000 pg/ml angesetzt und viermal

mit einem Volumen von 25 pl pro Well vermessen (Stammldsung ¢ = 2mg/ml).

Bicinchoninsiure (BCA)

Abbildung 25 Komplexbildung des reduzierten, nun einwertigen, Cu'-lons mit jeweils zwei
Bicinchoninsduremolekiilen. Der entstehende violette Komplex wird spektrometrisch bei 560 nm

detektiert.
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4.5.1.3. Proteinquantifizierung mittels Fluoreszenzspektroskopie

Fiir die Proteinquantifizierung im Falle der Anwesenheit eines stimulierenden Proteins
wurde nicht auf die Methode der Quantifizierung iiber einen BCA Proteinassay
zuriickgegriffen, da dieses Verfahren von zu vielen Parametern abhidngig wére. Zu
nennen wiren hier eine ungenaue Zugabe des stimulierenden Proteins — wie auch die
Art des zugegebenen Proteins durch seine unterschiedlich reduktiven Eigenschaften
eine Quantifizierung des freigesetzten Proteins als sehr schwierig erscheinen lassen.
Stattdessen wurde in diesem Fall auf FITC-markierte Proteine zuriickgegriffen, welche
iiber ihre Fluoreszenz eine Aussage beziiglich der permeierten Menge an Protein
zulieBen.

Problematisch in diesem Fall ist, aufgrund der mehrfach FITC-gelabelten BSA-
Molekiile die direkte Quantifizierung. Erwédhnt wird hdufiger ein Verhéltnis von
Fluorophor/Protein = 10. Grund fiir die hohe Modifizierung soll unter anderem die
Moglichkeit einer sensitiveren Erfassung sein [125].

Problematisch erscheint die héufige FITC-Modifizierung in Hinblick auf eine
Dimerisierung der FITC-Molekiile, was in der Folge zu einer Reduktion der
Fluoreszenz fithren kann. Als weiterer Effekt kann es zu einem sogenannten Resonanz
Energie Transfer (RET) kommen — ein Phdnomen welches bei Fluorescein in einem
Abstand von 20 bis 42 Angstrom mit tiber 50 % auftritt (Forster Distanz fiir FITC) —
und somit zu einem Transfer der Energie von einem fluoreszierenden FITC-Marker zu
einem nicht fluoreszierenden FITC-Dimer. Durch dieses Verhalten kann es zu einer
weiteren Abnahme der Fluoreszenz-Intensitit bei BSA kommen, da dieses strukturell
bedingt Abstinde von 45 — 60 Angstrom zulésst [125].

Aus diesem Grund wurde ein Verdau mit Proteinase K durchgefiihrt um BSA-FITC in
Finzelsegmente zu zerlegen, welche eine unabhingige Quantifizierung einzelner

FITC-Molekiile ohne entstehende Dimere zulassen.

Fiir das Dequenchen des Proteins wurde folgender Ansatz gewihlt: 25 pl BSA-FITC-
Losung der Permeationsstudie (maximal 400 pg/ml, DPBS) wurden mit 5 pl
(250 pg/ml, Proteinase K in DPBS) Proteinase K sowie 175 ul DPBS auf einer 96er
Well-Platte vermengt und 1 Stunde bei 37°C geschiittelt. Hiernach erfolgte die
Messung der Fluoreszenz mittels eines Fluostar Optima Spektrometers (Aexc = 485 nm,

Aem = 520 nm).
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Die Kalibration wird mit BSA-FITC fiir einen Bereich von 0-100 pg/ml angesetzt und
dreimal mit einem Volumen von 200 pul pro Well vermessen (Stammldsung

¢ = Ilmg/ml).

4.5.2. Wassergehaltsbestimmung der gequollenen Hydrogele

Um den angegebenen Gelgehalt auch fiir den gequollenen Zustand experimentell zu
untermauern, wurde auf die Wassergehaltsbestimmung nach Karl-Fischer
zurlickgegriffen. Proben von 16 Stunden in DPBS-Puffer gequollenen Hydrogelen mit
5 mm Durchmesser wurden vorsichtig von iiberschiissig anhaftendem Wasser befreit
und in dem Trockenofen D0308 (Mettler Toledo, Giefen, Deutschland) des Karl-
Fischer-Titrators bei 230°C platziert. Der Wassergehalt der Proben wurde folgend
tiber die Verwendung eines Karl-Fischer Coulometer C20 (Mettler Toledo) mit der
Hydranal-Coulomat AG KF bestimmt. Der bestimmte Wassergehalt der Proben wurde
in Proportion zur Trockenmasse des Polyacrylamids gesetzt, welche tliber die Wégung

mit einer Mikrowaage (UMXS5, Mettler Toledo) bestimmt wurde.

4.5.3. Zugversuche

Im Rahmen der Etablierung eines Hydrogelverbundes Zugversuche zur Beurteilung
der mechanischen Stabilitit nach ISO 527-4, durchgefiihrt. Dies diente dem
Herausarbeiten von Unterschieden der mechanischen Stabilitit zwischen den
unterschiedlichen Gelarchitekturen, Gelgehalten sowie Vernetzungsgraden, was flir

die Charakterisierung der Hydrogelbeschichtung von Interesse ist.

4.5.3.1. Bestimmung der mechanischen Kennwerte iiber Zugversuche

Fiir die Zugversuche wurde eine Hydrogellosung nach Kapitel 4.1 hergestellt und zur
Reaktion gebracht. Die in Folge in DPBS-Puffer zur Quellung und Reinigung
eingelegten Schulterstibe wurden fiir den Versuch zwischen zwei Spannbacken
eingespannt und an einer Zwicki ZN 2,5 (Zwick GmbH & Co. KG, Ulm, Deutschland)
mit einem 10-N Kraftaufnehmer und einer Traversalgeschwindigkeit von 12 mm/min
Zugversuche durchgefiihrt (Abbildung 26, A).

Hierbei wurden sowohl die Zugfestigkeit (6,,) als auch die Bruchdehnung (eg) direkt

gemessen und der E-Modul (E) (iiber lineare Regression) bestimmt.
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4.6.

4.5.4. Fluoreszenzmikroskopie

Die Testung der Inkorporation der Antigene und Antikoérper in die PAAm-Hydrogele,
wichtig als Grundlage fiir einen funktionierenden biologisch stimulierten
Schaltmechanismus, erfolgte mit FITC-gelabelten Sekundér-antikérpern (30 pg/ml)
gegen die korrespondierenden gekoppelten Biomolekiile. Verwendet wurden hierfiir:
Ziege Anti-Maus IgG (FITC) (Abcam, Cambridge, Vereinigtes Konigreich) (gegen
Maus IgG), Ziege Anti-Kaninchen IgG (FITC) (Sigma-Aldrich Chemie GmbH,
Miinchen, Deutschland), (gegen Kaninchen Anti-Maus IgG); Insulin (FITC) (Human)
(Sigma-Aldrich ~ Chemie GmbH)) (gegen  Anti-Insulin) und  Anti-
Insulin + Proinsulin IgG (FITC) (Abcam) (gegen Insulin).

Die Gelkorper eines Durchmessers von 6-8 mm wurden fiir 1,5 Stunden bei 23 + 2°C
in DPBS mit dem entsprechenden Antikdrper inkubiert.

Die Messung der relativen Lichtintensitdt und mikroskopische Aufnahmen wurden
nach dem Waschen in DPBS (30 min.) mittels Fluoreszenzmikroskopie (Aexc=488 nm;
Aem=505-525 nm) mit einem FluViewl1000 (Olympus, Hamburg, Deutschland)
durchgefiihrt.

Zusitzlich erfolgte liber dieses Verfahren versuchsweise die Quantifizierung der
relativen Proteinmenge beziiglich eines Blindwertes iiber die ausgestrahlte

Lichtintensitdt eines definierten Bereiches des Hydrogels (region of interest, ROI).

4.5.5. Proteinquantifizierung von im Hydrogel gekoppelten Proteinen

Neben der Quantifizierung der Proteinmenge iiber die ROI wurde, im Falle von
hydrogelgekoppelten Proteinen, versucht die Menge im Verbund iiber Verwendung
des BCA-Assays zu quantifizieren. Hierzu wurden zu den 5 mm Stanzen 250 pl
Reaktionslosung zugegeben. Nach Ablauf einer Stunde (37°C unter Schiitteln) wurden

225 pl der Losung abgezogen und, wie im Kapitel 4.5.1.2 beschrieben, vermessen.

Charakterisierung der Oberflichenbehandlungen

4.6.1. Rasterelektronenmikroskopie (REM)

Die Oberflaichenmorphologie der Proben wird iiber Rasterelektronenmikroskopie
analysiert. Hierfiir wird ein Quanta FEG 250 verwendet.

Untersucht  wurden  Glasprobenkorper  welche  einer  unterschiedlicher
Oberfldchenbehandlung unterworfen worden waren. So wurden unbehandelte

Glastrager, Proben welche plasmaaktiviert wurden (vgl. Kapitel 4.3.1), mit APTES,
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APTES/NSA oder MPTMS (vgl. Kapitel 4.3.2) versehen worden waren oder den
abschlieBenden PAAm-Modifizierungen (vgl. Kapitel 4.3.3) unterworfen worden
waren, vermessen.

Die Aufnahme in 50-facher, 500-facher und 1000-facher VergroBerung. Bei dem
verwendeten Gerdt wird der Elektronenstrahl (Primérstrahl), mit welchem das zu
untersuchende Objekt abgerastert wird, durch Feldemission erzeugt. Trifft dieser
Primédrstrahl nun auf die zu analysierende Probe, werden, infolge von
Wechselwirkungen zwischen Elektronen und dem Probenmaterial,
Sekundirelektronen aus der Probe herausgeschlagen, welche iiber einen Detektor
erfasst werden. Hierbei korreliert das Signal mit der Menge der ausgeschlagenen
Sekundirelektronen. Stellen erhohter Intensitit werden in diesem Fall heller
dargestellt [126].

Im Falle der verwendeten Proben handelte es sich des Weiteren um nicht leitende
Objekte, weswegen die Aufnahmen im ESEM-Modus (Environmental Scanning
Electron Microscope) durchgefiihrt wurden. Hierbei werden die Proben nicht im
Hochvakuum, sondern einem Niedrigvakuum mit kontrollierter
Wasserdampfatmosphire von etwa 50 Pascal (Pa), vermessen. Der ionisierte
Wasserdampf verhindert so einerseits das lokale Aufladen von nicht leitenden
Probenkorpern, zum anderen wird der Sekundirioneneffekt hierbei zusitzlich
verstarkt. Begriinden ldsst sich dies iiber das Herausschlagen weiterer Elektronen bei

der Kollision mit Wasserdampfmolekiilen.

4.6.2. Analyse der Oberflichenmodifizierung iiber Kontaktwinkelinderung

Als eine Methode zur Feststellung der Oberflichenmodifizierung, welche iiber
Rasterelektronenmikroskopie nicht feststellbar war, war die Messung eines
Kontaktwinkels mittels Contact Angle System (OCA 20, Dataphysics Instruments
GmbH, Filderstadt, Deutschland). Hierbei wurde die Methode des liegenden Tropfens
(Sessile Drop Method) angewandt. Hierbei wurde auf ein ebenes Substrat ein Tropfen
von 12 pl Reinstwasser gegeben, wobei die Auswertung mithilfe einer CCD-Kamera
iiber die Auswertesoftware (SCA 20) nach der Young-Laplace-Methode durchgefiihrt
wurde [127].

Uber den Kontaktwinkel des liegenden Tropfens, einem MaB fiir die Benetzbarkeit,

kann die Oberflichenverdnderung des Substrates nachgewiesen werden.
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Begriinden lésst sich dies iiber die Ausbildung einer Dreiphasengrenze bei Kontakt des
Fliissigkeitstropfens mit der Substratoberfliche, welche in Folge der Einstellung eines
Kriftegleichgewichtes zur Ausbildung eines spezifischen Kontaktwinkels O fiihrt.

Der zwischen der Tangente entlang der Tropfenkontur und der Substratoberfliche im
Drei-Phasen-Punkt definierte Winkel ndhert sich 0°, wenn man von einer idealen
Benetzbarkeit ausgeht [128]. In diesem Fall liegt eine stirkere Wechselwirkung
zwischen  Festkorper  und  Flissigkeitsmolekiilen als  zwischen  den

Fliissigkeitsmolekiilen selbst vor [127].

4.6.3. Schichtdickenbestimmung

Fiir die Untersuchung der Schichtdicke wurde als Methode die confocal laser scanning
microscopy (CLSM) verwendet. Bei dieser Methode handelt es sich um ein
lasergestiitztes Verfahren basierend auf der Reflexion des erzeugten Laserstrahls durch
das Probenmaterial. Um eine Reflexion durch die Probe erreichen zu konnen, wurde
im Falle der Prdparation auf Glassubstraten auf diesen zusitzlich eine diinne
Goldschicht aufgedampft (0,2 mbar, 20 mA, 120 sec.; Agar Sputter coater, Agar
scientific, Stansted, Essex, Vereinigtes Konigreich), eine Vorgehensweise, welche sich
bei Edelstahlsubstraten aufgrund der Reflexionseigenschaften eriibrigte. Fiir das
Auftragen der Goldschicht mittels Hochspannung wird ein Prozessgas, hier Argon,
ionisiert. Die hierbei entstehenden Ionen sind in der Lage Festkorperteilchen aus einer
Kathodenoberfliche, dem sogenannten Target — in verwendeten Fall Gold —
herauszuschlagen. Diese Teilchen scheiden sich auf dem Glastrdger ab und bilden so
eine diinne, gleichméaBige Goldschicht [129].

Hierbei wird das von der Probe emittierte Reflexionslicht iiber ein Linsen/Blenden-
System zum Detektor weitergeleitet, liber die Verwendung eines Fotomultipliers
verstarkt, erfasst und ermdglicht tiber die Fokussierbarkeit des Lasers auf eine
spezifische Brennebene (z-Richtung) und das Rastern entlang der z-Achse die
Generierung eines Bildes einer hohen Tiefenschérfe in der x-z-Ebene, an welchem die
Schichtdicke der Proben ermittelt werden kann. [130,131]

Die Messung wurde mit einem konfokalen Laser Scanning Mikroskop LEXT OLS
3000 der Firma Olympus (Hamburg, Deutschland) (Brechungsindex: 1,5)
durchgefiihrt.

Die Untersuchungen wurden in Anbetracht der Tatsache, dass es bei reinen
Polyacrylamidhydrogelen zu Abrissen der Beschichtungsmatrix gekommen war, mit

Polyacrylamid/Alginat-Hybridhydrogelen durchgefiihrt.
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Die Beschichtungsdicke wurde sowohl im trockenen als auch im gequollenen Zustand
ermittelt. Es wurde jeweils die Schichtdicke von drei Proben an drei unterschiedlichen
Messpunkten untersucht. Hierbei erhdlt man fiir jeden Messpunkt eine Grafik, womit
die Probe durch die Abstufung der Grauwerte vermessen werden kann. Um statistisch
aussagekriftige Werte zu erhalten, werden fiir jede Grafik zehn Messungen
durchgefiihrt. Aus den resultierenden Werten wird anschlieBend der Mittelwert
gebildet.

4.6.4. Bestimmung der Haftfestigkeit von Hydrogelbeschichtungen

Im Rahmen der Etablierung eines Hydrogelverbundes auf den Substratoberflichen
wurden Haftversuche zur Testung der Haftfestigkeit des Hydrogelnetzwerkes auf der
Oberfliche von Modellsubstraten (Glas) und damit der Beurteilung der Funktionalitit
des Haftvermittlungsverfahrens nach DIN SPEC 91063 , Haftfestigkeiten von
Beschichtungen durchgefiihrt. Diese ist als ,,MaB fiir den Widerstand eines Schicht-
Untergrund-Verbundes gegen Adhidsionsbruch®, also eine von auflen bewirkte
Abtrennung der Beschichtung vom Untergrund definiert.

Wie auch im Falle der Zugversuche wurde die Zugfestigkeit (o) und die Bruch-
dehnung (eg) direkt gemessen. Die Versuche orientierten sich hierbei an der
sogenannten ,,Abschélpriifung 1 (DIN SPEC 91063, Sektion 4.1.3).

Fiir die Haftfestigkeitsuntersuchungen wurden die vorpréparierten Hydrogelfilme nach
Kapitel 4.3.3 mittels 4 pL des Klebers auf einem Glastrdger immobilisiert, sodass die
Halfte (15 x 10 mm) auf der Oberfldche verankert wurde, wihrend die andere Hailfte
des Hydrogels in die obere Spannbacke der Versuchsvorrichtung eingespannt wurde
(Abbildung 26, B). Die Proben wurden nicht wie bei dem Zugversuch mit einem
zwischen zwei Spannbacken fixierten Hydrogel durchgefiihrt, sondern mittels einer
Probe bei welcher in einer Spannbacke fixiert ein Polymethylmethacrylat (PMMA)-
Stempel vorlag, auf welchen das Modellsubstrat aufgebracht wurde. Der {iberstehende
Teil des Hydrogelfilms wurde im 90° Winkel an die obere Klemmbacke angelehnt und
iiber Zugabe von 40 ul DPBS bzw. 40 pul einer geséttigten CaCl,-Losung in DPBS das
Hydrogel zur Quellung gebracht. In der Folge erfolgte das endgiiltige Einspannen der
Probe. Unter Verwendung eines 10-N Kraftaufnehmers wurde das Hydrogel bei einer
Traversalgeschwindigkeit von 5 mm/min einer Haftfestigkeitsuntersuchung
unterzogen. Als Referenz wurden allein durch Adhédsion auf den Glastrigern

immobilisierte Hydrogele vermessen.
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1

1: Obere Spannbacken 2: Hydrogel 3: Untere Spannbacken
4: PMMA-Stempel 5: Glassubstrat

Abbildung 26 Darstellung (Fotografisch und schematisch) eines Zugversuches mit einem

Schulterstab (Gelgehalt: 15% (w/w), 117/1 (AAm/MBAA), semi-IPN) (A) und einer Hafifestigkeits-
messung (B) (Alginat/PAAm-Hybrid Hydrogel).
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5. Ergebnisse

5.1. Charakterisierung unmodifizierter Hydrogele
Der Einfluss des Gelgehaltes (Polymermassenanteils im Hydrogel), der Vernetzung
sowie der Gelarchitektur auf die in vitro Freisetzung wurden mittels der Permeation
mehrerer Modellwirkstoffe, in diesem Fall dreier Proteine, getestet. Als Proteine
wurden BSA (66 kDa), SPA (42 kDa) und Myoglobin (17 kDa) verwendet, da diese
Proteine iiber Unterschiede im Permeationsverhalten verfligen sollten. Zumindest
lassen dies die unterschiedlichen hydrodynamischen Durchmesser (7,68 nm (BSA),
5,0nm (SPA), 2,4 nm (Myoglobin) [53-55]) iiber welche die Proteine verfiigen,
vermuten. Die Beurteilung der Permeabilitit der Hydrogele wurde anhand der
freigesetzten Menge an Protein mittels BCA-Assay durchgefiihrt.
Um zusétzlich einen Eindruck des Gelgehaltes wihrend der Freisetzung zu erhalten,
wurde im gequollen Zustand eine Wassergehaltsbestimmung nach Karl-Fischer
durchgefiihrt. Diese Messungen sollen helfen, die Permeation im Kontext der im
gequollen Zustand geringeren Unterschiede zu beurteilen.
Zur weiteren Verwendung des Hydrogels auf Implantatoberflichen wurden auflerdem
mechanische Kennwerte des Hydrogels wie die Zugfestigkeit (6,,), die Bruchdehnung
(ep) sowie der E-Modul (E) bestimmt.

5.1.1. Permeationsverhalten der Modellwirkstoffe in Abhingigkeit des
Gelgehaltes
Aufgrund des hohen Einflusses auf die Porengrofle und Porositit ist der Gelgehalt
einer der entscheidenden Faktoren bei der Beeinflussung der Wirkstoffpermeation
[63]. Exemplarisch werden, obwohl sowohl konventionelle als auch semi-IPN-
Hydrogele mit einem Vernetzungsgrad von 58/1 und 117/1 (AAm/MBAA) getestet
wurden, nur die Ergebnisse fiir ein semi-IPN-Hydrogel 117/1 dargestellt. Begriinden
lasst sich dies mit dem beobachteten Verhalten fiir Gelgehalte der anderen
Gelarchitekturen und Vernetzungsgrade welche die gleichen Verdnderungen der
Permeationstendenzen aufweisen. Wie unter Kapitel 5.2.1. auBerdem dargelegt,
erwies sich aufgrund der Freisetzungsergebnisse das 15 %ige (w/w) 117/1
(AAm/MBAA)-Hydrogel als geeignet fiir die Biokonjugation sowie die spétere
Verwendung als Beschichtungsmatrix, weswegen sich die Darstellung in den

folgenden Kapiteln im Wesentlichen dieser Matrix widmet.
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Dargestellt ist in Abbildung 27 die Permeation unterschiedlicher Modellwirkstoffe
beziiglich der verwendeten Gelgehalte von 7,5 - 30 % (w/w). Deutlich zu erkennen ist
fiir jeden Gelgehalt eine Abnahme der Permeation bei steigender Proteinmasse.
Allerdings zeigen sich innerhalb der Gelgehalte leichte Unterschiede. So ergibt sich
fir ein 7,5 %iges (w/w) Hydrogel eine leichte Abnahme der Permeation von
86,3 £ 7,3 % (Myoglobin) auf 72,8 + 2,2 % (Albumin). Diese Tendenz liegt auch bei
hoheren Gelgehalten vor, wobei allerdings die Differenz der Permeation von
Myoglobin zu Albumin bei steigendem Gelgehalt stark zunimmt. So liegt bei einem
30 %igen (w/w) Hydrogel immer noch eine Permeation von 65,4+ 16 % fiir das
kleinste der getesteten Proteine vor, wihrend fiir das Albumin lediglich noch Werte

von 17,2 £ 13,5 % erreicht werden.
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Abbildung 27 Permeation der Modellwirkstoffe (BSA, Protein A und Myoglobin) durch PAAm
Hydrogele (Dicke: 2 mm; Vernetzungsgrad: 117/1 (AAm/MBAA); Gelarchitektur: semi-IPN) in
Abhdngigkeit eines Gelgehaltes zwischen 7,5 und 30 % (w/w). Die Permeation wird dargestellt in [%]
des freigesetzten Modellwirkstoffes nach 72 Stunden. Balken zeigen den Mittelwert + Standard-
abweichung von mindestens vier Experimenten.

Um die Abstufungen innerhalb der Freisetzungsreihen beziiglich der Molekiilgrofe
des permeierenden Proteins noch deutlicher herauszuarbeiten, wurden die Daten
beziiglich der Permeation in Abbildung 28 nochmals auf die Proteine bezogen
dargestellt. Zu erkennen ist eine Zunahme der Wirkstofffreisetzung mit abnehmendem
Gelgehalt. So zeigen die Ergebnisse der Albuminpermeation eine Abnahme der
Permeation von 72,8 = 2,2 % (7,5 % (w/w)) auf 17,2 + 13,5 % (30 % (w/w)). Ahnliche
Werte ergeben sich fiir das, mit einem hydrodynamischen Durchmesser von 5,0 nm,
kleinere Protein A. Die Permeation dieses Proteins nimmt im dhnlichen Rahmen von
78,2 £ 15,6 % (7,5 % (w/w)) auf 21,6 £ 11,1 % (30 % (w/w)) ab. Das noch kleinere
Myoglobin zeigt zwischen den verschiedenen Gelgehalten eine geringere Abnahme
der Permeation. Jedoch befinden sich die Werte generell auf einem wesentlich hoheren
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Niveau. So nimmt die Permeation hier von 86,3 + 7,3 % (7,5 %iges (w/w) Hydrogel)
auf 654+16% fiir ein 30 %iges (w/w) Hydrogel ab. Deutlich wird in dieser
Darstellungsweise auch die Differenz der Permeation fiir ein Protein bei
unterschiedlichen Gelgehalten. Diese liegt bei den Proteinen Albumin und Protein A
in einem dhnlichen Rahmen, wihrend die Differenzen fiir die Permeation von
Myoglobin zwischen den einzelnen Gelgehalten wesentlich geringer ausfallen.
Auffallend ist im Falle der beiden Proteine Albumin und Protein A allerdings die
starke Zunahme der Permeation zwischen einem 15 % (w/w) und einem 7.5 %igen

(w/w) Hydrogel.
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Abbildung 28 Permeation der Modellwirkstoffe BSA, Protein A und Myoglobin durch PAAm
Hydrogele (Dicke: 2 mm; Gelgehalt: 7,5 %, 15 %, 22,5 %, 30 % (w/w), Vernetzungsgrad: 117/1
(AAm/MBAA); Gelarchitektur: semi-IPN). Die Permeation wird dargestellt in [%)] des freigesetzten
Modellwirkstoffes nach 72 Stunden. Balken zeigen den Mittelwert *+ Standardabweichung von

mindestens vier Experimenten.

5.1.2. Permeationsverhalten der Modellwirkstoffe in Abhingigkeit des
Vernetzungsgrades (AAm/MBAA)
Neben dem Gelgehalt wurde auch die Menge an Crosslinker in dem System verédndert.
Durch die unterschiedlichen Mengen an MBAA im System ergibt sich eine grofere
Vernetzung im Hydrogelverbund. Getestet wurden Systeme mit einem AAm/MBAA-
Verhiltnis von 58/1 und 117/1. Da die Ergebnisse fiir konventionelle und semi-IPN-
PAAm-Hydrogele fiir die verwendeten Modellproteine die gleichen Tendenzen
aufweisen, werden in Abbildung 29 die verschiedenen Vernetzungsgrade fiir
verschiedene Gelgehalte zwischen 7,5 und 30 % (w/w) eines semi-IPN-Hydrogels
exemplarisch fiir ein Protein (BSA) dargestellt. Deutlich wird, dass die Werte fiir ein
semi-IPN eines Vernetzungsgrades von 58/1 gegeniiber dem von 117/1 keine grof3en
Unterschiede aufweisen. Die Permeation von BSA nimmt fiir beide Vernetzungsgrade

im gleichen MaBle von 10,4 +4,3 % (30 % (w/w), 58/1) bzw. 17,2+ 13,2 % (30 %
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(w/w), 117/1) auf 67,9 £9,2 % (7,5 % (w/w), 58/1) bzw. 72,8 £2,2 % (7,5 % (w/w),
117/1) zu.
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Abbildung 29 Permeation des Modellwirkstoffes BSA durch semi-IPN PAAm-Hydrogele

unterschiedlicher Vernetzungsgrade (Dicke: 2 mm; Gelgehalte: 7,5 %, 15 %, 22,5 % und 30 % (w/w),;
Gelarchitektur: semi-IPN). Die Permeation wird dargestellt in [%] des freigesetzten Modellwirkstoffes
nach 72 Stunden. Balken zeigen den Mittelwert + Standardabweichung von mindestens vier

Experimenten.

5.1.3. Permeationsverhalten der Modellwirkstoffe in Abhingigkeit der
Hydrogelarchitektur
Neben der Untersuchung beziiglich des Gelgehaltes, des Vernetzungsgrades und der
Abhéngigkeit von der MolekiilgroBe tritt die Hydrogelarchitektur als weiterer Punkt
der Untersuchungen in den Fokus. Wie in Abbildung 12 dargestellt, liegt ein
wesentlicher Unterschied der beiden Hydrogeltypen in den Fasern, welche zusitzlich
in das konventionelle Netzwerk eingelagert werden und so aus einem konventionellen
ein semi-IPN Hydrogel bilden. Vom Prinzip her ist dies, bei gleichbleibendem
AAmM/MBAA-Verhiéltnis, gleichbedeutend mit einer Anderung des
Vernetzungsgrades, Acrylamid dem Verhéltnis flir die Synthese der Fasern des
Netzwerkes entzogen wird. Wie aus Kapitel 5.1.2. hervorgeht hat der
Vernetzungsgrad in den verwendeten Varianten keinen Einfluss auf die Permeation.
Aus Abbildung 30 wird auBerdem deutlich, dass die Freisetzung von BSA, Protein A
und Myoglobin durch ein 15 %iges (w/w), 117/1er (AAm/MBAA) Hydrogel durch
das konventionelle Netzwerk dhnlich der Freisetzung durch das semi-IPN Hydrogel

verlauft.
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Abbildung 30 Permeation der Modellwirkstoffe (BSA, Protein A und Myoglobin) durch PAAm
Hydrogele unterschiedlicher Gelarchitektur (Dicke: 2 mm; Gelgehalt: 15 %, Vernetzungsgrad: 117/1).
Permeation wird dargestellt in [%] des freigesetzten Modellwirkstoffes nach 72 Stunden. Balken zeigen

den Mittelwert + Standardabweichung von mindestens vier Experimenten.

5.1.4. Wassergehalt der gequollenen Hydrogele wihrend der Freisetzung

Die in Abbildung 27, Abbildung 28 und Abbildung 30 dargestellten Ergebnisse
lassen Erkenntnisse beziiglich des Trends der Beeinflussung einer Freisetzung von
Proteinen (Modellwirkstoffen) unterschiedlicher Groflen durch eine Polyacrylamid-
Hydrogelmatrix  unterschiedlicher  Gelgehalte,  Crosslinker-verhéltnisse  und

Gelarchitektur zu.

Dargestellt wurden in Abbildung 27 bis Abbildung 29 beziiglich des Gelgehaltes,
also des prozentualen Anteils der Polymermasse, die préparativ eingesetzten Massen.
Diese verdndern sich jedoch im Zuge der Quellung wihrend der Freisetzungsversuche.
Um einen Uberblick iiber den real vorliegenden Gelgehalt withrend der Freisetzung zu
erhalten, wurden die Proben gequollen auf den Wassergehalt hin untersucht. Die in
Tabelle 13 dargestellten Werte geben einen Uberblick iiber die aufgenommene Menge
Wasser/mg Polymer. Sie weisen gegentiiber den eingesetzten
Polymermassen/mg (Hydrogel) (vgl. Tabelle 4, Tabelle 5 und Tabelle 6) durchweg
niedrigere Werte auf. So kommen die 30 %igen (w/w) Hydrogele nach einer Quellzeit
von 18 Stunden auf einen Gelgehalt von nahezu 10 % (w/w), wihrend 7,5 %ige (w/w)
Hydrogele lediglich einen Gelgehalt von etwa 4,5 % (w/w) aufweisen. Hierbei sinkt
die Wasserautnahme pro mg Hydrogel von 21 mg Wasser auf etwa 9,5 mg Wasser ab.
Auch zeigt sich hier, dass die Werte fiir semi-IPN Hydrogele jenen der
konventionellen, wie anhand des 15 %igen (w/w) Hydrogels belegt wird (vgl.

Tabelle 13), entsprechen.
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Tabelle 13 Messergebnisse der Kari-Fischer-Titration zur Bestimmung des Wassergehaltes von

semi-IPN-Hydrogelen aller getesteten Gelgehalte sowie der unterschiedliche Crosslinker Verhdltnisse
von 58/1 bzw. 117/1. Zusdtzlich sind neben den Werten der semi-IPN Hydrogelen die Werte des
konventionellen 15%igen (w/w) Hydrogels dargestellt.

AAmM/MBAA-Gehalt (w/w) Wasseraufnahme Massenanteil an Wasseraufnahme Massenanteil an
bei Priiparation mg (H,O)/mg Polymer im mg (H,0)/mg Polymer im
(Polymer) [mg], Hydrogel [%], (Polymer) [mg], Hydrogel [%]

(58/1) (58/1) (117/1) (117/1)
7,5 % semilPN 21,1 +14 44+0,3 21,3+£25 4,5+0,5
15,0 % semilPN 11,7+ 1,7 8,0+0,9 15,6 +0,2 6,0+0,1
15,0 % konv. 11,6 +1,2 8,0+0,8 14,725 6,5+1,1
22,5 % semilPN 10,0+ 0,3 9,1 £0,3 10,5+ 0,9 8,7+0,8
30 % semilPN 10,0+ 1,8 93+1,4 9,6 +0,8 9,9+0,9

5.1.5. Bestimmung der Abhiingigkeit der mechanischen Kennwerte vom
Gelgehalt, der Gelarchitektur sowie dem Vernetzungsgrad

Um neben dem Einfluss der unterschiedlichen Gelparameter wie Hydrogelgehalt, der
Architektur des Hydrogelverbundes sowie der GroBe des Vernetzungsgrades auf die
Permeation des Wirkstoffes, einen Uberblick iiber die mechanische Belastbarkeit des
Hydrogels zu erhalten, wurden die verschiedenen Hydrogele beziiglich der
Zugfestigkeit (6y,), Bruchdehnung (eg) sowie dem E-Modul (E) untersucht. Dies dient
der Beurteilung der Verwendbarkeit des Hydrogels fiir Implantatbeschichtungen. So
stellt ein hoher Gelgehalt, einhergehend mit einer hohen Steifigkeit des Materials,
hinsichtlich eines dilatierbaren Systems aufgrund seiner geringen Bruchdehnung sowie
seiner Sprodigkeit und des schnell folgenden Kollaps, einen Nachteil fiir die
Verwendung als Oberflichenbeschichtung dar. Betrachtet man die Bewahrung der
Beschichtungsintegritdt, so wirkt sich hier andererseits ein zu geringer Gelgehalt
negativ aus.

Zur besseren Ubersicht wurden die Werte fiir das semi-IPN Hydrogel,
Vernetzungsgrad 117/1, der unterschiedlichen Gelgehalte exemplarisch in
Abbildung 31 dargestellt, wihrend die Parameter fiir die Vergleichshydrogele anderer
Gelarchitektur und Vernetzungsgrade in Tabelle 14 dargelegt werden [132].
Erkennbar ist eine Abnahme der Bruchdehnung (eg) sowohl bei konventionellen als
auch semi-IPN-Hydrogelen von 324 + 36% (konv. 7,5 %) und 262 + 105% (semi-IPN
7,5 % (w/w)) nach 104,3 + 33,4 % (konv. 30,0 % (w/w)) und 87,6 £ 38,0% (semi-IPN,
30,0 % (w/w)) fiir Hydrogele mit einem Vernetzungsgrad von 58/1. Im Gegenzug
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nimmt o, bei steigendem Gelgehalt von 11,2+ 6,6 kPa (konv. 7,5 % (w/w)) und
10,6 = 1,9 kPa (semi-IPN 7,5 % (w/w)) auf 71,4 + 23,2 kPa (konv. 30,0 % (w/w))
und 66,7 + 7,5 kPa zu. Die Werte des Vernetzungsgrades von 117/1 liegen mit einer
Abnahme der Bruchdehnung von 246,1+108,4 % (konv. 7,5% (w/w)) und
365+ 120 % (semi-IPN 7,5 % (w/w)) auf 121,5 + 35,3 % (konv. 30,0 % (w/w)) und
117,7 £ 17,3 % (semi-IPN, 30,0 % (w/w)) sowie einer Zunahme der Zugfestigkeit von
9,1 +1,8 kPa (konv. 7,5% (w/w)) und 18,7 £2,6 kPa (semi-IPN 7,5 % (w/w)) auf
54,2 + 6,1 kPa (konv. 30,0 % (w/w)) und 82,7 &+ 3,2 kPa in einem &hnlichen Bereich.

semi-IPN-Hydrogel 117/1
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Abbildung 31 Bruchdehnung (4), Zugfestigkeit (B) und E-Modul (C) eines semi-IPN PAAm-
Hydrogels eines Vernetzungsgrades von 117/1 unterschiedlicher Gelgehalte nach ISO 527-4. Balken
zeigen den Mittelwert + Standardabweichung von mindestens drei Experimenten.

Betrachtet man die E-Module, so stellt man einen Anstieg des E-Moduls in
Korrelation mit der Steigerung des Gelgehaltes fest, wobei die Werte auch hier fiir die
Vernetzungsgrade 58/1 und 117/1 und deren unterschiedliche Gelarchitekturen in

gleichen Bereichen liegen (vgl. Abbildung 31, (C)).

Im Zuge der Erfahrungen fiir die prdparative Umsetzung einer
Oberflachenbeschichtung, erwies sich das PAAm-Hydrogel als mechanisch nicht
stabil genug und wurde daher durch ein Hybridhydrogel eines Gelgehaltes von 10,4 %
(w/w) aus PAAm und Alginat ersetzt, welches nach Sun et al. [98] eine grofere
Dehnbarkeit und daher priparativ eine hohere Stabilitit aufweisen sollte. Wie aus
Abbildung 32 (A) und Tabelle 14 deutlich wird, weist das 10,4 %ige Hybridhydrogel
beziiglich des E-Moduls wie auch der Zugfestigkeit dhnliche Werte wie ein 7,5 %iges
(w/w) semi-IPN PAAm-Hydrogel (117/1) auf, wéhrend diejenigen fiir ein 15 %iges
semi-IPN PAAm-Hydrogel (117/1) hoher liegen.

Auch der Vergleich der Bruchdehnung (vgl. Abbildung 32 (B)) zeigt mit 365 + 120 %
(7,5% (w/w), 117/1, semi-IPN-PAAm) gegeniiber 301 +34 % (PAAm/Alginat-
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Hybridhydrogel) wesentlich héhere Werte als jene des 15 %igen (w/w) semi-IPN
PAAm-Hydrogels (117/1) mit einer GroB3e von 189 + 63 %.

Tabelle 14 Bruchdehnung, Zugfestigkeit und elastischer Modul von konventionellen und semi-IPN
Hydrogelen unterschiedlicher Hydrogelgehalte, Gelarchitekturen und Vernetzungsverhdltnissen von
58/1 und 117/1 [w/w] nach ISO 527-4. Dargestellt sind Werte + Standardabweichung von mindestens

drei Experimenten.

AAm und MBAA
58/1 konv. 58/1 semi-IPN 117/1 konv.
Hydrogelgehalt [%](w/w)
- 7,5 324,1 +37,5 262,2 +104,7 246,1 +£108,4
w
ob
g 15 99,6 + 24,5 104,7+ 11,4 232,2+46,8
S
3
% 22,5 148,4+5,2 146,1 + 64,8 140,5 £ 46,8
2
- 30 104,3 + 33,4 87,6 £ 38,1 121,5+35,3
7,5 11,2+ 6,6 10,6 + 1,9 9,1 £1,8
&
E . 15 17,6 +3,7 34,0+2,0 39,1+5,1
I <
2 B
é} 22,5 574+14 54,4+3,12 422+58
Q
30 71,4 +£232 66,7 +7,5 54,2 +6,1
m 7,5 32+0,2 32+1,0 32+0,3
2
‘23 _ 15 22,0+0,3 41,014 21,9+21
<
5=
S 22,5 50,7+0,1 57,4+242 42,8+ 1,0
k:
= 30 86,1 £5,4 103,2 +20,5 64,8 +1,3
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Abbildung 32 Vergleichende Darstellung der Zugfestigkeit und des E-Moduls (4) sowie der
Bruchdehnung (B) des PAAm/Alginat-Hybridhydrogels mit einem 7,5 und einem 15 %igen PAAm-
Hydrogel (Vernetzungsgrad 117/1; Gelarchitektur: semi-IPN) nach ISO 527-4. Balken zeigen den

Mittelwert + Standardabweichung von mindestens drei Experimenten.

59



5.2. Biokonjugation der unterschiedlichen Hydrogele
Als einer der wesentlichen Punkte an welchen die Zielvorstellung eines
stimulusresponsiven Wirkstofffreisetzungssystems gekoppelt ist, steht der Einbau
geeigneter Sensorstrukturen ebenso im Fokus wie die Wahl der geeigneten
Hydrogelparameter.
Demzufolge stellt die erfolgreiche Integration der als stimulusresponsive Funktionen
verwendeten Antigene/Antikorper-Paare eine der zentralen Herausforderungen dieser
Arbeit dar.
Neben einem Polyacrylamid-System wurde als Basis aufgrund der unter Kapitel 5.1.5.
erwdhnten Herausforderung auch auf das Polyacrylamid/Alginat-Hybridhydrogel
zurlickgegriffen.
Das Feststellen eines erfolgreichen Einbaus der Biomolekiile erfolgte iiber die
Inkubation des Hydrogelkérpers mit fiir die entsprechenden antigen- und

antikorpersensitiven, FITC-markierten Antikorpern.

5.2.1. Biokonjugation der Polyacrylamid-Systeme mit Maus IgG/Kaninchen
Anti-Maus IgG

Um die bisherigen Versuche, aufbauend auf den Arbeiten nach Miyata et al. [18],
fortzufiihren, wurde aufgrund der Permeationsergebnisse (vgl. Kapitel 5.1.) ein
15 %iges, 117/1 (AAm/MBAA), semi-IPN-Hydrogel zur Integration der
Antigen/Antikorperstrukturen verwendet, da die Voraussetzung fiir die Bildung eines
biokonjugierten Systems eine ausreichende strukturelle Flexibilitdt des Netzwerkes fiir
die Biokonjugation bei einer gleichzeitig nicht zu groBlen Permeationsrate des
Modellwirkstoffes ist. Fiir die Biokonjugation wurden N-Succinimidylacrylat (NSA)
modifizierte Maus IgG sowie Kaninchen Anti-Maus IgG als Antigen/Antikorper-
Crosslinker verwendet. Dies lag einerseits an der hohen Stabilitdt der verwendeten
Antikdrper und andererseits an den massiven Verdnderungen, wie der Reduzierung der
Schichtdicke, dem Anpassen des Crosslinkeranteils sowie des Gelgehaltes, welchen
das System von Miyata et al. schon unterzogen war, um eine mdgliche
Implantatbeschichtung zu generieren. Die Modifizierung mit NSA war notwendig um
eine erfolgreiche Integration der Antikorper in das Netzwerk zu ermdglichen.

Um den Einbau der Biomolekiile in den Hydrogelkorper sowie die Wahrung der
strukturellen Integritit derselben zu belegen, erfolgte die Detektion iiber

fluoresceinisothiocyanatmarkierte (FITC) Antikorper.
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Da fiir eine erfolgreiche Integration der Antigen/Antikdrper-Strukturen der Gelgehalt
von nachrangiger Bedeutung ist, wurde der Nachweis mit 7,5 %igen (w/w),
117/1 (AAm/MBAA)-PAAm-Hydrogelen durchgefithrt, um im Rahmen einer
Inkubation von 2 Stunden eine ausreichende Detektion zu ermdglichen. Neben dem
einfachen Nachweis der erfolgreichen Integration der Antigene und Antikorper in das
Hydrogelnetzwerk konnten hier zusidtzlich Schliisse beziiglich Einflusses auf den
Einbau bei Anwesenheit beider (Antigen und Antikorper) Biomolekiile bezogen
werden.

Daher wurden im Rahmen dieser Versuchsreihe biokonjugierte Hydrogele in drei
verschiedenen Varianten getestet. Bei diesen handelte es sich um Hydrogele mit
gekoppeltem Maus IgG, gekoppeltem Kaninchen Anti-Maus IgG bzw. einem System
mit beiden Antikdrpern: Maus IgG/Kaninchen Anti-Maus IgG. Jedes dieser Hydrogele
wurde aullerdem in drei verschiedenen Konzentrationen an gekoppelten
Antigen/Antikorpercrosslinkern in der Hydrogelmatrix ausgefiihrt.

So wurde das mit Maus IgG gekoppeltes Hydrogel mit Ziege Anti-Maus IgG (FITC)
inkubiert. Ebenso wie auch die Kombination aus Maus IgG/Kaninchen Anti-
Maus IgG. Dies diente dem Beleg einer erfolgreichen Integration von Maus IgG in das
Netzwerk — sowohl ohne, als auch mit korrespondierendem Antikdrper wéihrend der
Synthese.

Fiir den Nachweis des Kaninchen Anti-Maus IgG wurde in der Variante des einzeln
gekoppelten Kaninchen Anti-Maus IgG, wie auch in der Kombination aus
Maus IgG/Kaninchen Anti-Maus IgG Ziege Anti-Kaninchen IgG (FITC) verwendet.
Die Ergebnisse der Fluoreszenzmikroskopie iiber den Nachweis von Maus IgG
(Kaninchen Anti-Maus IgG) mittels Ziege Anti-Maus IgG (FITC) (Ziege Anti-
Kaninchen IgG (FITC)) in den verschiedenen Kombinationen sowie Konzentrationen
im Hydrogelkorper werden in Tabelle 15 deutlich. Dargestellt werden die
fluoreszierenden Gele der Versuchsreihen in Abhédngigkeit von der verwendeten
Antikdrperzusammensetzung sowie der verwendeten Antikérpermenge im Hydrogel
in einem definierten Bereich — der sogenannten ,,region of interest* (ROI) einer Flache
von 1450 um x 1400 pum. Da sich die Riickstrahlintensitit in diesem definierten
Bereich in Relation zum verwendeten Blindwert quantifizieren ldsst, erfolgte
Wiedergabe der relativen Lichtintensitét zusétzlich in Tabelle 16.

Aus Tabelle 15 wird ersichtlich, dass die zwei gezeigten Geltypen (mit Maus IgG, und

Maus IgG/Kaninchen Anti-Maus IgG), nachgewiesen mit dem entsprechenden
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fluoreszenzmarkierten Antikérper Ziege Anti-Maus IgG (FITC), fir jede der drei
Gelkonzentrationen eine sichtbare Fluoreszenz aufweisen. Dies gilt sowohl fiir den
einzeln eingebrachten Antikdrper (Maus IgG) sowie das kombinierte System (Maus
IgG/Kaninchen Anti-Maus IgG). Erkennbar ist aulerdem eine qualitative Zunahme
der Fluoreszenzintensitit bei steigender Antikérperkonzentration im Hydrogel mit
Zunahme der eingesetzten Antigen bzw. Antigen/Antikdrper-Konzentration wéihrend

der Synthese, beziiglich beider Systeme.

Tabelle 15 Fluoreszenzaufnahmen der ,,region of interest“(ROI) (1450 um x 1400 um) von Maus
IgG/Kaninchen Anti-Maus IgG biokonjugierten semi-IPN-PAAm-Hydrogelen (Geldicke: 2 mm,
Gelgehalt: 7,5 %, Vernetzungsgrad: 117/1),2 Stunden mit Ziege Anti-Maus IgG (FITC) bzw. Ziege
Anti-Kaninchen IgG (FITC) inkubiert. Aufnahmen erfolgten iiber Fluoreszenzmikroskopie (Aexc=488
nm; Aem=505-525 nm). Die relative Riickstrahlintensitdit dieser Hydrogele, bedingt iiber die FITC-

Markierung, wurde fiir die Quantifizierung, wie in Tabelle 16 dargestellt, verwendet.

AG/AK-System//

8 ng/28,27 mm?* 16 ng/28,27 mm? 24 pg/28,27 mm?*

Sekundirantikorper

Maus IgG//
Ziege Anti-Maus IgG (FITC)

Maus IgG/ Kaninchen Anti-
Maus IgG //
Ziege Anti-Maus IgG (FITC)

Kaninchen Anti-Maus IgG //
Ziege Anti-Kaninchen IgG
(FITC)

Maus IgG/ Kaninchen Anti-
Maus IgG //
Ziege Anti-Kaninchen IgG
(FITC)




Untermauern ldsst sich dies mit den Ergebnissen, welche in Tabelle 16 dargestellt
werden. So nimmt die relative Lichtintensitit (0 pg Protein =1) des Maus IgG
konjugierten 7,5 %igen (w/w) PAAm-Hydrogels (semi-IPN, 117/1) bei einer
Steigerung der Konzentration an Maus I[gG im Hydrogelverbund von 11,26

(8 ng/28,27 mm?) auf 16,99 (24 ng/28,27 mm?) zu.

Tabelle 16 Relative Lichtintensitit (0 ug Protein = 1) einer definierten Region der
Fluoreszenzaufnahmen (ROI = region of interest) der mit Maus IgG bzw. Kaninchen Anti-Maus IgG
biokonjugierten semi-IPN-PAAm-Hydrogele (Dicke: 2 mm,; Gelgehalt: 7,5 %, Vernetzungsgrad: 117/1),
gemessen mittels Fluoreszenzmikroskopie (Aexc=488 nm; Alem=505-525 nm). Inkubation erfolgte mit

FITC-markierten Sekunddrantikorpern (Ziege Anti-Maus IgG/Ziege Anti-Kaninchen IgG).

AG/AK-System// ROT* ROT* ROT*
Sckundrantikorper zs,(287l:§;ﬁ) 282: :gx/nz) zsi: ;gli‘f)
Maus IgG// Ziege Anti-Maus
(FITC) 11,26 14,90 16,99
Maus IgG/ Kaninchen Anti-
Maus IgG//Ziege Anti-Maus 11,06 15,19 16,56
(FITC)
Kaninchen Anti-Maus IgG//
Ziege Anti-Kaninchen (FITC) 8,02 7,02 12,64
Maus IgG/ Kaninchen Anti-
Maus IgG//Ziege Anti- 7,79 8,13 9,84

Kaninchen (FITC)

*Der absolute Wert der ROI lag fiir den Blindwert von Ziege Anti-Maus IgG bei 76,02, fiir Ziege Anti-Kaninchen bei 100,8

Diese Steigerung ergibt sich ebenso flir Kaninchen Anti-Maus IgG gekoppelte
Hydrogele. Hier steigen die Werte von 8,0 auf 12,6 an, weisen jedoch bei dem Wert
von 16 ng einen niedrigeren Wert auf.
Generell ldsst sich feststellen, dass die Fluoreszenzintensitit der mit Ziege Anti-
Kaninchen IgG gekoppelten biokonjugierten Hydrogele wesentlich geringer ausfallt
als jene der mit Ziege Anti-Maus IgG inkubierten Gele.
Als weiterer Punkt ldsst sich jedoch belegen, dass die Modifizierung mit einem
Antigen und einem Antikorper keinen Einfluss auf den Nachweis des entsprechenden
Biomolekiils mittels FITC-markierter Antikdrper hat (vgl. Tabelle 16).
Die BCA-Messungen der biokonjugierten Hydrogele (vgl. Abbildung 33) weisen in
dieselbe Richtung wie die Ergebnisse der Bestimmung der relativen Lichtintensitit
mittels Fluoreszenzmikroskopie (vgl. Tabelle 16). So wird bei steigender
Konzentration der im Hydrogel immobilisierten Biomolekiile eine Steigerung der
gemessenen Konzentration beobachtet. Dieses gilt fiir alle drei vermessenen Systeme.
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Allerdings wird bei keinem der verwendeten Antikérperkombinationen (Maus IgG,
Kaninchen Anti-Maus [gG und deren Kombination) die komplette eingesetzte

Konzentration wieder gefunden.
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Abbildung 33 BCA-Messung von Maus IgG, Kaninchen Anti-Maus IgG und Maus 1gG/Kaninchen
Anti-Maus IgG  gekoppelten semi-IPN-PAAm-Hydrogelen (Geldicke: 2 mm; Gelgehalt: 7,5 %;
Vernetzungsgrad: 117/1). Aufgetragen sind einerseits die fiir die einzelnen Proteine erhaltenen [ug]-
Werte bezogen auf die jeweils je Protein eingesetzten Mengen (Maus IgG und Kaninchen Anti-
Maus IgG) als aufsummierte Einzelmessung und andererseits die Werte [ug] der direkt vermessenen
Kombination beider Proteine (Maus IgG/Kaninchen Anti-Maus 1gG).

Maus IgG zeigt die Werte, welche am néichsten der eingesetzten Konzentration liegen.
Diese steigen von 7,3 ug (8 ug eingesetztes Protein) auf 21,7 pg (24 pg) an.
Wesentlich geringer fallen die Werte fiir den verwendeten Antikdrper Kaninchen Anti-
Maus IgG aus. Hier werden 3,3 ug (8 png) bis 14,5 ug (24 ng) wieder gefunden. Die
Messung beider Proteine in Kombination ergibt wiederum wesentlich niedrigere
Werte, als die eingesetzte Proteinmenge vermuten lassen wiirde. Die Steigerung von
9,0 ug (16 pg) auf 31,6 ng (48 pg) ist jedoch vergleichbar der Summe der einzeln
quantifizierten Proteine (Maus IgG und Kaninchen Anti-Maus IgG).

Zusitzlich zu den bisher — fiir den Nachweis der Biokonjugation — mit 7,5 %igen
(w/w), 117/1 (AAm/MBAA)-PAAm-Hydrogelen ausgefiihrten Versuchen, wurden
diese auch mit den entsprechenden Antigenen und Antikorpern bei 15 %igen (w/w),
11771 (AAm/MBAA)-PAAm-Hydrogelen  durchgefithrt. Hier konnte die
Biokonjugation jedoch nicht befriedigend analysiert werden. Vermutet wurde durch

die Verwendung eines FITC-markierten Anti-IgG als Detektionsantikdrper eine
64



verlangsamte Diffusion in Folge einer zu geringen Maschenweite fiir das Biomolekiil

mit einer GroBe von 155000 Dalton.

5.2.2. Biokonjugation der Polyacrylamid-Systeme mit Insulin/Anti-Insulin

Im weiteren Verlauf der Untersuchungen wurde das System im Hinblick auf die
Verwendung eines neuen Crosslinker-Paares verdndert. In diesem sollte das Antigen
wesentlich kleiner sein als die bisher verwendeten 155000 Da des Maus IgG. Gewahlt
wurde ein System mit Insulin als Antigen welches die Anforderung, besser ins System
zu permeieren, mit 6000 Da erfiillt. Notig wurde dies um eine bessere Stimulierung
des Freisetzungssystems zu erreichen, ohne vorher den Wirkstoff zu verlieren.

Um einen guten Einbau zu gewéhrleisten und den Einfluss der Modifizierung des
Biomolekiils mit Acrylatresten (iiber eine Reaktion mit NSA) auf den Einbau in das
Netzwerk bei gleichzeitiger Wahrung der strukturellen Integritit zu beurteilen, wurde
eine Versuchsreihe mit dem gegeniiber den bisher verwendeten IgG’s wesentlich
kleineren Insulin durchgefiihrt. Wie aus Tabelle 17 ersichtlich, wurde das Insulin in

einem NSA/Insulin-Verhiltnis von 0, 5, 10, 15, 20 und 30 getestet.

Tabelle 17 Fluoreszenzmikroskopische Bilder (Jo.=488 nm; A,=505-525 nm) von mit Anti-
Insulin + Proinsulin IgG (FITC) inkubierten semi-IPN-PAAm-Hydrogelen (Geldicke: 2 mm; Gelgehalt:
7,5 %, Vernetzungsgrad: 117/1), in welche unterschiedlich stark NSA-modifiziertes Insulin integriert

wurde. Neben dem Blindwert (Hydrogel ohne Insulin), werden mehrere Modifizierungsverhdlinisse

zwischen 0 und 30 (NSA/Insulin) dargestellt.

Protein: Insulin

Blindwert NSA/Insulin NSA/Insulin NSA/Insulin NSA/Insulin NSA/Insulin NSA/Insulin
0 5 10 15 20 30

Um den Einfluss der NSA-Kopplung auf die Menge an intaktem und damit
detektierbarem Insulin im Hydrogelverbund zu untersuchen wurden die Hydrogele mit
FITC-markiertem Anti-Insulin + Proinsulin inkubiert und fluoreszenzmikroskopisch
untersucht. Zu erkennen ist neben dem nicht fluoreszierenden Blindwert eine
Zunahme der Fluoreszenz bis zu einem NSA/Insulin-Verhéltnis von 10. Jedoch tritt
bei diesem Verhiltnis keine gleichméfige Fluoreszenz auf, sondern es treten
intensivere Bereiche, wie eine Art flockenartige Struktur, auf. Ab dem Verhéltnis 15
tritt wieder eine gleichméBige Fluoreszenz auf welche sich bis zu einem NSA/Insulin-

Verhiltnis von 30 wesentlich abschwicht. Aufgrund dieser Ergebnisse wurde ein
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5.3.

Verhiltnis von 5-10 fiir die Modifizierung von Insulin durch NSA angestrebt.

Interessant ist, dass fiir ein Verhaltnis von 0 schon eine Fluoreszenz vorhanden ist.

5.2.3. Biokonjugation der Polyacrylamid/Alginat-Hybridhyrogele

Dass eine Biokonjugation mit den verwendeten Materialien auch im Falle der
PAAm/Alginat-Hybridhydrogele erfolgreich umgesetzt werden kann, welche im
weiteren Verlauf aufgrund der hoheren mechanischen Belastbarkeit als
Hydrogelmatrix flir die Implantatbeschichtung Verwendung fanden, wurde mittels
einer weiteren Versuchsreihe getestet.

Dargestellt sind in Abbildung 34 ein nicht biokonjugiertes und ein mit Insulin und
Anti-Insulin modifiziertes Hybridhydrogel. Dieses zeigt nach einer Inkubation mit

einer 0,1 molaren Insulin-FITC Losung in DPBS deutliche Fluoreszenz.

Abbildung 34 Reprisentative fluoreszenzmikroskopische Aufnahmen von Insulin(FITC) inkubierten
10,4 %igen Polyacrylamid/Alginat-Hybridhydrogelen. Links dargestellt das Referenzhydrogel mit
gekoppelten Antigen/Antikérperstrukturen (Insulin/Anti-Insulin), rechts dargestellt ein 10,4 %igen
Polyacrylamid/Alginat-Hybridhydrogel mit Insulin/Anti-Insulin, ebenfalls inkubiert mit Insulin-(FITC).

Oberflichenmodifikation

Fiir die Generierung eines implantatassoziierten Wirkstofffreisetzungssystems liegt
das Augenmerk neben der Wahl des Hydrogels und der Biokonjugation auf der
Ankopplung der Hydrogele an eine Substratoberfliche als weiterem Punkt.

Hierfiir wurde erst einmal die Grundlage fiir eine Ankopplung des Hydrogels gelegt.
Die Funktionalisierung tiber Sauerstoffplasmaaktivierung stellt hierbei eine leicht
realisierbare  Methode zur Generierung von Hydroxylgruppen an der
Substratoberfliche dar, welche so reaktiv sind, dass eine weitere
Oberflachenmodifizierung ermoglicht wird. Im Folgenden wurde die Etablierung von
endstindigen Vinylgruppen {iiber die Reaktion mit 3-Aminopropyltriethoxysilan
(APTES) und NSA einerseits und 3-Methacrylpropyltrimethoxysilan (MPTMS)

andererseits vollzogen (Abbildung 22). Hieran sollte iiber radikalische Polymerisation
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die direkte Kopplung von Acrylamidfasern an der Oberfliche ermdglicht werden, an
welchen in einem folgenden Schritt das Hydrogelnetzwerk etabliert werden sollte
(Abbildung 23). Dieses wurde einerseits iliber das Pipettierverfahren (PAAm-
Hydrogele), andererseits durch das Aufbringen eines vorpraparierten Hydrogelkorpers
(PAAm und PAAm/Alginat-Hybridhydrogele) iiber das Kleben mittels AAm/MBAA
durchgefiihrt.

Fiir den Beleg einer erfolgreichen Umsetzung der Oberflaichenmodifizierung wurden
mehrere Methoden verwendet. Neben der Messung der Oberflachenhydrophilie mittels
Kontaktwinkelbestimmung wurde die Oberfldchenmorphologie iiber
Rasterelektronenmikroskopie und Lichtmikroskopie sowie die Schichtdicke tiber
konfokale Lasermikroskopie bestimmt.

Um auflerdem die Haftfestigkeit des Hydrogels auf der Oberfliche zu untersuchen,
wurden auBBerdem die Abschilkrifte (N/mm?) unterschiedlicher auf einem Glassubstrat
etablierter Hydrogelbeschichtungen bestimmt.

Wie die Haftfestigkeitsuntersuchungen wurde ein Grofteil der Untersuchungen auf
Glassubstraten  durchgefithrt. Im  Hinblick auf die Generierung eines
stimulusresponsiven, implantatassoziierten Wirkstofffreisetzungssystems wurden die
Untersuchungen teilweise jedoch auch auf 9 mm (9)-CrNi-Edelstahlsubstraten mit

Kavitéten fiir den Wirkstoff durchgefiihrt um Freisetzungen zu ermoglichen.

5.3.1. Untersuchung der Oberflichenhydrophilie

Die Anderung des Kontaktwinkels (vgl. Kapitel 4.6.2) stellt eine schnelle Variante
des Nachweises der Oberflichenmodifikation dar. Mogliche chemische Anderungen
der Oberfliche konnen so unkompliziert belegt werden. Wie aus Abbildung 35
deutlich wird, nimmt der Kontaktwinkel der Oberfliche bei Plasmaaktivierung mit
Sauerstoffplasma von 67,9 +8,7° auf 38,3 £2,5° ab. Bei der Silanisierung mittels
APTES und MPTMS ist hingegen der gegenteilige Effekt zu beobachten. Der
Kontaktwinkel nimmt wieder auf 76,3 + 14,6°(APTES) beziehungsweise 61,7 = 8,6°
(MPTMS) zu. Modifiziert man die Aminogruppe des APTES zusétzlich mit NSA, so
sinkt hier der Kontaktwinkel wieder auf 62,1 + 4,8° ab. Ein Trend der sich bei der
Oberflichenmodifizierung mit AAm-Fasern auf 54,3 + 4,6° fortsetzt. Kontaktwinkel
fiir Oberflédchen mit einer Polyacrylamidbeschichtung konnten aufgrund der Quellung

der Hydrogelmatrix nicht bestimmt werden.
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Abbildung 35 Kontaktwinkel von Wasser, bestimmt nach der Methode des liegenden Tropfens,
unterschiedlich behandelter Glassubstrate. Neben dem unbehandelten Vergleichssubstrat sind die
Kontaktwinkel von plasmaaktivierten, silanisierten (Plasma/APTES, Plasma/APTES/NSA und
Plasma/MPTMS) und mit AAm-Fasern versehenen Proben (AAm-Fasern gekoppelt an
Plasma/APTES/NSA- und Plasma/MPTMS-Oberfldchen) dargestellt. Balken zeigen den Mittelwert +

Standardabweichung von mindestens fiinf Experimenten.

5.3.2. Oberflichenmorphologische Untersuchung

Zusitzlich zu den Kontaktwinkelmessungen der Oberflichen wurde {iber
rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen die Verinderung der
Oberflichenmorphologie verfolgt. In Abbildung 36 dargestellt, erkennt man bei
einem unbehandelten Glassubstrat (A) eine glatte Oberfliche mit einigen
Verunreinigungen. Nach der Aktivierung durch ein O,-Plasma sind keine Anderungen
erkennbar (B). Anders jedoch nach der Behandlung mit APTES. Hier sind kleine
weille Abscheidungen auf der Oberfldche zu erkennen (C), welche nach der weiteren
Modifizierung der oberflichenstindigen Aminogruppen mittels NSA wieder
verschwunden sind (D). Die ebenso mit endstindigen Vinylgruppen versehene
MPTMS-funktionalisierte Oberflidche stellt sich wie die APTES/NSA-modifizierte
Oberfldche dar (E). Unterschiede sind hier nicht auszumachen. Im Laufe der weiteren
Modifizierung mit Acrylamid bilden sich deutlich erkennbare Strukturen an der
Oberfliche aus. Das angeritzte Substrat (F, Ritzung in der linken Bildhilfte von oben
nach unten verlaufend) ldsst klare Unterschiede zur glatten Glasoberfldche erkennen,

wiahrend der Rest der Oberflache sich heller und rauer darstellt.
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Abbildung 36 Rasterelektronenmikroskopische ~ Aufnahmen  (1000x) zur Darstellung  der

oberfldchenmorphologischen Verdnderungen im Verlauf der Préiparation: Unbehandeltes Glassubstrat
(A), OyPlasma aktiviertes Substrat (B), APTES (C) und APTES/NSA modifiziertes Substrat (D),
MPTMS gekoppelte Oberfliche (E) sowie mit Polyacrylamid-Fasern versehene Oberfliche (F).

5.3.3. Schichtdickenbestimmung

Im Rahmen dieses Kapitels werden die Hydrogelbeschichtungen, welche auf die
Glassubstrate beziehungsweise die Edelstahlsubstrate iiber chemische Kopplung
aufgebracht wurden, beziiglich der Schichtdickenénderung betrachtet. Die Hydrogele
wurden, nachdem die Oberflichenmodifikation durchgefiihrt worden war, entweder
iber das Pipettierverfahren aufgetragen, oder iiber Klebung vorpréiparierter Hydrogele.
Hierfiir wurden, wie in der FEinleitung des Kapitels beschrieben, zuerst
Polyacrylamidanker auf die APTES/NSA und MPTMS-modifizierten Oberflichen
aufgebracht.

5.3.3.1. Schichtdickenbestimmung der generierten Polyacrylamid-Anker

Nach der Etablierung von endstdndigen Vinylgruppen auf den Substrat-oberflaichen
(vgl. Kapitel 4.3, Abbildung 22) erfolgte die Synthese von Polyacrylamidfidden an
denselben (Abbildung 23). Die direkt an die Vinylgruppen polymerisierten Fiden
erreichen sowohl bei unbehandelten Glassubstraten als auch APTES/NSA und
MPTMS modifizierten Oberflichen Schichtdicken von etwa 0,75 pm (vgl.
Abbildung 37).
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Abbildung 37  Schichtdicke der aufgebrachten Polyacrylamidfasern —auf unbehandelten
Glassubstraten, auf Glasprobenkorpern mit APTES/NSA- sowie mit MPTMS-Modifizierung. Balken

zeigen den Mittelwert + Standardabweichung von mindestens 10 Experimenten.

5.3.3.2. Schichtdickenbestimmung von Hydrogelbeschichtungen, hergestellt iiber
das Pipettierverfahren

Direkt im Anschluss an das Aufbringen der Polyacrylamidfasern auf die
Plasma/MPTMS-modifizierten Oberflichen wurde {iiber das Pipettierverfahren
einerseits, und iiber das Aufkleben einer vorpréparierten Hydrogelbeschichtung — auf
welches zu einem spdteren Zeitpunkt eingegangen wird — andererseits, eine
Beschichtung auf der Oberfliche etabliert.

Nachdem die Hydrogelbeschichtungen, welche wie in Kapitel 4.3.3 beschrieben
aufgebracht wurden, von den Glasabdeckungen befreit worden waren, traten, wie aus
Abbildung 38, A und B, ersichtlich wird, starke Deformationen und Hydrogelabrisse
auf, auch wenn teilweise noch intakte Bereiche vorlagen welche eine homogene
Schichtdicke aufwiesen (vgl. Abbildung 38, C). Dennoch vollzogene Messungen
wiesen, so wie in Abbildung 39 (A und B) erkennbar, Schwankungen beziiglich der
Schichtdicke der Hydrogelbeschichtung auf. Diese lagen schon bei nahe
beieinanderstehenden Messpunkten bei mehreren pm, wie in Abbildung 39, (A)
dargestellt. So schwanken hier die Werte zwischen 32,4 + 1,5 um und 38,0 £ 2,6 pm
im gequollenen Zustand (PAAm-Hydrogel, 15% (w/w), 117/1 (AAm/MBAA)).
Zusitzlich treten hier auch, wie aus Abbildung 38 (A), (B) deutlich wird, komplette
Hydrogelabrisse im Randbereich der Beschichtung auf.
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Abbildung 38 Ubersichtsdarstellung (4) sowie Detailaufiahme (B) der pipettierten Geloberfliiche
einer gequollenen PAAm-Hydrogel-Beschichtung (Gelgehalt: 15 % (w/w), Vernetzungsgrad: 117/1)
mittels Lichtmikroskopie. Schichtdickenmessung eines Messpunktes derselben Probe mittels konfokaler

Lasermikroskopie (C).
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Abbildung 39  Schichidickenmessung (A) einer gequollenen PAAm-Hydrogel-Beschichtung
(Gelgehalt: 15 % (w/w), Vernetzungsgrad: 117/1) von pipettierten Hydrogelen an drei verschiedenen
Messpunkten (1,2,3). Balken geben den Mittelwert + Standardabweichung von mindestens 10
Messungen je Messpunkt wieder. Schichtdickenmessung eines Messpunktes derselben Probe mittels

konfokaler Lasermikroskopie (C).

5.3.3.3. Bestimmung des Klebervolumeneinflusses auf die Schichtdicke der
durch Klebung priparierten Hydrogelbeschichtung
Fir die Schichtdicke der Hydrogelbeschichtung eines implantatassoziierten
Wirkstofffreisetzungssystems spielen neben den fiir die Vorpréparation der Hydrogele
verwendeten Volumina auch die verwendeten Volumina des AAm/MBAA-haltigen
Haftvermittlers eine Rolle, da dieser den Raum zwischen Substrat und Beschichtung
ausfiillt und tber seine eigene Quellung die Schichtdicke mafBgeblich beeinflussen
kann. Hierfiir wurden die vorpréparierten Hydrogele (PAAm/Alginat-Hybride) mittels
unterschiedlicher Haftvermittler-volumina von 2 pul, 4ul, 6 ul und 8 ul auf
modifizierten Edelstahlsubstraten von 9 mm Durchmesser (vgl. Kapitel 4.4.2)
etabliert. Die Hydrogelbeschichtungen wurden folgend Hinblick auf die Verdnderung
der Schichtdicke beziiglich der unterschiedlichen Haftvermittlervolumina

(vgl. Kapitel 5.3.3) im gequollenen Zustand getestet. Im Trend ldsst sich eine
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Zunahme der Schichtdicke im gequollenen Zustand von 64,3 +31,0 um auf
110,7 £+ 38,8 um beobachten (vgl. Abbildung 40).
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Abbildung 40 Schichtdicke hydrogelpriparierter Edelstahlsubstrate im gequollenen Zustand fiir
vorprdparierte PAAm/Alginat-Hybridhydrogele mit 42,7 ul Polymerlosung/1440 mm? aufgebracht mit
unterschiedlichen Klebervolumina. Balken zeigen den Mittelwert + Standardabweichung von

mindestens fiinf Experimenten.

5.3.3.4. Bestimmung des Volumeneinflusses im Rahmen der Vorpriparation der
Hydrogele auf die Schichtdicke der Hydrogelbeschichtung

Die PAAm- und PAAm/Alginat-Hybrid-Hydrogele wurden mit unterschiedlichen
Volumina auf Trigern einer Fliche von 1440 mm? vorpripariert. Aufgrund der
Tatsache, dass PAAm-Hydrogele mechanisch zu instabil fiir die Handhabung bei
geringen Schichtdicken waren, wurden ab hier vorzugsweise PAAm/Alginat-
Hybridhydrogele verwendet.

Fir die Vorpridparation der Hydrogele im Rahmen der Bestimmung des
Volumeneinflusses auf die Schichtdicke der Hydrogelbeschichtung wurden Volumina
von 42,7 bis 341,6 ul verwendet. Die Untersuchungen der mittels 2 ul eines
Haftvermittlers auf 9 mm (@)-CrNi-Edelstahlsubstrate aufgeklebten Hydrogele weisen
im gequollenen Zustand mit zunehmender Steigerung des bei der Vorprédparation
verwendeten Volumens von 42,7 auf 341,6 pl eine Zunahme der Schichtdicke von
64,3 31,0 um auf 4487 £38,4 um auf (vgl. Abbildung 41, (A)). Die Schichten
erscheinen, iiber die Fliache gesehen, homogen (vgl. Messpunkt der Probe:

Abbildung 41, B).
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Abbildung 41 Schichtdicke der mit einem Klebervolumen (AAm/MBAA) von 2 ul/64 mm? auf 9 mm
(o)-CrNi-Edelstahlsubstraten aufgebrachten Hydrogelbeschichtung aus vorprdparierten Hydrogelen
(PAAm/Alginat-Hybridhydrogel, 42,7-341,6 ul/1440 mm?) im gequollenen Zustand (A). (Balken zeigen
den Mittelwert £ Standardabweichung von mindestens fiinf Experimenten) Exemplarische Darstellung

eines Messpunktes tiber CLSM fiir eine Probe mit 341,6 ul/1440 mm (B).

5.3.4. Bestimmung der Abschiilkraft der aufgeklebten Hydrogelbeschichtungen

Neben der Integritdt und der Schichtdicke der Hydrogelbeschichtung stellt die Haftung
derselben einen wesentlichen Faktor beziiglich der Generierung eines
implantatassoziierten Wirkstofffreisetzungssystems dar. Daher wurden im Hinblick
auf die Testung einer erfolgreichen Verankerung der Hydrogele auf der Oberfliche,
wie in Kapitel 4.3 beschriecben, auch Haftfestigkeitsuntersuchungen (vgl.
Kapitel 4.6.4) vorgenommen. Hierbei wurden, wie schon erwéhnt, aus Griinden der
mechanischen  Stabilitdit ~ vorwiegend =~ PAAm/Alginat-Hybridhydrogele  in
verschiedenen Schichtdicken (vgl. Kapitel 4.3.3, Kapitel 4.6.3,) verwendet. Wie in
Abbildung 42 dargestellt zeigen, im Vergleich zu einer nicht iiber Haftvermittler
aufgebrachten Referenz (PAAm/Alginat-Hybridhydrogel, aufgelegt) (0,002 + 0,002
N/mm) sowie zusidtzlich getesteter PAAm-Hydrogele (Gelgehalt: 15 % (w/w);
Vernetzungsgrad: 117/1) einer Schichtdicke von 450 pm (0,005 £+ 0,002 N/mm), die
PAAm/Alginat-Hybridhydrogele einer Schichtdicke von 90 um als auch jene einer
Schichtdicke von 450 pum wesentlich hohere Werte fiir die Abschédlkraft. Da die
Referenzhydrogele fiir alle Proben durchschnittlich Werte unter 0,02 N aufwiesen,
wird in dem Diagramm nur die Referenz eines Hybridhydrogels mit hoher

Schichtdicke in DPBS reprisentativ dargestellt.
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Abbildung 42 Abschdlkraft (N/mm) verschiedener mit Haftvermittler aufgebrachten PAAm/Alginat-
Hybrid-Hydrogele (vgl. Kapitel 4.3.3.3) ohne den Zusatz von Ca’'-Ionen sowie einem aufgeklebten
PAAm-Hydrogel einer Schichtdicke von 450 um und einer Referenz (aufgelegtes PAAm/Alginat-
Hybridhydrogel einer Dicke von 450 um) zum Vergleich.

Um einen moglichen Einfluss auf die Haftung durch die Bildung sogenannter ,,egg-
box““-Strukturen [98] innerhalb des Hybridhydrogelverbundes infolge einer moglichen
Anwesenheit von Ca*"-Tonen zZu untersuchen, wurden die
Haftfestigkeitsuntersuchungen sowohl in Abwesenheit als auch in Anwesenheit von

Ca”"-Ionen durchgefiihrt (vgl. Tabelle 18).

Tabelle 18 Abschilkraft (N/mm) der mit Haftvermittler aufgebrachten PAAm/Alginat-Hybrid-
Hydrogele unterschiedlicher Schichtdicke in An- und Abwesenheit von Ca’*-lonen (vgl. Kapitel 4.6.4).

Hydrogelvariante

Abschilkraft [N/mm] mit CaCl, Abschilkraft [N/mm] ohne CaCl,
Schichtdicke [pm]
PAAm/Alginat-Hybridhydrogele 90 um 0,010 = 0,001 0,015 £ 0,002
PAAm/Alginat-Hybridhydrogele 450 um 0,050 £ 0,026 0,067 £ 0,025

Hierbei weisen sowohl die Hydrogelen einer Schichtdicke von 90 um mit
0,010 £ 0,001 N/mm (mit CaCl,) und 0,015 £ 0,002 N/mm (ohne CaCl,) als auch
diejenigen von 450 pm mit 0,050 = 0,001 N/mm (mit CaCl,) und 0,067 + 0,025 N/mm
(ohne CaCl,) gleiche Werte auf.

Stimulusinduzierte Freisetzung

Der letzte Meilenstein auf dem Weg zu einem stimulusresponsiven
implantatassoziierten Wirkstofffreisetzungssystem besteht in der Testung der
stimulusresponsiven Funktion im nicht assoziierten Modus.

Hierbei wurden die gesammelten Erkenntnisse aus den Kapiteln 5.1. und 5.2. auf die

Testung eines stimulusresponsiven Hydrogels angewendet und dieses in der Folge als
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abschlieender Schritt auf einem Modellsubstrat aufgebracht, um die Funktionalitét
des stimulusresponsiven implantatassoziierten Wirkstoff-freisetzungssystems zu
testen. Hierfiir wurde zuerst ein Maus IgG/Kaninchen Anti Maus IgG gekoppeltes
PAAm-Hydrogel mit einem Gelgehalt von 15 % (w/w) und einem Vernetzungsgrad
von 117/1 getestet. Aufgrund der Erkenntnisse beziiglich der stimulusresponsiven
Funktion dieses Hydrogels (vgl. Kapitel 5.4.1.) sowie der unter Kapitel 5.3.3.
angedeuteten Probleme hinsichtlich der mechanischen Stabilitit hinsichtlich der
Generierung eines implantatassoziierten Wirkstofffreisetzungssystems wurde fiir den
Autbau desselben auf ein PAAm/Alginat-Hybridhydrogel (Gelgehalt: 10,4 % (w/w);
Insulin/Anti-Insulin als stimulusresponsive Funktion) zuriickgegriffen und dieses

vorher als stimulusresponsives Hydrogel getestet.

5.4.1. Testung der  stimulusinduzierten  Wirkstofffreisetzung  durch
biokonjugierte Hydrogele
Im Hinblick auf die Generierung eines stimulusresponsiven implantatassoziierten
Wirkstofffreisetzungssystems wurden biokonjugierte PAAm- und PAAm/Alginat-
Hybrid-Hydrogele Freisetzungsversuchen sowohl in An- als auch in Abwesenheit des
stimulierenden Biomolekiils unterzogen. Hierfiir wurde fiir die PAAm-Matrix, wie
unter Kapitel 5.2.1. beschrieben, ein Hydrogel mit einem Gelgehalt von 15 % (w/w)
und einem Vernetzungsgrad von 117/1 getestet. Verwendet wurde als Modellwirkstoff
BSA, welcher mittels BCA unter Beriicksichtigung der eingesetzten
Stimuluskonzentration vermessen wurde.
Beziiglich der Freisetzung von BSA durch stimulusresponsive semi-IPN PAAm-
Hydrogele (Gelgehalt 15 % (w/w); Vernetzungsgrad: 117/1; Maus IgG/Kaninchen
Anti Maus IgG als stimulusresponsive Funktion) wird eine leichte Zunahme der
Freisetzungsrate beobachtet (vgl. Abbildung 43). So nimmt die Steigung von
Ay/Ax = 0,90 auf 1,11 zu, wodurch sich am Ende der Freisetzung in Anwesenheit des
Stimulus — gegeniiber der Freisetzung in Abwesenheit des Stimulus — ein von
69,3 + 15,7 % auf 89,1 + 5,9 % gestiegener Wert der Freisetzung ergibt.
Im Falle der Insulin/Anti-Insulin gekoppelten PAAm/Alginat-Hybridhydrogele sind
hingegen kaum Unterschiede bei der Freisetzung zu erkennen. Die Werte liegen hier
fast identisch bei 70,5+ 7,1 % (in Abwesenheit des Insulins als Stimulus) und
74,1 £ 9,6 % (in Anwesenheit des Insulins) (vgl. Abbildung 44).
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Abbildung 43 Wirkstofffieisetzung iiber 72 Stunden von BSA durch IgG gekoppelte PAAm-
Hydrogele (Gelgehalt: 15% (w/w),; Vernetzungsgrad: 117/1; mit Maus IgG/Kaninchen Anti Maus IgG

als stimulusresponsive Funktion) in Ab- und Anwesenheit von Maus IgG im Medium im Vergleich

(Punkte zeigen den Mittelwert + Standardabweichung von vier Experimenten).
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Abbildung 44 Permeation von BSA-FITC aus einem 10,4%igen (w/w) Insulin und Anti-Insulin
gekoppelten PAAm/Alginat-Hybridhydrogel, in Anwesenheit und Abwesenheit des Stimulus (Balken

zeigen den Mittelwert + Standardabweichung von mindestens 10 Experimenten,).

5.4.2. Stimulusinduzierte in-vitro Wirkstofffreisetzung durch eine implantat-
assoziierte, biokonjugierte Hydrogelbeschichtung
Die Freisetzung aus implantatassoziierten Wirkstofffreisetzungssystemen erfolgte —
zur Simulation von Implantaten — aus medizinischen CrNi-Edelstahlsubstraten von
9 mm Durchmesser. Diese wurden wie unter Kapitel 4.4 beschrieben prépariert. Trotz
der Ergebnisse der vorhergehenden Studien (vgl. Kapitel 5.4.1) wurde statt des
Maus IgG/Kaninchen  Anti-Maus IgG-gekoppelten PAAm-Hydrogels auf ein
PAAm/Alginat-Hybridhydrogel (Gelgehalt: 10,4 % (w/w); Insulin/Anti-Insulin als
stimulusresponsive Funktion) zuriickgegriffen. Begriinden ldsst sich dies mit den, fiir
das biokonjugierte PAAm-Hydrogel, ebenfalls geringen Unterschieden, fiir welche
jedoch aufgrund der wesentlich geringeren Schichtdicke ein noch geringerer

Unterschied in der Freisetzung erwartet wurde, wie auch der Problematik der
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mechanischen Stabilitdit der PAAm-Hydrogele in diesem Schichtdickenbereich
wiahrend der Préparation. Hiernach wurden Préparate in 1500 pl DPBS-Puffer
tiberfiihrt, welcher zum Teil Insulin enthielt. Wie im Falle der Freisetzung aus
einfachen biokonjugierten Hydrogelkorpern erfolgte aufgrund des simultanen
Auftretens von Stimulus- und Wirkstoffprotein die Quantifizierung mittels BSA-FITC
tiber Fluoreszenzspektroskopie. In Abbildung 45 ist eine solche Freisetzung zum
Zeitpunkt der Probenentnahme t =1 Stunde dargestellt. Deutlich zu erkennen ist die
gelbliche Farbung des BSA-FITC in dem DPBS-Puffer.

Wihrend Probe 1 in diesem Fall kein Hydrogelcover beinhaltet, sind die Proben 2 und
3 mit einem PAAm/Alginat-Hybridhydrogel ohne Biokonjugation versehen. Die
Proben 4-7 wiederum beinhalteten in der Hydrogelbeschichtung Insulin/Anti-Insulin
als stimulusresponsive Funktionen. Hierbei wurde den Proben 4 und 5 kein Insulin als
Stimulus zugesetzt, wihrend die Proben 6 und 7 Insulin (c = 0,1 mg/ml) zugesetzt
bekamen. Freisetzungszeitraum waren in dieser Studie 48 Stunden.

Zu erkennen ist auf dem Bild eine geringere Farbung der Proben 5-7. Dies korreliert
mit einer, vor allem bei den Proben 6 und 7 ausgeprigten, starken Verfirbung im
Bereich der zentralen, wirkstoffgefiillten Kavitit. Ein Verhalten, welches bei den

anderen Proben in dem Mafe nicht auftaucht. Hier tritt das BSA-FITC eher tber den

gesamten Metallkorpus verlaufend auf.

Abbildung 45 Fotografische Aufnahme der in-vitro Freisetzung des BSA(FITC) aus mit

unterschiedlichen Hybridhydrogelbeschichtungen versehenen CrNi-Edelstahlsubstraten von 9 mm
Durchmesser zum  Zeitpunkt t = 1 Stunde. Probe 1: nicht hydrogelassoziiertes
Wirkstofffreisetzungssystem (WFS), 2-3: nicht stimulusresponsives hybridhydrogelassoziiertes WFS; 4-
5. stimulusresponsives hybridhydrogelassoziiertes WFS ohne Stimulus; 6-7: stimulusresponsives

hybridhydrogelassoziiertes WFS mit Stimulus.

Im Hinblick auf die Freisetzung ergibt sich fiir die Unterschiede beziiglich der BSA-
Freisetzung eine nicht ganz so starke Abweichung wie zwischen den Proben 1-5 und

77



6-7 in Abbildung 45. Anders als in den bisherigen Freisetzungsgrafiken wird diese
hier nicht nur als kumulative Freisetzung iiber 48 Stunden mittels eines
Balkendiagramm dargestellt, sondern zusitzlich der Verlauf der Freisetzung
verdeutlicht.

Auffallend bei der Beurteilung des Freisetzungsverlaufes (Abbildung 46) ist die vor
allem im Falle des Wirkstofftrigers ohne Hydrogelbeschichtung sowie des nicht
responsiven und des stimulusinduzierten Wirkstofffreisetzungssystems auftretende
Variante des ,, burst release”, durch welchen innerhalb der ersten 7 Stunden der
Hauptteil der Freisetzung erfolgt. In den nédchsten 40 Stunden erfolgt die Freisetzung
durch alle Hydrogeltypen in derselben Geschwindigkeit. Lediglich im Falle der
stimulusresponsiven Hydrogelbeschichtung, welche nicht durch Insulin in der
Freisetzung getriggert wird, fdllt die Freisetzung in den ersten Stunden geringer aus.
Durch die Unterschiede beim ,, burst release” liegen die Freisetzungswerte des
Hydrogels welches einem Stimulus ausgesetzt ist (41,6 £ 4,4 %) hoher als diejenigen
ohne Stimulus mit 30,2 + 1,9 %. Damit liegt der Wert nahe dem des unmodifizierten
Hydrogels mit 42,8 +4,2%, welches damit 2/3 der Menge eines komplett

unbeschichteten Hydrogels innerhalb der 48 Stunden des Experimentes freisetzt.
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Abbildung 46 Freisetzungsverlauf von BSA-FITC fiir verschiedene implantatassoziierte
Wirkstofffreisetzungssysteme in Relation zu einem Wirkstofftriger ohne Hydrogelbeschichtung. Getestet
wurden, tiber einen Zeitraum von 50 Stunden, eine nicht responsive PAAm/Alginat-
Hybridhydrogelbeschichtung (10,4 % (w/w)) sowie eine responsive PAAm/Alginat-Hybridhydrogel-
beschichtung (10,4 % (w/w), mit Insulin/Anti-Insulin als stimulusresponsive Funktion) in An- und

Abwesenheit von Insulin als Stimulus.
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6. Diskussion

6.1.

Das Ziel der Arbeit ist die Generierung eines Modellsystems zur Wirkstofffreisetzung
auf der Basis eines stimulusresponsiven, implantatassoziierten Hydrogels. Um den
verschiedenen Herausforderungen der Erstellung einer stimulusresponsiven
Hydrogelbeschichtung begegnen zu konnen, wurde die Arbeit in vier Teilgebiete
aufgegliedert.

Neben der Charakterisierung der Permeabilitit und mechanischen Belastbarkeit
verschiedener Hydrogelverbiinde, der Biokonjugation von Hydrogelen mit
unterschiedlichen Antigen/Antikorper-Systemen, der Oberflaichenmodifikation mittels
unterschiedlicher Verankerungssysteme sowie deren mechanischer Testung iiber
Haftfestigkeitsuntersuchungen, wird vor allem die Generierung eines
implantatassoziierten,  stimulusresponsiven  Wirkstofffreisetzungssystems,  als
Kombination der genannten Teilaspekte, als Fokus der Arbeit betrachtet. Aus diesem
Grund werden die Teilaspekte im Hinblick auf eine geringe Permeabilitit ohne und
hohe Permeabilitit in Anwesenheit eines Stimulus gepriift. Hierfiir wurde als
Hydrogelbasis wurde, da in der Literatur schon bekannt, ein Polyacrylamid-Netzwerk
mit gekoppelten Antigen/Antikorper-Crosslinkern gewdhlt [19-22]. Dieses wurde
modifiziert und hinsichtlich der Mboglichkeit einer Implantatassoziation unter
Bewahrung der responsiven Funktion getestet.

Die Herausforderung liegt hierbei in der Etablierung eines Systems, welches einerseits
flexibel genug fiir den Einbau der Sensorstrukturen (Antigen/Antikérper-Komplex)
und andererseits vernetzt genug ist, um den Austritt des Wirkstoffes in Abwesenheit
des Stimulus gerade so zu verhindern.

Als ein weiterer wesentlicher Punkt ist die Wahl eines geeigneten Stimulus von
immanenter Bedeutung. Dieser sollte nach Moglichkeit kleiner sein als das vorgelegte

Wirkstofffmolekiil, solange es sich um Systeme dhnlicher Hydrophilie handelt.

Charakterisierung unmodifizierter Hydrogele

Die Charakterisierung der Hydrogele wurde iiber die Permeation von Proteinen
unterschiedlicher hydrodynamischer Radien beziiglich unterschiedlicher Gelgehalte,
Vernetzungsgrade und Gelarchitekturen durchgefiihrt. Zusidtzlich erfolgte die
Bestimmung des eingesetzten Gelgehaltes im aufgequollenen Zustand wihrend der
Freisetzung sowie die Erfassung der mechanischen Kennwerte des Hydrogels wie

etwa die Zugfestigkeit (o), die Bruchdehnung (eg) sowie dem E-Modul (E).

79



Fiir sich betrachtet, stellt die Permeation [132] eine Untersuchung beziiglich der
grofBenabhingigen Durchlédssigkeit der PAAm-Netzwerke dar. Ziel der Untersuchung
ist die Sammlung von Informationen beziiglich der Beeinflussung der Freisetzung
durch Anderung des Hydrogelgehalts, des Vernetzungsgrades des Hydrogels und der
Hydrogelarchitektur und die Beurteilung der Starke von deren Einfluss.

Informationen, welche zu der Gestaltung einer Beschichtung fiir ein
stimulusresponsives, implantatassoziiertes Wirkstofffreisetzungssystem, welche trotz
limitierter Schichtdicke einen ausreichenden Riickhalt des Wirkstoffes bei
gleichzeitiger Moglichkeit der Etablierung eines Schaltmechanismus auf

Antigen/Antikorperbasis erkennen lassen muss, nétig sind.

Durchgefiihrt wurden die Permeationsstudien, um keine ausgeprigte zusitzliche
Permeationsbeeinflussung  durch  unterschiedliche = Solvatationstendenzen des
Modellwirkstoffes wiahrend der Freisetzung zu erhalten, mit drei Proteinen, welche
jedoch eine unterschiedliche Grofe aufwiesen und damit einen GroBenbereich von
7,5 nm (BSA, MolekiilgroBe: 66 kDa) iiber 5,0 nm (SPA, 42 kDa) bis 2,4 nm
(Myoglobin, 17 kDa) abdecken [53-55].

Der Bereich, in welchem der Gelgehalt getestet wurde, bewegte sich, angelehnt an die
Moglichkeiten der praparativen Umsetzung, von 7,5 bis 30 % (w/w). Das Hydrogel
darf hierfiir nicht zu hoch konzentriert — und damit zu hart und sprode sein — jedoch
auch nicht so gering konzentriert, dass es flir Testungen nicht mehr geeignet ist — da
auch hier eine sehr schnelle Permeation des Wirkstoffes erwartet werden kann.

Generell sollte bei der folgenden Diskussion im Auge behalten werden dass, wie in
Kapitel 5.1.4. beschrieben, der priparativ eingesetzte Gelgehalt nicht gleichbedeutend
mit dem Gelgehalt im gequollenen Zustand wéhrend der Freisetzung ist. Wie aus
Tabelle 13 hervorgeht, sinken die Polymeranteile im Hydrogel im Laufe der Quellung
fiir jedes Hydrogel. Hieraus ergibt sich fiir die verwendeten Polymermassenanteile von
maximal 30 % (w/w), dass im Rahmen der eigentlichen Studie Gelgehalte von
maximal 10 % (w/w) erreicht werden — gleichbedeutend mit einem sehr stark
ausgepragten Quellungseffekt. Dieses gilt, wie zu erkennen sowohl fiir semi-IPN-
Hydrogele wie auch konventionelle Systeme. Dennoch wurden der besseren Ubersicht
wegen, in der Nomenklatur dieser Arbeit, aus Kontinuitétsgriinden auch weiterhin die

préparativ eingesetzten Gelgehalte beibehalten.
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Generell ldsst sich sagen, dass die Freisetzung eines Wirkstoffes aus einem Hydrogel
vor allem von der Porositit, der Porengrofe, der WirkstoffgroBe und der
Wechselwirkungen des Wirkstoffes mit dem Hydrogel abhidngt, wobei vor allem die
Porositdit und die PorengroBe von dem Gelgehalt, der Gelarchitektur und

Crosslinkerdichte beeinflusst werden [63].

Betrachtet man die Ergebnisse der Freisetzungsstudie, so ergeben sich vier
wesentliche Erkenntnisse:

Der Gelgehalt, Massenanteil an Polymer im Hydrogel, ist einer der bestimmenden
Faktoren der Freisetzung. Bei Schichtdicken von 2 mm, welche wihrend der Versuche
verwendet wurde, ergeben sich hier sehr starke Unterschiede fiir die Permeation eines
Biomolekiils in einer festgelegten Zeitspanne (vgl. Abbildung 27, Abbildung 29).
Diese Unterschiede sind stark ausgeprdgt und zeigen fiir alle verwendeten Systeme
(konventionell, semi-IPN, Vernetzungsgrad, BSA, Protein A, Myoglobin) bei
steigendem Gelgehalt eine Abnahme der Permeation.

Der Effekt tritt in Kombination mit anderen die Permeation beeinflussenden Faktoren,
wie etwa der Molekiilgrofie als Zweitem wesentlichen die Permeation beeinflussenden
Faktor, in unterschiedlich starker Auspriagung auf.

So sind die Unterschiede in der Freisetzung, wie aus Abbildung 27 deutlich wird, fiir
BSA und Protein A wesentlich ausgeprigter als fiir Myoglobin. Fiir beide Proteine
ergibt sich ein sprunghafter Anstieg der Permeation zwischen einem 15 %igen und
einem 7,5 %igen (w/w) Hydrogel. Dies ldsst den Schluss zu, dass sowohl fiir die
Freisetzung von BSA als auch von Protein A unterhalb eines Gelgehaltes von 15 % die
PorengroBBe und Porositit des Hydrogels so gro wird, dass keine starken
Wechselwirkungen mit dem Netzwerk auftreten konnen. Ein Trend welcher sich
bereits bei 15 %igen (w/w) Hydrogelen, mit einer gegeniiber der zwischen einem
30 %igen (w/w) und 22,5 %igen (w/w) Hydrogel iiberproportional ansteigenden
Zunahme der Permeation, beginnt abzuzeichnen (vgl. Abbildung 27).

Obwohl auch die hochprozentigen Hydrogele (30 %, 22,5% (beide w/w)) im
gequollenen Zustand nur einen geringfiigig héheren Polymermassenanteil aufweisen,
tritt das Wasser hier offenbar oft in sogenannten ,,dead ends* auf. Hierbei handelt es

sich um Bereiche, welche einerseits aufgrund des geringen Durchmessers die
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Wirkstoffmolekiile nicht permeieren lassen konnen, wihrend sich andererseits genug
Wasser einlagern kann [63].

Dies konnte ein Grund sein, warum dieses Verhalten fiir Myoglobin, den kleinsten
verwendeten Vertreter in einem solch ausgepriagten Zustand nicht beobachtet wird. So
ist zwischen einem 15 %igen und einem 7,5 %igen (w/w) PAAm-Hydrogel lediglich
eine Zunahme der Freisetzung von Myoglobin von 80,7 = 4,8 % auf 86,3 = 7,3 % zu
beobachten. Dies ldsst den Schluss zu, dass es in diesem Gelgehaltbereich aufgrund
der geringen MolekiilgroBBe zu keiner ausgepriagten Freisetzungseinschrankung durch

die Dichte des verwendeten Netzwerkes kommen kann.

Diese Unterschiede der Freisetzung, zwischen BSA/Protein A einerseits und
Myoglobin andererseits, machen deutlich, wie sehr die Freisetzungsparameter
miteinander verwoben sind. Gerade die unterschiedlichen Freisetzungs-
charakteristiken der groBeren Proteine ergeben im Hinblick auf die starke Zunahme
der Freisetzung ab einem Gelgehalt von 15 % (w/w) im Zusammenspiel mit der
schwach ausgepridgten Steigerung der Freisetzung von Myoglobin qualitative
Hinweise beziiglich der Porenweite und Porositédt des Hydrogels.

So scheinen hydrophilere Molekiile in einem GroBenbereich oberhalb von 42000 Da
starker Beeinflussungen durch das Netzwerk ausgesetzt — welche zu einer
Verlangsamung der Freisetzung beitragen konnen.

Neben rein sterischen Griinden lassen sich hier Wasserstoffbriickenbindungen,
ionischen Wechselwirkungen oder Van-der-Waals-Kréfte als physikalische
Wechselwirkungen zwischen den Seitenketten des Proteins sowie dem Hydrogel

vermuten (vgl. Abbildung 8).

Interessanterweise zeigen die verschiedenen Vernetzungsgrade (vgl. Abbildung 29)
sowie die Gelarchitektur (vgl. Abbildung 12) als Punkte drei und vier einen
wesentlich geringeren FEinfluss auf die Freisetzung. Erwartet worden war eine
Steigerung der Freisetzung mit abnehmender Crosslinkermenge [63]. Dies konnte aber
weder durch die hierfiir durchgefiihrten Versuchsreihen belegt werden (vgl.
Abbildung 29), noch indirekt im Verlaufe der Testung der unterschiedlichen

Gelarchitekturen.
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Vielmehr ergeben sich fiir beide genannten Parameter keine Unterschiede. Dies l4sst
die Vermutung zu, dass in dem aus Stabilitits- und Synthesegriinden getesteten
Bereich von 58/1 und 117/1 (sowie auch hier nicht dargestellten Untersuchungen im
Bereich von 234/1 AAm/MBAA) beziiglich der Interaktionen zu den verwendeten
Proteinen keine Unterschiede in den Wechselwirkungen des Gelkorpers auftreten.
Dieses Ergebnis ldsst sich auch mit Werten der schon erwihnten Karl-Fischer-
Titration untermauern. So wirkt sich die erhdhte Crosslinkerdichte nicht durch eine
geringere Quellung des Netzwerkes aus. Dies ldsst den Schluss zu, dass die
PorengroBe sich bei einer Variation des Vernetzungsgrades von 58/1 auf 117/1

(AAmM/MBAA) nicht dndert (vgl. Tabelle 13).

Als weiteren Punkt, welcher fiir die Charakterisierung des Hydrogelnetzwerkes als
Beschichtungsmatrix von Bedeutung ist, kommt den mechanischen Studien fiir die
Generierung  eines  implantatassoziierten — Wirkstofffreisetzungssystems  eine
wesentliche Bedeutung zu.

Hauptsichlich abhidngig vom Gelgehalt ist die Steifigkeit des Materials. Diese fiihrt zu
einem schnellen Kollaps des Hydrogels bei mechanischen Belastungen. Daher konnen
Hydrogele eines hohen Gelgehaltes keine Alternative fiir die Bildung von
Implantatbeschichtungen darstellen. Ein Punkt welcher sowohl fiir dilatierbare
Systeme, fiir welche diese Daten auch aufgrund der Bruchdehnung interessant sind, als
auch fiir nicht dilatierbare Systeme gilt. Gele eines geringeren Gelgehaltes zeigen eine
hohere Flexibilitdt wie es in Abbildung 31, Abbildung 32 und Tabelle 14 anhand der
KenngroBen des E-Moduls (E), der Bruchdehnung (eg) und der Zugfestigkeit (o)
dargestellt ist. Einhergehend mit dieser Tatsache ist eine steigende Empfindlichkeit
der Hydrogele beziiglich des mechanischen Einflusses bei abnehmendem Gelgehalt.
Dies ist der Grund, warum diese Art der Hydrogelbeschichtung fiir Implantate, welche
einer stirkeren Deformation unterworfen werden koénnen, nicht infrage kommen.
Grund ist, dass hier zwar flexible aber mechanisch belastbare Beschichtungen bendtigt
werden. Dies fiihrt zwangsldufig zu der Verwendung von Hydrogelen eines mittleren
Gelgehaltes fiir dilatierbare Implantate. Hydrogele eines geringeren Gelgehaltes
konnen allerdings im Falle von nicht-dilatierbaren Systemen, welche keinem
mechanischen Stress ausgesetzt sind, verwendet werden.

Die Ergebnisse fiir die Versuchsreihe der PAAm-Hydrogele mit einem

Vernetzungsgrad von 117/1 zeigen fiir das 15 %ige (w/w) Hydrogel unter der
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Annahme, dass 30 %ige Hydrogele eine zu geringe Bruchdehnung und 7,5 %ige
Hydrogele zu wenig mechanische Stabilitit aufweisen, Werte, welche gerade auch im
Hinblick auf die Ergebnisse der Permeationsstudie fiir eine Beschichtung geeignet
erscheinen. Das System wurde daher wie im Falle der Biokonjugation (vgl.
Kapitel 0) als geeignet fiir eine Oberflichenmodifizierung angesehen. Da die Werte
fiir semi-IPN und konventionelle Hydrogele sowie fiir die zwei getesteten
Vernetzungsgrade keine groBen Unterschiede aufweisen wurde, wie im Falle der

Biokonjugation, auf ein 117/1 semi-IPN-Hydrogel zuriickgegriffen.

Spatere Untersuchungen im Rahmen der Generierung eines implantatassoziierten
Wirkstofffreisetzungssystems zeigten, aufgrund der zu erreichenden geringen
Schichtdicken, Probleme  hinsichtlich der mechanischen  Stabilitit des
Polyacrylamidhydrogels (Gelarchitektur: semi-IPN; Gelgehalt: 15% (w/w);
Vernetzungsgrad: 117/1). Aus diesem Grund wurde die Matrix um ein 10,4 %iges
(w/w) PAAm/Alginat-Hybridhydrogel erweitert und die mechanischen Kennwerte
auch fiir diesen Hydrogeltyp aufgenommen (vgl. Abbildung 32). Die Werte hierfiir
lagen im Bereich der 7,5-15 %igen (w/w) PAAm-Hydrogele. Die erhohten Werte der
Bruchdehnung, welche bei etwa 300 % liegen, geben einen Hinweis auf die leicht
erhohte Dehnbarkeit der Hybrid-Hydrogele [99] gegeniiber den vermessenen PAAm-
Hydrogelen.

Der Grund hierfiir liegt an der Kombination aus Bereichen vorwiegend ionischer
Pragung (Alginat) als auch Bereichen mit verstirkt kovalentem Bindungsanteil

(Acrylamid) [99].

Unter der Pramisse der Bewahrung einer moglichst groen Flexibilitit der PAAm-
Netzwerke, vor allem beziiglich des Einbaus der Biomolekiile, ergab sich
Notwendigkeit der Verwendung der Hydrogele des geringeren Vernetzungsgrades fiir
die Testung des Einbaues der Antigene und Antikorper.

Weiterhin empfahl sich beziiglich des Gelgehaltes die Verwendung eines 15 %igen
PAAm-Hydrogels als Basis fiir den Einbau der stimulusresponsiven
Antigen/Antikorper-Strukturen. Begriinden ldsst sich dies mit der starken Zunahme
der Freisetzung unterhalb dieses Gelgehaltes und damit der noch gegebenen
akzeptablen Freisetzungskinetik und den noch vorhandenen verwendbaren

mechanischen Eigenschaften (vgl. Kapitel 5.1.5.). Die bevorzugte Verwendung eines
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6.2.

semi-IPN Hydrogels gegeniiber einem konventionellen Netzwerk ldsst sich {iber die
gesammelten Ergebnisse nicht begriinden. Jedoch kann man bei dem Einbau der
Antikorper in das Fasersystem und des korrespondierenden Antigens in das Netzwerk
des semi-IPN Hydrogels davon ausgehen, dass die gekoppelten Biomolekiile trotz
Ihrer Affinitdt zueinander einen groferen Bewegungsspielraum zueinander haben, als
wenn sie beide gekoppelt in einem konventionellen Netzwerk vorliegen wiirden

[20,22].

Biokonjugation der verwendeten Hydrogele

Als eine der wesentlichen Anforderungen an ein solches System wird, wie zu Beginn
des Kapitels schon erwéhnt, die Verwendung eines — gegeniiber dem Wirkstoff —
kleineren Stimulus angesehen. Um auf die Arbeiten nach Miyata et al. [22] jedoch
aufbauen zu konnen wurde, trotz der Verwendung von BSA als grofites
Modellwirkstoffmolekiil (66 kDa), zu Anfang auf ein Maus IgG und Kaninchen Anti-
Maus IgG gekoppeltes Hydrogel zuriickgegriffen. Dies lag einerseits an der hohen
Stabilitit der verwendeten Antikdrper und andererseits an den massiven
Verianderungen, wie der Reduzierung der Schichtdicke, dem Anpassen des
Crosslinkeranteils sowie des Gelgehaltes, welchen das System von Miyata et al.
auBerdem schon unterzogen war, um eine mogliche Implantatbeschichtung zu
generieren. Aufgrund der verdnderten Gelgehalte und AAm/MBAA-Verhiltnisse mit
welchen gearbeitet wurde, wurden erst einmal Tests beziiglich einer moglichen
Detektion der Antikérper durchgefiihrt. In diesem Rahmen wurden 15 %ige (w/w)
117/1 (AAm/MBAA)-semi-IPN-Hydrogele welche gekoppelte Maus IgG beinhalteten
mit FITC-markierten Ziege Anti-Maus IgG umgesetzt. Hierbei zeigte sich, dass ein
ausreichender Nachweis des gebundenen Maus IgG, selbst in einer Inkubationszeit
von 2 Stunden, nicht erbracht werden konnte. Alternativ wurde dieser Versuch mit
7,5 %igen (w/w) Hydrogelen derselben Gelarchitektur und desselben Vernetzungs-
grades durchgefiihrt.

Das hieraus resultierende positive Ergebnis bestétigen die erfolgreiche Integration der
NSA-modifizierten Biomolekiile, Maus IgG sowie des zugehorigen Antikorpers
Kaninchen Anti-Maus IgG, in das Hydrogelnetzwerk, geben aber auch Hinweise
hinsichtlich einer mdglichen Verwendung des Maus IgG als Stimulus.

So muss ein Molekiil der Grofle von 155000 Da wie ein Maus IgG bei diesem
Gelgehalt einen langeren Zeitraum vorliegen um eine ausreichende Permeation in das

Hydrogel zu erreichen. Dies ist jedoch auch gleichbedeutend mit einer relativ
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langsamen Antwort des Systems auf diesen Stimulus, wodurch bei einem kleineren
Wirkstoffmolekiil bestenfalls eine Beschleunigung der Freisetzung erreicht werden

kann [132] (wie auch aus Abbildung 43 deutlich wird).

Weitere Studien wurden beziiglich der Antigen/Antikérper-Konzentration im
Hydrogel durchgefiihrt. Wie aus Tabelle 15 und Tabelle 16 deutlich wird, ldsst sich
eine Steigerung der Konzentration der Antikdrper deutlich nachweisen. Neben der
Quantifizierung der Riickstrahlintensitdt iiber Fluoreszenzmikroskopie (region of
interest) konnte dies auch tiber BCA belegt werden.

Dies gilt sowohl fiir den Einzelnachweis von gekoppeltem Maus IgG oder Kaninchen
Anti-Maus IgG als auch den Simultannachweis von Maus IgG neben Kaninchen Anti-
Maus IgG. Interessant sind einerseits die geringere Fluoreszenz-intensitidt der mit
Ziege Anti-Kaninchen (FITC) inkubierten Proben und andererseits die im Falle des
Kaninchen Anti-Maus IgG wesentlich geringer ausfallenden Werte der BCA-
Quantifizierung.

Dies kann moglicherweise durch eine, im Rahmen der Synthese, geringer ausfallende
Modifizierung des Hydrogels mit Kaninchen Anti-Maus IgG bedingt sein. So stellen
sich einerseits die Frage ob in der Antikdrperlosung noch genug intakter Antikorper
vorlag, andererseits die Fragen ob die Modifizierung des Antikorpers mit
Acrylatresten ordentlich erfolgt ist, oder der Antikorper weniger reaktive Gruppen fiir
eine Modifizierung vorliegen hat als es im Maus IgG der Fall ist.

Ein weiterer Erkldrungsansatz fiir die geringere Fluoreszenzintensitdt kann in einer
reduzierten Aktivitit des FITC-markierten Antikdrpers begriindet sein, was allerdings
nicht die simultan auftretenden wesentlich geringeren Werte im Rahmen der
Quantifizierung iiber BCA-Werten erkldren kann, welche eigentlich fiir eine geringere
Reduktivitdt der Proteine sprechen, oder aber ebenfalls einen geringeren Anteil an
Protein.

Interessant ist in diese Falle weiterhin, dass die Ergebnisse fiir die
Antigen/Antikorperbestimmung eines mit Maus IgG und Kaninchen Anti-Maus IgG
gekoppelten Hydrogels &dhnliche Werte ergeben wie die Summe der einzeln
modifizierten Systeme in welchen nur Maus IgG oder Kaninchen Anti-Maus IgG
gekoppelt  vorliegt.  Dies  bedeutet, dass eine  Quantifizierung  der

Antigen/Antikoérpermenge im Hydrogel auch simultan durchfiihrbar ist.
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Ein weiterer Punkt, welcher im Rahmen der Biokonjugation untersucht wurde, war die
Biokonjugation des Hydrogels mit verschieden stark NSA-modifizierten
Biomolekiilen. Wie Shoemaker et al. [118] darlegt, sinkt die Affinitdt der NSA-
modifizierten Antigene im Vergleich zu den unmodifizierten Antikdrpern mit einer
steigenden Anzahl an Acrylatresten um bis zu 3 % je Rest.

Hierbei benétigt man allein fiir die Etablierung eines Acrylatrestes ein NSA/AK-
Verhiltnis von 6, wihrend fiir 7 Acrylatreste bereits ein 30-facher Uberschuss an NSA
bendtigt wird [22].

Um zu testen ob sich dieses, auch bei der Verwendung eines Biomolekiils von
~ 6000 Da, bestdtigen ldsst, wurden im Fall der Verwendung von Insulin im
Crosslinkersystem aus Insulin/Anti-Insulin nochmals gesondert Untersuchungen
durchgefiihrt, da es sich bei Insulin um ein — im Verhéltnis — relativ kleines Protein

handelt und die Modifizierung daher groBere Auswirkungen vermuten lassen.

In Tabelle 17 sind die Ergebnisse dieser Untersuchung dargestellt. Durchgefiihrt {iber
die affinitdtsgesteuerte Kopplung von fluoreszenzmarkiertem Anti-Insulin an das im
Hydrogelnetzwerk gekoppelte Insulin zeigt das Netzwerk interessanterweise schon im
unmodifizierten Zustand eine Fluoreszenz, was gleichbedeutend mit einer Kopplung
des Insulins in das Hydrogelnetzwerk — ohne Modifizierung mit einem Acrylatrest —
ist. Eine einfache adsorptive Einlagerung kann hier ausgeschlossen werden, da die
Fluoreszenz anderenfalls im Blindwert ebenfalls aufgetreten wére. Dies bedeutet, dass
die radikalische Synthese, nicht selektiv an -C-C- Doppelbindungen ablduft, sondern
auch Seitenketten des Insulins im geringen Maf3e in die Reaktion eingreifen.
Deutlicher ist die Biokonjugation im Falle eines NSA/Insulin-Verhiltnisses von 5
ausgeprdgt. Nach Miyata et al. [22] ist dies gleichbedeutend mit einem
Modifizierungsverhédltnis von NSA/Protein ~ 1 und belegt den erfolgreichen Verlauf
der Reaktion. Erh6ht man das Verhéltnis auf 10/1 (NSA/Insulin), so steigert sich die
Intensitdt der Fluoreszenz abermals. Jedoch kommt es hier im Hydrogelverbund zu
einer stark inhomogenen Auspridgung der Fluoreszenz. Moglicherweise konnte dieses
Verhalten auf eine mehrfache, aber nicht zu ausgeprigte Modifizierung des Insulins
hinweisen, welches hierdurch im Laufe der Kettenreaktion zu Verklumpungen neigen
konnte.

Ein Faktum, welches sich bei weiter steigender Modifizierung moglicherweise durch

die sinkende Affinitdt zum FITC-markierten Anti-Insulin nicht mehr belegen lésst.
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6.3.

Wie nach Shoemaker et al. [118] zu erwarten, sinkt die Fluoreszenz mit einem weiter
steigenden NSA/Insulin-Verhéltnis (auf 15, 20 und 30, vgl. Tabelle 17) ab, wodurch
belegt ist, dass eine geringe Anzahl an Acrylatresten die Kopplung des Antikdrpers an
das Insulin nicht nachhaltig stort. Weiterhin wird hierdurch belegt, dass zwischen
Insulins und Anti-Insulin nach der Modifizierung noch eine Affinitdt vorhanden ist,

wodurch eine Responsivitit moglich sein kann.

Wie schon unter Kapitel 6.1. angesprochen wurde im Laufe der Untersuchungen
deutlich, dass das PAAm-System fiir sehr diinne Beschichtungen nicht die notige
mechanische Stabilitit wihrend der Préparation aufweist. Daher wurde im Rahmen
der Generierung des implantatassoziierten Wirkstofffreisetzungssystems zusitzlich
eine Studie durchgefiihrt, welche die Maoglichkeit der Etablierung von Antigen-
Antikorperfunktionen in ein PAAm/Alginat-Hybridhydrogel belegen sollte. Das
verwendete Hybridhydrogel wurde hierbei auf erfolgreiche Integration des Insulins
bzw. des Anti-Insulins getestet. Der erfolgreiche Einbau konnte {iber eine Markierung

mittels FITC-markierten Antikdrpern belegt werden (vgl. Abbildung 34).

Oberflichenmodifikation

Einer weiterer wichtiger Punkt auf dem Weg zu der Generierung eines
implantatasssoziierten =~ Wirkstofffreisetzungssystems ist die Ankopplung des
Hydrogels an die Substratoberfliche. Wie in Abbildung 22 und Abbildung 23
dargestellt, erfolgte die Ankopplung der Hydrogelbeschichtung in mehreren Schritten.
So erfolgte eine erste Funktionalisierung iiber die Verwendung einer
Sauerstoffplasmaaktivierung. An die hierbei auf der Substratoberfliche etablierten
Hydroxylgruppen an der Substratoberfliche konnten iiber Reaktion mit
3-Aminopropyltriethoxysilan (APTES) und NSA einerseits und
3-Methacrylpropyltrimethoxysilan (MPTMS) andererseits endstidndige Vinyl-gruppen
erzeugt werden. Diese stellten die Basis fiir die iiber eine radikalische Polymerisation
erfolgte Bildung von PAAm-Fasern an der Oberfliche dar, an welche das

Hydrogelnetzwerk aufgebracht werden konnte.

Um eine schnelle Beurteilung der Modifizierung zu erhalten, wurde auf
Kontaktwinkelmessungen zuriickgegriffen (vgl. Kapitel 4.6.2.). Die Ergebnisse
beziiglich der zunehmenden Hydrophilie nach der Plasmaaktivierung geben hier sehr

schon die Aktivierung der Oberfliche mit Hydroxylgruppen wieder, wodurch sich eine
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erhohte Benetzbarkeit der Oberfliche ergibt (vgl. Abbildung 35). In Folge der
weiteren Aktivierung mittels Silanisierung liber ein APTES/NSA und ein MPTMS
System verschiebt sich die Eigenschaft der Oberfliche aufgrund der endstindigen
Vinylgruppen auf der Substratoberfliache in einen hydrophoberen Bereich. Erfolgt eine
weitere Behandlung mittels AAm bzw. AAm/MBAA-Ankopplungen an der
Oberflache, so stellt sich die Messung aufgrund der nunmehrig entstehenden
Quellungseigenschaften der Oberfliche im zunehmenden MaB als problematisch dar.
So ergibt sich fiir eine Modifizierung mit AAm-Fasern noch eine relativ geringe
Anderung der Oberflichenhydrophilie, wihrend eine Messung des aufgebrachten
AAmM/MBAA-Hydrogels mit dem verwendeten System nicht mehr durchfiihrbar ist.

Sehr schon spiegeln sich diese Ergebnisse auch in den Rasterelekronen-
mikroskopischen Aufnahmen (vgl. Abbildung 36) sowie der lasergestiitzten
Schichtdickenbestimmung (vgl. Abbildung 37, Abbildung 38, Abbildung 39)
wieder. So sind bis zum priparativen Aufbringen der Hydrogelbeschichtung
(Abbildung 36, F) erwartungsgemidl  rasterelektronenmikroskopisch  keine
wesentlichen Anderungen zu beobachten, was sich auch fiir den Fall der AAm-Fasern
bestitigt. Lediglich nach der Modifizierung mittels APTES ergeben sich helle,
nebelartige Strukturen, welche aber in Folge der anschlieBenden NSA-
Funktionalisierung wieder verschwunden sind, wodurch von Salzabscheidungen von
DPBS ausgegangen werden kann.

Die Hydrogelbeschichtung wiederum ist durch eine herbeigefiihrte Beschidigung
leicht zu identifizieren. Das Hydrogel erscheint infolgedessen heller, und an einigen
Stellen mit aufgeworfenen Strukturen, als das darunter zum Vorschein kommende

Glas.

Die Unterschiede zwischen der nur mit AAm-Fasern und der weiterfiihrend mit
AAmM/MBAA préparierten Probe werden nochmals im Vergleich der Abbildung 37
zur Abbildung 39 deutlich. Eine signifikante Schichtdickenverdnderung von 0,75 auf
etwa 35um belegt die wesentlich verbesserten Quellungseigenschaften des
dreidimensionalen AAmM/MBAA-Netzwerkes gegentiiber den praktisch
zweidimensional vorliegenden PAAm-Fasern. Da bei der Oberflichenmodifizierung,
weder oberflichenmorphologisch noch tiiber den Kontaktwinkel Unterschiede

beziiglich eines Systems auf APTES/NSA bzw. MPTMS-Basis festzustellen waren,
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auBBerdem bei der Ankopplung der PAAm-Fasern auch keine grolen Abweichungen
zwischen den beiden Systemen auftraten, wurde das System in der Folge auf eine
alleinige Kopplung iiber MPTMS umgestellt, da die ,,Einschrittsynthese™ gegeniiber
der ,,Zweischrittkopplung® iiber APTES/NSA in der praktischen Umsetzung von

wesentlichem Vorteil war.

Was an den Ergebnissen der Schichtdickenbestimmung allerdings auch deutlich wird,
sind die Herausforderungen, welche in der Verwendung des Pipettierverfahrens zur
Etablierung des Hydrogels auf der Oberfldche liegen. Die aus Abbildung 38 deutlich
hervorgehende Inhomogenitidt der Schichtdicke ist vor allem auf die priparative
Abdeckung und letztliche Ablosung des wihrend der Synthese aufliegenden
Schutzglases zuriickzufithren. Durch die Adsorptionskrifte des Hydrogels an der
Glasoberfliche kam es hédufig zu einem teilweisen Abriss der Hydrogelbeschichtung,
infolgedessen das Verfahren auf die Klebung vorpréparierter Hydrogel fiir die

Generierung von Hydrogelbeschichtungen abgeéndert wurde.

Wie aus Abbildung 41 ersichtlich wird, ldsst sich die Schichtdicke der
Hydrogelbeschichtung auch im Rahmen der Vorpriparation der Hydrogele sehr gut
einstellen. So konnen mit geringen Volumina iiber eine grofBflichige Priparation
homogene sehr diinne Schichtdicken erreicht werden, welche in einem linearen
Zusammenhang mit den eingesetzten Priiparationsvolumina stehen. Uber dieses
Verfahren konnen Werte von unterhalb 100 um erreicht und verarbeitet werden. Als
praparative Herausforderung stellen sich in diesem Verfahren allerdings die sofortige
Reaktion der Hydrogele beziiglich erhohter Luftfeuchtigkeit und die geringe Stabilitit

der verwendeten Hydrogele dar.

Diese limitierte Stabilitdt war der Anlass dafiir, ein System zu etablieren, welches
bessere Eigenschaften im Handling aufwies um eine einfacher reproduzierbare
Priparation zu ermoglichen.

Als System wurden aufgrund besserer mechanischer Eigenschaften PAAm/Alginat-
Hybridhydrogele etabliert und folgend weitergehend untersucht [97-99]. Im Falle der
Priparation diinner Hydrogelbeschichtungen auf 9 mm-CrNi-Edelstahlsubstraten
wurden Versuche zur weiteren Reduktion der Schichtdicke unternommen. Hierbei

erwies sich das Klebervolumen aus AAm/MBAA (vgl. Kapitel 4.6.3) im Falle der
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Verwendung vorpriparierter Hydrogele als ein wesentlicher Faktor. Wie aus
Abbildung 40 hervorgeht steigt die Schichtdicke der Beschichtung im gequollenen
Zustand bei einer Steigerung des Klebervolumens von 2 auf 8 pl auf nahezu das
Doppelte.

Zu Gewihrleistung einer guten Haftung wurden daher fiir 9 mm (o) Substrate eine
komplette Benetzung des Raumes zwischen Hydrogel und Edelstahlsubstrat
vorausgesetzt. Dies konnte {iber die Verwendung eines Volumens von 4 pl erreicht
werden. Daher wurde priparativ unter Verwendung dieses Volumens weiter

gearbeitet, um Schichtdicken um 100 um gewihrleisten zu konnen.

Um die Haftung der verwendeten Hydrogelbeschichtungen auf der Substratoberfliche
zu belegen, also die Notwendigkeit der Oberflaichen-modifikation zu untermauern,
wurden die Hydrogelbeschichtungen zweier unterschiedlicher Geltypen (PAAm, 15 %
(w/w), 117/1; PAAm/Alginat-Hybrid, 10,4 % (w/w)) mittels Bestimmung der
Abschilkraft getestet. Dies erfolgte, soweit moglich, fiir zwei verschiedene
Schichtdicken. Hierbei konnten fiir eine 450 um dicke Hydrogelbeschichtung
wesentlich hohere Abschilkrifte gemessen werden als fiir die 90 um dicken
Hydrogelbeschichtungen. Begriinden lésst sich dies wahrscheinlich mit einer tieferen
Durchdringung des Netzwerkes durch die zum Kleben verwendete Ldsung aus
AAmM/MBAA, sowie teilweise Abrisse, vor allem der 90 um dicken Beschichtung,
bevor es zu einem Abschiilen der Proben kam. Uber die tiefere Durchdringung kann
sich eine bessere Haftung ergeben. Diese fillt daher offenbar, wie in Abbildung 42
dargestellt, fiir die 450 pm dicken Hydrogelbeschichtungen wesentlich gro3er aus.

Wie bei den Zugversuchen stellt sich das Hybridhydrogel, auch in der
Oberflachenankniipfung, als stabiler dar. In Kombination mit den Ergebnissen der
Oberflichenmodifizierung, der erhohten Stabilitit des Polyacrylamid/Alginat-
Hybridhydrogelverbundes gegeniiber dem PAAm-Hydrogel und einer ebenfalls
erfolgreichen Biokonjugation wurde das Hybridhydrogel als Grundlage des
implantatassoziierten Wirkstofffreisetzungssystems auf Insulin/Anti-Insulin-Basis

verwendet.
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6.4. Stimulierte Freisetzung und implantatassoziiertes Wirkstofffreisetzungssystem
Vorgestellt werden hier zwei stimulusresponsive Hydrogele, welche in der
Freisetzungskammer auf die Funktionalitit hin untersucht werden sollten. Bei dem
ersten System handelt es sich um eine Variante eines PAAm-Hydrogels mit einer
Kombination aus Maus IgG und Kaninchen Anti-Maus IgG als stimulusresponsive
Funktion. Bei der zweiten Variante handelt es sich um ein PAAm/Alginat-
Hybridhydrogel mit Insulin und Anti-Insulin als stimulusresponsive Faktoren.

Im ersten Fall wurde BSA als Modellwirkstoff und Maus IgG als Stimulus verwendet.
Es konnte gezeigt werden, dass eine leichte Steigerung der BSA Freisetzung in
Anwesenheit eines Stimulus erfolgt. Aus Abbildung 43 geht hervor, dass mit
Anwesenheit des Stimulus eine Steigerung der Freisetzung einhergeht. Dieses gilt
nicht nur fiir die initiale Phase der Freisetzung, sondern iiber den ganzen Zeitrahmen
der Freisetzung von 72 Stunden gesehen. Allerdings muss erwédhnt werden, dass die
kumulative Freisetzung aus dem biokonjugierten Netzwerk doppelt so hoch ausfillt
wie die Freisetzung aus dem nicht modifizierten semi-IPN Hydrogel in Abwesenheit
des Stimulus. Ein weiterer Nachteil, welcher auf dem System nach Miyata et al.
beruht, ist in diesem Fall die Verwendung von BSA als Modellwirkstoff und dem
groferen Stimulus Maus IgG. Da eine Penetration des Hydrogels durch den Stimulus
gewihrleistet sein muss, garantiert diese Voraussetzung gleichzeitig die permanente
Freisetzung des kleineren = Wirkstoffmolekiils BSA. In  weiterfithrender
Schlussfolgerung ergibt sich hieraus, dass durch Anwesenheit bzw. Abwesenheit des
Stimulus kein ,,on-off-Mechanismus, vielmehr nur eine Beschleunigung oder
Verlangsamung der Freisetzung zu erreichen ist.

Als Schlussfolgerung fiir eine Modifizierung des Systems erschlieBen sich folgende

Punkte:

1. Im Falle der Beibehaltung des Modellwirkstoffes muss eine gréoBenméfige
Anpassung des Stimulus erfolgen, dieser also kleiner werden, oder das
Wirkstoffmolekiil groBer.

2.  Um eine nur durch Biokonjugation gleichermaflen gesteigerte Freisetzung des
Hydrogels zu verhindern, muss entweder das Hydrogel verdndert werden oder,

3. die responsive Funktion, also das Antigen/Antikorper-Paar verkleinert werden.
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Diese Verdnderungen sollen {iber eine geringere Porengrofle das Ziel erreichen, in

Abwesenheit des Stimulus eine Permeation des Wirkstoffes zu verhindern.

Umgesetzt wurden diese Punkte bei der Generierung eines weiteren
Freisetzungssystems. In diesem wurde Insulin als Antigen und Stimulusmolekiil
verwendet. Von den sich, aus der oben beschriebenen stimulusinduzierten Freisetzung,
ergebenden Forderungen wurde hiermit die Erste umfassend und gleichzeitig die
Dritte teilweise erfiillt. Im Rahmen der Verwendung von Insulin/Anti-Insulin wurde
das Antigen einer wesentlichen GroBenreduktion von 155000 Da auf 6000 Da
unterzogen.

Durch die Haftfestigkeitsuntersuchungen, Zugversuche sowie Machbarkeits-versuche
beziiglich der Beschichtung wurde zusétzlich ein PAAm/Alginat-Hybridhydrogel als
alternatives Hydrogel fiir ein implantatassoziiertes Wirkstofffreisetzungssystem
etabliert, auch wenn das Hydrogel anders als im Falle der PAAm-Matrix noch keiner
weiterreichenden Untersuchung unterschiedlicher Hydrogelparameter unterzogen

wurde.

Interessant ist in dem Zusammenhang, dass die Freisetzung der stimulusresponsiven
Hydrogele, handele es sich nun um das PAAm-Hydrogel mit Maus IgG/ Kaninchen
Anti-Maus IgG einerseits, oder das PAAm/Alginat-Hybridhydrogel mit Insulin/Anti-
Insulin anderseits, im nicht stimulierten Fall und stimulierten Fall dhnliche (vgl.
Abbildung 43) oder gleiche Freisetzungswerte aufweisen (vgl. Abbildung 44).
Betrachtet man die Steigerung der Freisetzung im Falle der Anwesenheit des Stimulus
fiir beide Hydrogele, so muss man feststellen, dass die Erwartungen beziiglich einer
besseren Schaltbarkeit des Hydrogels durch Anwesenheit eines kleineren Stimulus im
Hinblick auf das Insulin gekoppelte Netzwerk nicht erfiillt werden konnten. So
ergeben sich sowohl in Ab- als auch in Anwesenheit des Stimulus identische
Freisetzungswerte.

Interessant ist auch, dass im Falle der Anwesenheit eines Stimulus (4ier: Insulin) bei
der Umsetzung eines implantatassozierten Freisetzungssystems (vgl. Abbildung 45
und fiir die Freisetzung Abbildung 46) keine Zunahme der Freisetzung iiber einen
bestimmten Zeitabschnitt zu beobachten ist, sondern lediglich in der Anfangsphase

eine erhohte Freisetzung zu beobachten ist.
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Andererseits weillt die Freisetzung durch das responsive, nicht stimulusgetriggerte
System als einziges der gezeigten Systeme einen wesentlich geringeren ,,burst release*
auf. Eine Moglichkeit scheint hier also eine Verlangsamung der Freisetzung durch
Einbau schaltbarer Crosslinker zu sein. Eine These, welche sich durch die identische
Freisetzung des responsiven, stimulusgetriggerten und des nicht responsiven
Hydrogels zu erhdrten scheint, wenn man eine ldsungskontrollierte Freisetzung
postuliert, was heiflt, dass lediglich der ,burst release* durch die Triggerung
unterschiedlich hoch ausfillt. Dies kann daran liegen, dass die initial geldste
Wirkstoffmenge oberflichennah gut mobilisierbar ist, in der Folge aber aus den
Kavititen nur noch geringe Menge austreten, welches aber in der Grofenordnung
keinen Unterschied bei der Freisetzung macht, weswegen die anschlieBende
Freisetzung diffusionskontrolliert abliuft.

Betrachtet man diese Verlangsamung allerdings nicht als reprdsentativ, was auf die
préparativen Herausforderungen und hierbei auftretende Fehler im System moglich ist,
so ergibt sich hier ein anderes Szenario: So werden, belegt durch Abbildung 45,
bereits nach kurzer Zeit teilweise groBflichige Wirkstoffpermeationen, auch weit
entfernt von der beladenen Kavitit (vgl. Abbildung 17, beladen mit Wirkstoff war
lediglich die zentrale Kavitét) deutlich. Die starke initiale Freisetzung, vergleichbar
mit einem ,burst release”, ist in allen Féllen sehr wahrscheinlich auf
Verunreinigungen auflerhalb der Kavititen, sowie einer schnellen Ausschwemmung
der oberflichennahen Wirkstoffanteile im Rahmen der Quellung zu erkldren. Dies
belegt allerdings gleichzeitig, dass der Stimulus in diesem Fall keinen Einfluss auf die
Freisetzung nimmt, da sonst auch eine stirkere Freisetzung iiber die Zeit zu
beobachten wire. Ein Faktum, welches jedoch nicht zu beobachten ist.

Vielmehr stellt sich diese fiir alle Systeme gleich dar, sei es nun fiir ein
Freisetzungssystem ohne Hydrogelbeschichtung, mit Hydrogelbeschichtung oder mit
biokonjugierter Hydrogelbeschichtung im Falle der An- bzw. Abwesenheit eines
Stimulus, so wie aus Abbildung 46 deutlich hervorgeht.

Welches der beiden Szenarien wirklich zutrifft, miissen weitere Untersuchungen

klaren helfen.

Aufgrund der anderweitigen Studienergebnisse wie des Vergleiches mit dem Maus
IgG/Kaninchen Anti-Maus IgG gekoppelten System welches, wie schon erwéhnt,
lediglich eine schwache Steigerung der Freisetzung aufweist (vgl. Abbildung 43) und
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der identischen Freisetzung aus Insulin/Anti-Insulin gekoppelten Hydrogelen in An-
und Abwesenheit eines Stimulus, scheinen die Unterschiede hier allerdings eher als

eine Frage der Praparation und der Diffusion zu beurteilen zu sein.

So wird bei der Variante des implantatassoziierten Wirkstofffreisetzungssystems ein
wesentlich geringerer Bereich des Hydrogels fiir die Permeation verwendet. Obwohl
die Probe mit 9 mm Durchmesser einen fast ebenso grolen Durchmesser aufweist wie
die verwendeten Hydrogelstanzen fiir die nicht oberflichen-gekoppelte Freisetzung, so
ist hiervon lediglich ein Bereich von unter einem Millimeter im Durchmesser, direkt
iber der beladenen Kavitit, fiir die Freisetzung von Bedeutung. Hierdurch kommt es
gewissermalflen zu einer lokalen Verlangsamung der Freisetzung durch den langsamen
Ausgleich der Konzentrationsunterschiede. Eine teilweise beobachtete Losung des als
Wirkstoff verwendeten Proteins unterhalb der Hydrogelbeschichtung, begiinstigt durch
osmotische Prozesse, und hieraus resultierende Blasen stiitzen diese These.

Durch die Klebung ist die Dichte des Netzwerkes um die Kavititen auflerdem
wesentlich ausgeprégter als direkt oberhalb der Kavitit, wo lediglich ein Netzwerk aus
dem urspriinglich vorpriparierten Hydrogel vorliegt. Dieses fiihrt zu einer bevorzugten
Diffusion im Bereich der Kavitdten, da die Diffusion hier einfacher durch das nicht so
dichte Netzwerk erfolgen kann.

Im Gegensatz dazu ist die Moglichkeit der gleichmédBigen Diffusion im nicht
implantatassoziierten Hydrogelverbund {iber den kompletten Hydrogelkdrper hinweg
gegeben. Hierdurch ergibt sich, wie dargelegt, ein anderes Verhalten beziiglich der
Freisetzung, da keine derart stark fokussierte Kanalisation des Wirkstoffes stattfindet,
was eine gleichbedeutend mit einer stetigen Freisetzung, bestimmt nur von dem

Diffusionsverhalten und nicht der Mobilisierung des Wirkstoffes, zu beobachten ist.
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7. Zusammenfassung und Ausblick
In dieser Studie wurden wesentliche Punkte auf dem Weg der Umsetzung eines
implantatassoziierten Wirkstofffreisetzungssystems abgehandelt. Auf der Basis von
Untersuchungen von Miyata et al. wurden fiir diesen Zweck moglicherweise geeignete
Geleigenschaften (Gelgehalt, Vernetzungsgrad, Gelarchitektur) eines
Polyacrylamidnetzwerkes auf Ihren Einfluss beziiglich der Wirkstofffreisetzung
getestet. Um nicht nur beziiglich einer WirkstoffgroB3e, sondern einen Grofenbereich
Ergebnisse zu erhalten, wurden die Hydrogele anhand verschiedener Proteine,
namentlich BSA, Protein A und Myoglobin, getestet.
Hierdurch konnte das Netzwerk iiber einen Grof3enbereich von 2,4 bis 7,5 nm auf die
Permeation von dhnlich hydrophilen Stoffen getestet und das Hydrogel anhand der
Ergebnisse beurteilt werden. Diese Versuche, welche in einer speziell designten
Freisetzungskammer durchgefiihrt wurden (Abbildung 24), hatten das Ziel eine
geeignete PAAm-Hydrogelbasis fir die Integration von Antigen/Antikorper-
Crosslinkern als stimulusresponsive Funktionen zu bestimmen.
Zu dieser Basis, welche einerseits flexibel genug sein sollte um eine Biokonjugation
zu ermdglichen, andererseits eine so hohe Dichte aufweisen sollte um eine Freisetzung
ohne Stimulierung nicht zu ermoglichen, wurde beziiglich der Erkenntnisse aus den
Versuchen der Freisetzungsmatrix ein 15 %iges, 117/1 (AAmM/MBAA) semi-IPN
Hydrogel bestimmt. Hierbei sollte durch die Wahl der Gelarchitektur eines semi-IPN-
Hydrogels ein moglichst flexibles Verhalten des Schaltmechanismus gewdhrleistet
werden [132].
Um ein stimulusresponsives Wirkstoftfreisetzungssystem zu generieren, erfolgte im
ndchsten Schritt die Integration der bioresponsiven Funktionen, also der Antigene und
Antikorper, in das Polyacrylamidnetzwerk [22].
Auf der Basis der Kopplung iiber Acrylatreste in das Netzwerk sollten so die in der
Quartérstruktur strukturell erhaltenen Biomolekiile in das Netzwerk integriert werden.
Hierfiir konnte der Nachweis iiber die Verwendung von fluoreszenzmarkierten
Antikorpern  gefilhrt  werden.  Neben dem  Einbau  unterschiedlicher
Antigen/Antikérpermengen wurde hierbei aulerdem der Einfluss der Modifizierung
mittels Acrylatresten auf die Nachweisbarkeit des gekoppelten Biomolekiils belegt.
Ein Verhalten was den =zusitzlichen Schluss erlaubt, dass die Affinitdt des
nachgewiesenen Biomolekiils zum korrespondierenden hydrogelgekoppelten Antigen

bzw. Antikdrper nicht wesentlich herabgesetzt wird.
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Um ein implantatassoziiertes Wirkstofffreisetzungssystem zu erhalten, wurde neben
der Grundlage des Hydrogels als zweite wichtige Séule des Konzeptes eine
Oberflichenmodifizierung durchgefiihrt. In diesem Rahmen erfolgte die
Oberflichenmodifizierung  mittels einer  Hydrogelbeschichtung in  einem
Mehrstufenprozess. So konnte das Substrat iiber die Verwendung -eines
Sauerstoffplasmas erfolgreich mit Hydroxylgruppen funktionalisiert werden, um die
folgenden Prozesse zu ermdglichen. So erfolgte im Anschluss an die
Funktionalisierung mittels Sauerstoffplasma die Etablierung von endstindigen
Vinylgruppen iiber die Systeme APTES/NSA und MPTMS als Basis fiir das Hydrogel.
In einem ersten Schritt wurden an die endstindigen Vinylgruppen des MPTMS
PAAm-Fasern polymerisiert. An diese konnten im Folgeschritt erfolgreich PAAm-
Netzwerke unterschiedlicher Schichtdicken aufgebracht werden.

Um die Beschichtung jedoch in einem fiir Implantate anwendbaren Rahmen zu
erhalten, wurden, wie oben erwihnt, Schichtdicken von unter 100 um abgestrebt. Die
Etablierung des Hydrogels erfolgte hierbei erfolgte neben der Testung des
Pipettierverfahrens auch iiber die Klebung unterschiedlich starker vorpréiparierter
Hydrogele zur Untersuchung des Einflusses des Klebervolumens auf die Schichtdicke.
Hierbei kam es zusitzlich aufgrund der priparativen Handhabung zur Einflihrung
eines PAAm/Alginat-Hybridhydrogels neben dem bisher verwendeten PAAm-
Netzwerken. Uber diese Modifizierung konnte eine erfolgreiche Reduktion der
Schichtdicke der Hydrogelbeschichtung auf der Oberfliche durchgefiihrt werden,
wobei die Werte unterhalb von 100 pm lagen.

Mittels Bestimmung der Abschilkraft wurde zusétzlich die Haftung des Hydrogels auf
Modellsubstraten belegt.

Als weiterer zielfiihrender Baustein wurde das Hydrogel, noch nicht auf der
Oberflache etabliert, auf seine Schaltbarkeit hin untersucht. Hierbei konnte gezeigt
werden, dass ein biokonjugiertes Hydrogel eine wesentlich hohere Durchléssigkeit
aufweist, als die nicht biokonjugierten Hydrogele, anhand derer das zu verwendende
Hydrogel festgelegt wurde.

Die zwei verwendeten Systeme zeigen im Falle des Maus IgG/Kaninchen Anti-Maus
IgG gekoppelten PAAm-Netzwerkes eine positive Reaktion beziiglich der
Schaltbarkeit des Netzwerkes. Aufgrund der geringen Schichtdicke sowie der Grof3e
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des verwendeten Stimulus und Wirkstoffmolekiils ist die Stimulierung jedoch

lediglich mit einer leichten Beschleunigung der Freisetzung zu belegen.

Aufgrund der Ergebnisse wurde das System im Anschluss einer kompletten
Modifizierung unterworfen. Neben der Verdnderung der responsiven Funktion auf
eine Insulin/Anti-Insulin (Antigen/Antikérper)-Paarung, welche vor allem aufgrund
der wesentlich geringeren Grofle des verwendeten Stimulus erfolgte, wurde auch das
Hydrogelnetzwerk im Hinblick auf die Oberflichenmodifizierung fiir ein
implantatassoziiertes Wirkstofffreisetzungssystem verdndert. Hier wurde statt eines
PAAm-Hydrogels nun ein PAAm/Alginat-Hybridhydrogel verwendet. Die Ergebnisse
der nicht-implantatassoziierten Freisetzung negieren eine Beeinflussung der
Freisetzung durch den Stimulus.

Auch eine folgende Studie beziiglich der Beeinflussung eines implantat-assoziierten
Wirkstofffreisetzungssystems durch einen Stimulus ergab keine positiven Ergebnisse,
sodass sich als Fazit ein zwiegespaltenes Ergebnis beziiglich des Prozesses zur

Etablierung eines implantatassoziierten Wirkstofffreisetzungssystems ergibt.

Wiéhrend die Etablierung eines Netzwerkes, die Biokonjugation sowie die
Oberflichenmodifikation durchaus zufriedenstellende Ergebnisse ergaben, so erwies
sich der Hauptfokus der Arbeit, nimlich die Zusammenfiihrung dieser Teilergebnisse
zu einem stimulusresponsiven, implantatassoziierten Wirkstofffreisetzungssystem als
Modellsystem erst einmal als eine zu weit filhrende Herausforderung, welche im

Rahmen dieser Arbeit keiner zufriedenstellenden Losung zugefiihrt werden konnte.

Ansatzpunkte fiir eine erfolgsversprechende Variation gibt es viele, auch wenn man
bei der groflten Herausforderung eines solchen Systems, ndmlich einer Schichtdicke
unterhalb von 100 um, keine Variation zulassen kann.

So stellt bei einer Etablierung einer in vivo verwendbaren Beschichtung die in diesem
Modellsystem verwendete Hydrogelmatrix eine Herausforderung dar. Zwar war das
Ziel dieser Arbeit die Generierung eines Modellsystems auf Polyacrylamidbasis,
allerdings muss festgestellt werden, dass fiir eine mogliche in vivo Verwendung eine
neue, biokompatible Matrix etabliert werden muss. Hierfiir kann die Verwendung des

PAAm/Alginat-Hybridhydrogels bereits eine Grundlage darstellen, wenn man die
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Verwendung anderer Polysaccharide wie Hyaluronsdure als Hydrogelmatrix in
Betracht ziehen wiirde.

Im Rahmen dieser Untersuchung muss auch ein geeignetes Antikorper/Antigensystem
etabliert werden. Zwar weisen die Untersuchungen von Miyata et al. [19-22] sowie
eigene Ergebnisse (vgl. Abbildung 43) auf die Moglichkeit einer stimulusinduzierten
Freisetzung hin, jedoch bisher nur fiir physiologisch nicht relevante Biomolekiile. Eine
Moglichkeit hier einen Schritt in Richtung einer wirklich schaltbaren Hydrogelmatrix,
auch in diesem Schichtdickenbereich zu machen, wire die Verwendung von
Aptameren [133]. Da es sich bei Aptameren um kurzkettige Nucleotide oder
Peptidsequenzen handelt, welche sogar niedermolekulare Stoffe wie Aminosduren
oder auch Virusbestandteile dhnlich stark wie Antikdrper binden kdnnen [133], ergibt
sich hierdurch die Moglichkeit selbst kleine Zielmolekiile als Target zu verwenden.
Ein wesentlicher Vorteil ist auf Grund der Grofe der Aptamere und zugehorigen
Bindungspartner allerdings auch die Moglichkeit einer wesentlich engmaschigeren
Verwendung des Hydrogels als es fiir bei Antigen/Antikorper-Crosslinkern moglich
ist. Ob ein Affinitdtsverlust in Folge der Modifizierung im Hydrogel zu erwarten wire,
miisste hier allerdings noch getestet werden.

Bei einer Verdnderung des Hydrogeltyps miisste folgend allerdings auch die
Ankopplung des Hydrogels sowie die Biokompatibilitit der Hydrogele nochmals
untersucht werden. Diese zeigte fiir die getesteten Systeme (namentlich: semi-IPN
PAAm-Hydrogele (7,5% (w/w), 117/1 (gekoppelt ohne und mit Insulin) sowie ein
PAAm/Alginat-Hybridhydrogel) geringe Biokompatibilitidtswerte und bedarf weiterer
Untersuchungen. Allerdings konnte gezeigt werden, dass eine Kopplung mit Protein

(hier: Insulin) offenbar eine Verbesserung der Biokompatibilitdt mit sich bringt.

So ist aus Schlussbemerkung festzuhalten, dass im Rahmen dieser Arbeit die
Grundlagen zur Generierung eines stimulusresponsiven, implantatassoziierten
Wirkstofffreisetzungssystems gelegt werden konnten. So wurden die Methodiken der
Netzwerksynthese, ihrer Charakterisierung, der Synthese auf Implantatoberflaichen wie
auch der Wirkstoffinkorporation etabliert. Auf Grund des grofen Rahmens an
Variationen sind jedoch bis zu einer erfolgreichen Etablierung einer solchen

Beschichtung noch einige Untersuchungen durchzufiihren.
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