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Vom SI-System abweichende Einheiten, Typografie

Die in dieser Arbeit verwendeten Mafleinheiten entsprechen den Einheiten im Internationalen
Mafleinheitensystem (Sl) giiltigen Mafieinheiten. Aufgefiihrt sind alle abweichenden Einheiten
und deren Umrechnungen. Literaturgebrauchliche Bezeichnungen werden nicht ins Deutsche
ubersetzt, um keine Wortneuschdpfungen zu schaffen, dort erfolgt eine entsprechende "Kennzeich-
nung".

C Grad Celsius, {9}c={T}k - 273.15 &
A Angstrom, 1A = 110" m

E. Aktivierungsenergie

h Stunden, 1 h = 60 min = 3600 s

L Liter, TL=1-10°m?

min Minuten, 1 min =60 s

rpm Rotationen pro Minute

w% Massenanteil, w; = m; / (m; + m;)
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Wichtige Gleichungen und Definitionen

Wasseraktivitat a, = l;io (1.1)
ARRHENIUS-Gleichung: k=A4A- e—% (1.2)
Quellungsgrad: q: = % -1 (1.3)
Wo
1. Ficksches Gesetz: ] = —Dﬁ (1.4)
ox
Diffusionskoeffizient: D= (;i) (1.5)
Hookesches Gesetz F=k- Ax (1.6)
Spannung bzw. Shear Modulus a(t) = yo(G'sin wt + G"sin wt) (1.7)
aw Wasseraktivitat
p Wasserdampfpartialdruck der Probe
Po Sattigungsdampfdruck von reinem Wasser
qt Quellungsgrad
W, Ausgangsgewicht
W, Gewicht zur Zeit t
Tg Glastuibergangstemperatur
J Teilchenstromdichte
D Diffusionskoeffizient
X Freie Weglange
k Proportionalitatsfaktor; Steifigkeit des Polymernetzwerkes
G Speicher-Schermodul
G" Verlust-Schermodul
c Spannung
Y Amplitude, Scherdehnung

) Kreisfrequenz
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Kurzfassung

Hydrogele sind vernetzte Polymere, welche in Wasser und biologischen Fliissigkeiten quellen,
ohne sich dabei selbst zu [6sen. Sie sind in der Lage, grofle Wassermengen reversibel aufzunehmen
und dabei ihre dreidimensionale Form beizubehalten. Ihre Eigenschaften kénnen im Allgemeinen
durch ihre Zusammensetzung, der Art des genutzten Monomers, ihrer elektrischen Ladung auf
molekularer Ebene sowie auch ihrer Polymerisations- oder Vernetzungsmethode eingestellt wer-
den. Diese Bandbreite an Moglichkeiten resultiert in einer Vielzahl an Eigenschaften, welche spe-
ziell fur ihre jeweilige Anwendung angepasst werden kann. Somit wecken Hydrogele immer wieder
in den verschiedensten Anwendungsbereichen grofies Interesse in der Forschungsgemeinschaft.
Vor allem im medizinischen Bereich er6ffnen sich mit der weiteren Erforschung der Hydrogele
neue Therapieansitze.

Nichtsdestotrotz gibt es bei der Herstellung von Hydrogelen auch einige Limitierungen, die
Uberwunden werden miissen, um zum erfolgreichen Einsatz in der Medizin beizutragen. Vor allem
die Findung eines Hydrogels, welches alle Anforderungen eines medizinischen Produktes erfiillen
muss, stellt immer wieder Hiirden in dem Themenkomplex der Anwendung von Polymeren in der
Biomedizintechnik dar.

Das Ziel dieser Arbeit besteht darin, neue Hydrogele zu synthetisieren und in ihren Eigen-
schaften grundlegend zu charakterisieren. Neben ihren Quellungseigenschaften wurde vor allem
das mechanische Verhalten wéahrend und nach ihrer Gelierung evaluiert. Fiir ihre spatere medizi-
nische Anwendung wurde unter anderem auf die Untersuchung ihrer Biokompatibilitat und deren
antibakteriellen Eigenschaften ein besonderes Augenmerk gerichtet. Dabei wurden Struktur-Eigen-
schafts-Beziehungen hergestellt und ein Grundstein fiir unterschiedlichste medizinische Anwen-
dungen gelegt. Durch dieses Wissen wurden die untersuchten Hydrogele fiir ihre Anwendung als
Wirkstofffreisetzungssystem in der Augenheilkunde angepasst und optimiert.
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Abstract

Hydrogels are cross-linked polymers that can swell and expand in water and biological fluids
without dissolving themselves. They are able to absorb large amounts of water reversibly while
maintaining their three-dimensional shape. Their properties can generally be adjusted by their
composition, the type of monomer used, their electrical charge and the method of polymerization
or cross-linking. This range of possibilities results in a variety of properties that can be specifically
adapted to the application. Thus, hydrogels awaken again and again in the most diverse fields of
application. Especially in the medical field, further research on hydrogels has opened up new ther-
apeutic approaches.

Nevertheless, there are some limitations in the synthesis and production of hydrogels which
have to be overcome in order to contribute to a successful application in medicine. Especially the
production of a hydrogel that fulfils all requirements of a medical product is always an obstacle in
the complex of topics concerning the application of polymers in biomedical technology.

The goal of this work is to synthesize new hydrogels and to characterize their properties. In
addition to their swelling properties, rheological behavior during and after gelation will be evalu-
ated. For their subsequent medical application, special attention will be paid to the investigation
of their biocompatibility and antibacterial properties. Thereby structure-property relationships are
to be established and the foundation for a wide range of medical applications is to be laid. Based
on this knowledge, the hydrogels under investigation will be adapted and optimized for their ap-
plication as drug delivery systems in ophthalmology.
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1 Einleitung

1.1 Die Entwicklung und Klassifikation von Hydrogelen

Hydrogele sind dreidimensionale Polymernetzwerke, die in der Lage sind, grole Mengen
Wasser in ihrem gequollenen Zustand zuriickzuhalten. Der Ursprung des Wortes "Hydrogel" (HG)
geht auf vAN BEMMELEN in 1894 zuriick, jedoch wurde dies zu diesem Zeitpunkt als ein kolloidales
Gel aus anorganischen Salzen beschrieben [1]. Das erste quervernetzte Hydrogel in der Literatur
wurde von LiMm und WICHTERLE 1960 publiziert. Polyhydroxyethylmethacrylat (pHEMA) wurde mit
typischen Hydrogeleigenschaften wie hoher Wasseraktivitat und einem sehr hohen Quellungsgrad
beschrieben, mit dem ergeizigen Ziel einer Anwendung in permanentem Kontakt mit
menschlichem Gewebe [2]. Die Wasseraktivitait (a,-Wert) ist das Verhiltnis des
Wasserdampfpartialdruckes der Probe zum Sattigungsdampfdruck des reinen Wassers. Sie ist ein
Maf fur das verfigbare Wasser in einer Probe im Gegensatz zum Wassergehalt, welcher auch das
gebundene Wasser mit einschliefit. Die Anzahl der Studien Gber Hydrogele stieg insbesondere seit
den 1970er Jahren deutlich an, wobei die Anwendungsziele und die bestehenden Komponenten
stark variierten. Die Entstehungsgeschichte und Entwicklung dieser interessanten Materialien
kann in vier Generationen unterteilt werden (Abbildung 1.1) [3].

S DS e DS o

ab 1960 ab 1970 ab 1990 ab 1995
* Einfache 3D- * T-abhangige HG * Stereokomplexe HG ¢ Enzym-abhangige HG
vernetzte HG * pH-abhangige HG  * Physikalisch * Doppeltvernetzte HG
* Biomolekiil- vernetzte HG * Verbund-HG
abhangige HG * Kombination von
synthetischen und
nattirlichen
Polymeren

Abbildung 1.1. Schematische Darstellung der Hydrogel-Generationen.

Die erste Generation von Hydrogelen konzentriert sich im Wesentlichen auf relativ einfache,
chemisch vernetzte synthetische Polymere, welche sich fir die grundlegende Charakterisierung
sowie die spezielle Einstellung physikalisch-chemischer Eigenschaften wie Diffusionsfahigkeit und
Vernetzungsdichte eignen. Die Hydrogele werden hauptsiachlich durch Polymerisation
wasserloslicher Monomere in Gegenwart eines multifunktionellen Vernetzers oder durch
Vernetzung hydrophiler Polymere hergestellt. Diese Kettenadditionen, bei denen meist
Vinylmonomere verwendet werden, ist als Polymerisationsmechanismus gut etabliert. Der
Mechanismus besteht aus einer initiierenden freien Radikalspezies, die sich einem Vinylmonomer-
Molekiil durch Offnen der m-Bindung und unter Bildung eines neuen Radikals addiert. Der
Polymerisationsprozess kann durch die Rekombination zweier Radikalspezies oder
Disproportionierung beendet werden [4]. Haufig wird die Polymerisation eines Monomers mit
einem Vernetzer in Losung anstatt einer Bulk-Polymerisation durchgefiihrt, um die Hydrogele in
gewiinschter Form zu erhalten und die Reaktion unter milderen Bedingungen durchfiihren zu
konnen. Eine einfache und etablierte Polymerisationsmethode ist die Nutzung des Redoxsystems
mit Ammoniumperoxodisulfat (APS) als Initiator und N,N,N,N-Tetramethylethylendiamin
(TEMED) als Aktivator, der die Zersetzung von APS in freie Radikale fordert. TEMED setzt dabei
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die Aktivierungsenergie E, von 62 kJxmol™' auf 22 kJxmol™" herab [5]. Der von FENG et al
angenommene Initiationsmechanismus lauft tGber einen Ladungstransferkomplex und einen
zyklischen Ubergangszustand ab und ist in Schema 1.1 dargestellt [6]. Dieses System hat im
Vergleich zu der alleinigen Verwendung von APS den Vorteil, dass die Polymerisation bei
Raumtemperatur ablauft, statt auf 70 °C erwarmt werden zu miissen.

-1 - -1
H H
_ HoH HAEHD H.
0o C" 09 c) 0o
\ 1,0 N L7 NL# W \I SO
,SSOH NE S: . NS .S=0 SO4 N: HO 0 4
[ +(|D Y 2NH — [ |+ 2NH, [ 0 _>[ Jts .
Osg .0 N: NT ZNH4 (e} o’ 2NH,
/ u\\ /| (’)'\\O 7 /

Schema 1.1. Mechanismus der primaren Radikalbildung bei der Redoxinitiierung durch APS und TEMED [5,6].

Neben der radikalischen Polymerisation gibt es noch weitere literaturbekannte Moglichkeiten,
ein Hydrogel chemisch zu vernetzen: (i) hochenergetische Bestrahlung, (ii) die Nutzung von
Enzymen sowie (iii) Kondensations- oder Aldehyd-vermittelte Reaktionen (vgl. Abbildung 1.2) [7].

Chemisch vernetzt Physikalisch vernetzt Doppelt vernetzt
Radikalische Polymerisation Wasserstoffbriicken Doppelt kovalent vernetzt

i3 Wy

Photopolymerisation / X-Ray
lonische Wechselwirkung

%?% 0. CO,
OS2y o,
0 Coz /H?Q/z/ Kombination mehrerer

Gelbildung mit Enzym Vernetzungsmethoden

HO
ZA\QH/ 0:C. 0
S O O_,
%‘E e @ QOZC @) H?)é<>Oﬁ

Klick-Reaktionen Graft / Block Polymer

MCHO ,
— O H BT W N e— -
UUCOOH MO 5 2 %

Abbildung 1.2. Ubersicht von unterschiedlichen Vernetzungsmethoden fiir Hydrogele.

In der zweiten Generation von Hydrogelen gewannen Materialien, die auf spezifische Stimuli
reagieren (z.B. Temperatur-, pH- oder Konzentrationsverinderung), immer mehr an Bedeutung [8].
Diese Hydrogele finden vor allem in der Medizin fur eine gerichtete Wirkstofffreisetzung
Anwendung [3,9,10]. In dieser Hydrogelgeneration wurden auch erste Entwicklungen
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physikalischer Vernetzungsmethoden mittels hydrophober und ionischer Wechselwirkungen
erforscht [11]. In der dritten Hydrogel-Generation wurden weitere Vernetzungsmethoden
entwicklet (z. B. Metall-Ligand Koordination, Interaktionen zwischen Peptiden), welche die
mechanischen, thermischen und degradierenden Eigenschaften der Hydrogelmaterialien
erweiterten [12-14]. Zusatzlich wurden immer mehr Hydrogele mit unterschiedlichen chemischen
und strukturell reaktiven Gruppen entwickelt, die auf neue und/oder mehrere auf3ere Stimuli rea-
gieren, womit z. B. ein Volumen- oder Phaseniibergang ausgelost werden kann [15]. Die vierte Ge-
neration, auch "Smart Hydrogels" genannt, umfasst vor allem in situ bildende Hydrogele sowie
doppelt vernetzte Hydrogele. Diese konnen durch kovalente Vernetzung von Polymeren mit kom-
plementaren funktionellen Gruppen oder durch eine Kombination aus physikalischen, kovalenten
oder ionischen Bindungen gebildet werden und sogar aus Polymeren synthetischem und natrli-
chem Ursprungs bestehen. Diese "Smart Hydrogels" ermoglichen viele Feineinstellungen der Hyd-
rogeleigenschaften, wie beispielsweise die mechanische Stabilitat und die Freisetzungskinetik. Die
folgende Einleitung dieser Arbeit erméglicht den Uberblick iiber das breite Spektrum der Hydro-
gele, die mit ihren unterschiedlichsten Strukturen vielseitige Eigenschaften und einen weiten An-
wendungsbereich aufweisen. Im Rahmen dieser kumulativen Dissertationsschrift wurden eben-
diese Eigenschaften von [2-(Methacryloyloxy)ethyl]-trimethylammoniumchlorid (MAE-TMA) und
Kalium-3-sulfopropylmethacrylat (MAE-SOs3) basierenden Hydrogelen ausgiebig erforscht und
charakterisiert (Schema 3.1).
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1.2 Eigenschaften von Hydrogelen

a. Quellungseigenschaften von Hydrogelen

Die hohe Affinitat von Hydrogelen, eine grofiere Menge Wasser aufzunehmen, lasst sich mit
deren chemischer Zusammensetzung erklaren: Ein Teil des Polymernetzwerkes besteht aus hydro-
philen funktionellen Gruppen, die ein Quellen in polaren Medien ermdglicht. Durch das Polymer-
netzwerk behalten Hydrogele bei diesem reversiblen Vorgang ihre dreidimensionale Form bei Zu-
nahme ihrer Grof3e. Eine Quellung ist der kontinuierliche Vorgang eines Polymers von einem glas-
dhnlichen Zustand in ein gequollenes relaxiertes Gleichgewicht (siehe Abb. 1.3).
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Abbildung 1.3. Mechanismus des reversiblen Quellungsvorgangs von Hydrogelen. Adaptiert nach Ganji und
Bajpal et al. [16,17].

Obwohl manche Quellungsmechanismen einiger Polymere durch die Fickschen Gesetze (Dif-
fusion entlang eines Konzentrationsgradienten) beschrieben werden kdnnen, ist die Beschreibung
glasartiger Polymere in der Regel komplexer. Grundsitzlich werden drei Arten des Stofftransportes
beim Quellen von Hydrogelen unterschieden: Bei der Fickschen Diffusion bzw. dem "Fall-1-Trans-
port" ist die Temperatur des Mediums deutlich hoher als die Glasiibergangstemperatur T. In die-
sem Fall haben die Polymerketten eine hohe Mobilitat, wodurch das Losungsmittel leicht in das
Netzwerk eindringt. Somit ist die Losungsmitteldiffusionsrate Rqi¢r deutlich langsamer als die Po-
lymerkettenrelaxationsrate Rieiax- Der Fall-1I-Transport tritt bei einer experimentellen Temperatur
deutlich unter Ty auf, wobei die Polymerketten nicht ausreichend mobil sind, um ein schnelles Ein-
dringen von Wasser in das Netzwerk zu ermoglichen (Ryise> Rrerax)- Ein weiterer nicht-Fickscher Pro-
zess ist der anomale Transport, der bei gleichen Diffusions- und Relaxationsraten beobachtet wer-
den kann (vgl. Tabelle 1.1). Durch mathematische Diffusionsmodelle lasst sich die Verteilung des
Losungsmittels in einem Hydrogel wahrend des Quellvorganges annéhernd voraussagen, dennoch
sind experimentelle Untersuchungen hier unerlasslich [18-21].
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Tabelle 1.1. Transportmechanismen von Losungsmitteln und Wirkstoffen in Hydrogelen. Adaptiert nach GanJi et al. und
LowMAN et al. [16,22].

Transporttyp Diffusionsexponent n  Zeitliche Abhangigkeit
Ficksche Diffusion bzw. Fall-I-Transport 0.5 t1/2

Anomaler Transport 0.5<n<1 tn-t

Fall-I-Transport 1 zeitunabhangig

Die Quelleigenschaften von Hydrogelen kénnen auch auf die porose Polymerstruktur zuriick-
gefuhrt werden, welche auch optimale Voraussetzungen fiir die Wirkstoffeinbettung oder die Ein-
lagerung von anderen Substanzen wie Methanhydrat bietet [23,24]. Auch die Stimulus-abhangige
Quellung sowie die Diffusionsgeschwindigkeit des Solvents kann durch die Steuerung des Porosi-
tatsgrades angepasst werden, indem der Transportwiderstand verringert wird [25].

b. Biokompatibilitit von Hydrogelen

Ein wichtiger Faktor fiir Materialien, die in Kontakt mit menschlichem Gewebe kommen, ist
die Koexistenz von Biomaterialien und Geweben, die in der Regel als Biokompatibilitat bezeichnet
wird. Biomaterialien werden in immer diverseren und komplexeren Situationen eingesetzt: (i) An-
wendungen in Tissue Engineering (=Gewebekonstruktion bzw. Gewebeziichtung), (ii) invasive Sen-
soren, (iii) Implantate und (iv) Drug-Delivery-Systeme. Der Forschungsbedarf der Biokompatibili-
tat und der ablaufenden Mechanismen im Korper steigt somit immer weiter an. Die Anforderungen
an die jeweiligen Materialien konnen sich stark unterscheiden, wodurch auch die Art der Biokom-
patibilitatstests variiert. Bei der Herstellung von Tissue-Engineering-Produkten sollte das Material
beispielsweise so gestaltet sein, dass es eine physikalische oder mechanische Reaktion hervorruft,
wohingegen bei Wirkstofffreisetzungssystemen keine Reaktionen des Gewebes erwiinscht ist.
Diese Unterschiede sind meist sehr wichtig bei einer Zulassung eines medizinischen Produk-
tes [26].

Im Allgemeinen weisen Hydrogele durch ihre Eigenschaften eine gute Biokompatibilitat auf.
Hydrogele quellen durch ihre hydrophilen Seitenketten in Wasser auf, wobei sie sich nicht auflo-
sen. Aufgrund dieser hydrophilen Natur sind die Polymerketten, die sich an der Oberflache eines
maflig vernetzten Hydrogels befinden, sehr mobil. Es wird angenommen, dass diese Eigenschaft
einige hydrodynamische Eigenschaften von Zelloberflachen dhnelt, die zur Verhinderung der Pro-
teinadsorption und Zelladhasion beitragt. Weiterhin fiihrt diese hydrophile Oberflache zu einer
niedrigen Grenzflachenspannung mit dem umgebenen biologischem Gewebe und Flussigkeiten,
was ebenfalls eine Minimierung der Proteinadsorption und Zelladhasion zur Folge hat [2,27]. Hyd-
rogele konnen Krafteinwirkungen bis zu einem gewissen Grad reversibel aushalten, haben jedoch
nach dem Aufquellen im Allgemeinen eine geringere mechanische Stabilitat. Eine Erhohung der
Vernetzungsdichte im Hydrogel fiihrt zu einer hoheren mechanischen Festigkeit, wodurch jedoch
oftmals die Biokompatibilitat beeintrachtigt wird. Eine Moglichkeit, um Biokompatibilitat und me-
chanische Stabilitat zu gewéahrleisten, ist die kovalente Aufbringung von weichen biokompatiblen
Hydrogelen auf Biomaterialien mit geeigneten mechanischen Eigenschaften. Zusatzlich minimiert
die weiche und elastische Beschaffenheit die Reizung des umliegenden Gewebes und verringert so
die Wucherung des Fasergewebes [28,29].

Als biokompatibel gelten vor allem Hydrogele biologischen Ursprungs, wie Dextran-, Polysac-
charid-, Alginat-, Chitosan-, Gelantine- oder Hyaluronsdure-basierten Polymere [28,30-34]. Im
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Vergleich zu anderen Biomaterialien kommen nun immer mehr synthetische Polymere im medizi-
nischen Bereich aufgrund deren besseren biokompatiblen Eigenschaften zum Einsatz. Synthetische
Hydrogele, die auf Polyethylenglycol, Polycaprolacton oder Polyacrylamid basieren, werden immer
haufiger mit guter Biokompatibilitat beschrieben [35-37]. Oftmals werden auch Verbundstoffe aus
synthetischen Hydrogelen und Biomaterialien hergestellt, um die gewiinschten Eigenschaften bei-
der Materialien zu kombinieren [29,38].

Die Biokompatibilitdt von Hydrogelen ist eine ihrer vielen Vorteile fiir die Anwendung im me-
dizinischen Bereich. Dennoch erfordert der Einsatz als Medizinprodukt ein tiefgreifendes Verstand-
nis einer Reihe von mitunter voneinander abhangigen Eigenschaften, wobei fiir viele neuartige Sys-
teme die Literatursituation noch unzureichend ist. Bei einer Materialcharakterisierung miissen un-
terschiedlichste Parameter, wie (i) der Kontaktort, (ii) die Kontaktzeit, (iii) die physikalischen und
chemischen Eigenschaften sowie (iv) die entstehenden biologischen Effekte beriicksichtigt werden
[39]. Eine Moglichkeit, die Biokompatibilitit von Materialien zu testen, ist der Eluat-Test, wobei
hier die untersuchten Zellen mit dem Eluat einer Probe bebriitet werden. Um sich ein genaues Bild
uber die Biokompatibilitat eines Materials zu verschaffen, werden Zellen oft auch im direkten Kon-
takt zu Zellen unterschiedlichster Herkunft bestimmt. Der Test verlauft positiv, wenn die Zellen (i)
keine toxische Reaktion, (ii) Lyse, (iii) ausgedehnte Vakuolisierung oder (iv) eine Reduktion des
Zellwachstums aufzeigen. Dariiber hinaus muss bei diesen Tests die Morphologie der Zellen ge-
nauestens hinsichtlich ihrer mitochondrialen Stoffwechselaktivitat beobachtet werden, der routi-
nemafig als Index der Zelllebensfahigkeit und Zellproliferation verwendet wird. Als zytotoxisch
gilt ein Material, wenn die Lebensfahigkeit der untersuchten Zellen unter 70 % liegt [40]. Oftmals
werden fir diese Untersuchungen Fibroblasten verwendet. Fiir komplexe Systeme und anwen-
dungsbezogenere Tests konnen auch speziellere Zellen wie Chondrozyten verwendet werden. Zu-
satzlich kann auch die Immunantwort auf Biomaterialien mithilfe von Makrophagen untersucht
werden.

c. Antibakterielle Eigenschaften von Hydrogelen

Mikrobielle Infektionen gehoren auch in der heutigen Zeit noch zu den schwerwiegendsten
Komplikationen in Bereichen des Gesundheitswesens, der Wasseraufbereitung und Lebensmittel-
lagerung, sowie bei der Reinigung von Krankenhaus- und Zahnarztgeraten. Antimikrobielle Wirk-
stoffe sind Substanzen, welche die Vermehrung von Mikroorganismen reduzieren oder sie abtoten.
Zu Mikroorganismen gehoren Pilze und Hefen sowie Viren und Bakterien. Antimikrobielle Wirk-
stoffe stoflen immer wieder auf Interesse sowohl in der Forschung als auch in der Industrie. Anti-
mikrobielle Mittel mit niedrigem Molekulargewicht haben viele Nachteile, wie z. B. toxisches Um-
weltverhalten und eine kurze Wirkdauer. Um diese Probleme zu tiberwinden, werden haufig anti-
mikrobielle Wirkstoffe in Polymermolekiile eingefiihrt oder immobilisiert, was zu einer Reduktion
der einhergehenden Umweltprobleme fiihrt und die Effizienz, Selektivitat sowie ihre Lebensdauer
erhoht. Angewendet werden diese Polymere beispielsweise in antibakteriellen Verpackungen als
Polymerfolie, wo der Wirkstoff entweder immobilisiert oder beschichtet auf der Oberflache oder in
der Masse des Materials eingeschlossen ist [41]. Ein aktuelles Beispiel ist die Eindimmung der
Persistenz von SARS-CoV-2 auf leblosen Oberflachen wie Metall, Glas oder Kunststoff, die bis zu
9 Tage lang bestehen bleiben kann. Die Beschichtung von Oberflachen mittels unterschiedlichster
biozider Materialien ist dabei eine sehr gute Moglichkeit [42,43]. Interessant sind jedoch vor allem
Materialien mit intrinsischen antibakteriellen Eigenschaften ohne einen Zusatz eines antibakteri-
ellen Wirkstoffes. Diese antibakteriellen Eigenschaften von Materialien konnen durch Bakterien-
tests bestimmt und beurteilt werden.
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Abbildung 1.4. Gegeniiberstellung einer gram-positiven und gram-negativen Zellhiille. Adaptiert nach
WALKER et al. [44].

Die Bakterienzellhiille hat eine komplexe mehrschichtige Struktur, die das Bakterium selbst
vor ihrer Umgebung schiitzt. Die Zellhiillen der meisten Bakterien lassen sich in eine von zwei
Hauptgruppen, gram-positive und gram-negative Bakterien, einteilen. Gram-positive Bakterien
haben eine relativ dicke Zellhiille zusatzlich zur Phospholipiddoppelschicht, die aus mehreren
Schichten Peptidoglykan besteht und mit Teichonsauren versteift ist (Abbildung 1.4). Auf3erhalb
des Peptidoglykans befindet sich ein S-Layer aus Proteinkristallen. Gram-negative Bakterien hin-
gegen haben eine innere und auflere Membran. Die diinne innere Zellwand ist mit der auf3eren
Membran tiber eine diinne Peptidoglykanschicht und Lipoproteine verkniipft, wobei die duflere
Membran zusatzliche Lipopolysaccharide (LPS) enthalt [44,45]. Die Einteilung von gram-positiv
und gram-negativ basiert auf einer Farbung der unterschiedlich dicken Peptidoglykanschicht, auch
bekannt als Mureinschicht. Nach der Behandlung mit dem basischen Farbstoff Kristallviolett und
Lugolscher Losung wird ein Farbstoff-lod-Komplex in der Peptidoglykanschicht gebildet, worauf
sich das Bakterium blau farbt. Bei einer Behandlung mit Ethanol kann sich ein Bakterium mit einer
dunnen Peptidoglykanschicht wieder entfarben, was somit als gram-negativ gilt [46]. Oft werden
diese Bakterientypen aufgrund ihrer Struktur auch als Monoderm und Diderm beschrieben [47].
Diese Unterschiede in der Bakterienhiille ist fuir die Ergebnisse von Kapitel 3.4 von Bedeutung.

Der antimikrobielle Effekt von polyionischen Hydrogelen beruht auf den Coulombschen
Wechselwirkungen zwischen der (typischerweise) negativ geladenen mikrobiellen Membran und
dem positiv geladenen Hydrogelnetzwerk (Abbildung 1.5). Wenn die Anziehung zwischen den an-
ionischen Membrankomponenten und dem kationischen Hydrogel stark genug ist, kdnnen die Na-
noporen des Hydrogels wie ein "Anionenschwamm" wirken und Teile der Membran in das Netz-
werk hineinziehen. Dieser Vorgang fithrt zu einer Energieminimierung und einer
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Entropiemaximierung des Systems. Diese Storung der antimikrobiellen Membran bewirkt eine
Membranzerstérung des Bakteriums und ein Absterben der Mikroben [48].

Zytoplasma

| Beschadigte
Zellmembran

Hvdresel ’ | Kationisches poroses
yeres . Hydrogelnetzwerk

Abbildung 1.5. Schematische Darstellung des ,Anionenschwamm®-Modells. Adaptiert nach Li et al. und CLAus et al.
[48,49].

Hydrogele werden in medizinischen Anwendungen oft als Beschichtungen von Implantaten
genutzt. lhre Eigenschaften, antibakterielle Wirkstoffe zu immobilisieren oder ihre intrinsischen
antibakteriellen Charakteristika selbst sind dort von grofiem Vorteil. Antibakterielle Beschichtun-
gen von Implantaten werden oft als Losung fiir die Belastung durch implantatbedingte Infektionen
gehandelt. Beispielsweise kann eine Hyaluronsaure-poly-Milchsaure-Beschichtung, auch "Defen-
sive Antibacterial Coating" genannt, speziell fur den Schutz implantierter Biomaterialien in der
Orthopadie und Zahnmedizin entwickelt [30].

d. Mechanische Eigenschaften von Hydrogelen

Die bereits beschriebenen Quellungseigenschaften von Hydrogelen korrelieren oftmals stark
mit der Elastizitat eines Hydrogels, welche durch die jeweilige Zusammensetzung stark beeinflusst
werden kann. Schon allein durch die Auswahl des Vernetzers, des Monomers und dessen Konzent-
rationen lassen sich die Widerstandsfahigkeit auf Druck- und Zugeinwirkungen einstellen [50].
Eine gute Biokompatibilitit wiederrum geht oft auf Kosten der mechanischen Bestandigkeit des
Hydrogels [51]. Die Untersuchung der mechanischen Eigenschaften von diesen Materialien bietet
viele Vorteile, wie z. B. ein tieferes Verstandnis von Zusammenhangen von Struktur und Wirkung.
Besonders die reversiblen Quellungseigenschaften und Verformungsmoglichkeiten sind fur viele
biomedizinische Anwendungen, wie Stentbeschichtungen, Knorpelersatzmaterialien und Wirk-
stofffreisetzungssysteme, auflerst interessant, da sie menschlichem Gewebe dhneln und sogar in
der Zellregeneration unterstitzen konnen [52,53].

Generell lassen sich ideal verhaltende Materialien in Festkorper und Fliissigkeiten unterteilen.
Wenn eine Kraft auf einen idealen Festkorper ausgeiibt wird, verformt sich das Material und ver-
bleibt in diesem Zustand, bis diese Kraft aufgehoben wird und das Material in seinen Ausgangszu-
stand zuriickkehrt. Diese Art der Verformung wird auch elastisches Verhalten genannt, da die
Energie, die zur Erzeugung der Verformung geleistet wurde, im Material gespeichert und vollstan-
dig wiedergewonnen werden kann, wenn diese Kraft entfallt. Ideale Fliissigkeiten hingegen lassen
sich unbegrenzt verformen, solange eine Kraft auf sie eingetibt wird. Wird die einwirkende Kraft
aufgehoben, verbleibt eine ideale Fliissigkeit in ihrem Zustand. Obwohl das Ausmaf} der Verfor-
mung unbegrenzt ist, wird die Geschwindigkeit, mit der sich die Fliissigkeit verformt und fliefit,
genau durch die Grofle der Kraft bestimmt. Das Verhaltnis von Kraft und Verformungsgeschwin-
digkeit ist als Viskositat definiert, die angibt wie schnell eine Flussigkeit flie3t, wenn eine Kraft in
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einer konstanten Geschwindigkeit ausgelibt, bis die Kraft aufgehoben wird. Ein idealer plastischer
Korper wiederrum verhalt sich wie ein starrer Festkorper, solange kleine Spannungen angelegt
werden. Oberhalb der Fliegrenze ist die Verformung idealer plastischer Kérper, wie Stéhle beim
Schmieden, irreversibel. Reale Materialien sind weder ideale Feststoffe noch ideale Fliissigkeiten
oder gar ideale Mischungen. Sie zeigen sowohl elastisches als auch viskoses Verhalten und werden
daher viskoelastisch genannt [54].

Elastisches Deformationsverhalten wird durch das Elastizitatsgesetz bzw. das Hookesche Ge-
setz dargestellt. Hookesche Materialien verformen unter einer herrschenden Spannung o propor-
tional zu einer Dehnung ¢. In diesem linear-elastischem Bereich gilt das Hookesche Gesetz. Uber
die erhaltene Steigung lasst sich das Elastizititsmodul E bestimmen, welches die Duktilitat eines
Materials angibt. Uber den linearen Bereich hinaus kann das Material bis zur Elastizitatsgrenze
reversibel verformt werden. Oberhalb dieser Grenze ist die Verformung, bis hin zum Bruch, irre-
versibel (Abbildung 1.6). Das Hookesche Gesetz gilt jedoch nur fir linear-elastische Materialien,
wihrend Hydrogele normalerweise nichtlineare Spannungs-Dehnungs-Reaktionen aufweisen. Fiir
Kunststoffe, gummidhnliche Materialien und vernetzte Polymerketten ist das Neo-Hookesche Ge-
setz anwendbar. Vernetzte Polymerketten konnen sich bei geringen Belastungen zunachst relativ
zueinander bewegen. Ab einem gewissen Punkt sind die Polymerketten zu einem Maximum der
kovalenten Verkniipfungen gedehnt, was zu einem dramatischen Anstieg der Spannung und des
E-Moduls fiithrt. Dieses Modell gilt jedoch nur fiir geringe Dehnungen von unter 50 % [55]. Den-
noch wird bei kleinen Verformungen oft das Hookesche Modell auf nichtlineare Materialien im
linearen Bereich angewendet [56,57]. Nicht nur die mechanischen Eigenschaften, sondern auch die
Elastizitat des Gelnetzwerkes lasst sich mithilfe des Hookeschen Gesetzes beschreiben [58].

Hooke'sches Verhalten Neo-Hooke'sches Verhalten

Spannung o
Spannung o

Dehnung & Dehnung &

Abbildung 1.6. Gegeniiberstellung von HookE'schen und Neo-HOOKE'schen Verhalten.

Um mechanische Informationen fiir viskoelastische Systeme zu erhalten, werden oft oszilla-
torische Scherdehnungen oder -spannungen mit kleiner Amplitude anstatt gleichmafiiger Verfor-
mungen auf die Probe aufgebracht. Wenn eine oszillatorische Scherdehnung mit einer Amplitude
Yo in einer Kreisfrequenz w angelegt wird, oszilliert die Spannung o ebenfalls mit der Zeit ¢, ist
jedoch um & phasenverschoben (Abbildung 1.7). Materialien mit einer Phasenverschiebung zwi-
schen 0° und 90° kdnnen als die Summe ihrer elastischen und viskosen Beitrage ausgedriickt wer-
den (Formel 1.7). Das komplexe Schermodul setzt sich aus dem Speicher-Schermodul G' und dem
Verlust-Schermodul G" zusammen, welche das elastische und das viskose Verhalten von Materia-
lien beschreiben. Uber eine stetige Oszillationsmessung lasst sich die Gelierung eines Hydrogels
verfolgen. Dabei ist G" bis zum Gelierungspunkt grofler als G'. Ab diesem Gelierungspunkt geht
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das Hydrogel immer mehr vom flussigkeitsahnlichen Verhalten zum feststoffahnlichen Verhalten
tiber, bis ein stationarer Zustand erreicht ist.
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Abbildung 1.7. Spannung und Dehnung bei einer oszillatorischen Verformung (links) und die schematische Darstellung
einer Polymerisationsverfolgung eines Hydrogels (rechts). Adaptiert nach JANMEY et al. [54].

Bei Dehnungs- sowie Kompressionsuntersuchungen wird die Spannung in Bezug auf die je-
weilige Dehnung aufgenommen. Dabei hat jedoch auch die Geschwindigkeit der Messung einen
grofien Einfluss. Bei Scher-Dehnungsuntersuchungen wird die Auslenkung von einem Messpunkt
zum nachsten erhoht, wobei die Frequenz konstant gehalten wird. Eine Kenngréfie dieser Unter-
suchungen ist der lineare viskoelastische Bereich, der konstante Plateauwert des G'-Kurvenverlau-
fes, in der die Probe verformt werden kann, ohne sie zu zerstdren. Wenn G' in diesem Bereich
grofler ist als G", zeigt das untersuchte Material eine gelartige oder feste Struktur auf. Nach diesem
konstanten Bereich nimmt die anfangliche strukturelle Festigkeit ab, bis G' und G" gleich grof3 sind
und die Probe anfangt zu flieBen. Wenn jedoch G" gréfier als G' ist, zeigt die Probe eine eher flis-
sige Struktur auf (Abbildung 1.9).

Dehnung Kompression Scherung
F
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Abbildung 1.8. Schematische Darstellung verschiedener mechanischer Tests. Adaptiert nach JANMEY et al. [59].

Scher- sowie Oszillationsmessungen sind wichtige Arten mechanischer Tests. Biomaterialien
erfahren durch anhaltende Krafte wie Schwerkraft oder Blutdruck eine konstante Belastung, Be-
anspruchung und Verformung. Aus diesem Grund mussen diese Eigenschaften vor ihrem Einsatz
im menschlichen Korper genauestens untersucht werden.
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1.3 Anwendungen von Hydrogelen

Hydrogele haben sich in den letzten Jahrzehnten stark weiterentwickelt und sind durch ihre
vielseitigen Eigenschaften nicht mehr aus der Industrie wegzudenken. lhre mégliche Anwendung
erstreckt sich von Superabsorbern in Windeln [60,61] Giber Be- und Entwasserung von Nahrboden
fir Pflanzen [62,63] bis hin zu lonenaustauschern in der Reaktionstechnik [64]. Besonders in der
Medizin wecken die vielseitigen Polymernetzwerke grofies Interesse mit neuartigen Therapiean-
satzen. So wurden in der vergangenen Dekade durch die Verwendung von Hydrogelen als Implan-
tate grofie Fortschritte in der Gewebe-Technologie erzielt. Ein herausragendes Beispiel ist die Ver-
wendung von selbstexpandierenden, hydrophilen und osmotischen Hydrogelen fiir die Rekon-
struktion von klinischen Anophthalmen. Bei dieser angeborenen Fehlbildung kommen die Saug-
linge nur mit einem oder ohne Augépfel zur Welt [65]. Dies hat in der weiteren Entwicklung eine
Verformung des Schadels zur Folge, welche durch den Einsatz von Hydrogelen verhindert werden
kann. Dabei absorbieren die trockenen Gele die sie umgebende Gewebefliissigkeit, quellen bis auf
das Zehnfache ihres Ausgangsvolumens und konnen so den notwendigen Gegendruck innerhalb
des Schadels aufbauen [66]. Verglichen mit den herkommlichen, haufig starren Augenprothesen
aus Spezialglas bietet die Formflexibilitat des mitwachsenden Hydrogels gerade bei jungen Patien-
ten einen enormen Vorteil [67]. Eine weitere haufige Erkrankung ist die Degeneration der Band-
scheibe, welche oft mit starken Riickenschmerzen sowie Bewegungseinschrankungen einhergeht.
Die gingigen Behandlungsmoglichkeiten erstrecken sich von Schmerzmedikation in Form von
Tabletten oder Injektionen tber Physiotherapie bis hin zu komplexen invasiven Eingriffen wie bei-
spielsweise einer operativen Wirbelsaulenstabilisierung. Bei letzterer wird die Bandscheibe irrever-
sibel ersetzt. Dies ist in der Regel mit einer langeren Rehabilitationszeit verbunden. Auflerdem kon-
nen dauerhafte Einschrankungen im Alltag nicht ausgeschlossen werden. Eine fiir den Patienten
deutlich schonendere Methode ist das Einbringen eines Hydrogelsticks in das Innere der Band-
scheibe. Nach vollstandiger Quellung kann das Gel die geschwiachte Bandscheibe entlasten und sie
in ihrer Tatigkeit unterstiitzen. Der minimalinvasive Eingriff hinterlasst lediglich den Einstich der
Nadel und kann im Dammerschlaf durchgefiihrt werden [68]. Die genannten Beispiele verdeutli-
chen zwar den Einfluss im medizinischen Bereich, stellen jedoch nur einen Bruchteil der Anwen-
dungsmaoglichkeiten fiir Hydrogele dar.

Einen groflen medizinischen Vorteil bietet die Nutzung von Hydrogelen als Wirkstofffreiset-
zungssystem bzw. Drug-Delivery-System (DDS). Sie bestehen aus dem Arzneimittel und einem
oder mehreren Hilfsstoffen, die eine effektivere Medikamentenverabreichung durch ihre lange
Wirkstoffabgabe tber einen langen definierten Zeitraum ermoglichen (siehe Abb. 1.9). Bei einer
tblichen Medikamentenverabreichung liegt die Wirkstoffkonzentration am Applikationsort und
dem umliegenden Gewebe oft oberhalb sowie unterhalb des therapeutischen Fensters. Ein implan-
tiertes DDS gewahrleistet jedoch eine kontinuierliche Freisetzung im Bereich des therapeutischen
Fensters. Zusatzlich fuhrt eine ungeniigende Therapietreue der Patienten haufig zu einer diskon-
tinuierlichen Anwendung notwendiger Medikationen. Dem kann durch ein implantiertes DDS,
tber einen definierten Zeitraum und ohne das Eingreifen des Patienten oder Arztes, entgegenge-
wirkt werden [69,70].
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Abbildung 1.9. Wirkstoffkonzentrationsverlauf einer wiederholten Medikamentenverabreichung im Vergleich zu einem
idealen kontrollierten DDS. Adaptiert nach PEpPAs und LANGER et al. [69].

Hydrogele bieten durch ihre pordse Struktur, einstellbare Porengréfie und variierbare
Geometrie eine geeignete Grundlage fir DDS. Aufgrund dieser Eigenschaften haben sie die
Fahigkeit, Biomolekiile und bioaktive Molekiile einzubauen. Im Verhéltnis zu ihrem Volumen
konnen Hydrogele mit groflen Mengen an Wirkstoffen beladen werden und diese kontrolliert
wieder freisetzen [71,72]. Dabei wird in (i) diffusionskontrollierte, (ii) quellungskontrollierte und
(iii) chemisch kontrollierte Mechanismen unterschieden. Der bei Hydrogelen am weitesten verbrei-
tete Mechanismus ist die Wirkstofffreisetzung durch Diffusionskontrolle, die in zwei Haupttypen
unterteilt werden kann: (i) Reservoir-Systeme und (ii) Matrix-Systeme (siehe Abb. 1.10).

Reservoir-System Matrix-System

t=0 t=0

Abbildung 1.10. Diffusionskontrollierte Freisetzung eines Reservoir- und Matrix-Systems. Adaptiert nach Ganji et al.
[73].

Reservoir-Systeme bestehen aus einem Wirkstoffkern und einer permeationsfahigen Polymer-
hiille, wie z. B. Polymermembranen, Hohlfasern, Kapseln oder Mikrokapseln. Dabei werden oftmals
nicht degradierbare Polymere wie Silikonkautschuk, Poly(ethylen-co-vinylacetat) oder Hydrogele
genutzt. Die Wirkstofffreisetzungsrate kann durch die Dicke und die Permeabilitat der verwende-
ten Membran eingestellt werden. Diese Reservoir-Systeme setzten den eingeschlossenen Wirkstoff
mit einer konstanten Rate frei, jedoch mit dem Risiko einer sofortigen Freisetzung des gesamten
Wirkstoffes bei einer Beschadigung der Polymerhiille [74-77]. Beispielsweise kdnnen eine Reihe
von Membranen aus Poly(vinylalkohol) und Chitosan durch die Lufttrocknung diinner Filme her-
gestellt werden. Diese Membranen zeigten gute Permeabilititseigenschaften fur kleine Molekiile
wie Riboflavin und Insulin [17,78]. Bei Matrix-Systemen wiederrum ist der Wirkstoff im kompletten
dreidimensionalen Polymernetzwerk dispergiert. Die Freisetzung findet bei beiden Moglichkeiten
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uber die Diffusion durch das makromolekulare Netz oder durch die mit Wasser gefullten Poren
statt. Grofle Vorteile dieser Systeme sind die einfache Herstellung und die Abwesenheit schwer-
wiegender Probleme im Falle einer Beschadigung, jedoch nimmt die Medikamentenfreisetzungs-
rate mit der Zeit ab [73,79]. Ein Beispiel fiir ein diffusionskontrolliertes Matrix-System sind nano-
fibrillare Cellulose-Hydrogele fiir die Abgabe von kleinen Molekdilen bis hin zu Proteinen [80], oder
die Freisetzung von Chlorhexidin, Levofloxacin oder Diclofenac aus pHEMA-Kontaktlinsen [81].
Bei diesen diffusionskontrollierten Freisetzungssystemen ist die Zeit der Wirkstoffdiffusion der li-
mitierende Schritt und es dominiert die Ficksche Diffusion, wahrend bei der quellungskontrollier-
ten Freisetzung die Polymerrelaxation und die Wirkstoffdiffusionszeit den Vorgang limitieren und
die Freisetzung nach dem Fall-1l Transport erfolgt. Eine quellungskontrollierte Freisetzung tritt auf,
wenn die Diffusion des Medikaments schneller erfolgt als die Hydrogel-Quellung selbst
(siehe Abb. 1.11). Die Wirkstofffreisetzung wird von der Geschwindigkeit und Position der Solvent-
front bestimmt, die das trockene (grauer Bereich in Abb. 1.12) vom gequollenen (gestrichelte Linie
in Abb. 1.12) Polymerteil trennt [82]. Wenn das Hydrogel aufquillt, werden die Polymermaschen
weiter und der Wirkstoff (griine Punkte in Abb. 1.12) kann aus dem Netzwerk entweichen [83,84].

B e —— L
e [T
....z'.’. »E ® " .... ° i # ! ® o 0 E
| i | @ :
Y 0 e e e 0 o ._ ______ ,'

® ®
® VWirkstoff Trockenes HG &  Gequollenes HG

Abbildung 1.11. Quellungskontrollierte Freisetzung eines Wirkstoffes aus einem Hydrogel. Adaptiert nach
CAccAvo et al. [85].

Dieses Phanomen kann mit der Anwendung von stimulus-responsiven Hydrogelen ausgenutzt
werden. Ein pH-abhangiger Stimulus wird haufig bei der Medikamentenvergabe fiir den Darmtrakt
genutzt. Bei dieser Anwendung ist die Quellung der Hydrogele im sauren Magen nur minimal,
wodurch das Medikament geschiitzt weiter in den Darmtrakt transportiert werden kann. In der
neutraleren Umgebung quillt das Depot stark auf und erméglicht eine schnelle Medikamentenab-
gabe. Fiir diese Anwendung werden haufig kondensierte Alginat-Hydrogele verwendet. Die Car-
bonsauregruppen deprotonieren hier bei neutralem pH-Wert, was eine starke Quellung sowie die
Freisetzung des Medikamentes mit sich zieht [86].

Chemisch kontrollierte Freisetzungssysteme konnen in zwei Haupttypen, namlich (i) degradierbare
und (ii) "pendant-chain"-Systeme unterteilt werden (siehe Abb. 1.12). Bei degradierbaren Systemen
erfolgt die Wirkstofffreisetzung durch den Abbau bzw. die Auflosung des Hydrogels selbst, da die
Maschenweite wahrend des Abbaus immer weiter zunimmt, bis der Wirkstoff aus dem Depot her-
ausdiffundieren kann. Die Degradation, die am Polymerbackbone und an den Vernetzungen erfol-
gen kann, wird typischerweise tiber Hydrolyse [87-89] oder Enzyme [90,91] eingeleitet. Der Ab-
bauprozess kann entweder tiber Oberflachenerosion oder Massenerosion erfolgen. Die Oberfla-
chenerosion erfolgt durch einen schichtweisen Abbau, was zu einer konstanten Freisetzung des
Wirkstoffes fuhrt. Die Massenerosion ist durch eine Erhhung der Diffusionsgeschwindigkeit des
Wassers bis zur kompletten Hydrolyse des Polymers gekennzeichnet, was haufig zu einer Sattigung
des Arzneimittels im Medium fihrt und somit zu einer nicht-linearen Freisetzung [70,92]. In "pen-
dant-chain" Systemen ist das Medikament kovalent an das Polymer als eine Seitenkette gebunden.
Uber abbaubare Verkniipfungen zwischen Polymer und Wirkstoff kann diese Bindung gebrochen
und der Wirkstoff freigesetzt werden. Zu den angewandten Anbindungsstrategien gehoren haufig
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Amid- oder Esterbindungen, sowie die die Verwendung von langkettigen Polyethylenglykol-Ver-
knupfungen. Das Polymernetzwerk bleibt dabei intakt zuriick und erlaubt sehr hohe Wirkstoffbe-
ladungen [70,79]. Neben der kovalenten Anbindung an den Polymerseitenketten konnen elektro-
statische Wechselwirkungen zwischen einem geladenen Arzneimittel und der Polymerkette die
Freisetzung kontrollieren und verlangsamen. Weiterhin konnen hydrophobe Medikamente mit
hydrophoben Bereichen des Polymers (z. B. aliphatische Ketten) wechselwirken. Die beschriebene
Vielfalt der Hydrogele kann ausgenutzt werden, um eine moglichst langfristige und gleichmafige
Freisetzung zu erreichen.

Degradierbare Systeme "pendant-chain” Systeme
Oberflachenerosion Abspaltbare Seitenkette
_______ ®
o ... f&'---"’}n ® P M
e o%e =P o i® =h P e
LA i o e ; O y ]
® ~--—--- [ J
Elektrostatische Hydrophobe
Massenerosion Wechselwirkungen Wechselwirkungen
o o°, ® o N M
L J ®
- > a7 s A
"ee"e® ee’e 2
® Wirkstoff Spaltbare Verkniipfung (  Hydrophober Polymerteil .19\ Geladene Seitenkette

Abbildung 1.12. Ubersicht von chemisch kontrollierten Freisetzungssystemen. Adaptiert nach Li und MooNEy et al. [79].
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2 Ziele der Arbeit

Das Ziel dieser Doktorarbeit ist die gezielte Synthese und Charakterisierung von Hydrogelen,
die auf polymerisierten lonischen Flissigkeiten sowie Polyelektrolyten beruhen. Durch eine itera-
tive Strategie aus Synthese-und-Charakterisierung sollen letztendlich Hydrogele mit speziellen Ei-
genschaften designt werden, die fiir eine biomedizinische Anwendung als Wirkstofffreisetzungs-
system in Frage kommen (Abbildung 2.1).
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Abbildung 2.1. Schematische Darstellung der Zielstellung dieser Dissertation.

In einem ersten Schritt sollen die synthetisierten Hydrogele ausgiebig charakterisiert und be-
schrieben werden. Im besonderen Fokus stehen hierbei vor allem deren Quellungseigenschaften. In
einem zweiten Schritt werden dann die Biokompatibilitat und Toxizitat untersucht werden. An-
schliefiend sollen dann unter Betrachtung der vorangegangenen Ergebnisse die antibakteriellen
Eigenschaften der Hydrogele untersucht werden. Schlief3lich sollen dann die mechanischen Eigen-
schaften bestimmt werden und fiir die Anwendung von Hydrogelen als Wirkstofffreisetzungssys-
teme (Drug-Delivery-Systeme) evaluiert werden.

Im letzten Abschnitt der Arbeit sollen diese Hydrogele als Wirkstofffreisetzungssystem cha-
rakterisiert werden. Hier sollen vor allem die kumulative Freisetzung in Abhangigkeit der Zeit und
des umgebenen Mediums genauer untersucht werden. Abschlieend soll der Einsatz als in situ po-
lymerisierendes Zwei-Komponenten-Wirkstofffreisetzungssystem untersucht werden.
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3 Charakterisierung von Hydrogeleigenschaften

3.1 Synthese von Hydrogelen

In den letzten Jahren stieg die Bedeutung von biokompatiblen Polymeren in der medizinischen
Anwendung stark an. Sie werden immer mehr in den unterschiedlichsten Bereichen, von Tissue
Engineering, tiber Beschichtungen, bis hin zu Wirkstofffreisetzungssystemen genutzt [93-98]. Ein
besonderes Augenmerk wird dabei oft auf Hydrogele gelegt, die durch ihre Moglichkeit hohe Was-
sermengen aufnehmen zu kénnen und neben ihrer moglichen Biokompatibilitat, auch andere inte-
ressante Eigenschaften aufzeigen kdnnen. Beispielsweise werden neben natiirlichen Alginat, Aga-
rose, Chitosan, Kollagen, Hyaluronsaure und Gelantine, auch Vertreter synthetischer Materialien,
wie Polyethylenoxid, Polyvinylalkohol und Polyacrylsaure, verwendet [99-101].

Aufgrund der unzureichenden Langzeitstabilitat, der erschwerten Sterilisierung, sowie deren
unspezifische Zusammensetzung natiirlicher Polymere, wird immer ofter auch auf synthetische
Polymere zuriickgegriffen [102]. In dieser Arbeit wurde auf die Polymerisation von Monomeren auf
Basis lonischer Fliissigkeiten mit einer breiten Variation an Ladungen und Strukturen zuriickge-
griffen (Schema 3.1).

Kationische Monomere
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Schema 3.1. Ubersicht der genutzten Monomere in dieser Arbeit. 1-Vinyl-3-butylimidazoliumchlorid (VBImCI); 1-Vinyl-
3-butylimidazoliumbromid (VBImBr); 1-Vinyl-3-ethylimidazoliumbromid (VEImBr); Trimethyl-vinylbenzyl-ammoni-
umchlorid (TMA-VB); [2-(Acryloyloxy)ethyl]trimethylammoniumchlorid (AE-TMA); [2-(Methacryloyloxy)-ethyl]trime-
thylammoniumchlorid (MAE-TMA); Kalium-3-sulfopropylacrylat (AE-SO3); Kalium-3-sulfopropyl-methacrylat (MAE-
S$03); 2-Acrylamido-2-methylpropansulfonsaure (AAMPSO3H); Hydroxyethylmethacrylate (HEMA); 2-Hydroxypropy-
Imethacrylamid (HPMAA); [2-(Methacryloyloxy)ethyl]dimethyl-(3-sulfopropyl)Jammonium-hydroxid (MAEDMA-SOs3);
2-Methacryloyloxyethylphosphorylcholine (MPC).
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In einem ersten Schritt wurde die Polymerisation verschiedener Hydrogele auf Basis lonischer
Flussigkeiten untersucht. Als dreidimensionaler Vernetzer wurde hauptsachlich MBAA genutzt,
jedoch wurde in einigen Untersuchungen auch Polyethylenglykoldiacrylat (PEGDA) in unter-
schiedlichen mittleren Kettenlangen als Vergleich mit untersucht. PEGDA wird fir medizinische
Anwendungen oftmals verwendet, da er als biokompatibel und degradierbar gilt [103,104]. Die
Hydrogele wurden mittels radikalischer Polymerisation hergestellt, wobei APS und TEMED als Ra-
dikalstartersystem verwendet wurden (Schema 3.2).

/ r
- B ’ o
% 0 NH
O NH 0 {
6] + ( APS, TEMED NH
8 NH -, 0
50, K © 305 K —
3 / —
= —m - —n

Schema 3.2. Beispielreaktion einer Hydrogelsynthese mit MAE-SO3 als Monomer, MBAA als Crosslinker und
APS/TEMED als Radikalstartersystem.

Die Gelierung konnte als Funktion der Zeit mithilfe des Speicher-Schermoduls G' und des
Verlust-Schermodul G" beobachtet werden (siche Publikation I11"). Die Werte von G' stellen die
gespeicherte Energie dar, wahrend G" fiir die Verformungsenergie steht, die durch innere Reibung
bei Scherung verloren geht [105]. Als Beispiel ist die Gelierung von pVBImCIl und pMAE-SOs3 in
Abbildung 3.1 dargestellt. Bis zum Gelierpunkt (t.) ist G" grofier als G'. Dieser Kreuzungspunkt von
G' und G" stellt den Ubergang vom viskosen Verhalten zum elastischen Verhalten dar. Die starke
Variation von G" zu Beginn der Messungen ist auf die Empfindlichkeitsgrenze des Rheometers
zuriickzufiihren. Der Gelierungspunkt selbst befindet sich in einem frithen Stadium des Polymeri-
sationsprozesses, in dem das dreidimensionale Netzwerk aufgrund von elastisch unwirksamen En-
den, Schlaufen und Streuketten noch nicht vollstandig entwickelt ist [106]. Die Beobachtung der
Gelierungsgeschwindigkeit kann helfen, die Vernetzungsgeschwindigkeit in Abhangigkeit von der
Vernetzerkonzentration zu verstehen. Nach einer bestimmten Induktionszeit steigt G' schnell an,
bis ein Plateau erreicht ist. Im stationaren Zustand ist G' viel hoher als G", was auf ein liberwie-
gendes elastisches Verhalten des Hydrogels hinweist. Je hoher G' im stationdren Zustand (G'),

desto steifer ist das erhaltene Gel.
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Abbildung 3.1. Gelierungsverfolgungen von pVBImCI und pMAE-SOs (links) und pMAE-SOs3 in Abhangigkeit der Mo-
nomerkonzentration (M, rechts) (25 °C; M = 2 mol/L; MBAA = 2 mol%).

T A. Jastram, J. Claus, P. Janmey, U. Kragl. Rheological Properties of Biomedically Interesting lonic Liquid-
Based Hydrogels. Polym. Test, submitted 2020.
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Die Polymerisationsgeschwindigkeit kann durch eine Veranderung der Initiatormenge, Mo-
nomer- sowie Vernetzerkonzentration der Hydrogele verandert werden. Der Einfluss der Mono-
merkonzentration ist in Abbildung 3.1 beispielhaft fiir pMAE-SO3 dargestellt. Je hoher die Konzent-
ration eines Monomers in einem Hydrogel, desto steiler verlauft der Anstieg von G' und desto
schneller ist die Gelierung abgeschlossen. Des Weiteren ergeben sich Hydrogele mit einem hoheren
Wert an G' und somit ein steiferes Hydrogel. Die Gelierung von pVBImCI ist vergleichend zu der
von pMAE-SO3; um ein Deutliches schneller. Wahrend die Gelierung des Hydrogel pMAE-SOs3 sich
erst ab 20 min im Gleichgewichtszustand befindet, wird dieser bei pVBImCI unter 10 min erreicht.
Daher wurden die Gelierungsprozesse von Hydrogelen in Anhangigkeit von der Monomerstruktur
weiterhin untersucht. Auf Imidazolium basierende Hydrogele wie pVBImCI polymerisieren dabei
wesentlich schneller auf Acrylat basierende Hydrogele wie pMAE-SOs3. Diese Unterschiede der Ge-
lierungsgeschwindigkeiten lassen sich durch die mesomeren Strukturen der in Schema 3.3 aufge-
fuhrten Radikale erklaren. Die beiden positiven Ladungen des radikalischen Monomers auf Imida-
zolium-Basis liegen nahe beieinander, was zu einer Destabilisierung des Monomers fiihrt. Auf3er-
dem ist das radikalische Monomer extrem elektrophil, d. h. es ist mit einer anderen Vinylgruppe
hochreaktiv und setzt die Kettenreaktion fort. Das Hydrogel pVB-TMA hat die niedrigste Polymeri-
sationsgeschwindigkeit in dieser Zusammenstellung aufgrund der starken mesomeren Stabilisie-
rung des Radikals, was zu einer geringeren Elektrophilie und einer langsameren Umwandlung
fuhrt. Ein weiterer Zusammenhang zwischen dem Polymerisationsprozess und der Struktur der
Monomere wird durch den Vergleich von MAE-SO3 und AE-SO3 sowie MAE-TMA und AE-TMA
deutlich. Wenn ein freies Radikalzentrum von einem oder mehreren "rn"-Systemen umgeben ist, ist
eine stabilisierende Resonanzwechselwirkung zwischen diesen Orbitalen moglich, was zu einer ge-
ringeren Reaktivitat fiihrt.
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Schema 3.3. Uberblick iiber die mesomeren radikalischen Monomerstrukturen [1. Einfluss der Monomerstruktur; 2. Ein-
fluss der zusatzlichen Methylgruppe; R' = H; R? = CH3; R3 = C2Hs; R* = SO3K oder N(CH3)sCl].
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3.2 Quellungseigenschaften

Die Charakterisierung des Quellungsgrades von Hydrogelen ist eine weitverbreitete Methode
zur Charakterisierung. Dafiir wurden die Massen der Hydrogele in einem temperierten Wasserbad
zeitlich verfolgt. Am Anfang einer zeitlichen Verfolgung einer Hydrogelquellung quillt das Hydro-
gel besonders stark auf und nimmt schnell an Masse zu. Die Rate der Massenzunahme nimmt
immer weiter ab, bis ein Gleichgewichtszustand erreicht ist.
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Abbildung 3.2. Verfolgung des Quellungsgrades verschiedener Hydrogele in dest. Wasser in Abhangigkeit des Mono-
mers mit MBAA (1.), des Vernetzers mit pMAE-TMA (2.), des Monomergehaltes (M) pMAE-TMA (3.) und des Vernetzer-
gehaltes (CL) mit pMAE-TMA (4.) (37 £ 2 °C; n = 3; M: 2 mol/L; CL: 2 mol%).

Die Struktur des Monomers in einem Hydrogel hat einen grofien Einfluss auf den Quellungs-
grad (Abbildung 3.2, 1.). Das Hydrogel pTMA-VB erreicht einen Quellungsgrad von 20 innerhalb
von 120 min. Diese Zeit zum Gleichgewichtszustand verlauft bei jedem Hydrogel unterschiedlich
schnell und liegt bei dieser Auswahl an Hydrogelen von 30 bis 120 min. Im Allgemeinen kann der
erreichte Quellungsgrad der Hydrogele in eine starke und eine leichte Quellung unterteilt werden.
Zu den stark quellenden Hydrogelen gehéren pTMA-VB und pMAE-TMA, wahrend pAE-SOs,
pMAE-SOs3, pVEtImBr, pAE-TMA, pMPC, pHEMA, pHPMAA, pMAEDMA-SO3 und pAAMPSO3H
als schwach quellende Hydrogele eingestuft werden kénnen. Die zusatzliche Methylgruppe der
polymerisierbaren Acrylgruppe, die der einzige strukturelle Unterschied zwischen pAE-SO3; und
pMAE-SOs ist, beeinflusst die Materialeigenschaften stark. Das Hydrogel pAE-SO3 zeigt nur einen
Quellungsgrad von 5,8 + 0,2, wihrend pMAE-SO3 ein Quellungsgrad von 8,9 + 0,4 zeigte. Die gleiche
Tendenz ist bei den Hydrogelen pMAE-TMA und pAE-TMA mit Quellungsgraden von 13,7 + 0,6
und 86 + 0,2. Diese Tendenz ist durch die Stabilitat der Monomerradikale und den
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Gelierungsprozess zu erklaren (Schema 3.3). Ohne eine Methylgruppe sind die gebildeten Mono-
merradikale instabiler, was zu einer schnelleren Polymerisation, einen hoheren Umsatz und einen
kleineren Quellungsgrad fiihrt. Verschiedene Parameter kdnnen die Hydrogelquellung beeinflus-
sen, wie z. B. die Polymerrelaxation, die Diffusionsgeschwindigkeit des Losungsmittels im Poly-
mernetzwerk, die Interaktion der funktionellen Seitenketten des Hydrogels sowie die Vernetzer-
kettenlangen. Die Abhdngigkeit des Quellungsgrades von pMAE-TMA vom Vernetzer wurde in Ab-
bildung 3.2, 2. verglichen. Die chemischen Eigenschaften der Vernetzer haben einen signifikanten
Einfluss auf das Quellverhalten. So kompensiert beispielsweise der hydrophile Vernetzer PEGDA
den Verlust des hydrophilen Charakters wahrend der Polymerisation des Riickgrats [107]. Weiter-
hin steigt der Quellungsgrad mit der Kettenlange des Vernetzers an. Dariiber hinaus hat sich her-
ausgestellt, dass die Monomerkonzentration im Hydrogel einen wesentlichen Einfluss auf den
Quellungsgrad hat. Abbildung 3.2, 3. zeigt die Monomerabhangigkeit von pMAE-TMA von 1 bis 2,5
mol/L. Ein weiterer Abhangigkeitsfaktor fiir den Quellungsgrad ist die Vernetzermenge was in Ab-
bildung 3.2, 4. als Beispiel von pMAE-TMA dargestellt ist. Der Monomergehalt hat dabei einen
grofleren Einfluss auf den Quellungsgrad als die Vernetzermenge. Nicht nur der Quellungsgrad,
sondern auch die Diffusionsrate, die iiber den Anstieg der Graphen ermittelt werden kénnen, vari-
ieren erheblich. Im Allgemeinen gilt: Je hoher der Vernetzergehalt oder die Monomermenge, desto
geringer der Quellungsgrad, umso schneller ist der Gleichgewichtszustand erreicht und die Weg-
strecke des Wassers in den Hydrogelkorper umso kiirzer. Eine weitere interessante Tendenz bei der
Erh6hung der Vernetzerkonzentration ist, dass bei dem Beispiel von pMAE-TMA ab einer Konzent-
ration von 3 mol% der Quellungsgrad anniahernd konstant bleibt, da ab diesem Punkt die Maschen
des Polymernetzwerkes nicht mehr enger werden kdnnen. Diese Ergebnisse konnten in Publika-
tion 12 erfolgreich dargestellt und diskutiert werden.

3.3 Biokompatibilitat und Toxizitat

Es konnte bereits eine ausgezeichnete in vitro Biokompatibilitat einer ganzen Reihe von Hyd-
rogelen in Eluat-Tests in der Literatur berichtet werden [108]. Diese Methode beriicksichtigt jedoch
nur zytotoxische Effekte von Substanzen, die unter physiologischen Bedingungen aus einem Ma-
terial eluieren. Weder die Wirkung des Polymers selbst noch die Polymeroberflache auf die Zella-
dhasion und damit auf das Zellwachstum und die Lebensfahigkeit der Zellen wird hierbei betrach-
tet. Bisher wurden die zu untersuchenden Hydrogelmaterialien zur Beurteilung der Zellviabilitat
im direkten Kontakt auf konfluierende Zellschichten aufgebracht [53]. In diesen Studien kénnen
jedoch keine Riickschliisse darauf gezogen werden, wie gut ein Hydrogel die Zellbesiedlung ermog-
licht oder gar unterstiitzt. Ein solches Hydrogel, das als zelladhasive Beschichtung auf Implantaten
verwendet wird, konnte von hohem Wert sein, um Fremdkorperreaktionen und die entsprechenden
schweren Komplikationen in verschiedenen Organen zu verhindern [33-37]. Fuir die Entwicklung
eines neuartigen "On-Top"-Direktkontakttests musste zunachst eine geeignete Methode zur Her-
stellung geeigneter Proben entwickelt werden. Die wichtigsten Anforderungen an die Probe waren
eine glatte und ebene Oberflache sowie Volumen- und Formstabilitat. Dariiber hinaus missen sie
eine horizontale Positionierung fiir eine homogene Zellverteilung gewéhrleisten. Weder das
Schneiden der Proben aus zylinderférmig polymerisierten Hydrogelen, noch die direkte Polymeri-
sation in den 96-Well-Platten konnte dies gewahrleisten. In Zellkultivierungsexperimenten konn-
ten kaum Zellen auf den Hydrogelen kultiviert werden. Die Losung fiir dieses Problem war die
Verwendung von zwei Deckglasern mit 50 mm Durchmesser. Die Hydrogelproben, die zwischen

2 J. Claus, A. Brietzke, C. Lehnert, S. Oschatz, N. Grabow, U. Kragl. Swelling characteristics and biocompati-
bility of ionic liquid based hydrogels for bio-medical applications. PLoS ONE 2020, 15(4), e0231421.
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diesen Deckglasern polymerisiert wurden, hatten aufgrund der Kapillarkréafte zwischen den Gla-
sern die erforderliche Mindestschichtdicke und eine ausreichend geeignete glatte Oberflache. Um
Volumen- und Formanderungen der Proben wéhrend des Versuchs zu verhindern, wurde anstelle
von destilliertem Wasser als Quellmedium Zellkulturmedium verwendet. Das hier erstmalig be-
schriebene entwickelte Verfahren ermoglichte es, die Zellviabilitat quantitativ und qualitativ in
einem Direktkontakttest zu bewerten (siehe Publikation I). Im Allgemeinen zeigen die meisten
der getesteten Hydrogele eine ausgezeichnete Biokompatibilitat im direkten Kontakt (Abbildung
3.3). Mit 98,4 % relativer Zellviabilitat erzielte pVEtImBr das beste Ergebnis im quantitativen Zell-
viabilitatstest. Die Hydrogele pAE-SO3, pMAE-SO3, pMAEDMA-SO3, pAAMPSO3H, pHEMA und
pMAE-TMA reduzierten die Zellvitalitit um nicht mehr als 20 %, was einer geringen Zytotoxizitat
entspricht. Hinsichtlich ihrer Zellvitalitat konnen diese Hydrogele mit Hydrogelen auf Hyaluron-
saure- oder Alginatbasis konkurrieren, die seit Langem klinisch verwendet werden [109,110]. Die
Hydrogele pTMA-VB, pMPC und pHPMAA zeigten mit etwa 70 % Zellvitalitat eine maflige Zyto-
toxizitat.
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Abbildung 3.3. Ubersicht der relativen Zellviabilitit von A: pAE-TMA; B: pMAE-SO3; C: pAE-SOs3; D: pMPC; E:
pVEtImBr; F: pMAE-TMA; G: pHPMAA; H: pAAMPSOs3H; I: pTMA-VB; J: pMAEDMA-SO3 und K: pHEMA, die mit dem
Cell Quanti Blue Assay bestimmt wurden. Die relative Zellviabilitat wird durch das Verhéltnis der gemittelten Fluores-
zenzintensitat in den Hydrogelproben zur Polystyrol-Negativkontrolle (100 %) bestimmt. Um die Ergebnisse des Tests zu
untermauern, wurde Tetraethylthiuramdisulfid (TEDT) in einer Konzentration von 110-4 mol/L als Positivkontrolle ver-
wendet, n = 3.

Die ermittelte Zellviabilitat ist jedoch nur ein Indikator fiir die metabolische Aktivitat der Zelle
auf einer Hydrogeloberfliche und damit nur ein Aspekt fiir die biologische Bewertung. Um eine
normale Stoffwechselaktivitat, Proliferation und Differenzierung zu gewéhrleisten, missen sich
Fibroblasten an eine darunter liegende Matrix anheften und sich auf dieser ausbreiten [111]. Diese
Fragen wurden mit Hilfe einer qualitativen mikroskopischen Analyse gelost (Abbildung 3.4). Auf
sieben Hydrogeloberflachen konnte ein herausragendes Wachstum von L929-Mausfibroblasten be-
obachtet werden. Dariiber hinaus wiesen die Zellen auf pAE-TMA, pAE-SO3 und pMAE-SO3 eine
fur gesunde Fibroblasten typische Zellmorphologie und eine hervorragende Zelladhésion auf. Die
Hydrogele pTMA-VB, pMPC, pHPMAA, pMAE-TMA und pMAEDMA-SOs erzeugten sparlichere
Zelldichten und spharische Formen der Fibroblasten, was auf eine schlechte Zelladhasion hinweist.
Die so auftretenden scharfen Unterschiede zwischen der Zellviabilitat und den mikroskopischen
Bildern fur diese Hydrogele konnen durch starke Zell-Zell-Adhasion, aber schwache Zell-Hydro-
gel-Adhasion erklart werden. Dies kann zur Ablosung der Zellen von der Hydrogeloberflache durch
Bewegung der Zellkulturschalen oder Wechsel des Zellkulturmediums fithren. Dies unterstreicht
jedoch nur die hervorragende Biokompatibilitat von pAE-TMA, pAE-SO3; und pMAE-SOs3 sowie ihre
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Eignung als Matrix fur das Zellwachstum. Die Zelladh&sion wird jedoch nicht nur durch die biolo-
gischen Eigenschaften, sondern auch durch die chemisch-physikalischen Wechselwirkungen zwi-
schen Material und Zellen bestimmt. Positiv geladene Materialien werden von Fibroblasten auf-
grund ihrer negativ geladenen Membran bevorzugt [112]. Nichtsdestotrotz haben mehrere Studien
eine verbesserte Zelladhésion und -ausbreitung auf hydrophilen Oberflachen im Vergleich zu hyd-
rophoben Oberflachen gezeigt [113,114]. In wassrigen Systemen sind geladene Materialien offen-
bar vorzuziehen, unabhéngig von der Art der Ladung. Dariiber hinaus spielt die Morphologie der
Matrix eine wichtige Rolle fur die Bildung einer Zellschicht. Insbesondere die getesteten Hydrogele
mit dem geringsten Quellungsgrad, wie pHEMA und pMAEDMA-SO3 zeigten eine besonders ge-
ringe Zelladhasion. Dariiber hinaus konnte die beste Zelladhésion auf Hydrogelen mit einem Quel-
lungsgrad zwischen 5 und 10 (pAE-SO3, pMAE-SOs, pAE-TMA) beobachtet werden. Im Gegensatz
dazu weisen die Hydrogele mit einem sehr hohen Quellungsgrad, wie pTMA-VB, eine schlechte
Zelladhasion auf. MaBlig quellende Hydrogele bilden eine porése Oberflache, die als Anker fiir die
Zellfortsatze dienen kann und ein gréfieres Oberflachen-Volumen-Verhiltnis bietet. Folglich haben
Fibroblasten auf diesen Oberflachen eine bessere Bindung der Adhasionsmolekiile tiber Wasser-
stoffbriickenbindungen. Bei stark quellenden Hydrogelen sind die Poren wahrscheinlich zu grof3,
was schlieflich zum Verlust der Ankerfunktion und in der Folge zu einer Reduktion der Wasser-
stoffbriickenbindungen fiihrt.

T‘;;')olysty rene H
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Abbildung 3.4. Mikroskopische Bildgebung der Hydrogele mit Lichtmikroskopie (links) und Calcein-AM-Farbung zur
zytochemischen Analyse (rechts).
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3.4 Antibakterielle Eigenschaften

Bakterien, die Infektionen verursachen kénnen, haben oft schwerwiegende negative Folgen
auf die Gesundheit. Beispielsweise steigt die Zahl von Infektionskrankheiten, die durch pathogene
Mikroorganismen verursacht werden, trotz der Fortschritte in den Standards des Gesundheitswe-
sens und der Medizintechnik, immer weiter an [115]. Einer der Hauptgriinde ist die weit verbreitete
und steigende Zahl antimikrobieller Resistenzen. Mehrere Mikroorganismen haben bereits Resis-
tenzen gegen alle bekannten antimikrobiellen Mittel entwickelt, was zu einer erhéhten Zahl von
Infektionen fiihrt, die nicht erfolgreich behandelt werden kénnen [116]. Typische Beispiele fiir
wichtige Bakterienstimme, die Infektionen verursachen, sind unter anderem Staphylococcus aureus
(S. aureus) und Pseudomonas aeruginosa (P. aeruginosa) [117]. S. aureus bezeichnet gram-positive
Kokken, die aus gelb-pigmentierten kugelférmigen Zellen bestehen. Sie sind fakultativ anaerob,
nicht beweglich, ziichten keine Sporen und kommen fast tiberall in der Natur vor; mitunter auch
auf der menschlichen Haut und in den oberen Atemwegen des menschlichen Atmungssystems.
Gesunde Personen koénnen ohne Folgen von diesen Bakterien besiedelt werden, aber ein ge-
schwachtes Immunsystem in Kombination mit optimalen Wachstumsbedingungen kann dazu fiih-
ren, dass Infektionen wie Lungenentziindung, Osteomyelitis, Meningitis und Arthritis lebenslang
behandelt werden [118]. Leider zeigen einige S. aureus-Stamme Resistenzen gegen eine Reihe gan-
giger Antibiotika, darunter Methicillin und Vancomycin auf [119]. P. aeruginosa ist ein weit ver-
breiteter gram-negativer Boden- und Wasserkeim und kommt daher in feuchten Umgebungen wie
Waschbecken, Duschen, medizinischen Geraten und Medikamenten vor, was ihn zu einem der
haufigsten Krankenhauskeime macht. Auch dieser zeigt jedoch Resistenzen gegen B-Lactame, Flu-
orchinoline, Aminoglykoside und polykationische antimikrobielle Mittel [120]. P. aeruginosa verur-
sacht eine Vielzahl von Infektionen der Lunge, Harnwege, Haut, Augen und Ohren.

Angesichts des Problems der Arzneimittelresistenz besteht die Notwendigkeit, neuartige Ma-
terialien zu entwerfen, die insbesondere gegen resistente Bakterienstamme antibakterielle Wir-
kung zeigen. Neue Materialien kdnnen als Tragermaterial von aktiven Substanzen verwendet wer-
den oder eine inharente antibakterielle Wirkung aufweisen. Die inharente antibakterielle Wirkung
fuhrt zu Vorteilen wie einer langeren Aktivitat und einer minimierten Toxizitat [121]. Polymeri-
sierte ionische Flussigkeiten (plLs) sind eine relativ neue und sehr vielversprechende Klasse von
funktionellen Polymeren. Ebenso wie plLs gewannen ionische Fliissigkeiten (ILs) aufgrund ihrer
Wirkung gegen gram-positive und gram-negative Bakterien sowie Pilze und Algen besonderes In-
teresse [122,123]. Insbesondere Imidazolium, Pyridinium und andere ILs auf der Basis von quarta-
ren Ammonium erzielten ausgezeichnete Ergebnisse [124]. Dariiber hinaus kénnen ILs auch zur
Synthese von Polymernetzwerken wie Hydrogelen verwendet werden. Aufgrund der ausgezeich-
neten Biokompatibilitat dieser getesteten Hydrogele kdnnten sie interessante Vertreter fiir inha-
rente antibakterielle Polymere darstellen. Der Vollstandigkeit halber wurden auch ihre zugehéri-
gen Monomere getestet (Abbildung 3.5). Bei Verwendung des hochsten Mischungsverhaltnisses
von 50 pL Monomerlosung mit 50 pL Bakterien-Stammlésung zeigten alle Substanzen eine anti-
bakterielle Aktivitat gegen P. aeruginosa Xen 5 und toteten mindestens 30 % der gram-negativen
Bakterien ab. Eine Verdiinnung dieser Testlosungen fuihrte zu einer reduzierten Abtétungseffizienz.
In einigen Fallen verschwindet der Effekt bei maximaler Verdiinnung beinahe vollstandig. Das Mo-
nomere AE-TMA erlaubt ein Bakterienwachstum bei 1 pL Monomerlésung von ca. 84 % und AE-SO3
von 94 %.
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Abbildung 3.5. Antibakterielle Wirkung gegen P. aeruginosa Xen 5 von 1.) Monomeren und 2.) Hydrogelen (Monomer-
tests: 50 L Monomerlésung, 50 pL Bakterienstammlosung, 1 h Inkubation bei 37 °C, n = 3; Hydrogeltests: 100 pL Hydrogel
(c = 2 moL/L), 400 uL PBS1X, 500 pL Bakterien-Stammldsung, 1 Std. Inkubation bei 37 °C, n = 3).

In der Literatur wurde bereits beschrieben, dass kationische Substanzen eine starkere Wirkung
auf Mikroorganismen haben, da sie im Vergleich zu anionischen oder neutralen Substanzen eine
Wechselwirkung mit der negativ geladenen bakteriellen Zellmembran begiinstigen [125]. Dieser
Trend spiegelt sich auch in den Ergebnissen der Monomere wider, wobei wir bei den zwitterioni-
schen, neutralen und negativen Hydrogelen gar keinen Effekt beobachten konnten. Bei Verwen-
dung der héchsten Menge von 50 pL zeigten vier der sechs kationischen Monomere eine 100 %ige
Abtotungseffizienz: VBImCI, VBImBr, TMA-VB und AE-TMA. Statt wie herkommliche Antibiotika
durch eine Blockierung der DNA-Replikation und RNA-Synthese, Storung der Synthese essentieller
Metaboliten oder Hemmung der bakteriellen Proteinsynthese eine antibakterielle Wirkung zu ent-
falten, interagieren die untersuchten Monomere wahrscheinlich mit bestimmten Komponenten der
Zellmembran. Dies wurde fiir eine Reihe von nicht-polymeren und polymeren Bakteriziden mit
kationischen, aber auch mit neutralen Komponenten bereits gezeigt [126—128]. Diese Substanzen
kdonnen zum Zelltod fiihren, ohne tiberhaupt in das Bakterium einzudringen. Positiv geladene Ein-
heiten treten mittels elektrostatischer Wechselwirkungen mit den negativ geladenen Phosphat-
und Carboxylatgruppen in die Bakterienmembran in Verbindung und werden eingelagert. Somit
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wird die Bakterienhiille immer durchlassiger, bis der damit verbundene Zelltod eintritt. Dieser Pro-
zess lauft sehr schnell ab und beruht auf einer physikalisch-chemischen Veranderung der Bakteri-
enmembran, was die Entwicklung einer bakteriellen Resistenz sehr erschwert [129,130]. Aufgrund
dieser Erkenntnisse erscheint eine attraktive Wechselwirkung zwischen der negativ geladenen Zell-
membran der Bakterien und der anionischen Verbindung eher unwahrscheinlich. Die Ergebnisse
zeigen jedoch eine antibakterielle Wirkung, auch wenn diese vergleichsweise geringer ist. Diese
konnte moglicherweise durch die jeweiligen positiven Gegenionen hervorgerufen werden.

Diese Ergebnisse stehen im starken Kontrast zu den antibakteriellen Wirkungen der resultie-
renden Hydrogele. Auffallig ist, dass nur Hydrogele auf der Basis kationischer Monomere die gram-
negativen Bakterienzellen abtdten kénnen. Hydrogele auf Imidazolium-Basis hatten in den Tests
eine hervorragenden Abtotungseffizienz von mindestens 97,7 %. Die Hydrogele pAE-TMA und
pMAE-TMA hatten ebenfalls eine gute antibakterielle Wirkung und toteten etwa 72 % der Bakte-
rien ab.
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Abbildung 3.6. Antibakterielle Wirkung gegen S. aureus Xen 30 von 1.) Monomeren und 2.) Hydrogelen (Monomertests:
50 uL Monomerl6sung, 50 uL Bakterienstammlésung, 1 h Inkubation bei 37 °C, n = 3; Hydrogeltests: 100 pL Hydrogel
(c =2 moL/L), 400 uL PBS1X, 500 pL Bakterien-Stammldsung, 1 h Inkubation bei 37 °C, n = 3).
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Im Vergleich zu den antibakteriellen Eigenschaften der Hydrogele auf ein gram-negatives Bak-
terium wurde das gram-positive Bakterium S. aureus Xen 30 getestet (Abbildung 3.6). Das zwitteri-
onische Monomer MAEDMA-SO3 totete ca. 67 % der Bakterienzellen ab. Im Vergleich dazu zeigten
die Vertreter der anionischen Gruppe mit 43,2 + 18,3 % Effizienz fur AE-SO3 und 30,4 + 14,3 % fur
MAE-SO3 eine geringere Wirkung. In der Gruppe der kationischen und neutralen Monomere gibt
es grofle Unterschiede hinsichtlich ihres Einflusses auf S. aureus Xen 30. Die Monomere auf Imida-
zolium-Basis erzielten wiederum sehr gute Ergebnisse durch Abtotung von 98,5 + 2,5 % (im Falle
von VEImBTr) bis hin zu 100 % (im Falle von VBImBr) der gram-positiven Bakterien. Auch das neut-
rale Monomer HEMA tétete nach der vorgeschriebenen Inkubationszeit ca. 99 % der Bakterien ab.
Die kationischen Monomere AE-TMA und MAE-TMA besitzen wiederrum nur eine geringe oder
vernachlassigbare antibakterielle Aktivitat.

Die Polymerisation der Monomere zu Hydrogelen ging in den meisten Fallen mit einer Zu-
nahme der antibakteriellen Aktivitat einher. Da die Adsorption grofler Wassermengen ein Haupt-
merkmal von Hydrogelen ist und ihre Anwendung als Ziehmittel fiir osmotische Prozesse bereits
berichtet wurde [131,132], konnte dieses Phanomen durch den osmotischen Druckgradienten zwi-
schen dem Hydrogel und der Bakterienzelle erklart werden. Im Falle von pMAE-TMA und pTMA-
VB konnte eine sehr starke Quellung beobachtet werden, die zu Quellungsgraden von 13,7 bzw.
20,8 fiihrte. Im Gegensatz dazu erreichte pHEMA eher sehr geringe Quellungsgrade, was sich auch
in der nahezu konstanten antibakteriellen Aktivitat der monomeren und polymeren Form wider-
spiegelt. Folglich scheint die Fahigkeit, Wasser zu absorbieren, die antibakterielle Wirkung durch
eine zusatzliche Zelldehydratisierung zu verstarken. Im Gegensatz zu den kleinen Monomeren sind
die polymerisierten Spezies viel grofler. Sie sind nicht in der Lage, in die Bakterienmembran einzu-
dringen und adhérieren an der Hydrogeloberflache und bilden eine Hydrogel-Bakterien-Grenzfla-
che, welche die Diffusion von Wasser aus der Bakterie in das Hydrogel erleichtert. Wie bereits
erwahnt, wird dieser Prozess durch den osmotischen Druck zwischen der Bakterienzelle und dem
Hydrogel verstarkt. Die getesteten Hydrogele erreichten eine Abtétungseffizienz von mindestens
68 %. Die auf Vinylbutylimidazolium basierenden Spezies waren in der Lage, eine hohe Eliminati-
onsrate selbst bei einem kleinen Hydrogelvolumen von 25 pL beizubehalten. Im Fall von pVEImBr
sank die Aktivitat auf knapp 58 %. Werden die Vertreter auf Imidazolium-Basis betrachtet, so zeig-
ten die Ergebnisse der Monomertests, dass VBImCI und VBImBr besser abschnitten als VEImBr.
Wihrend sich dieser Effekt bei Verwendung von Hydrogelen auf PIL-Basis nur bei geringen Hyd-
rogelvolumina zeigte, war der Trend bei den Monomeren bereits bei der niedrigsten Verdiinnungs-
stufe zu erkennen. Daher scheint der Einfluss der Kettenlange in diesem Fall starker zu sein als der
des Gegenions. Was den antibakteriellen Mechanismus dieser Substanzen betrifft, so stimmt dies
vollstandig mit den berichteten Effekten tberein. Eine C4-Kette ist hydrophober als eine C2-Kette
von VEImBr. Die C4-Kette kann somit die Phospholipid-Doppelschicht viel starker perforieren und
den Zelltod zu foérdern. Diese Ergebnisse stimmen auch mit fritheren Untersuchungen tiberein, die
mit ILs dieser Art durchgefiihrt wurden [116]. Obwohl der vorher beschriebene Mechanismus der
inharenten antibakteriellen Aktivitat von Hydrogelen noch nicht vollstandig verstanden ist, wird
angenommen, dass er dem der kleineren kationischen Molekiile dhnlich ist (Abbildung 1.5).

Werden die Einfliisse der Hydrogele mit gram-positiven S. aureus und gram-negativen
P. aeruginosa Xen 5 gegeniiber gestellt, fallen starke Unterschiede in den antibakteriellen Effekten
auf. Dies konnte durch die strukturellen Unterschiede in der Zellhiille zwischen gram-negativen
Bakterien wie P. aeruginosa Xen 5 und gram-positiven Bakterien erklart werden (Abbildung 1.4).
Teichonsauren, die auf der der Plasmamembran gram-positiver Bakterien platziert sind, durchdrin-
gen die Peptidoglykanschicht und kénnen in den extrazelluliren Raum ragen, um mit anderen
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Substanzen zu interagieren, wodurch das Eindringen externer Substanzen erleichtert wird. Bei
gram-negativen Bakterien ist die Peptidoglykanschicht von einer zusatzlichen Phospholipid-Dop-
pelschicht (auflere Membran) bedeckt und nicht mit der Plasmamembran verbunden. Diese duf3ere
Membran ist eine natiirliche Barriere, die das Eindringen von Substanzen in die Zellen erschwert.
Sie besitzt negativ geladene Lipopolysaccharide, die einen positiven Einfluss auf die Wechselwir-
kung mit kationischen Substanzen haben. Allerdings behindert die zusatzliche duflere Membran in
Kombination mit der reduzierten Mobilitat der kationischen Abschnitte in den dreidimensional
vernetzten Hydrogelen die Zerstérung der inneren Zellmembran gram-negativer Bakterien
[133,134].

Die anionische Teichonsaure bringt weiterhin eine zusatzliche negative Ladung in die Bakte-
rienhille gram-positiver Bakterien, was zu starkeren Wechselwirkungen zwischen kationischen
Gegenionen und der Membran fiihrt. Auf diese Weise wird der Einfluss des Anions auf die Abto-
tungseffizienz vernachlassigbar [135]. Daher zeigen gram-positive Bakterien im Allgemeinen eine
hohere Anfalligkeit gegeniiber bakteriziden Substanzen als gram-negative [136,137]. Diese Ergeb-
nisse sind in Publikation 113 zusammengefasst.

3.5 Mechanische Eigenschaften

Um mehr industriell anwendbare Polymere zu etablieren, miissen die mechanischen Eigen-
schaften von Hydrogelen untersucht werden. In den letzten Jahren gab es mehrere mechanische
Studien zur Charakterisierung, z. B. von plLs auf Vinylimidazolium-Basis im Vergleich zu natirli-
chen Polymerhydrogelen fiir die Katalysatorimmobilisierung [52,138] oder Polyethylenglycoldime-
thacrylat-basierten Hydrogelen als potenzielle Knochenregenerationsmaterialien [139].

Publikation Ill beschreibt den Themenkomplex der mechanischen Charakterisierung einer
groflen Auswahl unterschiedlich geladener und variabel strukturierter Hydrogele ausfiihrlich.
Amplitude-Sweep-Messungen wurden mit einer groflen Anzahl unterschiedlicher Hydrogelen
durchgefiihrt, da sie vor allem fiir mogliche Beschichtungen interessant sind. Ein klassisches
Amplitude-Sweep-Diagramm eines Hydrogels ist in Abbildung 3.7 dargestellt. Bei kleineren Scher-
dehnungen ist G' unabhingig von der Dehnungsamplitude. In diesem linearen viskoelastischen
Bereich kann das Hydrogel verformt werden ohne zerstort zu werden. Der starke Abfall von G' an
der Linearitatsgrenze y. weist auf ein sprodes Bruchverhalten hin. Vor dem Kreuzungspunkt (G' =
G"), an dem Mikrorisse in der Hydrogelprobe auftreten, ist G' grofler als G", was auf eine gelartige
Struktur und einen viskoelastischen Feststoff hinweist. Die Mikrorisse wachsen zu makroskopi-
schen Rissen durch die gesamte Probe, wodurch ein dominantes viskoses Verhalten (G" > G') be-
ginnt. Bei den untersuchten Hydrogelen konnten y.-Werte von 14 % bis 170 % verzeichnet werden.
Auch in verschiedenen Literaturbeispielen ist eine grofie Varianz der linearen viskoelastischen Be-
reichen dokumentiert. HUANG et al. synthetisierten selbstheilende Hydrogele, bestehend aus Poly-
allylamin und Tripolyphosphat, die ihre mechanischen Eigenschaften nach einem Amplituden-
Sweep bis zu 200 % wiederherstellen konnten [140]. Amphiphile Blockcopolypeptide wurden von
BREEDVELD et al. hergestellt und Amplitude-Sweep-Messungen durchgefiihrt. Die kritischen Deh-
nungsamplituden von 0,1 % bis 5 % nahmen mit zunehmender Polypeptidkonzentration ab [141].

3 ). Claus, A. Jastram, E. Piktel, R. Bucki, P. Janmey, U. Kragl. Polymerized lonic Liquids-Based Hydrogels
With Intrinsic Antibacterial Activity — Modern Weapons Against Multidrug-Resistant Infections. J. Appl.
Polym. Sci, submitted 2020.
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Als ein weiteres Beispiel wiesen Hybridhydrogele aus Carboxymethylcellulose, die magnetische
Nanopartikel enthielten, eine kritische Dehnungsamplitude von tiber 20 % auf [142].
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Abbildung 3.7. Amplitude-Sweep-Diagramm von pAE-TMA. Das Elastizititsmodul G' und das Verlustmodul G" sind
gegen die Scherdehnung aufgetragen. Die Schwingungsfrequenz betrug 0,1 Hz (25 °C; Monomerkonzentration = 2 mol/L;
MBAA =2 mol%).

Aus den Messungen konnten G'-Werte fiir alle Polymere berechnet werden (Abbildung 3.8).
Diese Werte spiegeln die strukturelle Abhangigkeit der Hydrogele in Bezug auf ihre mechanischen
Eigenschaften wider. Ein hoherer G' bedeutet ein feststoffahnlicheres Verhalten und damit eine
hohere Festigkeit und mechanische Steifigkeit. Die Hydrogele mit den hochsten G'-Werten sind
das neutrale pHEMA, das zwitterionische pMAEDMA-SO3 und pAE-SO3 mit einem negativ gelade-
nen Grundgeriist, woraus auf dem ersten Blick keine Tendenz abgeleitet werden kann. Allerdings
liegen die G'-Werte fiir strukturell ahnliche Hydrogele wie die Hydrogele auf Vinylimidazolium
Basis im gleichen Bereich von 15 bis 25 Pa. Diese Werte beschreiben ein eher sprodes Hydrogel.
Hydrogele auf Vinylimidazolium-Basis mit jeweils einer Butylgruppe haben einen hdheren
G'-Wert, als das Hydrogel mit der kiirzeren Ethylgruppe. Dariiber hinaus konnte ein starker Ein-
fluss der Ladung beobachtet werden, da die Hydrogele mit positiver Ladung einen viel kleineren
G'-Wert als die negativ geladenen Proben aufweisen. Weiterhin hat das Gegenion auch einen Ein-
fluss auf die mechanische Stabilitat des Hydrogels. Fiir die Hydrogele mit dem positiven Polymer-
netzwerk wird als Anion Chlorid oder Bromid verwendet, wéahrend fiir die negativ geladenen Po-
lymernetzwerke Kaliumionen verwendet wurden. Diese drei Arten von lonen variieren in ihrem
lonenradius von 181 pm des Chlorids und 196 pm des Bromids bis 138 pm des Kaliumkations, was
zu einem Unterschied in der Ladungsdichte fihrt [143,144]. Die Kaliumkationen sitzen aufgrund
ihrer Grofle naher am negativ geladenen Polymer. Zusatzlich haben sie eine starkere ionische
Wechselwirkung mit dem Polymernetzwerk. Das daraus resultierende engere Netzwerk bildet stei-
fere und starkere Hydrogele mit einem héheren G'-Wert. Ein weiterer Zusammenhang bildet sich
mit der Zusammensetzung der Hydrogele. Mit einer Erh6hung der Monomerkonzentration in den
pMAE-SO3-Hydrogelen nimmt G' stark zu. Der Vernetzer hat hier einen geringeren Einfluss, jedoch
nimmt die Steifigkeit der Hydrogele mit Zunahme des Vernetzergehaltes zu. Aufgrund der sehr
geringen Differenz zwischen 2 Mol% und 3 Mol% wird davon ausgegangen, dass sich die Steifigkeit
des Hydrogels mit zunehmendem Vernetzergehalt langsam einem Maximalwert nahert. Dies lasst
sich auch in den Quellungsgraden in Abhéngigkeit des Vernetzergehaltes wiederfinden (Abbil-
dung 3.2; 4.).
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Abbildung 3.8. Vergleich der G'-Werte aller gemessenen Polymere mit unterschiedlichen Monomeren (links) und
pMAE-SO3 mit unterschiedlichem Monomer- und Vernetzergehalt (25 °C; links: Monomerkonzentration = 2 mol/L; MBAA
= 2 mol%; rechts: pMAE-SO3 mit konstanter Vernetzerkonzentration von 2 mol% oder Monomerkonzentration von
2 mol/L).

Die Hydrogele wurden zusatzlich in ihren Druck- und Zugeigenschaften charakterisiert. Ins-
besondere pVB-TMA konnte um 47,9 % bis zum Bruch gedehnt werden. Dieses weiche flexible Ma-
terial konnte beispielsweise als Beschichtungsmaterial fiir Stents verwendet werden. Die zusétzli-
che Hydrogelschicht schrankt die Beweglichkeit der Stents nicht ein, kann aber als Medikamen-
tendepot zur lokalen Verabreichung verwendet werden [65,145]. Eine weitere Anwendungsmog-
lichkeit fur steifere Hydrogele konnte deren Verwendung als neues Kontaktlinsenmaterial sein.
Das Hydrogel pHEMA wird in diesem Anwendungsfeld haufig eingesetzt, wenn es mit Methacryl-
saure oder N-Vinylpyrrolidon co-polymerisiert wird [146]. Noch steifere Hydrogele, wie pMA-
EDMA-SO3 mit einer Bruchdehnung von 7,8 %, konnten als Knorpelersatz oder Bandscheibenma-
terial verwendet werden [147]. Andere Beispiele sind die Hydrogele auf Vinylimidazolium-Basis,
von denen bekannt ist, dass sie sehr sprode sind. Im Beispiel von FukusHImMA et al. waren 1-Vinyl-
3-ethyl-imidazoliumtriflat und 1-Methacrylbutyl-3-methylimidazoliumtriflat sogar zu briichig und
sprode, um ihre mechanischen Eigenschaften zu messen, da die bendtigten Krafte unterhalb der
Messgrenze des Rheometers befanden [148]. Weiterhin konnte diese Verbindung zwischen der
Struktur und den mechanischen Eigenschaften auch in den getesteten Hydrogelen auf Imidazoli-
umbasis gefunden werden. Die Kompression beim Bruch betrug bei pVEtImBr 36,0 % und bei
pVBImBr 28,6 %, wiahrend pVBImCI nur um 7,8 % komprimiert werden konnte. Dieser Trend lasst
sich durch die Lange der Alkylkette zurtickfiihren. Je langer die Alkylkettenlange am Imidazolium-
Kation, desto hoher ist die Kompressibilitat des Hydrogels. Eine Moglichkeit der Klassifizierung ist
der Vergleich der Bruchdehnung bzw. der Bruchkompression in Abhéangigkeit der Scherung, wo-
riber eine Korrelation angendhert werden kann (Abbildung 3.9).
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Abbildung 3.9. Vergleich der Bruchdehnung bzw. der Bruchkompression in Bezug auf die zugehdrige Scherung
mit unterschiedlichen Monomeren (links) und pMAE-SO3; mit unterschiedlichem Monomer- und
Vernetzergehalt (rechts) (25 °C; links: Monomerkonzentration = 2 mol/L; MBAA = 2 mol%; rechts:
pMAE-SO3 mit konstanter Vernetzerkonzentration von 2 mol% oder Monomerkonzentration von
2 mol/L).

Interessanterweise fiihrt dies zu unterschiedlichen Anstiegen fiir die Druck- und Dehnungs-
messungen, von 0,15 fiir die Druckmessungen und 0,08 fur die Zugversuche. Fir beide Zusammen-
hange gilt, dass die Hydrogele in Bezug auf die maximale Scherung eine héhere Bruchfestigkeit
(Flexibilitat) bei Kompression als bei ihrer Dehnung aufweisen. Aufgrund des geringen Grades des
linearen Zusammenhangs dieser linearen Anndherung (R%omp = 0,70; R%retch = 0,75) wurde diese
Korrelation mit den Variationen des pMAE-SO3-Hydrogels kontrolliert. Aus diesem Diagramm
ergaben sich sehr ahnliche Steigungen wie 0,17 fiir die Druckversuche und 0,11 fiir die Zugversuche
(R%comp = 0,98; R%tretch = 0,91). Der Unterschied zwischen Zug- und Druckversuchen kann auf den
Versuchsaufbau zuriickgefiihrt werden: Wahrend die Probe zwischen den Rheometerplatten zu-
sammengedriickt wird, zeigen einige Hydrogele einen leichten Feuchtigkeitsfilm auf der Oberfla-
che. Werden die Proben jedoch langsam zwischen den Rheometerplatten auseinandergezogen,
werden die dreidimensionalen Maschen des Hydrogels vergrofiert. Die nun gréf3eren Poren beno-
tigen Wasser, welches jedoch nicht aus der Umgebungsluft geliefert werden kann.
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4 Anwendung von Hydrogelen als Drug-Delivery-
System

Die Verhinderung einer explosionsartigen initialen Freisetzung, auch "Burst-Release" genannt,
ist eine der Herausforderungen bei der Entwicklung eines Wirkstofffreisetzungssystems. Die an-
fangliche hohe Wirkstoffkonzentration im umgebenden Gewebe oder sogar im gesamten Stoff-
wechsel kann zu unerwiinschten Nebenwirkungen fiihren oder gar toxische Auswirkungen haben.
Eine mogliche Losung ist die Verkapselung des Arzneimittels fuir eine direkte kontrollierte Freiset-
zung an den Zielkompartimenten. Ein Beispiel dafiir sind Mikropellets, die mit wasserloslichem
Wachs beschichtet sind, das gegen Magensaure resistent ist, aber im alkalischen Milieu des Gast-
rointestinaltrakts ionisierbar ist. Durch die Nutzung dieses Depotsystems wird die Wirkstofffrei-
setzung vom Magen in den Diinndarm verlagert, was nicht nur zum Schutz der Magenschleimhaut
vorteilhaft ist, sondern auch den Wirkstoff vor dem sauren Milieu bewahrt [149,150]. Wirkstofffrei-
setzungssysteme stehen seit mehreren Jahrzehnten im Fokus der modernen Medikamentenverab-
reichung, da das Medikament direkt am Wirkort platziert werden kann, was zu einer signifikanten
Verringerung der zu applizierenden Menge im Vergleich zu einer systemischen Verabreichung
fuhrt. Dartber hinaus ermoglichen DDS die Vermeidung bestimmter therapeutischer Probleme,
wie z. B. eine geringe Adharenz der Patienten oder eine falsche Anwendung von regelmafig topisch
oder oral anwendbaren Medikamenten, und kénnen somit die Lebensqualitat der Patient*innen
drastisch erhohen. HEDBERG et al. verwendeten z. B. Polymilch-co-Glykolsaure und Polyethylengly-
kol-Mikropartikel in Kombination mit injizierbaren Polypropylenfumarat-Geriisten, um ein osteo-
genes Peptid zur Knochengeweberegeneration freizusetzen. Durch Variation von Parametern wie
dem Polyethylenglykol-Gehalt, der Mikropartikel-Konzentration oder der Medikamentendosie-
rung, konnte die Medikamentenfreisetzung fiir verschiedene Anwendungsorte modifiziert werden
[151-153].

Hydrogele sind aufgrund ihrer vielféltigen und biologisch vielversprechenden, bereits disku-
tierten, Eigenschaften in vielen medizinischen Anwendungen vielseitig verwendbar und zugang-
lich. Wichtige Beispiele sind auf Hydrogelen basierende Darreichungssysteme fiir verschiedene
Krebstherapien, die eine lokalisierte verzogerte Freisetzung der Chemotherapeutika erméglichen
[154]. In den letzten Jahren wurde tber viele neue DDS berichtet, die sich mit dem Problem der
sprunghaften (Burst)-Freisetzung von Medikamenten befassen. SERRA et al. berichteten tiber ein
DDS, das aus Polyacrylsaure-Ethylenglykol besteht, und beobachteten einen verringerten Burst-
Release mit einer kiirzeren Kettenlange des Ethylenglykol-Vernetzungsmittels. Dariiber hinaus be-
obachteten die Autoren, dass eine hohere Vernetzermenge und damit eine kleinere Maschenweite
zu einer langsameren Diffusion, aber einer grofleren Burst-Release fiihrt [155]. Ein weiteres syn-
thetisches Hydrogel DDS von HUANG et al., bestehend aus Guargummi und Polyacrylsiure, setzte
82 % des Wirkstoffs Ketoprofen am ersten Tag frei [156]. DADSETAN et al. beschrieben die Verrin-
gerung des Burst-Releases ihrer DDS, bestehend aus Natriummethacrylat und Oligo-polyethyl-
englycolfumarat, von 53 % auf 5,9 % Wirkstofffreisetzung am ersten Tag durch Erh6hung der Nat-
riummethacrylat-Konzentration [157].
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4.1 Wirkstofffreisetzungsuntersuchungen

In Publikation IV* wurden unterschiedlich geladene Hydrogele untersucht, um einen Wirk-
stoff als ihr Gegenion zuriickzuhalten und so die Wirkstofffreisetzung zu beeinflussen. Diese aktive
Wechselwirkung zwischen dem geladenen Polymernetzwerk und dem Wirkstoff fiihrt zu einer lo-
nenaustauschfreisetzung anstatt eines diffusionskontrollierten Mechanismus (Schema 4.1).
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Schema 4.1. Schematischer Uberblick tiber die ionischen Wechselwirkungen zwischen kationischem Timololmaleat
(TM) und anionischem, mit MBAA vernetztem pMAE-SOs3-Hydrogel.

Es wurde sich auf eine mogliche Anwendung als Glaukomtherapie konzentriert, da diese
Krankheit von grofer gesellschaftlicher Relevanz ist. Dariiber hinaus ist der Einsatzort fiir minimal-
invasive Eingriffe leicht zuganglich.
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Abbildung 4.1. Vergleichende Darstellung der Wirkstoffkonzentration der anfanglichen Beladungslosungen und des
Hydrogels nach der Beladung kombiniert mit der Wasseraufnahmefahigkeit.

Der subkonjunktivale Bereich weist im Vergleich zu anderen Regionen wie dem Herz-Kreis-
lauf-System weniger Fliissigkeitsaustausch und Materialtransport auf, was fiir mechanisch anfal-
lige Biomaterialien wie Hydrogele von Vorteil ist. Auf der Grundlage der untersuchten Hydrogel-
eigenschaften wurde ein ionisches Arzneimittel in die Hydrogel-Matrix aufgenommen, um eine

4]. Claus, T. Eickner, N. Grabow, U. Kragl, S. Oschatz. lon exchange controlled drug release from polymerized
ionic liquids. Macromol. Biosci. 2020, 2000152, 1-9.
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Verringerung des anfanglichen "Burst-Release" und insgesamt eine Verlangerung der Gesamtfrei-
setzung zu erreichen. Das negativ geladene Hydrogel pMAE-SOs3 enthélt Sulfonsauregruppen, die
eine ionische Wechselwirkung mit dem Medikament ermoglichen. Als positiv geladener Wirkstoff
wurde Timololmaleat (TM) gewahlt, da es nachgewiesenermafien den Augeninnendruck senkt
[158]. Die Hydrogele wurden in einer Wirkstofflosung gequollen, wobei ein starker Abfall in der
Restlosung beobachtet werden konnte und ein daraus folgender Anstieg der Wirkstoffkonzentra-
tion im Hydrogel (Abbildung 4.1).

Die Wirkstofffreisetzung von TM wurde fiir pMAE-SO3 Hydrogelproben in Phosphatpuffer
(PBS) bei pH = 7,4 und 37 °C untersucht. Zu bestimmten Zeitpunkten wurden Medienwechsel
durchgefiihrt und die kumulative Wirkstofffreisetzung bestimmt (Abbildung 4.2 oben). In den ers-
ten 5 Stunden kann ein annahernd lineares Freisetzungsverhalten beobachtet werden, wobei da-
nach eine halbwegs konstante Wirkstoffkonzentration festgestellt werden konnte. Diese Auftra-
gung ahnelt einem schwachen Burst-Release. Wenn die kumulativ freigesetzte Wirkstoffmasse je-
doch gegen die Anzahl der Medienwechsel und nicht gegen den Zeitpunkt aufgetragen wird, ist
ein ganz anderes Freisetzungsverhalten zu erkennen (Abbildung 4.2 unten).
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Abbildung 4.2. Bulkhydrogel-Freisetzungskinetik in Abhangigkeit der Zeit und des Medienwechsels von pMAE-SO3
und TM in PBS-Puffer (n = 6; pH = 7.4).

Um dieses Verhalten weiter zu analysieren, wurde die Zeit zwischen den Medienwechseln
stark verindert. Wie die grau hinterlegten Abschnitte zeigen, wurde das lineare
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Freisetzungsverhalten beibehalten. Die Wirkstofffreisetzung hangt daher eher von der Restkon-
zentration des Wirkstoffes in der Losung als von der tatsachlichen Freisetzungszeit ab. Somit hangt
die Freisetzung nicht primar von der Diffusionsgeschwindigkeit des Wirkstoffs im Polymer ab, son-
dern von der Wechselwirkung geladener Polymerseitenketten mit dem ionischen TM-Molekiil.
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Abbildung 4.3. Wirkstofffreisetzungsprofil fir mit TM beladenes pMAE-SOs3 (Einzelmessungen in Punkten; die
schwarze Linie ist arithmetische Mittel der Messpunkte zur gleichen Zeit; der Wechsel zum jeweiligen Medium ist grau

unterlegt).
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Auf der Grundlage dieser Ergebnisse konnten Studien zur TM-Freisetzung aus pMAE-SO3
Hydrogel auf ein sequentielles Freisetzungsprofil erweitert werden (Abbildung 4.3). Die beladenen
Hydrogelproben wurden mit destilliertem Wasser und zweimal mit Salzlésungen (grau hinterlegt)
behandelt. Um sicherzustellen, dass der beobachtete Effekt tatsachlich von den Gegenionen ab-
hing, wurde eine Kontrollfreisetzungsstudie durchgefiihrt, bei der nur destilliertes Wasser als Me-
dium verwendet wurde. Fiir alle Freisetzungen wurde kein Burst-Release beobachtet, jedoch
konnte ein starker Anstieg der freigesetzten Wirkstoffmenge bei den Salzlésungen als Medium be-
obachtet werden. Durch den Wechsel zuriick zu destilliertem Wasser wurde die Freisetzung wieder
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minimiert, was in den Freisetzungsprotokollen als Plateaus fiir die Zeitpunkte 7-10 zu sehen ist.
Durch das Zuriickschalten auf die jeweilige Salzlosung konnte die Wirkstofffreisetzung wieder aus-
gelost werden, was zu einem zweiten Plateau fiihrte. Die Unterschiede in der Gesamtmenge des
Wirkstoffs pro Masse an Hydrogel lassen sich durch inhomogene Verteilungen des Wirkstoffes im
Hydrogel und Inhomogenitaten im Hydrogel erklaren, die auf den synthetischen Weg der radika-
lischen Polymerisation zuriickzufiihren sind. Die wihrend der Polymerisationsreaktion anstei-
gende Viskositat kann zu einer ungleichméfligen Verteilung von Vernetzer oder Monomer fiihren,
was zu unterschiedlichen Maschengrofien fiihrt, die das Wirkstoffmolekil zuriickzuhalten. Um ein
breiteres Anwendungsfeld zu erschlieffen und das lonenaustausch-Freisetzungsverhalten zu besta-
tigen, wurden die Studien auf Ibuprofen (IBU) als einen einfachen Vertreter fiir anionische Medi-
kamente mit einem kationischen Hydrogel ausgedehnt. Das als Wirkstofftrager verwendete Poly-
mer war ein Hydrogel auf der Basis von aminofunktionalisiertem Acrylat (pPMAE-TMA). Dieses
IBU-System zeigte ein vergleichbares Verhalten hinsichtlich des Freisetzungsprofils.

4.2 [In situ polymerisierendes Zwei-Komponenten-DDS

Statt konventioneller Darreichungsformen, wie die der oralen Verabreichung mittels Tabletten
und der Injektion von Wirkstofflosungen oder -emulsionen, stellt die topische Verabreichung durch
wirkstoffbeladene Elektrolyt-Hydrogel-Partikel in Salben bzw. Gelen, Tropfen oder Zapfchen eine
gute Alternative dar. Diese kommen, aufgrund der Einschrankung auf einen lokalen Wirkort, mit
geringeren Wirkstoffkonzentrationen aus. All diese Darreichungsformen haben jedoch das Prob-
lem der geringen Therapietreue des Patienten gemein, welche letztlich zu einer ineffizienten Me-
dikation fiihrt. Die Nutzung eines implantierbaren Wirkstoffdepotsystems kann Risiken minimie-
ren und den Wirkstoff tGiber einen langen, vorzugsweise mehrere Monate bis zu einem Jahr umfas-
senden, definierten Zeitraum abgeben. Etablierte Ansétze finden sich bereits bei Verhiitungsstéb-
chen, wobei allerdings das subkutane Implantat nach beendeter Wirkstoffabgabe im Rahmen eines
medizinischen Eingriffs wieder explantiert werden muss. Um diesen zusatzlichen medizinischen
Eingriff zu vermeiden, werden seit einiger Zeit biologisch degradierbare Polymere und Polymerge-
mische als Wirkstofftrager in Wirkstoffdepotsystemen verwendet. Hierbei werden Wirkstoffe in
die Polymere eingebettet und gezielt am vorgesehenen Wirkungsort freigesetzt. Fiir die gezielte
Freisetzung ist zumeist die Porositat der Polymermatrix von besonderer Bedeutung, welche iiber
die Vernetzungsdichte und die Hydrophilie des Monomers einstellbar ist. Die Polymerporen be-
stimmen die Wirkstoffbeladung des Systems und eine anschlieflende diffusionsgesteuerte Freiset-
zung des Wirkstoffs. Gegenwartig werden oftmals naturstoffbasierte negativ geladene Alginat-
Hydrogele verwendet, um Heparin-bindende Wachstumsfaktoren zur Férderung der Geweberege-
neration zu liefern [159,160]. Weitere Hydrogele auf Basis natiirlicher sowie synthetischer Poly-
mere finden sich zudem in Anwendungen des Tissue-Engineerings und als Matrix fiir Wirkstoffde-
potsysteme. ANSETH et al. beschreiben ein auf Polyethylenglykol und Polyvinylalkohol basierendes,
photo-polymerisiertes Hydrogel, welches biodegradierbar ist. Das auf diesem Weg gebildete Sys-
tem wurde hinsichtlich des Freisetzungsverhaltens fiir den Knorpelgewebeaufbau unter Verwen-
dung von Rinderserumalbumin untersucht [161].

Die im Kapitel 4.1 beschriebenen Hydrogele haben in ihren Eigenschaften viele Vorziige und
kdnnen mit ihrem stimulus-responsiven Freisetzungsverhalten einen grof3en Vorteil gegeniiber den
oben beschriebenen Freisetzungssystemen bieten. Jedoch sind die "Bulk"-Hydrogele in dieser Form
nicht durch eine Kaniile injizierbar. Daher wurden die fertigen Hydrogele mit einer Kugelmiihle zu
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kleinen injizierbaren Partikeln gemahlen. Die erhaltenen Partikel wurden in ihrem Grofienvertei-
lungsprofil untersucht, wobei signifikante Partikelmengen bis 80 um und die meisten Partikel zwi-
schen 10 und 20 pm vorkommen (Abbildung 4.4). Kleinere Partikelgrofien konnten aufgrund der
Messtechnik nicht aufgenommen werden. Da Nanopartikel jedoch Migrationswege in biologischen
Systemen aufweisen, kénnen diese vor der Injizierung durch Sieben abgetrennt werden. Die Parti-
kel selbst haben dabei eine unebene, raue Oberflache sowie eine unregelmaflige Form.
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Abbildung 4.4. REM-Aufnahme der getrockneten Partikel und Groflenverteilung der pMAE-SO3 Partikel in Reinstwas-
ser.

Um die Hydrogelpartikel am Wirkort iiber einen langeren Zeitraum zu fixieren, sollen sie in
eine in situ polymerisierende Polymermatrix eingeschlossen werden. Dafiir wird Hexamethylen-
diisocyanat-funktionalisierte 1,2-Ethylenglykol-Bisdilaktsaure (ELA-NCO) genutzt, da es eine Po-
lymermatrix bildet, die in der Literatur als biologisch abbaubares Gewebe mit hoher Haftfestigkeit
und guter in vivo Biokompatibilitat gehandelt wird [162,163]. Dies kann uber die Polymerisation
des Oligoesters Oligolactid mit endstidndigen Isocyanatgruppen mit Wasser unter der Freisetzung
von Kohlenstoffdioxid zu endstandigen Aminogruppen erfolgen. Diese Aminogruppen polymerisie-
ren mit nicht-polymerisierten Isocyanatgruppen zu einer Polyharnstoffmatrix. Das benotigte Was-
ser wird durch die gequollenen Hydrogelpartikeln oder durch eine Hydrogelpartikel-Wasser Sus-
pension bereitgestellt [89]. Das Einbetten der Mikropartikel in die biodegradierbare Polyharnstoff-
matrix ermoglicht eine Immobilisierung der Mikropartikel im Verbund, sodass ein zu schnelles
Ausschwemmen und somit ein "Burst"-Release am Applikationsort verhindert wird (Publika-
tion VI%). Durch die hohe Viskositit des ELA-NCO und die in situ Polymerisation der beiden Kom-
ponenten entsteht ein sich der Form des Applikationsortes angepasstes Wirkstoffdepot. Dies be-
dingt eine verbesserte Immobilisation des Wirkstoffdepots am Applikationsort und begiinstigt so-
mit die ortlich selektive Freisetzung des Wirkstoffs tiber einen langeren Zeitraum. Das System soll
Uber eine Zwei-Komponentenspritze injiziert werden, wobei die Hydrogelpartikel und das ELA-
NCO in separaten Kammern getrennt vorliegen. Bei einer Injektion werden die beiden Komponen-
ten in einem Mischextruder zusammengefiihrt (Abbildung 4.5).

5 S. Oschatz, J. Claus, A. Brietzke, T. Eickner, N. Grabow, U. Kragl; Universitat Rostock, Germany. In situ
polymerisierendes Depotsystem zur stimulusresponsiven Freisetzung (ioni-scher) Wirkstoffe. Einreichungs-
datum: 2. Oktober 2019, DE P 10 2019 126 672.6 (2.10.2019)
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b

Abbildung 4.5. Schematische Darstellung eines in situ polymerisierenden DDS bestehend aus Hydrogelpartikeln-Sus-
pension und eines Vernetzers in einer Zweikammerspritze (links) und eine Micro-CT Aufnahme des Polymersystems
(rechts; a polymerisiertes ELA-NCO; b eingeschlossene Hydrogelpartikel).
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5 Zusammenfassung und Ausblick

In dieser Dissertation wurden die Eigenschaften der dargestellten Hydrogele in Hinblick auf
unterschiedliche Aspekte detailliert betrachtet. Dabei wurde ein genaues Augenmerk auf die Be-
stimmung der Biokompatibilitat und der Quellungsgrade sowie auf die antibakteriellen und me-
chanischen Eigenschaften gelegt. Dabei konnten die Ergebnisse im Rahmen mehrerer peer-revie-
wed Arbeiten veroffentlicht werden. In einem zweiten Schritt konnte dieses Wissen bei der Ent-
wicklung eines Wirkstofffreisetzungssystems angewendet werden. Das Hydrogel konnte mithilfe
ionischer Wechselwirkungen mit dem geladenen Wirkstoff reversibel beladen werden, wobei die
Wirkstofffreisetzung stimulus-responsiv und kontrolliert beobachtet wurde.

In einer ersten Studie (Publikation I) wurden die Quellungseigenschaften der Hydrogele in
Bezug auf unterschiedlichste Abhangigkeiten untersucht. Dabei konnten Zusammenhange zwi-
schen Zusammensetzung und Quellungsgrad aufgestellt werden. Je hher die Monomer- oder Ver-
netzerkonzentration, desto geringer wurde der Quellungsgrad. Beispielsweise konnte der Quel-
lungsgrad von pMAE-TMA von 16.8 + 5.9 auf 4.4 + 0.7 gesenkt werden, indem der Vernetzergehalt
von 1 mol% auf 4 mol% erhéht wurde. Jedoch wird dieser Zusammenhang nicht nur von der Los-
lichkeit begrenzt, sondern auch von der minimalen Maschenweite des Polymernetzwerkes, da ab
einer Vernetzerkonzentration von 3 mol% und einem Monomergehalt von 2 mol/L in pMAE-TMA
der Quellungsgrad konstant verblieb. Zuséatzlich konnten Zusammenhange zwischen der Ketten-
lange des Vernetzers und der Monomerstruktur aufgezeigt werden.

Da am Ende eine medizinische Anwendung dieser Materialien moglich sein soll, stand die
Biokompatibilitat dieser Materialien im Fokus der Studie (Publikation I). Die Elutionstoxizitaten
dieser Materialien wurden bereits in der Literatur beschrieben [164]. Da aber die Hydrogele als
Wirkstofffreisetzungssystem einen direkten Kontakt mit dem Gewebe eingehen werden, wurden
sie im direkten Kontakt mit Fibroblasten untersucht. Neben ausgezeichneten Biokompatibilitaten
der untersuchten Materialien (>80 % relative Zellviabilitat der Hydrogele pAE-TMA, pMAE-SOs3,
pAE-SO3, pVEtImBr, pMAE-TMA, pAAMPSO3H und pHEMA), konnte ein direkter Zusammenhang
auf die Quellungsgrade der Hydrogele geschlossen werden, was fiir zukiinftige Hydrogelsynthesen
von Vorteil sein konnte. In Zukunft kénnen auch Biokompatibilitatstests mit Makrophagen durch-
gefiihrt werden, um eine Immunreaktion des Korpers auf die Polymere auszuschliefien.

In einer zweiten Studie (Publikation Il) wurden die Materialien auf ihre antibakteriellen Ei-
genschaften untersucht. Die Ergebnisse zeigten, dass alle Hydrogele mit einem kationischen Geriist
eine gute bis sehr gute inharente antibakterielle Wirkung (>70 %) sowohl gegen gram-negative
(P. aeruginosa Xen 5) als auch gegen gram-positive (S. aureus Xen 30) Bakterien haben. Hervorra-
gende Ergebnisse wurden durch die Verwendung von Hydrogelen auf Imidazolium-Basis mit einer
Abtoétungseffizienz von mindestens 95 % erzielt. Selbst bei einer Verringerung des Hydrogel-Bakte-
rien-Verhéltnisses auf 25 puL konnte eine Abtétungseffizienz 268.8 % von pVBImCI und pVBImCI
auf die gram-positiven S. aureus Bakterien erreicht werden. Weiterhin zeigten nur die positiv gela-
denen Hydrogele einen Abtotungseffekt auf das Bakterienwachstum von P. aeruginosa Xen 5 auf-
grund der Unterschiede in der Zellhiillenstruktur zwischen gram-positiven und gram-negativen
Bakterien. Die Abtotungseffizienz der resultierenden Hydrogele ist aufgrund der vielfaltigen Ein-
satzmoglichkeiten von Hydrogelen im medizinischen Bereich, z. B. als Implantate, Drug-Delivery-
Systeme, Kontaktlinsenmaterial, Knochenersatz und Stentbeschichtungen, von besonderem Inte-

resse.
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Die mechanische Leistung jedes Materials mit biomedizinischer Anwendung ist vom hohen
Interesse, insbesondere synthetische Hydrogele mit moglichen Anwendungen als Ersatz fiir Knor-
pel, Bandscheibe oder als Stentbeschichtung. Daher wurden die mechanischen Eigenschaften der
Hydrogele ausfiihrlich bestimmt (Publikation IIl). Die mechanischen Eigenschaften der MBAA-
Hydrogele kann durch Variation der Monomer- oder Vernetzerkonzentration sowie der Mono-
merstruktur gesteuert werden. Die Reduktion der Monomerkonzentration fiir pMAE-SO3 von
3 mol/L auf 1 mol/L fuhrt zu einer Versiebenfachung des linearen viskoelastischen Bereichs von
35 % auf 267 % und der maximalen Kompression von 28 % auf 71 %. Die mechanischen Eigenschaf-
ten konnen durch Anderung der Vernetzerkonzentration feinjustiert werden. In diesem Beispiel
wurde die MBAA-Menge von 3 mol% auf 1 mol% geandert und so konnte eine Ausdehnung des
linearen viskoelastischen Bereichs von 17 % auf 36 % gemessen werden. Ein weiterer interessanter
Punkt aus den Untersuchungen ist die Korrelation der Gelierungsgeschwindigkeit mit der Stabili-
tat des Monomerradikals. Die labileren Monomerradikale unterstiitzten eine schnellere Polymeri-
sation, wahrend die stabileren Radikale eine hemmende Wirkung hatten.

Diese Erkenntnisse konnten genutzt werden, um aus den ionenfunktionalisierten Hydrogelen
vielversprechende Kandidaten fur die Entwicklung neuer Wirkstofffreisetzungssystem auszuwih-
len und zu untersuchen (Publikation IV). Die Untersuchungen weisen auf ein durch lonenaus-
tausch ausgelostes Freisetzungsprofil hin, das im Vergleich zu diffusionsgesteuerten Systemen vor-
teilhaft ist. Dariiber hinaus kénnen diese Hydrogele durch Gammabestrahlung sterilisiert werden.
Dies macht die Hydrogele auf Basis polymerisierter ionischer Fliissigkeiten (Publikation V) sehr
vielversprechend fir die Anwendung als Medikamentendepot in Korperregionen mit niedrigen
Flussraten wie dem subkonjunktivalen Raum, dem Mittel- oder Innenohr.

Minimal-invasive Anwendungen sind Operationen in vielerlei Hinsicht iiberlegen. Daher
wurde das in Publikation IV vorgestellte Wirkstofffreisetzungssystem, bestehend aus pMAESO3
und MBAA, in injizierbare Mikropartikel verarbeitet (Publikation VI). Ein kritischer Parameter
war dabei die Partikelgrofie, da insbesondere die Quellung beriicksichtigt werden muss. Wenn die
resultierenden Partikel zu grof3 sind, wird eine Applikation tiber eine Kantile unmoglich. Ist sie aber
zu klein, konnen zelltoxische Effekte auftreten. Die erhaltenen Mikropartikel konnten mit
ELA-NCO in ein in situ polymerisierendes Wirkstofffreisetzungssystem umgewandelt werden. In
zukiinftigen Versuchen konnte die Groflenverteilung der Mikropartikel weiterfiihrend untersucht
werden, da in dem bisherigen Mahlprozess auch Nanopartikel hergestellt wurden. Eine Fragestel-
lung kénnte dabei die Abhangigkeit der Partikelgrofien von der Zusammensetzung der Hydrogele
und der Veranderung des Mahlvorganges mit der Kugelmiihle sein. Diese Untersuchungen kénnen
fur den bevorstehenden Tierversuch von grolem Vorteil sein. In ebendiesem Tierversuch soll das
Zwei-Komponenten-DDS an Kaninchen getestet werden. Die Freisetzung des TM soll tiber die Kon-
zentration im Kammerwasser und der Tranenfliissigkeit verfolgt werden.

Dieses Wirkstofffreisetzungssystem hat den groflen Vorteil, dass es auf kommerziellen und
preiswerten Monomeren basiert. Zudem sind die Hydrogele einfach herzustellen. Fiir zukiinftige
Studien ist demnach schnell neues Material zu giinstigen Preisen herstellbar. Weiterhin kann die
Herstellung unter einer Clean Bench vernachlassigt werden, da die Hydrogele mit Gammastrah-
lung sterilisierbar sind.
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Um ein tieferes Verstandnis fiir die Eigenschaften der Hydrogele zu schaffen, konnten die Dif-
fusionseigenschaften naher untersucht werden. Dazu konnten unterschiedliche Methoden wie
NMR oder MRT verwendet werden. Dieses Wissen konnte fiir die Untersuchung der Freisetzung
der Wirkstoffe genutzt werden, indem beispielsweise Ibuprofen in einem pMAE-TMA Polymernetz-
werk tber ATR-IR-Messungen verfolgt wird [165]. Dadurch kdnnte der Mechanismus der Wirk-
stofffreisetzung aus den geladenen Hydrogelen besser verstanden werden.

In zukiinftigen Studien sollen die Hydrogele auf weitere Anwendungen abgestimmt werden.
Dabei stehen biodegradierbare Wirkstofffreisetzungssystem im Fokus. Hierfiir konnen die Poly-
mernetzwerke mit unterschiedlichsten degradierbaren Vernetzern genutzt oder das Polymerriick-
grat mit Ester- oder Ethergruppen aufgelockert werden. Mogliche Vernetzer kénnen dabei
N,N’-1,2-Dihydroxyethylenbisacrylamid, Bis-2-Methacryloyloxyethyldisulfid oder Polyethylengly-
coldiacrylate sein. Ein Abbau der Hydrogele konnte dabei tiber eine pH-Abhéngigkeit oder durch
diverse Enzyme, wie Esterasen, Lipasen oder Proteasen gesteuert werden. Die Bestimmung der
Degradation konnte dabei tber den Quellungsgrad und die Trockenmasse verfolgt werden. Um
diesen Degradationsprozess besser zu verstehen, konnten die Degradationsprodukte im Eluat mit-
tels ESI-MS quantifiziert und verfolgt werden. Erganzend konnten die Eluate auf ihre Biokompati-
bilitat untersucht werden.

Weiterhin konnen vielseitige andere medizinische Anwendungsfelder dieser interessanten
Materialien, wie Knorpelersatzmaterialien oder Stentbeschichtungen, erschlossen werden. Fiir die
Anwendung von Hydrogelen als Knorpelersatz konnen andere Vernetzer wie z. B. 1,4-Piperazindi-
acrylamid verwendet werden, welche steifere Hydrogele erzeugen kénnen [166].

Eine weitere Anwendungsmoglichkeit dieser Wirkstofffreisetzungssysteme kdonnten Modell-
systeme sein. Titanprothesen werden in ihrer Lebensspanne stark beansprucht, wodurch Abrieb
entstehen kann. Dieser Abrieb konnte einen toxischen Einfluss auf das umliegende Gewebe haben.
In einem Tierversuch mit Mausen konnte die Prothese durch die geringe Krafteinwirkung aber
keinen Abrieb erzeugen. Um eine Freisetzung des Abriebs zu simulieren, konnte ein Hydrogel als
Abriebfreisetzungssystem genutzt werden.

Auf3erhalb des medizinischen Anwendungsbereiches finden sich noch viele weitere Moglich-
keiten. Beispielsweise werden Hydrogele immer o6fter fiir den 3D-Druck [167,168] oder auch fur die
Immobilisierung von Biokatalysatoren genutzt [169]. Um diese beiden Felder zu kombinieren,
konnte ein Stromungsrohrreaktor aus dem Hydrogel selbst gedruckt werden und das genutzte En-
zym im Hydrogel, also dem Reaktor selbst, immobilisiert werden.
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ABSTRACT: Polymers are commonly used in medical device manufacturing, e.g. for drug delivery
sys- tems, bone substitutes and stent coatings. Especially hydrogels exhibit very promising prop-
erties in this field. Hence, the development of new hydrogel systems for customized application
is of great interest, especially regarding the swelling behavior and mechanical properties as well
as the biocompatibility. The aim of this work was the preparation and investigation of various
polyelectrolyte and poly-ionic liquid based hydrogels accessible by radical polymerization. The
obtained polymers were covalently crosslinked with N,N’-methy- lenebisacrylamide (MBAA) or
different lengths of poly(ethyleneglycol)diacrylate (PEGDA). The effect of different crosslinker-
to-monomer ratios has been examined. In addition to the compression curves and the maximum
degree of swelling, the biocompatibility with L929 mouse fibroblasts of these materials was de-
termined in direct cell seeding experiments and the outcome for the different hydrogels was
compared.
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J. Claus, A. Jastram, E. Piktel, R. Bucki, P. Janmey, U. Kragl.
Eingereicht: 07. April 2020, Angenommen: 19. Oktober 2020

DOI: 10.1002/app.50222

ABSTRACT: In this study, the inherent antibacterial activity of eleven different polymerized ionic
liquids (PILs)-based hydrogels as well as their corresponding monomers was examined in an
extensive screening. The methicillin-resistant Staphylococcus aureus Xen 30 (MRSA Xen 30) and
Pseudomonas aeruginosa Xen 5 (P. aeruginosa Xen 5) were chosen as test microorganisms. Both
are typical representatives of gram-positive and gram-negative bacteria, respectively. Six of the
eleven tested monomers were able to eradicate more than 80% of P. aeruginosa Xen 5 cells in
suspension. Unfortunately, the anionic, neutral and zwitterionic representatives lost their func-
tion after polymerization. However, the cationic gels retained their antibacterial activity with
nearly 100% elimination of colony forming units (CFU) - even at the highest dilution tested.
Bactericidal activity against gram-positive MRSA Xen 30 was high when the bacteria were
treated with the imidazolium-based monomers. Five of the tested compounds showed rather
poor results of <50% killed bacteria. The weak antibacterial activities could be significantly in-
creased by crosslinking them to three-dimensional networks. As a result, all the hydrogels pos-
sessed strong killing efficiencies of at least 68% and were able to maintain this activity even at
low hydrogel volume fractions. These findings are very promising for the development of new
antibacterial materials for medical applications, e.g. stent coatings.

-

Pseudomonas aeruginosa

No antimicrobial effect

Monomer

T »

PlLs-based hydrogel

"™

Staphylococcus aureus

L

Antimicrobial effect



https://onlinelibrary.wiley.com/doi/full/10.1002/app.50222

DOI: 10.1002/app.50222


https://onlinelibrary.wiley.com/doi/full/10.1002/app.50222

A Anhang: Originalpublikationen, Publikation Il | 57

A.3 Publikation Il

Full Paper. Polym. Test. 2021, 93, 106943.

Rheological Properties of Biomedically Interesting lonic Liquid-Based Hydrogels.
A. Jastram, J. Claus, P. Janmey, U. Kragl
Eingereicht: 12. Juni 2020, Angenommen: 30. Oktober 2020

DOI: 10.1016/j.polymertesting.2020.106943

ABSTRACT: Hydrogels, based on polymerized ionic liquids, are increasingly used in the medical
and pharmaceutical industry as implants, drug delivery systems, contact lens material, bone
substitutes and stent coatings. Therefore they need to be biocompatible, flexible and resistant
to external stress. In order to meet these requirements, there is a large interest in design, syn-
thesis and characterization of these interesting polymers. In this work, mechanical properties
such as gelation kinetics, shear strain resistance, and response to compression and stretching
of ten different polymerized ionic liquid-based hydrogels were examined, completing the picture
of the rheological behavior of these materials. Interestingly, the investigations of stretching
measurements showed a wide range of critical strains leading to failure from 4.4% to 47.9% and
compression measurements from 7.8% to higher than 59.8% of deformation, as well as a linear
viscoelastic range from 35% to 267%. These results allow improved design with a “choose-the-
best-material”-toolbox for medical applications.
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lon exchange controlled drug release from polymerized ionic liquids.
J. Claus, T. Eickner, N. Grabow, U. Kragl, S. Oschatz
Eingereicht: 06. Januar 2020, Angenommen: 23. Marz 2020

DOI: 10.1002/mabi.202000152

ABSTRACT:

In this work ion functionalized hydrogels as potent drug delivery systems are presented. The ion
functionalization of the hydrogel enables the retention of ionic drug molecules and thus a re-
duction of burst release effects. Timolol maleate in combination with polymerized anionic 3-
sulfopropylmethacrylate potassium and ibuprofen combined with cationic poly[2-(methacrylo-
yloxy)ethyl] trimethylammonium chloride have been investigated in respect to their drug release
profile. The results are showing an ion exchange depending release behavior instead of a diffu-
sion-controlled drug release as it is known from common drug delivery systems. Furthermore,
the suitability of such hydrogels for standard methods for sterilization is investigated.
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Eingereicht: 30. September 2017, Angenommen: 18. September 2017

DOI: 10.1016/.5si.2017.11.012

ABSTRACT: In the past decades, ionic liquids (IL) evolved from a “designer solvent” to a well-
known and well-characterized class of compounds useful in reactions, extractions, and other
applications. By an increasing number of synthesized ILs also new fields of application were
uncovered. The today’s research interest covers a range for direct use of ILs, application as em-
bedding material or as catalyst. In this brief review, we present diverse applications of pure
native ILs as well as these of polymerized ionic liquids (PILs). These charged polymers unite the
presented advantages of both, ionic liquids and solid polymer structures. We also show the
recent developments in the areas of drug delivery, catalysis and catalyst immobilization where
these particular compositions demonstrate improvements compared to existing solutions. Be-
sides the advantages, we likewise discuss some limitations and drawbacks.
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S. Oschatz, J. Claus, T. Eickner, A. Brietzke, N. Grabow, U. Kragl|
Anmeldetag: 02. Oktober 2019

DE P 10 2019 126 672.6 (2.10.2019)

ABSTRACT: Die orale Verabreichung von Wirkstoffen mittels Tabletten oder Wirkstofflosungen
oder —emulsionen bringen einige Nachteile mit sich. So wird beispielweise bei der oralen Ver-
abreichung der Wirkstoff systemisch aufgenommen, wodurch eine erh6hte Wirkstoffkonzent-
rationen appliziert werden muss, um den gewiinschten Effekt zu erhalten. Dies hat haufig Ne-
benwirkungen zur Folge. Einen grofien Vorteil bieten dabei die sogenannten Drug-Delivery-Sys-
temen zur kontrollierten Medikamentenfreisetzung. Dabei wird ein Reservoir in oder auf den
Korper gebracht, aus dem ein Wirkstoff kontrolliert abgegeben wird. Die vorliegende Erfindung
kann einige Nachteile der bisher verwendeten Wirkstoffdepotsysteme fiir die subkutanen, sub-
konjunktivalen und intramuskularen Anwendungen vermindern und anteilig sogar auflosen.
Als bioabbaubare Matrix dient eine funktionalisierte Ethylen-Glykol-di-Milchséure, in die der
Wirkstoff in Elektrolyt-Hydrogele eingebettet ist.

Eine stimulus-responsive Freisetzung kann durch das ionisch funktionalisierte Hydrogelsystem
erreicht werden. Diese 6rtlich steuerbare und kontinuierliche Freisetzung des Wirkstoffes ist als
innovatives Merkmal des biodegradierbaren Wirkstofffreisetzungssystems hervorzuheben, da
dadurch eine unkontrollierte, schlagartige Freisetzung, wie sie bei rein diffusions- und degrada-
tionsgesteuerten Freisetzungsprozessen auftreten kann, umgangen wird bzw. sich das Risiko
hierfiir verringern lasst.
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