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Zusammenfassung

Die Erforschung von Struktur-Funktions-Korrelationen in biologischen Gewe-
ben ist seit vielen Jahren ein großes Forschungsgebiet und dient nicht nur der
grundlagenorientierten Wissenschaft, sondern auch der Entwicklung von Konzep-
ten zur Herstellung neuartiger Biomaterialien. In dieser Arbeit wurden neuar-
tige bio-inspirierte Vernetzer, die durch das Quervernetzermolekül im Elastin,
das sogenannte Desmosin, inspiriert sind, mit langkettigen thiolierten Hyalu-
rosäuremolekülen zu dreidimensionalen Hydrogelen vernetzt und charakterisiert.
Durch Variation des Vernetzungsgrads und auch der Ladungdichte des Poly-
mernetzwerks wurden mithilfe von mechanischen Analysen Struktur-Funktions-
Korrelationen herausgearbeitet. Dabei wurde herausgefunden, dass eine positive
Ladung auf dem Vernetzermolekül, wie sie auch das Desmosin-Molekül besitzt, die
mechanischen Eigenschaften und Schwellraten der Gele signifikant und charakteri-
stisch beeinflusst. Zur Strukturanalyse der Gele wurden theoretische Netzwerkmo-
delle herangezogen. Das Spannungs-Deformations-Verhalten bei starker Deforma-
tion wurde charakterisiert und bewertet. Durch die Analyse der Transportprozesse
größendefinierter Testmoleküle in den Gelen wurden weitere Strukturuntersuchun-
gen durchgeführt, das Diffusionsverhalten charakterisiert und dieses mit Diffusi-
onsmodellen analysiert. In einem vollsynthetischen Modellsystem aus PEG-DA-
Hydrogelen wurden weitere Diffusions- und Permeabilitätsstudien durchgeführt
und mithilfe von Modellanalysen bewertet. Dabei hat sich gezeigt, dass Wechsel-
wirkungen zwischen den diffundierenden Molekülen (FITC-Dextranen) und dem
PEG-DA-Polymernetzwerk eine große Rolle spielen. Diese konnten durch ein em-
pirisches Diffusionsmodell mit einem Wechselwirkungsterm bei unterschiedlichen
Schwellraten und auch bei unterschiedlichen Temperaturen präzise beschrieben
werden.
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Abstract

The investigation of structure-function relationships in biological tissues is a major
research area since several decades and does not only contribute to basic scienti-
fic knowledge but also imparts concepts for the development of new biomaterials.
In this work novel bio-inspired cross-linkers based on desmosine, the cross-linker
in natural elastin, were used to prepare and characterize hydrogels with thiola-
ted hyaluronic acid. Based on mechanical analyses structure-function relationships
were investigated as a function of the cross-linking and the charge density of the
polymeric network. It has been found that a positive charge on the cross-linker,
as it is also featured on desmosine, significantly influences the swelling behavior
and the mechanical properties of the formed hydrogels. For the analysis of the
gel structure mechanical models have been applied. The stress-strain behavior at
strong compressive loads has been characterized and evaluated. Hydrogel structure
has also been analyzed via characterization of diffusion processes of spherical test
molecules (FITC-dextrans) with defined size and comparing the results to diffusion
models. In a fully synthetic model system of PEG-DA-hydrogels further diffusion
and permeability assays were performed and analyzed with theoretical models. In
this system it was found that interactions between the diffusing molecules (FITC-
dextrans) and the polymeric network play an important role. An empirical model
was found to describe these interactions at different swelling ratios and at different
temperature.
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Kapitel

1

Biologische Gewebe und Biopolymere

In den 1960er Jahren wurde damit begonnen, das mechanische Verhalten biologi-

scher Materialien mit kontinuumsmechanischen Ansätzen zu ergründen und die-

se Untersuchungen haben zum Verständnis der Unterschiede von gesundem und

krankhaft verändertem Gewebe beigetragen sowie auch zur Entwicklung von Be-

handlungsmöglichkeiten [1]. Doch wegen der Komplexität der zugrundeliegenden

Mikrostruktur biologischer Materialien - Proteine, Zellen, biologische Gewebe und

Organe besitzen eine nahezu unüberschaubare Vielfalt an Materialstrukturen und

Eigenschaften - werden für ein umfassenderes Verständnis neue Erklärungsmodelle

gebraucht, mit welchen die mechanischen Eigenschaften biologischer Gewebe und

Organe auf molekularer Ebene verstanden werden können [1]. Aufgrund der Kom-

plexität biologischer Gewebe ist es oft geeigneter, mit Modellsystemen zu arbeiten,

in welchen die Komplexität reduziert wird und gewisse Eigenschaften gezielt un-

tersucht werden können. Dazu eignen sich künstlich hergestellte Hydrogele. Dies

sind wassergefüllte, quervernetzte Polymernetzwerke, die biologische Gewebe in

vereinfachter Weise nachbilden. In Bezug auf diese Arbeit werden zunächst die

wichtigsten Eigenschaften und Strukturmerkmale biologischer Gewebe beleuchtet,

die Rolle von Elastin und Hyaluronsäure erläutert und ein Überblick über die

Herstellung von Hyaluronsäuregelen gegeben.

1.1 Biologische Gewebe

Biologische Gewebe existieren in vielen unterschiedlichen Formen. Jede Form ist

dabei auf spezielle Funktionen ausgerichtet und besitzt eine Mikrostruktur mit

2



Biologische Gewebe 3

welcher diese Funktionen erfüllt werden können. Biologische Gewebe bestehen

grundsätzlich aus Zellen, der fundamentalen Struktur- und Funktionseinheit von

Lebewesen, und extrazellulärer Matrix (EZM) [2]. Im Menschen gibt es etwa

200 verschiedene Zelltypen, die unterschiedliche Gene exprimieren und damit

unterschiedliche Aufgaben erfüllen [2]. Zwischen Zellen und der extrazellulären

Matrix besteht ein enges Wechselspiel. Während die EZM die Form, Orientierung,

Mobilität und die Gesamtfunktion der Zellen steuert, wird die EZM wiederum

durch Zellen aufgebaut und instand gehalten [1]. Die EZM erfüllt dabei mehrere

Funktionen. Sie verleiht dem Gewebe Halt und Form und stellt für die Zellen eine

biologische Matrix dar, auf welcher sie migrieren und adhärieren können. Darüber

hinaus stellt sie eine wässrige Umgebung dar, in welcher verschiedene Substanzen

wie etwa Nährstoffe, Hormone, Wachstumsfaktoren oder Stoffwechselprodukte

diffundieren können und gewährleistet damit einen Transportweg zwischen den

Zellen und dem Kapillarnetzwerk [2]. Die EZM bestimmt also einerseits die

mechanischen Eigenschaften der Gewebe und andererseits auch die Diffusionsei-

genschaften verschiedener Biomoleküle. Die mechanischen Eigenschaften werden

dabei hauptsächlich durch drei Struktureinheiten bestimmt: Kollagen, Elastin

und Proteoglykane [2]. In vielen Geweben ist es das Wechselspiel zwischen den

elastischen Eigenschaften des Elastins und der Zugfestigkeit des Kollagens, das

die Gewebe insgesamt reißfest und dehnbar macht und die gewebespezifischen

mechanischen Eigenschaften definiert [3].

1.1.1 Elastin

Elastin ist ein hochelastisches, gummiartiges Proteinnetzwerk [4, 5], dessen Fasern

sich auf ein Vielfaches der ursprünglichen Länge dehnen können und befindet sich

zu einem hohen Anteil im elastischen Bindegewebe der Haut, der Lunge oder in

Blutgefäßen [6]. Die Ergründung der elastischen Eigenschaften des Elastins wird

seit vielen Jahrzehnten mit großem Eifer verfolgt, doch die genauen molekularen

Mechanismen, die für die elastischen Eigenschaften verantwortlich sind, sind bis-

her nicht genau bekannt [7]. Es wird vermutet, dass das elastische Verhalten der
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Elastinfasern durch das Bild einer entropischen Feder beschrieben und verstanden

werden kann [6]. Dabei wird angenommen, dass die Dehnung der Polypeptidketten

zu einer Reduktion der entropischen Freiheit der Kette selbst und auch der umge-

benden Wassermoleküle führt, wodurch eine rücktreibende Kraft entsteht [6, 7, 8].

Diese These wird durch einige Experimenten unterstützt, die gezeigt haben, dass

das Elastin-Netzwerk ein System struktureller Unordnung ist, welches nicht aus

ausgedehnten Sekundärstrukturen besteht, sondern vielmehr aus fluktuierenden

und transienten lokalen Motiven [6]. Eine Polypeptidkette des Elastins besitzt et-

wa 800 Aminosäuren. Die Quervernetzung dieser Ketten wird durch enzymatisch

vernetzte Lysinseitenketten hergestellt [4]. In einer Polypeptidkette des Elastins

befinden sich etwa 40 solcher Seitenketten [9]. Das bedeutet, dass die Querver-

netzungsdichte gering ist, da nur etwa jede zwanzigste Aminosäure zur Querver-

netzung zur Verfügung steht [9]. Die Lysinseitenketten besitzen eine geordnete

Struktur innerhalb der Kette und vernetzen vorwiegend durch eine Kombinati-

on von vier Seitenketten unter Ausbildung eines sogenannten Desmosins [9], ein

vierarmiger Vernetzer mit Seitenarmen an zwei Proteinketten und einem positiv

geladenen Pyridinkern (siehe Abbildung 3.1).

1.2 Hyaluronsäure als Biopolymer und Hyalu-

ronsäuregele

Hyaluronsäure (HA) ist ein in allen Bindegeweben universell vorkommendes Gly-

kosaminoglykan [10]. Im Knorpel beispielsweise wird Aggrekan durch HA in einer

multi-molekularen Konfiguration zusammengehalten [11], die den Grundbaustein

eines hydratisierten Gels darstellt, durch das einerseits die Anordnung der Kolla-

genfasern stabilisiert wird und andererseits einwirkende Kräfte absorbiert werden

[12]. Native Hyaluronsäure ist ein Polysaccharid, das im Vergleich zu anderen ex-

trazellulären Polysacchariden nicht im Golgi-Apparat synthetisiert wird, sondern

durch HA-Synthasen, die in die Zellmembran eingebettet sind [13]. Von diesen wird

HA als langkettiges, lineares Molekül in den extrazellulären Raum extrudiert und

wird entweder als intaktes Molekül abgespalten oder durch Hyaluronidasen bzw.
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radikalische Spaltung abgebaut [13]. Native HA besitzt eine Molekularmasse von

103 - 104 kDa und eine Gesamtlänge von 2 - 25 µm [14] und ist aus aus sich wieder-

holenden Disaccharideinheiten aus D-Glucuronsäure und N-Acetyl-D-Glucosamin

aufgebaut [15]. HA ist nicht nur ein strukturgebender Baustein der EZM, sondern

auch bei einer Vielzahl von Gewebe- und Zellfunktionen entscheidend, wie bei-

spielsweise bei der Signalübertragung von Zellen, bei der Wundheilung oder der

Morphogenese [16].

Aufgrund seiner hohen negativen Ladung zieht HA positive Ionen an und erzeugt

damit einen osmotischen Druck, durch welchen viel Wasser gespeichert werden

kann [14]. Aus diesem Grund und da HA keine Immunreaktion hervorruft [17],

sich die Kettenlänge leicht variieren lässt [14], sich die HA-Ketten funktionalisieren

lassen [18] und HA enzymatisch im Bioreaktor ohne Verunreinigungen hergestellt

werden kann, hat sich HA zu einem idealen Baustein für die Herstellung von Hy-

drogelen und Anwendungen im Bereich des Tissue Engineerings entwickelt [16].

Biopolymere haben zur Herstellung von Hydrogelen für biomedizinische Anwen-

dungen einige Vorteile gegenüber rein synthetischen Materialien, denn diese erzeu-

gen oft Entzündungsreaktionen, können mit Zellen und Geweben nicht interagieren

und lösen sich durch nicht-biologische Abbauprozesse auf [16]. Im Gegensatz dazu

besitzen Biomaterialien aus Biopolymeren das Potential, von biologischen Syste-

men erkannt zu werden und lassen sich in natürlicher Weise abbauen [16]. Aus HA

hergestellte Hydrogele besitzten eine Reihe sehr günstiger Eigenschaften. Es konn-

te beispielsweise gezeigt werden, dass Hyaluronsäuregele in kontrollierter Weise

abgebaut werden können [19], dass sie Angiogenese [14] und Osteointegration [14]

fördern und die Zellmigration und Ausbildung von perizellulärer Matrix erleich-

tern [20].

Viele Hyaluronsäuregele werden durch eine chemische Quervernetzung der funk-

tionellen Gruppen der HA durch Additions- oder Kondensationsreaktionen oder

durch radikalische Polymerisation hergestellt [16]. Zur Quervernetzung von HA

wurden verschiedene Modifikationen der funktionellen Gruppen entwickelt, wobei

zur Modifikation meistens die Carboxy- oder Hydroxygruppen adressiert wurden

[16]. Als vernetzbare Linker wurden beispielsweise Tyramid, Methacrylat, Broma-
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cetat, Thiopropionyl Hydrazid oder Glycidyl Methacrylat angebracht[16].

Thiolierte HA spielt eine große Rolle bei der Herstellung von Hyaluronsäuregelen.

Mit thiolierter HA und Gelatine konnten beispielsweise Gele hergestellt werden, die

bei Variation der Gelkomposition durch ihre unterschiedlichen mechanischen Ei-

genschaften den entstehenden Zell Phänotyp bestimmen [21]. Die Schermodule der

Gele betrugen zwischen 11 Pa und 3,5 kPa und es konnte gezeigt werden, dass die

mechanischen Eigenschaften im wesentlichen durch die HA-Konzentration und die

Quervernetzungsdichte bestimmt werden. Mit HA wurden auch bereits doppelt-

quervernetzte Hydrogele hergestellt. Durch Quervernetzung von HA-Mikrogelen,

deren Oberflächen Aldehyd-modifiziert wurden, konnten Gele hergestellt werden,

deren strukturelle Hierarchie und mechanischen Eigenschaften für den Einsatz

als Weichgewebeersatz geeignet ist [22]. Neueste technische Entwicklungen zur

Herstellung von Hyaluronsäuregelen umfassen auch den Einsatz von Bioprintern

[16]. Ein Bioprinter ist ein Gerät, das durch eine Schicht-für-Schicht Auftragung

von biologischer Substanz eine 3-dimensionale Fabrikation von biologischen Gewe-

ben erlaubt [23]. Mit einem vierarmigen Polyethylenglykol-Tetraacrylat Vernetzer

und thiolierter HA konnten beispielsweise aus Mikrokapillaren Makrofilamente ge-

druckt werden, die ihre Form bewahren können [24]. Es konnte weiter auch gezeigt

werden, dass mit dieser Technik röhrenförmige Konstrukte, die vereinfachte Blut-

gefäße darstellen, erzeugt werden können, die in Zellkultur ihre Form bewahren

[24]. Die Quervernetzung der thiolierten HA zur Erzeugung von Makrofilamen-

ten nach dieser Technik wurde auch bereits mit Gold-Nanopartikeln realisiert und

dabei konnte beobachtet werden, dass sich die extrudierten Makrofilamente dyna-

misch verändern indem sie untereinander Quervernetzungen bilden [25]. Wurden

Zellen in eine solche Gelmatrix eingebettet, so konnte beobachtet werden, dass

diese eine solche dynamische Umgebung nutzen können, um eine eigene EZM auf-

zubauen.
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2

Hydrogele als EZM-Modellsysteme

Hydrogele sind drei-dimensionale Wasser-gefüllte Polymernetzwerke, die als ein-

fache Modellsysteme der extra-zellulären Matrix betrachtet werden können (syn-

thetische EZM). Diese verhalten sich im Allgemeinen wie gummielastische Ma-

terialien [26]. Um das mechanische Verhalten von Hydrogelen zu verstehen, ist

es notwendig, das Verhalten der zugrundeliegenden Polymerketten zu verstehen.

Nachfolgend werden zunächst einige theoretische Ansätze zur Beschreibung von

Polymerketten erläutert und der Bezug zu realen Polymerketten hergestellt. Au-

ßerdem werden wichtige Polymerkettenparameter, wie etwa die Persistenzlänge,

erläutert. Anschießend werden grundlegende Netzwerkmodelle beschrieben, die

mithilfe der Statistischen Physik entwickelt wurden und einen Zusammenhang

zwischen den mikroskopischen und makroskopischen Eigenschaften von elastischen

Polymernetzwerken herstellen. Eine wesentliche Charakteristik von Hydrogelen ist

die Maschengröße, die einerseits die mechanischen Eigenschaften bestimmt und

andererseits aber auch Diffusionsprozesse beeinflusst und bestimmt. Dazu werden

im letzten Teil theoretische Modelle zur Beschreibung der Partitionskoeffizenten

sphärischer Moleküle für verschiedene Hydrogelstrukturen vorgestellt, die mithil-

fe der Statistischen Physik entwickelt wurden. Weiter werden zwei grundlegende

Diffusionsmodelle, mit welchen die Diffusionskoeffizienten von Makromolekülen in

Hydrogelen vorhergesagt werden können, beschrieben.

7
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2.1 Kettenkonformationen und Statistik

Zur Beschreibung von Polymerkonformationen gibt es verschiedene Modelle. Die

einfachsten Modelle sind idealisierte Modelle, in welchen die Kettenelemente, wie

die Atome eines freien Gases, kleinerlei Wechselwirkungen unterliegen und sich

ohne Behinderungen durchdringen können.

2.1.1 Modell der frei beweglichen Kette

Im Modell der frei beweglichen Kette wird angenommen, dass die Polymerkette

aus n Segmenten von der Länge l besteht und dass sich die einzelnen Kettenseg-

mente frei bewegen können und nur durch die Verbindungen zueinander in ihrer

Beweglichkeit eingeschränkt sind. Der End-zu-End Vektor −→r ist gegeben durch

[27]

−→r =
n∑

i=1

−→r i (2.1)

Eine wichtige Größe zur Beschreibung einer Polymerkette ist der mittlere qua-

dratische End-zu-End Abstand < r2 >, der für eine beliebige Kette gegeben ist

durch [27]

< r2 >= nl2 + 2l2
n−1∑
i=1

n∑
j=i+1

< cos θij > (2.2)

Die frei bewegliche Kette ist eine Kette, deren Bindungswinkel zueinander

vollständig unkorreliert sind und von daher ist < cos θij >= 0 für i 6= j und der

mittlere quadratischen End-zu-End-Abstand der Polymerkette ist gegeben durch

< r2 >= nl2 (2.3)

2.1.2 Modell der frei rotierbaren Kette

Die Konformation von Polymeren hängt in einem realistischen Bild aber von den

chemischen Eigenschaften der Monomere und deren Wechselwirkung ab. Im Modell

der frei rotierbaren Kette wird angenommen, dass die Bindungswinkel θ konstant
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sind. Es wird keine bestimmte Kettenkonformation bevorzugt und die mittlere

Projektion von der Bindung i + 1 auf eine Ebene die orthogonal auf der Achse

von Bindung i liegt, ist Null. In diesem Fall ist < cos θij >6= 0 und für eine

unendlich lange Kette lässt sich berechnen [27], dass der mittlere End-zu-End

Abstand gegeben ist durch

< r2 >= nl2
[

1 + cos(180− θ)
1− cos(180− θ)

]
(2.4)

Setzt man den Bindungswinkel von sp3-hybridisierten Kohlenstoffatomen ein

(θ = 110◦), so ergibt sich ein mittleren End-zu-End Abstand von [27]

< r2 >≈ 2nl2. (2.5)

Realen Polymerketten besitzen aufgrund von Einschränkungen (bsp. Rotati-

onsbarrieren, Ladungswechselwirkungen, Bindungswinkel) meistens einen mittle-

ren quadratischen End-zu-End Abstand der deutlich grösser als der in Gleichung

2.4 berechnete Wert ist. Dies lässt sich durch das charakteristische Verhältnis [27]

Cn =
< r2 >

nl2
(2.6)

ausdrücken. Dabei gibt Cn die Anzahl der Bindungen in der Kette an, ab

welcher die Korrelationen statistisch unkorreliert sind. Die Kettenlänge Cnl be-

stehend aus Cn Kettenelementen entspricht dabei dem sogenannten Kuhn’schen

Segment [28]. Unter der Betrachtung von transformierten Ketten, deren Elemente

aus Kuhn’schen Segmenten bestehen, ist es möglich, jede beliebige Polymerkette

als random walk-Konfiguration zu betrachten [29]. Unter Θ-Konditionen beträgt

Cn für Polyethylenoxid ≈ 4 [30]. Das bedeutet, dass diese Polymerketten etwa den

doppelten End-zu-End Abstand einer idealisierten Kette aus C-Atomen besitzen.

2.1.3 Persistenzlänge und Konturlänge

Die Polymerphysik unterscheidet drei Typen von Filamenten, die sich durch die

Persistenzänge und die Konturlänge charakterisieren lassen: die Persistenzlänge
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lp ist ein Maß für die Steifigeit einer Polymerkette und definiert als die typische

Längenskala ab welcher Tangens-Tangens-Korrelationen entlang der Polymerket-

tenkontur abfallen, welche sich durch die Korrelationsfunktion

K(δl) =

∫
dl−→e (l)−→e (l + (δl) (2.7)

definieren lässt. l ist dabei die lineare Koordinate entlang der Kettenkontur

und −→e (l) der Einheitsvektor, der die Kettenausrichung angibt. Die Konturlänge

Lc ist die Gesamtlänge der Polymerkette. In Netzwerken ist die Konturlänge die

Länge zwischen Quervernetzungspunkten.

Eine Polymerkette wird als flexibel bezeichnet wenn lp � Lc und als steif wenn

das Gegenteil der Fall ist. Das elastische Verhalten von vollständig flexiblen Poly-

merketten geht auf den rein entropischer Prozess der Konfigurationsänderungen

zurück. Die rücktreibende Kraft entsteht dabei dadurch, dass die Deformation

die Anzahl der möglichen Polymerkettenkonfigurationen reduziert. Eine völlig

gestreckte Polymerkette besitzt nur noch eine Konfiguration.

Die meisten Biopolymere zeigen ein elastisches Verhalten zwischen den beiden

Extremen und werden von daher als semiflexible Polymere bezeichnet. Durch

diese Eigenschaft bilden sie in Netzwerken keine Loops und Knoten, da die Persi-

stenzlängen und die Konturlänge hier in der gleichen Grössenordnung liegt, sind

hier aber trotzdem flexibel genug um thermisch angetriebene Biegebewegungen

ausführen zu können [31].

2.2 Allgemeine Theorie des mechanischen Ver-

haltens

Bereits im 19. Jahrhundert wurde durch Kraft- und Längenmessungen an

Gummimaterialien bei unterschiedlichen Temperaturen herausgefunden, dass das

elastische Verhalten von Gummimaterialien ein entropie-getriebener Prozess ist

(Gogh 1805, Lord Kelvin 1857 und Joule 1859). Davon ausgehend wurde in den
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1930er Jahren ein molekulares Bild der entropischen Kräfte von Polymerketten

entwickelt (Meyer, von Susich und Valko 1932, Kuhn 1934), das den Grundstein

für die Entwicklung von molekularen Netzwerkmodellen zur Beschreibung des

mechanischen Verhaltens von Polymernetzwerken lieferte. Gummielastische

Materialien (Elastomere) können dadurch charakterisiert werden, dass sie eine

hohe Dehnbarkeit besitzen, sich nach einer Dehnung wieder vollständig in den

Ausgangszustand zurückverformen und die Deformation im wesentlichen ein

entropischer Prozess ist [26]. Dies lässt sich leicht verstehen, denn während eine

Polymerkette deformiert wird, ändert sich die Anzahl der möglichen Konfigura-

tionen. Die auf das Netzwerk ausgeübte Kraft führt zu einer höheren Ordnung

der willkürlich angeordneten Ketten und die rücktreibende elastische Kraft des

Netzwerks entsteht aus der Reduktion der Entropie der deformierten Ketten.

Im völlig gestreckten Zustand besitzt eine Kette nur noch eine Konfiguration

und die Entropie ist minimal. Im geschwollenen Zustand weisen die meisten

Hydrogele gummielastisches Verhalten auf [26] und mithilfe von molekularen

Netzwerkmodellen der Gummielastizität ist es möglich, die Polymerstruktur von

Hydrogelen zu analysieren und wichtige Informationen über die Vernetzung der

Polymerketten zu gewinnen.

2.2.1 Netzwerkmodelle

Die innere Energie ändert sich bei der Deformation wenig, da die Polymerkette

flexibel ist und sich die Bindungslängen zwischen den Monomeren während der

Deformation nicht oder nur sehr wenig ändern. Von daher gilt für die Änderung

der freien Energie bei der Deformation eines Elastomers [29]

∆F = ∆(U − TS) ∼= −T∆S. (2.8)

Die klassischen Theorien der Gummielastizität beruhen alle auf zwei grundlegen-

den Annahmen [28]:

i) die freie Energie des Netzwerks ist die Summe der freien Energien der einzelnen
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Netzwerkketten

ii) der End-zu-End Abstand der Netzwerkketten gehorcht einer Gauß’schen Ver-

teilung und die einzelnen Netzwerkketten können sich frei durchdringen.

Netzwerkmodelle basieren alle auf der Betrachtung des entropie-elastischen Verhal-

tens der mikroskopischen Netzwerkstruktur unter Krafteinwirkung. Das einfachste

Modell ist das sogenannte affine Netzwerkmodell [32]. Hier wird angenommen,

dass die makroskopisch einwirkende Kraft die mikroskopische Netzwerkstruktur

affin transformiert. Die Polymerketten können sich dabei frei bewegen, sind aber

durch ihre Endpunkte fixiert und in ein elastisches Medium eingebettet, in wel-

chem sie sich durch die makroskopische Krafteinwirkung bewegen können. Die

Konnektivität der Poymerketten spielt hierbei keine Rolle, da die Endpunkte fi-

xiert sind. Die Spannung auf die Probe ist gegeben durch

σ =
∂F

∂λ
, (2.9)

wobei λ die Deformation der Probe darstellt. Berechnet man die freie Energie F

für Gauß’sche Ketten (frei bewegliche Ketten) mit einer Anzahldichte ν, so ergibt

sich [33]

F = ν
3kT

2l2n
< r2 > (2.10)

und daraus ergibt sich bei einer Probendeformation λ [33]

σ = νkT (λ2 − λ−1) (2.11)

und der Schermodul G ist gegeben durch

Gaffin = νRT. (2.12)

Eines der ersten Netzerkmodelle, das auch Fluktuationen der Quervernetzungs-

punkte berücksichtigt, ist das Phantom−Netzwerkmodell [34]. Im Vergleich

zum affinen Netzwerkmodell sind hier die Netzwerkketten miteinander verbunden

und bilden eine Netzwerkstruktur und man kann sich vorstellen, dass die Ketten an

der Probenoberfäche fixiert sind, so dass eine makroskopische Kraft auf die Probe
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wirken kann. Wird die Probe deformiert, dann wirken Kräfte auf die Querver-

netzungspunkte und in Abhängigkeit der möglichen Bewegungsfreiheit der Quer-

vernetzungspunkte werden die einzelnen Netzwerkketten mehr oder weniger stark

deformiert. Die mittlere quadratische Fluktuation eines Quervernetzungspunkts

hängt von der Funktionalität des Quervernetzungspunkts ab und kann durch den

Ausdruck [35]

< ∆r2ij >=
2

φ
< r2 >0 (2.13)

dargestellt werden. Dabei ist < ∆r2ij > die mittlere quadratische Fluktuation ei-

nes Quervernetzungspunkts und < r2 >0 der mittlere quadratische End-zu-End-

Abstand. Daraus ist ersichtlich, dass die Bewegungsfreiheit der Quervernetzungs-

punkte abnimmt wenn deren Funktionalität φ zunimmt. Im Vergleich zum affinen

Netzwerkmodell sagt das Phantom-Netzwerkmodell durch die zugelassenen Fluk-

tuationen der Quervernetzungspunkten einen deutlich geringeren Schermodul G

vorher, der für dieses Modell gegebnen ist durch [36]

GPhantom = (ν − κ)RT. (2.14)

κ ist hierbei die Molzahl der Quervernetzungspunkte pro Einheitsvolumen, die

sich durch κ = 2ν/φ berechnen lässt [33]. Das affine Netzwerkmodell und das

Phantom-Netzwerkmodell stellen durch ihren Ansatz sozusagen ein oberes und

unteres Limit für die erwarteten Schermodule von gummielastischen Netzwerken

dar [27]. Es gibt eine Reihe anderer Modelle für welche eine eingeschränkte Beweg-

lichkeit der Knotenpunkte angenommen wird, wie etwa das Netzwerkmodell von

Flory und Erman [36]. Aus einer solchen Betrachtung werden dazwischenliegende

Schermodule berechnet GPhantom < GFlory−Erman < Gaffin.
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2.3 Diffusion und Partition in Hydrogelen

2.3.1 Partitionskoeffizienten

Wenn ein Gel in eine Lösung gebracht wird, in der Moleküle gelöst sind, die in das

Gel eindiffundieren können, dann wird sich eine gewisse Gleichgewichtskonzentra-

tion der Moleküle im Gel einstellen. Dieser Zustand ist dann erreicht wenn das

chemische Potential µ des Moleküls in beiden Phasen gleich ist. Das Verhältnis

der Molekülkonzentration im Gel zur Konzentration in der umgebenden Lösung

ist durch den sogenannten Partitionskoeffizienten bestimmt, der für ein gewisses

Molekül (mit Index i) gegeben ist durch [37]

Ki =
ci
co
. (2.15)

Die Größe des Partitionskoeffizienten hängt dabei von verschiedenen physi-

kalischen und chemischen Eigenschaften der Moleküle und des Gels ab. Wichtige

physikalisch Eigenschaften sind etwa die Geometrie der Moleküle oder die Struktur

des Polymernetzwerks, zu den chemische Eigenschaften zählt etwa die Polarität.

Sind die Wechselwirkungen unabhängig voneinander, so lässt sich der Partitions-

koeffizient folgendermaßen darstellen [37] :

lnKi = lnKi,o + lnKi,el + lnKi,hphob + lnKi,biosp + lnKi,size + lnKi,conf . (2.16)

Dabei repräsentieren el, hphob, biosp, size, conf elektrische Interaktionen, hy-

drophobe Wechselwirkungen, biospezfische Affinität, Größen- und Konformations-

effekte. Der Term lnKi,o umfasst andere mögliche Wechselwirkungen wie beispiels-

weise van-der-Waals-Kräfte.

Im einfachsten Fall, den man betrachten kann, gibt es keine spezifischen Wech-

selwirkungen zwischen dem Polymernetzwerk und den Molekülen. Dann wird der

Partitionskoeffizient allein durch geometrische Effekte bestimmt und kann mit den

Methoden der statistischen Physik berechnet werden. Dazu wird das Verhältnis

der Anzahl der zugänglichen Zustände zwischen den zwei Phasen für ein gege-
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benes Molekül betrachtet [38]. Die Zugänglichkeit lässt sich dadurch ausdrücken,

dass die Energie des Zustands im Vergleich zur thermischen Energie günstig ist.

Damit lassen sich allgemeine Gleichungen formulieren für die sterischen Parti-

tionskoeffizienten von Molekülen in verschiedenen Gelstrukturen. Die sterischen

Partitionskoeffizienten sphärischer Moleküle vom Radius ri in einem Netzwerk aus

willkürlich angeordneten Polymerfasern vom Radius rf sind durch das Modell von

Schnitzer gegeben durch [38]

Ki = exp(−va) · exp

[
va · (1− ( rm

rf
)2)

(1− va)

]
. (2.17)

Dabei ist rm der Radius des ausgeschlossenen Volumens, der gegeben ist durch

rm = ri + rf und va das ausgeschlossene Volumen, das berechnet werden kann mit

va = πr2f l. l entspricht hier der Gesamtlänge der Polymerfasern pro Einheitsvo-

lumen. va entspricht etwa der Polymervolumenfraktion φ des Hydrogels und von

daher lässt sich das ausgeschlossene Volumen berechnen mit va ≈ φ = 1/SR [37],

mit SR der Schwellrate des Hydrogels.

Aus der Berechnung der theoretischen Partionskoeffizienten für eine Netzwerk-

struktur, die aus regelmäßig angeordneten Ebenen aufgebaut ist, erhält man [38]

Ki = 1− s · rm. (2.18)

Dabei ist s die mittlere Oberfläche der Netzwerkebenen pro Einheitsvolumen. Und

für eine Netzwerkstruktur, die aus willkürlich angeordneten Ebenen aufgebaut ist

erhält man einen exponentiellen Verlauf von der Form [38]

Ki = exp(s · rm). (2.19)

Durch Fitanalysen an gemessene Partitionskoeffizienten ist es damit möglich,

die Struktur eines Hydrogels zu bestimmen.
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2.3.2 Diffusion in Hydrogelen

Zur Beschreibung von Diffusionseigenschaften in Hydrogelen wurden eine Reihe

von theoretischen Modellen entwickelt die auf unterschiedlichen physikalischen

Konzepten gründen. Eine vereinheitlichte Theorie gibt es bisher jedoch nicht. Der

grösste Teil der vorhandenen Modelle basiert entweder auf der Analyse von hydro-

dynamischen Effekten, Effekten des reduzierten freien Volumens im Gel oder auf

Obstruktionseffekten [39].

Hydrodynamische Theorien

Hydrodynamische Beschreibungen der Diffusionseigenschaften in Hydrogelen ba-

sieren auf der Stokes-Einstein-Relation. Dabei wird angenommen, dass die dif-

fundierenden Moleküle durch starre Kugeln beschrieben werden können, die

groß im Vergleich zu den Lösemittelmolekülen sind. Die Diffusionsgeschwindig-

keit wird durch einen Reibungsterm f bestimmt, welcher die Reduktion der Dif-

fusionsgeschwindigkeit durch das Vorhandensein des Polymere verursacht. Dabei

kann man sich vorstellen, dass die Polymerketten Elemente in der Lösung dar-

stellen, die einen hydrodynamischen Widerstand aufbauen. Nähert sich ein Mo-

lekül einer Polymerkette, so erfährt es einen Reibungeffekt durch die abgebrem-

sten Lösemittelmoleküle in der Umgebung der Polymerkette. In hydrodynamischen

Theorien geht es darum, eine genaue Beschreibung des Reibungsterms f zu liefern.

Das Modell von Cukier ist ein grundlegendes hydrodynamisches Modell [40, 39],

und beschreibt die Reduktion der Diffusionskoeffizienten in einem Gel für hydro-

dynamische Strukturelemente von unterschiedlicher Geometrie.

Obstruktionsmodelle

In Obstruktionsmodellen wird angenommen, dass die Polymerketten undurch-

dringliche Hindernisse für die diffundierenden Moleküle darstellen, die dazu führen,

dass sich der Diffusionsweg im Vergleich zum reinen Lösungsmittel erhöht [41].

Die Polymerkette stellen sozusagen einen Filter dar, der nur solchen Molekülen

einen Transportweg erlaubt, die klein genug sind um zwischen den Polymerket-
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ten hindurchdiffundieren zu können. Es gibt eine Reihe solcher Modelle [41] und

Ogston hat ein Modell entwickelt, das die Diffusionskoeffizienten von größeren Mo-

lekülen beschreibt [42]. Dabei wurde angenommen, dass das Polymernetzwerk aus

willkürlich angeordneten, langgestreckten und undurchdringlichen Fasern besteht.

Folglich hängt der Diffusionskoeffizient eines gegebenen Moleküls sowohl von der

Maschengrößenverteilung des Netzwerks als auch von seiner Größe ab. Berechnet

man die Maschengrößenverteilung für ein solches Netzwerk, dann lässt sich damit

folgende Gleichung für die reduzierten Diffusionskoeffizenten ableiten [42]

D

D0

= exp

[
−rh + rf

rf
φ1/2

]
. (2.20)

Dabei ist rh der hydrodynamische Radius der diffundierenden Moleküle, φ die

Polymervolumenfraktion im Gel und rf der Querschnittsradius der Polymerketten.
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Motivation und Ziele

Die elastischen Eigenschaften von Geweben hängen eng mit der Struktur und

Funktion von Elastin zusammen [4, 7]. Die Schwierigkeit Elastin als homoge-

nes und reproduzierbar zusammengesetztes Material aus natürlichen Quellen

zu isolieren haben jedoch die Notwendigkeit geschaffen, die molekularen Me-

chanismen der elastischen Eigenschaften des Elastins auf anderen Wegen zu

erforschen. Dazu wurden einerseits molekulardynamische Simulationen lokaler

Elastin-Peptidstrukturen durchgeführt [43, 6] und andererseits eine Reihe ver-

schiedener experimenteller Ansätze verfolgt. Es wurde beispielsweise eine Form

des Tropoelastins, die unvernetzte Vorstufe des Elastins, durch Rekombination

mit E.Coli-Bakterien hergestellt und untersucht [44]. Dabei hat sich jedoch

herausgestellt, dass nur kleine Ausbeuten möglich sind und dass die Tropoela-

stinmoleküle schnell defragmentieren. Von daher waren auf diesem Weg weitere

biochemische Modifikationen notwendig, um mithilfe von Bakterien stabile Tropo-

elastinmoleküle zu exprimieren [44]. Ein anderer Weg wurde dadurch beschritten,

dass Polypeptidketten synthetisiert und mechanisch charakterisiert wurden, die

aus typischen Peptideinheiten des Elastins bestehen wie etwa (VPG)n, (VPGG)n

oder (VPGVG)n mit V = Valin, P = Prolin und G = Glycin [6].

Elastin ist durch Desmosin, ein vierfach Aminosäure-funktionalisiertes Pyridinium-

Derivat, quervernetzt (siehe Abbildung ). Dabei ist die genaue Funktion des

Desmosins und auch die Frage, ob die positive Ladung auf dem Pyridinkern die

elastischen Eigenschaften des Gewebes beeinflusst, bisher nicht genau bekannt.

Simulationen haben gezeigt, dass es im Bereich des Quervernetzungsmotifs zu

einer reduzierten Flexibilität der Elastin-Ketten kommt.

18
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Abbildung 3.1: Quervernetzungseinheit des Elastins: Der Quervernetzer Desmosin ist
mit jeweils zwei Armen an das Aminosäurerückgrat des Elastin-Netzwerks angebunden.
Abbildung aus [45]

Hier wurden Struktur-Funktions-Korrelationen an Hydrogelen erforscht, die

durch Desmosin-inspirierte Quervernetzer hergestellt wurden. Anstelle von

vier-arm Vernetzern wurden zwei-armige Vernetzer eingesetzt, um die gleiche

Verknüpfungsstruktur wie im Elastin zu erzeugen, wo ein Vernetzer, der vier Arme

besitzt, nur zwei Polypeptidketten verknüpft. Zur Hydrogelherstellung wurden

chemisch modifizierte Hyluronsäuremolküle [46] eingesetzt. Hyaluronsäure ist ein

langkettiges, lineares Zuckermolekül, besitzt negativ geladene Carboxy-Gruppen

wie sie auch in den Polypeptidketten des Elastins zu finden sind [47] und eignet

sich sehr gut zur Herstellung von Hydrogelen (siehe Abschnitt 1.2). Durch den

direkten Vergleich der mechanischen Eigenschaften von Hydrogelen mit geladenen

und ungeladenen Vernetzern wurde ein spezieller Fokus auf die Untersuchung

des Einflusses von Ladungswechselwirkungen gelegt. Anhand von Diffusions- und

Permeabilitätsmessungen mit sphärischer Testmoleküle (geladen und ungeladen)

werden Zusammenhänge zwischen der Struktur und den Transportprozessen

analysiert und bewertet.
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Polyethylenglykol-Hydrogele sind vielseitig eingesetzte Hydrogele und werden im

Bereich medizinischer Anwendungen als Implantate, Wundheilungspflaster und

Träger für drug delivery-Anwendungen eingesetzt oder auch zur Herstellung von

Kontaktlinsen [48]. In einem weiteren vollsynthetischen Hydrogelsystem aus PEG-

DA-Polymer (Polyethylenglykol-Diacrylat) werden durch mechanische Messungen,

Diffusions- und Permeabilitätsmessungen Struktur-Funktions-Korrelationen er-

forscht, Hydrogeleigenschaften analysiert und ein Diffusionsmodell entwickelt.
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Herstellung und Charakterisierung der

Hydrogele

4.1 Hyaluronsäure-Hydrogele

4.1.1 Gelherstellung

Die Herstellung thiolierter Hyaluronsäure (HA-SH) wurde von Seraphine Wegner

(Universität Heidelberg) nach einem in der Literatur beschriebenen Schema [18]

durchgeführt. Dazu wurden die Carboxy-Gruppen von hochmolekularer Hyalu-

ronsäure (Hyaluronic acid sodium salt from Streptococcus equi, Sigma-Aldrich,

Deisenhofen, Deutschland) durch Reaktion mit DTP (3,3’-dithiobis(propanoic

hydrazide)) mit Thiolgruppen funktionalisiert (Endprodukt: HA-DTPH, hier

mit HA-SH bezeichnet). Der Funktionalisierungsgrad k (mittlere Anzahl der

Thiolgruppen pro Hyaluronsäuremonomer) wurde mithilfe von Ellman‘s Reagenz

[49, 50] durchgeführt. Die Messung des mittleren Molekulargewichts der synthe-

tisierten thiolierten Hyaluronsäure wurde von Isabell Nuss (MPI-IS, Stuttgart)

gel-chromatographisch bestimmt (MW ≈ 450kDa).

Zur Gelherstellung wurde HA-SH in PBS (Phosphate buffered saline, 137mM

NaCl, 2,7 mM KCl, 10 mM Na2HPO4·2H2O, 2 mM KH2PO4, pH 7,4, GIBCO,

Auckland, Neuseeland) bei einer Konzentration von 4 mg/ml aufgelöst. Der

pH-Wert wurde durch Zugabe von NaOH-Lösung (1M) auf 9,0 eingestellt.

Die mit Acrylat-Gruppen end-funktionalisierten Quervernetzer (siehe Abbil-

dung 6.1) wurden in einer PBS/Ethanol-Lösung (Ethanol 99,8 % p.a., Carl

22
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Roth GmbH, Karlsruhe, Deutschland) mit einem Mischungsverhältnis von

50/50 (v/v) aufgelöst. Die Konzentration wurde dabei in Abhängigkeit der

eingesetzten Vernetzeräquivalente eingestellt. Alle eingesetzten Lösungsmittel

wurden im Ultraschallbad (Elmasonic S 30, Elma, Singen, Deutschland) für 15

min zur Vermeidung von Oxidationsreaktionen wie etwa die Ausbildung von

Disulfidbrücken entgast (degas mode, 37 kHz). Die Quervernetzer wurden in

der PBS/Ethanol-Lösung mithilfe des Ultraschallbads (5 min) aufgelöst. Der

Auflösungsprozess der thiolierten Hyaluronsäure wurde durch leichtes Vortexen

(IKA VORTEX GENIUS 3, IKA-Werke, Staufen, Deutschland) auf niedriger

Stufe beschleunigt. Beide Lösungen wurden durch Zentrifugation (Eppendorf

Centrifuge 5702, Eppendorf AG, Hamburg, Deutschland) bei 1, 5 · 103 rpm für 1 -

2 min von beim Auflösungsprozess entstandenen Luftblasen befreit. Anschließend

wurden die Lösungen im Verhältnis 70/30 (HA-SH-Lösung/Vernetzerlösung)

zusammengeführt und durch leichtes Vortexen auf niedriger Stufe für 3 s homogen

durchmischt. Damit betrug die Endkonzentration von HA-SH in der Polymeri-

sierungslösung stets 2,8 % (m/v). Die Polymerisierungslösung wurde in eine für

die jeweilige Messung geeignete Form (nachfolgend beschrieben) gegossen und

bei = 37 ◦C für 24 h gelieren lassen. Abbildung 4.1 zeigt das Reaktionsschema

der Quervernetzungsreaktion durch Thio-Michael-Addition. Die Reaktion läuft

allein thermisch ab und führt zu einer C-S Kopplung zwischen den end-acrylierten

Vernetzermolekülen und den Thiolgruppen der HA-SH. Vor der Messung wurden

die Gele für 48 h in PBS zur Einstellung der Gleichgewichtsschwellrate inkubiert.

Für die mechanischen Messungen wurden zylindrische Gele hergestellt. Dazu

wurden Teflon-Formen mit zylindrischen Aussparungen (3 mm Höhe, 6 mm

Durchmesser) von der Mechanischen Werkstatt (MPI-IS, Stuttgart) hergestellt.

Die Aussparungen wurden mit Polymerisierungslösung gefüllt und mit einem

Deckglas von 18 x 18 mm (Carl Roth GmbH) verschlossen.

Für die Zytotoxizitätstests wurden weitere Teflonformen zur Herstellung von

flachen zylindrischen Gelen (Aussparung: 22 mm Durchmesser, 1,5 mm Höhe)

hergestellt. Diese wurden auf gleiche Weise mit Polymerisierungslösung gefüllt

und mit einem Deckglas von 24 x 24 mm (Carl Roth GmbH) verschlossen.
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Abbildung 4.1: Reaktionsschema zur Quervernetzung der Hyaluronsäure durch Thio-
Michael-Addition.

Für die Diffusions- und Partitionskoeffizientenmessungen wurden flache Gele

hergestellt. Dazu wurde ein Glasplättchen von 25 x 75 mm Grösse (Glaswerkstatt,

MPI Stuttgart) verwendet und ein zweites solches, das mit Abstandhaltern ver-

sehen war. Diese wurden übereinandergelegt, um einen schmalen Zwischenraum

zum Einfüllen der Polymerisierungslösung (mittels Kapillarkräften) zu erzeugen.

Im Raum zwischen den Abstandhaltern wurden Deckgläschen von 24 x 24 mm

Grösse (Carl Roth GmbH) aufgelegt, um den Abstand zwischen den Glasplättchen

auf etwa 0,4 mm anzupassen. Nach Einfüllen der Polymerisationslösung wurden

die Kammern zur Vermeidung von Austrocknung mit Parafilm (Parafilm M,

Pechiney Plastic Packaging/Carl Roth GmbH, Karlsruhe, Deutschland) luftdicht

verschlossen.
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4.1.2 Schwellratenbestimmung

Zur Bestimmung der Schwellraten der Hyaluronsäuregele wurde das Gewicht

von jeweils drei ins Gleichgewicht geschwollenen Gelen bestimmt und dieses

durch den jeweiligen Feststoffgehalt der Gele, der aus den Parametern der

Gelherstellung bekannt ist, dividiert. Die hieraus erhaltene Schwellrate entspricht

der Massenschwellrate.

4.1.3 Gelbildungsanalyse

Zur Untersuchung der zeitlichen Entwicklung der Vernetzungsreaktion wurden die

rheologischen Eigenschaften während der Gelbildung an einem Scherrheometer

(Kinexus pro, Malvern, UK) gemessen. Dazu wurde eine parallele Plattengeometrie

mit einem Durchmesser von 20 mm eingesetzt. Für eine Gelierungsanalyse wurden

80 µl Polymerisierungslösung auf die Grundplatte des Rheometers aufgebracht und

die Messplatte auf einen Abstand von 0,2 mm heruntergefahren, so dass der gesam-

te Zwischenraum unter der Messplatte mit Polymerisierungslösung befüllt war. Zur

Vermeidung von Austrocknung während der Gelbildung wurde eine Lösemittelfalle

(Spezialanfertigung der Mechanischen Werkstatt, MPI Stuttgart) eingesetzt, die es

ermöglicht, den Innenraum der Messkammer mit Lösemitteldampf zu sättigen. Die

Lösemittelfalle wurde mit einem Rückschlagventil ausgestattet, so dass diese mit

einem Schutzgas (Ar) zur Vermeidung von ungewünschten Oxidationsreaktionen

befüllt werden konnte. Die Temperatur in der Messkammer wurde auf T = 37◦C

eingestellt, die Oszillationsfrequenz auf 1 Hz und die Amplitude auf 1 %. Während

der Gelbildung wurde der Speichermodul G′(t) und der Verlustmodul G′′(t) auf-

gezeichnet (rSpace Software, Version 1.20).

4.1.4 Quantitative Charakterisierung der Vernetzungsre-

aktion mit Ellman’s Reagenz

Die quantitativen Analyse der freien Thiole nach der Vernetzungsreaktion wurde

mit Ellman’s Reagenz durchgeführt. Für jede Vernetzerkonzentration wurden drei
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mal 40 µl Polymerisierungslösung in Eppendorf-Reaktionsgefäße (2 ml) gefüllt.

Zur Vermeidung von Oxidationsreaktionen wurden die Reaktionsgefäße mit Ar-

gon geflutet bevor sie verschlossen wurden. Nach 3 h bei T = 37 ◦C waren

in allen Reaktionsgefäßen, die Vernetzerlösung enthielten, Gele entstanden. Al-

le Eppendorf-Gefäße wurden mit 784 ml DTNB Lösung (50 mM Natriumacetat,

2 mM 5,5’-Dithio-bis(2-Nitrobenzolsäure) in H2O) und 784 ml Tris-Puffer (1M

Tris, pH =8,0) befüllt. Anschließend wurden die am Boden der Eppendorf-Gefäße

festhaftenden Gele von dort abgelöst und in der Lösung mechanisch zerkleinert, so

dass eine gute Druchmischung stattfinden konnte. Nach 20 min Inkubation mit ak-

tiver Durchmischung durch einen Schüttler (Shaker DOS-10L, neoLab, Heidelberg,

Deutschland) bei 200 rpm wurden aus jedem Gefäß 100 µl Überstand entnommen

und die Absorption der Lösung bei 412 nm an einem Mikroplatten-Reader (Tecan,

Schweiz) bestimmt. Der Prozentsatz reagierter Thiole wurde aus dem Verhältnis

der Messwerte der Proben mit Quervernetzerlösung und der Probe ohne Querver-

netzerlösung bestimmt.

4.1.5 Bestimmung der E-Module und des mechanischen

Verhaltens unter starker Kompression

Die mechanischen Eigenschaften der Hyaluronsäuregele wurden an einem mechani-

schen Prüfsystem (Nano Bionix Universal Testing System, MTS, USA) mit paral-

leler Plattengeometrie im Kompressionsmodus bestimmt. Dazu wurden die zylin-

drischen Proben zwischen die Messplatten des Prüfsystems gebracht und mit der

oberen Messplatte bis auf einen minimalen Spalt angefahren. Die Messung wurde

durch einen Trigger, der auf 500 µN gesetzt wurde, gestartet. Zur Vermeidung

von Auswölbungen der Proben an den Seiten wurden die Probenoberflächen nicht

vollständig getrocknet, so dass ein Gleiten zwischen den Messplatten möglich war.

Die Messfrequenz wurde auf den statischen Bereich (0,002 Hz) eingestellt und die

Spannung σn als Funktion der Deformation λ aufgezeichnet (TestWorks 4 Soft-

ware). Die Analyse der E-Module wurde im linear-elastischen Bereich zwischen 0

und 5 % Deformation durch eine lineare Fitanalyse bestimmt. Zur Messung des

mechanischen Verhaltens unter starker Deformation wurden die Proben in fünf
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aufeinanderfolgenden Zyklen bis zu einer Deformation von mindestens 45 % kom-

primiert. Um ein Austrocknen der Gele während der lang anhaltenden Messung

zu verhindern wurde die Messfrequenz auf 0,003 Hz erhöht.

4.2 PEG-DA-Hydrogele

4.2.1 Gelherstellung

Zur Herstellung der PEG-DA-Hydrogele wurde Poly(ethylenglykol)-20k-Diacrylat

(PEG-DA-Synthese aus Poly(ethylenglykol)-20k (Sigma-Aldrich) durch Radka

Kölz, MPI Stuttgart) mit einem mittleren Molekulargewicht von 20 kDa mit 10,

20 und 30 % (v/v) Polymervolumenanteil in PBS (pH = 7,4) aufgelöst und für 5

min auf starker Stufe gevortext (IKA VORTEX, IKA-Werke). Die Polymerisation

der PEG-DA-Makromoleküle wurde durch eine radikalische Kettenreaktion

erzeugt. Dazu wurde der Photoinitiator 2-Hydroxy-4’-(2-Hydroxyethoxy)-2-

Methylpropiophenon (Sigma-Aldrich) mit einer Konzentration von 10 % (m/v)

in 70 %-iger Ethanollösung aufgelöst und mit einer Konzentration von 1 % (v/v)

zu den Polymerlösungen hinzugefügt. Um eine homogene Durchmischung mit

dem Photoinitiator zu erreichen wurden die Polymerlösungen nochmal für 1 min

bei starker Stufe gevortext. Zur Vermeidung von Luftblasen in den Hydrogelen

wurden die Lösungen für 5 min bei 4,4·103 rpm durch Zentrifugation (Eppendorf

Centrifuge 5702) entgast. Zur Polymerisation wurden die Polymerlösungen in

Glaskammern, bestehend aus zwei Glasplättchen (Größe: 25 mm x 75 mm, Glas-

werkstatt, MPI Stuttgart), die durch Abstandhalter voneinander getrennt waren,

eingefüllt. Das oberseitigen Glasplättchen war aus Quarzglas (Glaswerkstatt, MPI

Stuttgart) gefertigt. Die Distanz zwischen den beiden Glasplättchen wurde mit

Deckgläschen von 24 mm x 24 mm Größe (Carl Roth GmbH) auf 0,4 mm einge-

stellt. Zur Polymerisation wurde für eine Zeitdauer von 20 min UV-Licht (Abstand

zur Lichtquelle 2,5 cm, 6 W - 365 nm Tube, Modell VL-6.L, Vilber Lourmat,

Frankreich) in die Glaskammern eingestrahlt. Anschließend wurden die entstan-

denen Hydrogele für 24 Stunden in PBS bei RT ins Gleichgewicht schwellen lassen.
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4.2.2 Schwellratenbestimmung

Zur Bestimmung der Schwellraten wurden die Massen der ins Gleichgewicht

geschwollenen PEG-DA-Hydrogele bestimmt. Aus der Masse des geschwollenen

Hydrogels und der für die Gelherstellung eingesetzten PEG-DA-Masse wurde die

Volumenschwellrate Q = Vgesamt/VPolymer, mit Vgesamt dem Gesamtvolumen des

geschwollenen Hydrogels und VPolymer dem Polymervolumen im geschwollenen

Hydrogel, mithilfe des spezifischen Volumens von amorphem PEG (0,89 cm3/g)

und dem spezifischen Volumen von Wasser (1,0 cm3/g) berechnet. Die Messungen

wurden in Triplikaten durchgeführt.

4.2.3 Schermodulmessungen

Die Schermodule der PEG-DA-Hydrogele wurden an einem Rotationsrheometer

(Kinexus, Malvern) bestimmt. Für jede Schwellrate wurden drei Gele mit ei-

nem Durchmesser vom 20 mm ausgestanzt und im Platte-Platte-Mess-System

mit einer 20 mm-Messplatte mit einer Normalkraft von 0,2 N angefahren und

fixiert. Um Austrocknungseffekte während der Messung zu vermeiden wurde eine

Lösemittelfalle (Sonderanfertigung der mechanischen Werkstatt, MPI Stuttgart)

eingesetzt. Vor der Messung wurden die Oberflächen der Gele vollständig getrock-

net (Precision Wipes, Kimtech Science, Kimberley-Clark Deutschland), so dass die

Gele während der Deformation einen festen Kontakt mit den Messplatten hatten

und Gleiteffekte vermieden wurden. Die Messtemperatur wurde auf 25 ◦C festge-

legt. Zunächst wurde für jede Schwellrate eine Amplitudensweep-Messung durch-

geführt, um den linear-elastischen Bereich zu bestimmen. Ausgehend von diesen

Messungen wurde die Amplitude auf 0,1 % festgelegt, die Frequenz wurde auf 1 Hz

eingestellt. Nachdem die Probe equilibriert war, wurde der Speichermodul G′ und

der Verlustmodul G′′ aufgezeichnet. Dabei hat sich gezeigt, dass G′′ gegenüber G′

vernachlässigbar war.
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5

Untersuchung von Struktur- und

Transporteigenschaften

Zur Untersuchung von Struktur- und Transporteigenschaften in den Hydrogelen

wurden Partitions- und Diffusionskoeffizientenanalysen durchgeführt. Dazu wur-

den monodisperse FITC-Dextrane als sphärische Testmoleküle eingesetzt.

5.1 Fraktionierung und Charakterisierung der

FITC-Dextrane

Kommerziell hergestellte FITC-Dextrane (Fluorescein-isothiocyanat-markierte

Dextrane) sind nur mit eingeschränkter Fraktionierung erhältlich. Um monodi-

sperse FITC-Dextrane zu erhalten wurde eine weitere Fraktionierung durch FPLC

(Fast protein liquid chromatography, Gerät: ÄKTApurifier 10 mit Fraktionierein-

heit Frac-920, GE Healthcare Biosciences AB, Schweden) angeschlossen. Dazu wur-

den neutrale FITC-Dextrane mit einem mittleren Molekulargewicht von 4 kDa

(FD-4) und 150 kDa (FD-150S) und negativ geladene FITC-Dextrane mit einem

mittleren Molekulargewicht von 150 kDa (FITC-CM-Dextran) bestellt (Sigma-

Aldrich). Die FITC-Dextrane wurden mit einer Konzentration von 50 mg/ml in

PBS aufgelöst und vor der Fraktionierung sterilfiltriert (Rotilabo-Spritzenfilter,

0,22 µm, Carl Roth GmbH) und unter Vakuum für 30 min entgast. Die Frak-

tionierung wurde mit einer hochauflösenden HiPrep 26/60 Sephycryl S-300 Säule

(GE Healthcare, München, Deutschland) durchgeführt. Die Flussrate wurde auf

1,3 ml/min eingestellt. Das Eluat wurde bei einer Wellenlänge von 280 nm de-

29
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tektiert und in 10 ml Fraktionen gesammelt. Nach der Fraktionierung wurde jede

Fraktion durch Dialyse entsalzt (3 x 4 Stunden in einem 2l-Wasserbad aus doppelt-

destilliertem Wasser; Dialyseschlauch mit einer Durchlässigkeit bis 1000Da (Spek-

tra/Por Dialysis Membrane MWCO 1000, Spectrum Laboratorien Inc., USA) und

anschließend gefriergetrocknet (Lyophilisierung, Gefriertrocknungsanlage P8K-E-

85-4, Piatkowski-Forschungsgeräte, München, Deutschland). Die Fraktionierung,

Dialyse und Gefriertrocknung wurde von Christine Mollenhauer (MPI-IS Stutt-

gart) durchgeführt.

Die hydrodynamischen Radien der fraktionierten FITC-Dextrane wurden durch

Diffusionskoeffizientenmessungen bestimmt. Dazu wurden die FITC-Dextrane mit

einer Konzentration von 0,5 mg/ml in PBS aufgelöst und in Glaskammern zur

Messung mit FRAP (fluorescence recovery after photobleaching, siehe Abschnitt

5.3) eingefüllt. Die Glaskammern wurden aus zwei mit Klebeband-Abstandshaltern

(Tesa, Deutschland) von 0,4 mm Dicke versehenen Deckgläschen (18 mm x 18 mm

und 50 mm x 24 mm Grösse, Carl Roth GmbH) hergestellt. Nach der Befüllung

wurde die Kammer mit mittelviskosem Silokonöl (Baysilone-Paste, GE Bayer Sili-

cones, Deutschland) versiegelt. Die Messungen wurden bei T = 37 ◦C durchgeführt

und aus der Viskosität von Wasser bei dieser Temperatur (η= 0,69 mPa ·s) wurde

mithilfe der Stokes-Einstein-Relation

D =
kT

6πηrh
(5.1)

der hydrodynamische Radius rh ermittelt. Abbildung 5.1 zeigt die gemessenen

hydrodynamischen Radien der aus der Fraktionierung erhaltenen FITC-Dextrane.

Fraktionen 1 bis 5 entstammen der Fraktionierung von FD-4, Fraktionen 6 bis 21

entstammen der Fraktionierung von FD-150S. Durch die Fraktionierungen wurden

sphärische Testmoleküle im Grössenbereich 0,9 nm ≤ rh ≤ 12,2 nm erhalten. Für

Dextrane lässt sich der hydrodynamische Radius mit der Relation [51]

rh = 0, 015 ·M0,053±0,02
w (5.2)

in die Molekülmasse umrechnen. Daraus ergibt sich, dass die Molekülmassen im
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Bereich 2,4 kDa ≤ MW ≤ 310 kDa liegen. Zur Bestimmung der Grössenverteilung

der erhaltenen Fraktionen wurde eine Fraktion aus dem zentralen Bereich der

Fraktionierung (Fraktion Nr. 12) ein zweites Mal fraktioniert und mit derselben

Methode analysiert. Abbildung 5.2 zeigt die Fluoreszenzintensitäten (gemessen

wie in Abschnitt 5.2 beschrieben) der erhaltenen Fraktionen in Abhängigkeit des

hydrodynamischen Radius. Daraus wurde der Polydispersitätsindex durch [27]

PDI =
Mw

Mn

(5.3)

mit

Mn =

∑
iNi ·Mi∑

iNi

(5.4)

dem Zahlenmittelwert und

Mw =

∑
iNi ·M2

i∑
iNi ·Mi

(5.5)

dem Gewichtsmittelwert. Zur Umrechnung der hydrodynamischen Radien in die

Molekülmasse Mi wurde Gleichung 5.2 angewandt. Für die Molekülzahl Ni wurde

die gemessene Intensität eingesetzt. Damit konnte für diese Fraktion ein Poly-

dispersitätsindex von 1,009 gemessen werden und es zeigt sich, dass durch die

Fraktionierung monodisperse Fraktionen erhalten wurden.

5.2 Partitionskoeffizientenanalyse

Probenherstellung. Für die Partitionskoeffizienten- und Diffusionskoeffizien-

tenanalysen wurden identische Proben verwendet. Für beide Analysemethoden

wurden Proben aus reiner FITC-Dextran-Lösung (Inkubationslösung) sowie Hy-

drogelproben benötigt. Zur Herstellung der Inkubationslösung wurden FITC-

Dextran-Moleküle mit 0,5 mg/ml in PBS aufgelöst. Zur Herstellung von Proben

mit reiner Inkubations-Lösung wurde FITC-Dextran-Lösung in Glaskammern mit

Klebeband-Abstandshaltern (Hergestellung wie in Abschnitt 5.1 beschrieben) ein-

gefüllt. Zur Präparation von Hydrogelmessproben wurden kleine Hydrogelproben
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Abbildung 5.1: Fraktionierung der FITC-Dextrane FD-4 und FD-150S. Fraktionen 1
bis 5 entstammen FD-4, Fraktionen 6 bis 21 entstammen FD-150S. Durch die Fraktio-
nierungen wurden monodisperse Testmoleküle im Grössenbereich 0,9 nm ≤ rh ≤ 12,2
nm erhalten. Dies entspricht Molekülmassen im Bereich 2,4 kDa ≤ MW ≤ 310 kDa.
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Abbildung 5.2: Zum Nachweis der Monodispersität der FITC-Dextrane nach der
Fraktionierung (siehe Abb. 5.1) wurde eine Fraktion aus dem zentralen Bereich der
Grössenverteilung (Verwendung von Fraktion Nr. 12) ein zweites Mal fraktioniert und
der Polydispersitätsindex (PDI) bestimmt. Berechnung für diese Fraktion ergab PDI =
1,009.
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(≈ 5 mm x 5mm) getrocknet (Precision Wipes, Kimtech) und auf ein Deckglas von

50 mm x 24 mm Größe (Carl Roth GmbH) aufgelegt. Anschließend wurde ein Ring

aus mittelviskosem Silikonöl (Baysilone oil, Bayer, Deutschland) um das Hydrogel

herum aufgetragen und ein weiteres Deckglas von 18 mm x 18 mm (Carl Roth

GmbH) wurde von oben aufgedrückt bis der Kontakt mit dem Gel hergestellt war.

Zur Bestimmung der Partitionskoeffizienten wurden die Hydrogelproben vor Ein-

schluss in die Messkammern für 5 Tage bei T = 37 ◦C in der FITC-Dextran-Lösung

inkubiert. Der Partitionskoeffizient für eine spezifische Dextranfraktion i ist gege-

ben durch das Konzentrationsverhältnis

Ki =
ci
ci,o

(5.6)

mit ci der Molekülkonzentration im Hydrogel und ci,o der Molekülkonzentration

in der Inkubationslösung. Das Verhältnis der Konzentrationen wurde durch Fluo-

reszenzintensitätsmessungen der farbstoffmarkierten Dextrane bestimmt und nach

folgender Formel berechnet

Ki =
I

I0

d0
d
· (1− νf ) (5.7)

Dabei ist I die Intensität der FITC-Dextrane im Hydrogel und Io die Intensität

einer zweiten Messprobe, die nur die entsprechende Inkubationslösung enthielt. d

ist die Dicke der Hydrogelprobe und do die Dicke der Probe mit Inkubationslösung.

νf ist die Polymervolumenfraktion, die vom Messwert subtrahiert wurde, da das

Polymervolumen für die diffundierenden Moleküle ein nicht zugängliches Volumen

darstellt [37]. Die Fluoreszenzintensität wurde an einem Mikroskop (Delta Vision

System, wie in Abschnitt 5.3 beschrieben), das mit einer Fluoreszenzlampe ausge-

stattet war, bestimmt. Für den Einsatz von Fluorescein wurde ein entsprechender

Anregungsfilter (490/20 nm) und Emissionsfilter (528/38 nm) verwendet. Die Be-

lichtungszeit wurde auf 100 ms eingestellt. Die Intensität einer Messprobe wurde

durch den Mittelwert der Pixelgrauwerte des detektierten Fluoreszenzbildes defi-

niert. Zur Korrektur von dark counts wurde ein weiteres Bild ohne Fluoreszenzlicht

aufgenommen und von der gemessenen Intensität subtrahiert. Die Probendicke
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Abbildung 5.3: Die Abhängigkeit der Intensität von der Probendicke zeigt einen linearen
Zusammenhang für den gesamten Bereich verwendeter Probendicken.

der Probe mit der Inkubationslösung war durch die Messkammer bestimmt durch

0,4 mm. Die Dicke der Hydrogelproben wurde am Rheometer (siehe Abschnitt

4.2.3) bestimmt. Dazu wurden die Proben auf die Grundplatte des Rheometers

aufgelegt und mit einer eingespannten Messplatte mit sehr geringer Normalkraft

(≈ 0,1 N) angefahren und der Spalt gemessen. Durch die Spaltmessung lässt sich

die Probendickemessung mit sehr hoher Präzision durchführen (Auflösung 1 µm).

Die Polymervolumenfraktion νf ist aus der Gelherstellung und den gemessenen

Schwellraten bekannt.

Um zu gewährleisten, dass die Probenhöhennormierung auf diese Weise korrekt ist,

wurde die Lineariät der Fluoreszenzintensität in Abhängigkeit der Probendicke für

den gesamten Messbereich nachgewiesen (siehe Abbildung 5.3).
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5.3 Diffusionskoeffizientenanalyse

Die FRAP-Messungen wurden an einem Delta Vision System (Applied Precision,

Isaquah, USA), das mit einem invertierten Mikroskops (Olympus IX 70), einer

Fluoreszenzlampe (Mercury Short Arc HBO, Osram, Deutschland), einer Cool

Snap HQ CCD Kamera (Photometrics, Tucson, USA) und einem optisch gepump-

ten Festkörperlaser (OPSL, Sapphire 488/20, Coherent Inc., Santa Clara, USA)

ausgestattet ist, durchgeführt. Der Laser wurde in der TEM00-Mode betrieben,

bei welcher das Strahlprofil radialsymmetrisch und annähernd Gauss-förmig ist.

Um ein zylindrisches Strahlprofil in der Probe zu erzeugen wurde der Laserstrahl

auf die hintere Fokalebene des Objektivs (10 x, NA = 0,2, 0,592 µm/Pixel) fo-

kussiert. Durch Aufnahme eines z-stacks an einer Testprobe mit FITC-Dextranen

(MW 2000 kDa), die in einem Gelatinegel (Gelatin, powder, from porcine skin,

Sigma-Aldrich) fixiert wurden, wurde sichergestellt, dass das Strahlprofil (Durch-

messer ≈ 10 µm) zylindrisch ist. Der Bleichprozess wurde mit 90 % der maximalen

Laserleistung (20 mW) durchgeführt. Für den Einsatz von Fluorescein wurde ein

entsprechender Anregungsfilter (490/20 nm) und Emissionsfilter (528/38 nm) ver-

wendet. Das Beleuchtungsprofil der Quecksilberdampflampe wurde so homogen wie

möglich eingestellt und zur Korrektur wurden für jede FRAP-Sequenz einige Bilder

vor dem Bleichprozess aufgezeichnet. Bleichen der Proben während des Recovery-

Prozesses wurde dadurch minimiert, dass ein Shutter zwischen den einzelnen Bild-

aufnahmen geschlossen wurde. Die FRAP-Sequenzen wurden am Kontrolle-PC

(softWoRx Imaging Workstation, Applied Precision, USA) gespeichert, als 16-

bit .tiff-Bilder exportiert und nach der Methode von Tsay und Jacobson [52],

die in Matlab 2009b (MathWorks) implementiert und an unser Mess-System ad-

aptiert wurde, ausgewertet. Diese Methode basiert auf der Fourieranalyse der

Recovery-Bilder und ist im Vergleich zu konventionellen FRAP-Analyse-Methoden

(beispielsweise Direkte photometrische Analyse [53]) auf dicke (3-dimensionale)

Hydrogelproben, wie sie hier verwendet wurden, anwendbar und liefert akkura-

te Messergebnisse [54]. Die Ursache dafür liegt darin, dass durch die Fourier-

Transformation optische Störeffekte, die einerseits durch Intensitätsbeiträge von

fluoreszierenden Molekülen, die sich nicht in der Fokusebene befinden und ander-
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seits durch Absorptions- und Streueffekte verursacht werden, eliminiert werden

[54].

Nachfolgend wird beschrieben wie die FRAP-Sequenzen basierend auf der Methode

von Tsay und Jacobson ausgewertet wurden. Das inhomogene Beleuchtungsprofil

wurde dadurch korrigiert, dass die relative Fluoreszenzintensität, Irel(x, y, ti), die

durch

Irel(x, y, ti) =
Ii(x, y, ti)

Io(x, y)
(5.8)

definiert ist, prozessiert wurde. Dabei ist Ii(x, y, ti) die Fluoreszenzintensität an

einer speziellen Position x und y nach einem speziellen Zeitpunkt ti nach dem

Bleichen, und Io(x, y) die Intensitätsverteilung vor dem Bleichen, die aus 3 Bild-

aufnahmen vor dem Bleichen gemittelt wurde. Von Ii(x, y, ti) und von Io(x, y) wur-

de vor der Bestimmung von Irel(x, y, t) der Dunkelstrombeitrag und Beitrag von

Umgebungslicht subtrahiert. Zur Korrektur von Bleichen während des Recovery-

Prozesses wurde für jedes Bild ein Ausschnitt von 50 x 50 Pixeln am Bildrand

extrahiert und durch Mittelung der Pixelintensitäten ein Bleichkorrekturfaktor er-

mittelt. Damit kann die korrigierte, relative Intensität dargestellt werden durch

Ikorr(x, y, ti) =
βo
βti
· Irel(x, y, ti). (5.9)

Dabei ist βo der ermittelte Wert aus den Bildern vor dem Bleichen und βti der er-

mittelte Wert für die Bilder nach dem Bleichen zum Zeitpunkt ti. Für die Fourier-

analyse wurde aus jedem Bild der FRAP-Sequenz ein quadratischer Bildausschnitt

(220 x 220 Pixel), der die Bleichstelle zentral einfasst, extrahiert. Bei der Auswahl

des Bildausschnitts wurde darauf geachtet, dass einerseits der Recovery-Prozess

optimal eingeschlossen ist und andererseits die Auswertung durch Rauscheeffekte

aus einem zu groß gewählten Bildausschnitt nicht nachteilig beeinflusst wird.

Die untersuchten Hydrogele werden als isotrope Systeme betrachtet und von daher

kann der Recovery-Prozess in einer Ebene, die durch das Objektiv fokussiert wird

durch das 2. Fick’sche Gesetz [55]

∂cx, y, t

∂t
= D∇2c(x, y, t) (5.10)
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beschrieben werden. c(x, y, t) ist die zeitabhängige Konzentrationsverteilung.

Löst man Gleichung 5.10 im Fourierraum so ergibt sich die Lösung [52]

C(u, v, t) = C(u, v, 0) exp[−4π2(u2 + v2)Dt] (5.11)

mit C(u, v, t) der zwei-dimensionalen Fouriertransformierten der Konzentrations-

verteilung mit den Fourierfrequenzen u und v und C(u, v, 0) der Fouriertransfor-

mierten aus dem ersten Bild nach dem Bleichen. Im Fourierraum ist das Verhältnis

der Fourieramplituden aus den Intensitätsbildern identisch mit dem Verhältnis der

Fourieramplituden der realen Konzentrationsverteilung,

I(u, v, t)

I(u, v, 0)
=
C(u, v, t)

C(u, v, 0)
, (5.12)

denn I(u, v, t) = C(u, v, t) · OTF mit der optischen Transferfunktion OTF [54].

Damit lässt sich der Diffusionskoeffizient aus der Gleichung

I(u, v, t)

I(u, v, 0)
= exp[−4π2(u2 + v2)Dt] (5.13)

mit den Fouriertransformierten der Intensitätsverteilungen I(u, v, t) anhand ei-

ner Fitanalyse bestimmen. Dazu wurde der non-linear least square curve-fitting

Algorithmus eingesetzt. Für die Fitanalyse wurden alle Fourierfrequenzen mit

u ≤ v ≤ 2 verwendet, das entspricht den fünf kleinsten Fourierfrequenzen. Höhere

Frequenzen wurden ausgeschlossen, da die Fourieramplituden dieser Frequenzen

aufgrund von Rauscheffekten zu starke Fluktuationen aufwiesen. Abbildung 5.4

zeigt eine farbcodierte Darstellung der Absolutbeträge der Fourieramplituden für

das erste Bild aus der Recovery-Sequenz einer Testauswertung. Mit Cij sind die

ausgewerteten Fourierfrequenzen markiert.

Wenn es im Gel neben den diffundierenden Molekülen eine zweite Fraktion von

Molekülen gibt, die unbeweglich sind, dann lässt sich die Fitanalyse mit der Glei-

chung
I(u, v, t)

I(u, v, 0)
= (1− γo) exp[−4π2(u2 + v2)Dt] + γo (5.14)
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Abbildung 5.4: Farbcodierte Darstellung der Absolutbeträge |Cij | der Fourieramplitu-
den für das erste Bild aus der Recovery-Sequenz einer Testauswertung. Für die Auswer-
tung der FRAP-Daten wurden die ersten 5 Fourierfrequenzen berücksichtigt, d.h. alle
Frequenzen für die gilt: |i+ j| ≤ 4, entsprechend den in der Graphik markierten Ampli-
tuden Cij . Die Amplituden höherer Frequenzen wurden aufgrund der Störeffekte von zu
geringen Signal-Rausch-Verhältnissen ausgeschlossen.

durchführen. γo ist dabei der Anteil der unbeweglichen Moleküle. Die Ableitung

von Gleichung 5.14 wurde im Anhang A.2 durchgeführt.

Mit einer Testlösung wurde die korrekte Justage des Mess-Systems dadurch

sichergestellt, dass überprüft wurde, ob der zeitliche Abfall der Fourieramplitu-

den unterschiedlicher Frequenzen zu einem Überlapp führt, wie es bei einer zwei-

dimensionalen Analyse erwartet wird.
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5.3.1 FRAP Vortests

Um den Bereich der Mess- und Probenparameter festlegen zu können, in welchem

durch die FRAP-Analysen akkurate Messergebnisse ermittelt werden können, wur-

de in einer Reihe von Vortests die Abhängigkeit der ermittelten Diffusionskoef-

fizienten von der Bildaufnahmerate, von der Probendicke, von der Bleichdauer

und von der Konzentration der FITC-Dextrane bestimmt. Für die Vortests und

die anschließende Validierung des Mess-Systems wurden unfraktionierte FITC-

Dextrane verwendet. Diese wurden in PBS aufgelöst, in parallele Glaskammern

(hergestellt analog zu der in Abschnitt 5.1 beschriebenen Methode) eingefüllt und

mit der Fouriertransformations-Methode ausgewertet. Um unterschiedlich dicke

Proben zu erhalten wurden Abstandhalter (Klebebandspacer, Tesa; Teflonspacer,

Mechanische Werkstatt, MPI) von unterschiedlicher Dicke für die Herstellung der

Glaskammern, in welche die Lösungen eingefüllt wurden, verwendet. Abbildung 5.5

zeigt die Ergebnisse der Vortests. Die Proben- und Messparameter wurden variiert

und sind in der Bildbeschreibung dargestellt, der Fokus des Objektivs wurde stets

auf 120 µm Messhöhe eingestellt, die Messtemperatur war stets T = 37 ◦C. Es

zeigt sich, dass die Messergebnisse nicht von der Bildaufnahmerate (a) abhängen

und die gemessenen Werte auch mit dem theoretisch erwarteten Wert (22,2 µm2/s)

übereinstimmen. Die gestrichelten Linien repräsentieren die 5-% Abweichung. Der

theoretische Wert wurde mithilfe der Stokes-Einstein-Relation (Gl. 5.1) unter Ver-

wendung des vom Hersteller (Sigma-Aldrich) angegebenen hydrodynamischen Ra-

dius (vom Hersteller mithilfe von Dynamischer Lichtstreuung (DLS) gemessen) der

Moleküle und der für Wasser bei T = 37◦C gegebenen Viskosität berechnet. Die

Analyse der Bleichzeitabhängigkeit (b) zeigt, dass die Messwerte für eine Bleichzeit

von 30 und 100 ms gut mit dem theoretischen Wert übereinstimmen, eine Bleich-

zeit von 500 ms liefert einen Messwert, der nach oben abweicht. Bei 100 und 500 ms

Bleichzeit haben die analysierten Fourieramplituden deutlich stärker gestreut als

bei 30 ms Bleichzeit. Abbildung (c) zeigt ermittelte Diffusionskoeffizienten für un-

terschiedliche Probendicken. Dabei zeigt sich, dass die Messwerte für den gesamten

Messbereich (0,1mm ≤ d ≤ 1,15 mm ) nicht von der Probendicke abhängen und in

sehr guter Übereinstimmung mit dem theoretischen Wert sind. Abbildung (d) zeigt
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die Diffusionskoeffizienten von 4 kDa großen FITC-Dextranen in Abhängigkeit der

Konzentration für eine Probendicke von 0,4 mm (typische Dicke der gemessenen

Hydrogele). Dabei zeigt sich, dass die Diffusionskoeffizienten nicht von der Kon-

zentration der FITC-Dextrane abhängen. Der theoretische Wert ist für diesen Da-

tensatz nicht gezeigt, da die Messwerte der 4 kDa großen FITC-Dextrane (FD-4,

unfraktioniert) aufgrund ihrer Größenverteilung (siehe Fraktionierung, Abbildung

5.1) etwa 10 % über dem theoretischen Wert liegen.

Basierend auf diesen Vortests wurden folgende Parameter festgelegt:

Bildaufnahmerate: an die Geschwindigkeit des Diffusionsprozesses angepasst, so

dass etwa 10 bis 15 Recovery-Bilder für die Auswertung erhalten wurden

Bleichzeit: 30 ms

Fokusebene in der Messprobe: 120 µm

Belichtungszeit: 100 ms

eingesetzte Konzentration: bis 0,5 mg/ml

Probendicke: variabel

5.3.2 Validierung des FRAP-Mess-Systems

Zur Durchführung einer Validierung des FRAP-Mess-Systems wurden zunächst

die Diffusionskoeffizienten von FITC-Dextranen mit drei unterschiedlichen Mo-

lekülmassen (mittlere Molekülmasse 4 kDa, 150 kDa und 500 kDa, unfraktio-

niert, Sigma-Aldrich) in Wasser-Glycerol-Lösungen von unterschiedlichen Misch-

verhältnissen (100/0, 90/10, 80/20 und 70/30 v/v) gemessen. Bei einer Auftragung

der Messergebnisse gegen die reziproke Viskosität wird durch die Stokes-Einstein-

Relation 5.1 eine lineare Abhängigkeit erwartet und dies konnte im Experiment

sehr gut nachgewiesen werden (siehe Abbildung 5.6).

Weiter wurden einige mit dem FRAP-Mess-System experimentell ermittelten

Diffusionskoeffizienten gegen die theoretisch errechneten Werte, welche sich un-

ter Zuhilfenahme des vom Hersteller angegebenen hydrodynamischen Radius rh

(vom Hersteller mithilfe von Dynamischer Lichtstreuung bestimmt) der Moleküle

und der Stokes-Einstein-Relation errechnen lassen, graphisch aufgetragen (Abbil-

dung 5.7). Dargestellt sind die Messwerte verschiedener FITC-Dextrane (mittlere
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Abbildung 5.5: Vortests zur Kalibrierung des FRAP-Mess-Systems. Abkürzungen:
d=Probendicke, c=Konzentration, tB=Bleichdauer, dt=Zeitintervall zwischen zwei
Recovery-Bildern. (a) Abhängigkeit der Diffusionskoeffizienten von dt (c=0,5 mg/ml,
d=0,96 mm, tB=30 ms). (b) Abhängigkeit von der Bleichdauer (c=0,5 mg/ml, d=0,96
mm, dt=2,5 s). (c) Abhängigkeit von der Probendicke (c=0,5 mg/ml, tB=30 ms, dt=2,5
s) und (d) Abhängigkeit von der Konzentration (d=0,4 mm, dt=0,23 s, tB=30 ms). Die
Diffusionskoeffizienten zeigen keine Abhängigkeit von der Bildaufnahmerate, der Proben-
dicke und der Konzentration der Testmoleküle im gemessenen Bereich. Eine Bleichdauer
von 500 ms führt zu einem abweichenden Resultat. Messungen (a) bis (c) wurden mit
FD-500 (FITC-Dextrane, mittlere Molekülmasse 500 kDa) durchgeführt, Messung (d)
mit FD-4 bei einer Probedicke von 0,4 mm. Fokusebene in der Messprobe in allen Mes-
sungen 120 µm. Alle Messungen bei T = 37 ◦C.
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Abbildung 5.6: Validierung des FRAP-Mess-Systems anhand der Stokes-Einstein Rela-
tion. Mit drei unterschiedlichen FITC-Dextranen (mittlere Molekülmasse 4 kDa, 150 kDa
und 500 kDa) wurden FRAP-Messungen in Wasser-Glycerol-Lösungen von unterschiedli-
chen Mischverhältnissen durchgeführt. Entsprechend der theoretischen Vorhersage durch
die Stokes-Einstein-Relation konnte bei der Auftragung der Diffusionskoeffizenten gegen
die reziproke Viskosität eine lineare Abhängigkeit nachgewiesen werden. Messtemperatur
T = 37 ◦C. Fehler nicht darstellbar.



Diffusionskoeffizientenanalyse 44

10
1

10
2

10
1

10
2

D
th

 [µm
2
/s]

D
e
x
p
 [

µ
m

2
/s

]

Abbildung 5.7: Auftragung der mit dem FRAP-Mess-System experimentell ermittelten
Diffusionskoeffizienten gegen die theoretisch errechneten Werte, welche sich unter Zuhil-
fenahme des vom Hersteller angegebenen hydrodynamischen Radius rh der Moleküle und
der Stokes-Einstein-Relation errechnen lassen. Dargestellt sind die Messwerte verschie-
dener FITC-Dextrane (mittlere Molekülmasse 4 kDa, 10 kDa, 20 kDa, 40 kDa, 70 kDa
und 500 kDa, unfraktioniert) in wässriger Lösung und in Wasser-Glycerol-Gemischen
von gegebener Viskosität. Fehler nicht darstellbar.

Molekülmasse 4 kDa, 10 kDa, 20 kDa, 40 kDa, 70 kDa und 500 kDa, unfraktio-

niert Sigma-Aldrich) in wässriger Lösung und in Glycerol-Wasser-Gemischen von

definierter Viskosität. Dabei zeigt sich, dass die Messwerte sehr gut mit den theo-

retischen Vorhersagen übereinstimmen. Der Grund dafür, dass die experimentellen

Werte etwas größer sind, als die theoretischen Vorhersagen, liegt vermutlich darin,

dass der Diffusionsprozess durch kleine Moleküle in der jeweiligen Fraktion do-

miniert wird, die etwas schneller diffundieren als die Moleküle mit der mittleren

Molekülmasse.
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Nachfolgend wird zunächst die Herstellung von Hyaluronsäuregelen mit

bio-inspirierterten Vernetzern, deren mechanische Charakterisierung und deren

Potential als künstliches Biomaterial erläutert. Aus den mechanischen Messungen

werden mithilfe von Netzwerkmodellen Struktureigenschaften abgeleitet und

diese werden mit Strukturanalysen aus Partitions- und Diffusionskoeffizien-

tenmessungen verglichen. Im Vergleich zu Biopolymergelen aus Hyaluronsäure

haben auch vollsynthetische PEG-DA-Hydrogele (Poly(ethylenglykol)-Diacrylat-

Hydrogele) einen breiten Einsatz als Biomaterial gefunden. In dieser Arbeit

werden Partitions- und Diffusionskoeffizientenanalysen an einem System aus

PEG-DA-(20k)-Hydrogelen beschrieben und die daraus abgeleiteten strukturellen

und physikalisch-chemischen Eigenschaften der Hydrogele diskutiert.

Diffusionskoeffizienten wurden mithilfe von FRAP (fluorescence recovery after

photobleaching) bestimmt. Dazu wurde ein FRAP-Mess-System zur Analyse von

Diffusionskoeffizienten in dicken, drei-dimensionalen Hydrogelen etabliert und

getestet. Als Testmoleküle wurden monodisperse, FITC-markierte Dextrane ver-

wendet. Die Auswertung der Messdaten wurde mit einer Fourier-Transformations-

Methode durchgeführt, die in Matlab 2009b implementiert wurde. Die gesamte

FRAP-Analysetechnik und die durchgeführten Kalibrierungsmessungen sind in

Abschnitt 5.3 genau beschrieben.



Kapitel

6

Hyaluronsäuregele mit bio-inspirierten

Quervernetzern

Inspiriert durch die chemische Struktur des Elastins und den einzigartigen

mechanischen Eigenschaften elastin-basierter biologischer Gewebe wurde in einem

bionischen Ansatz ein Hyaluronsäure-Hydrogelsystem etabliert, das einerseits die

mechanischen Eigenschaften des biologischen Vorbilds nachahmen soll und ande-

rerseits als Testsystem zur Erforschung von Struktur-Wirkungs-Beziehungen mit

speziellem Fokus auf den Quervernetzereigenschaften dienen soll. Dazu wurden

nach dem natürlichen Vorbild des Desmosins, ein vierarmiger, Pyridinium-

basierter Quervernetzer des Elastins (siehe Kapitel 3, Abbildung 3.1), an der

Universität Stuttgart (Markus Mateescu, Sabine Laschat, Institut für Organische

Chemie, Universität Stuttgart) verschiedene Quervernetzer synthetisiert und und

zur Herstellung von Hydrogelen bereitgestellt. Abbildung 6.1 zeigt den Synthese-

weg der bioinspirierten Quervernetzer mit den Reaktionsausbeuten. Analog zum

Desmosin bestehen die synthetischen Quervernetzer aus relativ kleinen Liganden

mit heteroaromatischem Ringsystem und lassen sich durch eine konvergente

Synthese in maximal 5 Syntheseschritten herstellen. Hydrogeleigenschaften

werden durch Ladungen auf dem Polymersystem beeinflusst [56, 57]. Angeleitet

durch die positive Ladung des Pyridinkerns im Desmosinmolekül wurde je ein

positiv geladener Vernetzer synthetisiert und ein zweiter, welcher einen neutralen

Pyridinkern besitzt, sonst aber zum ersten völlig identisch ist, um den Effekt

von Ladungen auf die Hydrogeleigenschaften gezielt untersuchen zu können.

Zur Herstellung von Hydrogelen wurden die Vernetzer mit langkettigen Hyalu-

47
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Abbildung 6.1: Syn-
these der Desmosin-
inspirierten Quer-
vernetzer mit Reak-
tionsausbeuten (in
Anlehnung an [45]). Die
bioinspirierten Quer-
vernetzer, die analog
zum Desmosin aus
einem relativ kleinen,
starren Liganden mit
heteroaromatischem
Ringsystem bestehen,
sind Kernbaustein
unserer elastischen
Hydrogele (Synthese
der Quervernetzer am
Institut für Organische
Chemie, Universität
Stuttgart).
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ronsäuremolekülen quervernetzt. Um eine Vernetzung zu ermöglichen wurden die

Vernetzermoleküle sowie die Hyaluronsäuremoleküle mit funktionellen Gruppen

ausgestattet. Die Vernetzermoleküle wurden mit jeweils zwei Acrylat-Gruppen

endfunktionalisiert, die Hyaluronsäuremoleküle mit Thiolgruppen entlang der

Kettenkontur. In basischem Milieu lassen sich die beiden funktionellen Gruppen

durch Thio-Michael Addition vernetzen.

6.1 Gelbildungsanalyse und Mechanische Cha-

rakterisierung

Zur Charakterisierung der Gelbildung wurden Gelierungsmessungen mithilfe ei-

nes Scherrheometers durchgeführt und bewertet. Anschließend wurde für unter-

schiedliche Vernetzerkonzentrationen die Vernetzungsreaktion quantifiziert und die

Elastizitätsmodule und das Schwellverhalten gemessen. Durch die Analyse von

Struktur-Funktions-Beziehungen mithilfe von mechanischen Modellen wurde die

Netzwerkstruktur der bio-inspirierten Hydrogele untersucht. Schließlich wurde das

mechanische Verhalten der Hydrogele unter starker mechanischer Belastung gete-

stet.

6.1.1 Gelierungsmessungen

Für die Gelierungsmessungen wurde thiolierte Hyaluronsäure (HA-SH) mit ei-

nem Thiolierungsgrad von 40 % (der Thiolierungsgrad gibt den Prozentsatz der

Carboxy-Gruppen der Hyaluronsäure an, die mit Thiolgruppen funktionalisiert

wurden) verwendet. Die Gelierung wurde bei einem pH-Wert von 9,0 und einer

Temperatur von T = 37 ◦C durchgeführt. Zunächst wurde die Konzentration der

Hyaluronsäure in der Polymerisationslösung so eingestellt, dass aus der Berech-

nung des mittleren Abstands der Thiol-Gruppen eine Quervernetzung durch die

kurzen, nur wenige nm langen Vernetzer gewährleistet werden kann (Berechnung

siehe Anhang A.3). Anschließend wurden Polymerisationslösungen aus HA-SH mit
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den bio-inspirierten Vernetzern 3a - 5b (siehe Abbildung 6.1) hergestellt, um die

Gelierungskinetik und die Stabilität der entstehenden Hydrogele zu bestimmen.

Dazu wurden die Polymerisationslösungen an einem Scher-Rheometers präpariert

und die zeitliche Entwicklung des Speichermoduls G′(t) während der Gelbildung

wurde aufgezeichnet. Abbildung 6.2 zeigt die Messdaten der Gelbildungsanalyse

bei 1,0 Vernetzeräquivalenten (Verhältnis aus Acrylatgruppen zu Thiolgruppen in

der Reaktion). Die Polymerisationslösungen mit den zweifach-Ester-Vernetzern 3a

und 3b gelieren innerhalb von 15 min, erreichen einen maximalen Speichermodul

von 400 bis 500 Pa und degenerieren wieder. Der neutrale Ester-Amid-Vernetzer

4a induziert innerhalb einiger Stunden eine Gelbildung und der Speichermodul

erreicht einen Maximalwert von etwa 8 Pa, doch auch hier kommt es wieder zu

einem Auflösungsprozess. Mit dem geladenen Ester-Amid-Vernetzer 4b kann in

zwei Stufen eine schwache Gelbildung erreicht werden, der Speichermodul erreicht

hier nach etwa 40 Stunden einen Endwert von knapp 250 Pa. Im Gegensatz dazu

zeigen jedoch die zweifach-Amid-Vernetzer 5a und 5b nach einigen Stunden eine

stabile Gelbildung mit Plateau-Speichermodulen von 2200 Pa (5a) und 800 Pa

(5b).

Beim Vergleich der Gelierungsmessungen zeigt sich, dass die Ladung des Vernet-

zers die Reaktionsgeschwindigkeit beeinflusst. Die geladenen Vernetzer 3b und 5b

zeigen im Vergleich zu den ungeladenen Partnerverbindungen eine beschleunig-

te Gelierungskinetik. Die Ursache dafür könnte in einer Ladungswechselwirkung

zwischen dem positiven Vernetzer und den negativen Hyaluronsäureketten liegen,

welche zu einer beschleunigten Vernetzungsreaktion führen. Weiter hat sich ge-

zeigt, dass Gele mit den Vernetzern 3a,3b und 4a degenerieren. Der Grund dafür

ist höchstwahrscheinlich eine Spaltung der Vernetzer durch Esterhydrolyse. Dies

wird auch durch eine andere Untersuchung bestätigt, für welche esterhaltige Ver-

netzer in einem Hyaluronsäure-Hydrogelsystem eingesetzt wurden [58] und konn-

te mit diesen Vernetzern auch an einem PEG-basierten Polymersystem (Poly(1-

Glycidylpiperazin) beobachtet werden [59]. Die schwache Gelbildung mit dem ge-

ladenen Ester-Amid-Vernetzer 4b könnte auf eine elektrostatische Wechselwirkung

zwischen den anionischen Hyaluronsäureketten, vermittelt durch den abgespalte-
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nen positiven Pyridinkern, zurückzuführen sein. Da somit für eine stabile Gelbil-

dung Vernetzer mit Estergruppen nicht in Betracht gezogen werden können, wur-

den für alle weiteren Untersuchungen ausschließlich die zweifach-Amid Vernetzer

5a und 5b eingesetzt.

6.1.2 Quantifizierung der Vernetzungsreaktion

Die Effizienz der Quervernetzungsreaktion zwischen den Acrylatgruppen der Ver-

netzer und den Thiolgruppen der Hyaluronsäuremoleküle liefert Aussagen über die

Vernetzungsstruktur der gebildeten Hydrogele. Dazu wurden unter Verwendung

von Ellman’s Reagenz (siehe Abschnitt 4.1.4) die freien Thiolgruppen nach der

Vernetzungsreaktion in Abhängigkeit der Vernetzeräquivalente quantifiziert (siehe

Abbildung 6.3). Diese Untersuchung zeigt, dass die Vernetzungsreaktion für bei-

de Vernetzertypen 5a und 5b sehr ähnlich verläuft. Ein Vergleich der Messwerte

mit dem maximal möglichen Reaktionsumsatz, der durch die durchgezogene Linie

dargestellt ist, zeigt, dass die Vernetzungsreaktion für beide Vernetzertypen bis

zu einem Vernetzeranteil von etwa 0,8 Vernetzeräquivalente mit einem maximalen

Umsatz reaktiver Gruppen abläuft und keine zusätzlichen Dithiolbindungen gebil-

det werden. Bei Vernetzeranteilen, die über 0,8 Äquivalente hinausgehen, bleibt

ein Teil der reaktiven Gruppen unvernetzt. So bleibt die Bindungsstellenbelegung

bei 1,0 Vernetzeräquivalenten auf etwa 80 Prozent beschränkt, mit zunehmender

Vernetzermenge steigt die Bindungsstellenbelegung noch weiter an und erreicht am

Maximum der eingesetzten Vernetzermenge von 1,8 Vernetzeräquivalenten einen

Wert von etwa 90 Prozent.

Bis etwa 0,8 Vernetzeräquivalente findet eine vollständige Reaktionsumsetzung

statt. Darüber hinaus bleiben reaktive Thiolgruppen unvernetzt. Dies kann da-

durch erklärt werden, dass es Vernetzermoleküle gibt, die mit einer Reaktionsgrup-

pe bereits reagiert haben, deren freier Vernetzerarm aber nicht mehr die Reichweite

an eine freie Bindungsstelle besitzt, da die Vernetzungsstellen in der direkten Nach-

barschaft bereits belegt sind oder es können diese durch sterische Behinderungen

nicht erreicht werden. Vor allem im Bereich der Überschussvernetzerkonzentration

kann es auch Vernetzermoleküle geben, die mit beiden Vernetzerarmen unvernetzt
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Abbildung 6.2: Messung der zeitliche Entwicklung des Speichermoduls G′(t) während
der Gelbildung zur Bestimmung der Gelierungskurven mit den bioinspirierten Querver-
netzern 3a - 5b bei 1,0 Vernetzeräquivalenten. Messparameter am Scher-Rheometer.
Plattenabstand: 0,2 mm. Frequenz: 1 Hz. Amplitude: 0,01. Alle Messungen bei T =
37 ◦C. A) HA-SH-3a; B) HA-SH-3b; C) HA-SH-4a; D) HA-SH-4b; E) HA-SH-5a; F)
HA-SH-5b. Nur mit den beiden Vernetzern 5a und 5b lassen sich stabile Hydrogele
erzeugen. Man beachte die unterschiedliche Achsenskalierung. Wie veröffentlicht in [45].



Gelbildungsanalyse und Mechanische Charakterisierung 53

0 0.5 1 1.5 2

0

20

40

60

80

100

Vernetzeräquiv.

R
e

a
g

ie
rt

e
 T

h
io

le
 [

%
]

Abbildung 6.3: Bestimmung der quantitativen Umsetzung der Thiolgruppen nach der
Vernetzungsreaktion mit Ellman’s Reagenz. Für beide Vernetzertypen 5a (geschosse-
ne Symbole) und 5b (offene Symbole) reagieren bis etwa 0,8 Vernetzeräquivalente alle
Vernetzermoleküle beidseitig. Die durchgezogene Linie stellt die maximal mögliche Um-
setzung reaktiver Gruppen dar. Messungen in Triplikaten. Eingezeichnete Fehlerbalken
sind Standardfehler. Wie veröffentlicht in [45].

bleiben oder nur eine Bindung eingehen. Es zeigt sich, dass die Ladung des Ver-

netzers keinen Einfluss auf die Reaktionsumsetzung ausübt.

6.1.3 Schwellverhalten und E-Module

Für alle nachfolgend beschriebenen Messungen wurden zylindrische Hydrogelpro-

ben bei einem pH-Wert von 9,0 hergestellt, bei einer Temperatur von T= 37 ◦C

für 24 h ausgelieren lassen und für 48 h in PBS zur Einstellung der Gleichge-

wichtsschwellrate inkubiert. Abbildung 6.4 zeigt die Gleichgewichtsschwellraten

der Hyaluronsäure-Hydrogele HA-SH-5a und HA-SH-5b in Abhängigkeit der Ver-

netzeräquivalente für einen Thiolierungsgrad von 49 %. Die gemessenen Schwellra-
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ten entsprechen den Massenschellraten QM = Mges/Mfest, mit Mges der Gesamt-

masse des geschwollenen Hydrogels und Mfest dem Feststoffgehalt (HA-SH und

Vernetzer) des Hydrogels. Für beide Vernetzer gibt es ein Schwellratenminimum,

das sich bei etwa 0,8 - 1,0 Vernetzeräquivalenten befindet. Am Schwellratenmini-

mum beträgt die Schwellrate der Hydrogele mit dem neutralen Vernetzer 5a 29,5,

und die der Gele mit dem geladenen Vernetzer 5b 26,2. Die Schwellraten der Gele

mit dem geladenen Vernetzer zeigen für alle Vernetzerkonzentrationen geringere

Schwellraten als die Gele mit dem ungeladenen Vernetzer. Während der Unter-

schied der Schwellraten im Bereich zwischen 0,4 Vernetzeräquivalenten und dem

Schwellratenminimum noch gering ist mit einem maximalen Unterschied von weni-

ger als 15 %, wird der Unterschied im Bereich des Vernetzerüberschusses deutlicher.

Bei 1,8 Vernetzeräquivalenten ist die Schwellrate der Gele mit dem ungeladenen

Vernetzer auf 68,4 angestiegen, während die Gele mit dem geladenen Vernetzer bei

dieser Vernetzermenge nur bis zu einer Schwellrate von 38,9 anschwellen. Bei 0,2

Vernetzeräquivalenten war für beide Geltypen keine Schwellratenmessung möglich,

da sich hier keine feste Gelstruktur ausgebildet hat. Die zunehmende Differenz der

Schwellraten beider Hydrogeltypen mit zunehmendem Vernetzerüberschuss ist ein

klares Zeichen für die Zunahme an positiver Ladung durch erhöhte Bindung an

Quervernetzer, die somit nur einseitig gebunden vorliegen können.

Abbildung 6.5 (oben) zeigt die in uniaxialer Kompression gemessenen

statischen E-Module der beiden Hydrogeltypen in Abhängigkeit der Vernet-

zeräquivalente. Für beide Hydrogeltypen zeigt der Verlauf der E-Module einen

charakteristischen Verlauf mit einem progressiven Anstieg bis zu einem Maxi-

malwert, der bei etwa 0,8 Vernetzeräquivalenten erreicht wird und einem Abfall

der Elastizitätsmodule im Bereich des Vernetzerüberschusses. Die Zunahme der

E-Module im Bereich kleiner Vernetzeräquivalente ist durch eine lineare Aufspal-

tung der Messwerte in Abhängigkeit der Ladung am Vernetzer gekennzeichnet.

Abbildung 6.5 (unten) zeigt die E-Module beider Geltypen im Bereich zwischen

0,4 und 0,8 Vernetzeräquivalenten zusammen mit einer linearen Fitanalyse. Der

Nulldurchgang beider Fitgeraden befindet sich bei ca. 0,25 Vernetzeräquivalenten.
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Abbildung 6.4: Schwellrate der Hyaluronsäure-Hydrogele HA-SH-5a (geschlossene
Symbole) und HA-SH-5b (offene Symbole) in Abhängigkeit der Vernetzeräquivalente.
Für beide Hydrogeltypen zeigt sich das Schwellratenminimum bei ca. 0,8 Vernet-
zeräquivalenten. Die Hydrogele mit dem geladenen Vernetzer 5b zeigen insgesamt
geringere Schwellraten. Der Unterschied wird vor allem im Bereich höherer Ver-
netzeräquivalente deutlich, in welchem die Ladungswechselwirkung mit dem Hyalu-
ronsäuregerüst zusätzliche Bindungen schafft. Messungen in Triplikaten. Fehler re-
präsentieren Standardfehler. Wie veröffentlicht in [45].
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Abbildung 6.5: (oben) E-Module der Hyaluronsäure-Hydrogele HA-SH-5a (geschlosse-
ne Symbole) und HA-SH-5b (offene Symbole) in Abhängigkeit der Vernetzeräquivalente.
Messung in uniaxialer Kompression. Für beide Hydrogeltypen zeigt sich ein Maximum
bei ca. 0,8 Vernetzeräquivalenten. Der unterschiedliche Verlauf der Elastizitätsmodule
weist auf charakteristische Unterschiede der beiden Hydrogeltypen hin. Im Bereich klei-
ner Vernetzeräquivalente zeigen die Hydrogele mit dem ungeladenen Vernetzer höhere
E-Module, im Bereich des Vernetzerüberschusses ist es gerade umgekehrt. (unten) Aus-
schnitt bis 0,8 Vernetzeräquivalenten mit linearem Fit. Der Nulldurchgang ist für beide
Vernetzertypen ähnlich. Ab 0,4 Vernetzeräquivalenten kommt es zu einer Aufspaltung
der Elastizitätsmodule. Messungen in Triplikaten. Fehler repräsentieren Standardfehler.
Wie veröffentlicht in [45].
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Dies ist in guter Übereinstimmung mit dem experimentellen Befund, dass bei 0,2

Vernetzeräquivalenten für beide Vernetzertypen keine feste Gelbildung möglich

war. Bei 0,4 Vernetzeräquivalenten sind die E-Module beider Geltypen etwa

gleich, darüber hinaus zeigen die Gele mit dem neutralen Vernetzer 5a einen

deutlich steileren Anstieg. Am Maximum bei 0,8 Vernetzeräquivalenten beträgt

der E-Modul der Gele mit dem neutralen Vernetzer 5a 7,5 ± 0,8 kPa, die

Hydrogele mit dem geladenen Vernetzer 5b erreichen am Maximum nur einen

Wert von 4,5 ± 1,2 kPa. Das Verhältnis der E-Module ist hier auf etwa das 1,7

fache angestiegen. Zwischen 1,0 und 1,2 Vernetzeräquivalenten kommt es zu einer

Kreuzung der Messwerte beider Geltypen und die E-Module der Gele mit dem

geladenen Vernetzer sind im Bereich zwischen 1,2 und 1,8 Vernetzeräquivalenten

höher als die E-Module der Gele mit dem ungeladenen Vernetzer. Bei 1,8 und

2,0 Vernetzeräquivalenten hatten die Gele mit dem ungeladenen Vernetzer keine

feste Gelstruktur mehr und waren deswegen nicht mehr mechanisch messbar.

Im Gegensatz dazu waren Gele mit dem geladenen Vernetzer bei 1,8 Vernet-

zeräquivalenten noch formstabil und ließen eine E-Modul-Messung zu, bei 2,0

Vernetzeräquivalenten waren aber auch diese nicht mehr messbar.

Das Verhalten der Elastizitätsmodule der Gele steht in enger Verbindung mit dem

Schwellverhalten. Das Maximum der E-Module korreliert mit dem Minimum der

Schwellratenmessung. Am Schwellratenminimum wie am E-Modul-Maximum hat

sich die größtmögliche Anzahl funktionaler Querverbindungen ausgebildet. Da-

durch erreicht die Maschengröße ein Minimum und folglich der Elastizitätsmodul

ein Maximum. Diese Beobachtung korreliert auch mit der Charakterisierung

der Vernetzungsstruktur anhand der Bestimmung der freien Thiole nach der

Vernetzungsreaktion (siehe Abbildung 6.3), wo sich gezeigt hat, dass bis zu einem

Vernetzeranteil von 0,8 Äquivalenten ein maximaler Reaktionsumsatz stattfindet,

darüber hinaus aber Thiol- und Acrylatgruppen frei bleiben.

Die Schwellraten sind im Bereich kleiner Vernetzeräquivalente sehr ähnlich und

werden durch die Ladung am Vernetzer nur geringfügig beeinflusst, im Bereich

des Vernetzerüberschusses zeigt sich jedoch eine Aufspaltung der Schwellraten

in Abhängigkeit der Vernetzerladung. Der geringe Einfluss bei kleinen Vernet-
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zeräquivalenten könnte dadurch erklärt werden, dass es hier durch den großen

Abstand der Ladungen in der festen Verbindungsstruktur des Polymernetzwerks

zu keiner direkten Ladungswechselwirkung innerhalb des Polymergerüsts kommt.

Im Bereich des Vernetzerüberschusses ist dies anders. Hier ist der Einfluss der La-

dung groß, denn hier können die kationischen Vernetzer, die nur einseitig reagiert

haben, mit dem anionischen Hyaluronsäuregerüst zusätzliche elektrostatische

Knotenpunkte schaffen. Dadurch können die Gele mit dem geladenen Vernetzer

bis zu starkem Vernetzerüberschuss durch elektrostatische Wechselwirkungen

eine feste Polymerstruktur aufrechterhalten während die Gele mit dem neutralen

Vernetzer dazu nicht in der Lage sind und mit zunehmendem Vernetzerüberschuss

ungehindert anschwellen.

Während das Verhalten der Schwellraten hauptsächlich im Bereich des Vernet-

zerüberschusses stark von der Vernetzerladung abhängt, ist das Verhalten der

Elastizitätsmodule bei kleinen Vernetzeräquivalenten wie auch im Bereich des

Vernetzerüberschusses stark von der Vernetzerladung abhängig und weist auf cha-

rakteristische Unterschiede der mechanischen Eigenschaften beider Hydrogeltypen

hin. Die höheren Elastizitätsmodule der Hydrogele mit dem kationischen Vernetzer

im Bereich des Vernetzerüberschusses lassen sich durch die geringeren Schwellraten

bzw. die damit verbundenen Ladungswechselwirkungen erklären, die den Verlust

kovalenter Quervernetztungspunkte durch elektrostatische Knotenpunkte bis zu

einem gewissen Maß ausgleichen können. Der Bereich kleiner Vernetzeräquivalente

ist schwieriger zu verstehen und soll nachfolgend detaillierter untersucht werden.

Dabei werden für beide Vernetzer identische Netzwerkstrukturen betrachtet, wie

es die Charakterisierung der Vernetzungsreaktion nahelegt (siehe Abbildung 6.3).

Unterschiedliche Maschengrössen können die Aufspaltung der E-Module nicht

erklären denn die Schwellraten beider Gele sind in diesem Bereich sehr ähnlich

und zeigen keine Aufspaltung in Abhängigkeit der Vernetzerladung. Auch eine

durch die Ladung des kationischen Quervernetzers hervorgerufene veränderte Hy-

dratisierung von Wassermoleküle, die aufgrund veränderter Wechselwirkungen mit

dem Polymergerüst das elastische Verhalten verändern könnten, kann als Ursache

ausgeschlossen werden. Denn wenn dies so wäre, dann müsste die Mischenthalpie
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zwischen dem Polymernetzwerk und den Lösungsmittelmolekülen durch die

unterschiedliche Wechselwirkung mit dem geladenen Vernetzer unterschiedlich

sein und demnach auch das chemische Potential ∆µ = υs · Π, wobei υs das

spezifische Volumen des Lösungsmittels darstellt und Π den osmotischen Druck.

Der osmotische Druck korreliert aber mit der Schwellrate und die Tatsache, dass

es keine Aufspaltung der Schwellraten in diesem Bereich in Abhängigkeit der

Vernetzerladung gibt, zeigt, dass sich die unterschiedlichen Elastizitätsmodule

nicht durch unterschiedliche stark hydratisierte Wassermoleküle erklären lassen.

Von daher kann vermutet werden, dass die elektrostatische Wechselwirkung

zwischen dem kationischen Vernetzer und den anionischen Hyaluronsäureketten

die Unterschiede erklären kann. Die positive Ladung am Vernetzer erzeugt einen

Abschirmeffekt auf die negativen Ladungen am Hyaluronsäuregerüst und macht

dadurch das Polymernetzwerk flexibler als das Netzwerk mit dem neutralen

Vernetzer.

6.1.4 Vergleich mit Netzwerkmodellen

Netzwerkmodelle sind hilfreich um Informationen über das elastische Verhalten

und die Struktur von Hydrogelen zu gewinnen. Deren Anwendbarkeit und

Zuverlässigkeit hängt allerdings von der Art und Anzahl der vorhandenen

Netzwerkdefekte ab [36]. Sind diese schwer einzuschätzen, so werden die Model-

lanalysen unsicher. Aus diesem Grund soll sich die Analyse auf den Bereich bis

0,8 Vernetzeräquivalente beschränken, da für diesen Bereich nachgewiesen werden

konnte, dass die Vernetzungsreaktion mit einem maximalen Umsatz der reaktiven

Gruppen abläuft (siehe Abbildung 6.3). Das bedeutet, dass es kaum lose oder nur

einseitig vernetzte Quervernetzer gibt.

Zwei grundlegende Netzwerkmodelle, aus welchen sich der Bereich der erwarteten

Elastizitätsmodule abschätzen lässt, sind das affine Netzwerkmodell und das

Phantom-Netzwerkmodell 2.2.1. Die Vorhersagen der Schermodule aus den beiden

Modellen stellen eine untere und eine obere Grenze für die erwarteten Schermo-

dule für Netzwerke aus ungeladenen elastischen Ketten dar [27]. Andere Modelle
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sagen dazwischenliegende Schermodule voraus [36]. Im affinen Netzwerkmodell

wird angenommen, dass die Endpunkte der Netzwerkketten in ein elastisches

Kontinuum eingebettet sind und durch die makroskopische Deformation affin

transformiert werden. Die Konnektivität der Ketten spielt hierbei keine Rolle,

da durch die affine Transformation keine Korrelationen zwischen verschiedenen

Ketten berücksichtigt werden. Die Ketten werden als frei beweglich betrachtet.

Dann lässt sich mit den Prinzipien der statistischen Physik ein Zusammenhang

zwischen dem Schermodul G und der Molzahl ν elastischer Ketten pro Einheits-

volumen herstellen mit Gaffin = νRT (siehe 2.2.1). Im Vergleich zum affinen

Netzwerkmodell werden im Phantom-Netzwerkmodell sowohl die Polymerketten

als auch die Quervernetzungspunkte als frei beweglich betrachtet. Die Beweg-

lichkeit der Vernetzungspunkte ist dabei aber abhängig von der Funktionalität f

der Vernetzungspunkte. In diesem Modell ist der Schermodul G gegeben durch

GPhantom = (ν − κ)RT . κ ist hierbei die Molzahl der Quervernetzungspunkte

pro Einheitsvolumen und gegeben durch κ = 2 · ν/f , mit f der Funktionalität des

Netzwerks [33], welche für das Hyaluronsäurenetzwerk f = 3 beträgt, denn jeder

Quervernetzungspunkt besitzt drei Verbindungen. Die Relation E = 2G(1 + µ)

[60] ermöglicht es, den Schermodul G in den Elastizitätsmodul E umzurechnen

und die gemessenen E-Module können mit den Vorhersagen der Netzwerkmodelle

verglichen werden. Für inkompressible Materialien ist die Poissonzahl µ = 0,5 und

dies kann auch für Hyaluronsäuregele angenommen werden [21]. Damit ist E = 3G.

Zur Berechnung der Anzahl elastischer Ketten pro Einheitsvolumen (Ketten, die

mit beiden Enden an das Polymernetzwerk angebunden sind und zur Elastizität

beitragen; dafür werden hier die HA-Segmente zwischen Quervernetzungsstellen

berechnet) und der Anzahl der Quervernetzungspunkte pro Einheitsvolumen

wird angenommen, dass alle Ketten zwischen Quervernetzungspunkten elastische

Ketten darstellen. Dann lassen sich die beiden Grössen anhand der eingesetzten

Konzentration, dem Schwellgrad und dem Molgewicht zwischen Quervernetz-

tungspunkten berechnen (Berechnung siehe A.4). Tabelle 6.1 zeigt die Ergebnisse

der Berechnung der Elastizitätsmodule und die Vergleichswerte der Messungen an

den Hydrogelen HA-SH-5a und es zeigt sich, dass die durch die Netzwerkmodelle



Gelbildungsanalyse und Mechanische Charakterisierung 61

vorhergesagten Werte nicht den Bereich der gemessenen Werte erfassen und

auch das Phantom-Netzwerkmodell die gemessenen Werte um etwa das 10-fache

überschätzt. Dies legt den Schluss nahe, dass die Anzahl elastischer Ketten weit

geringer eingeschätzt werden muss als es die Berechnung der Kettenzahl zwischen

Quervernetzungspunkten ergibt. Dies wird auch weiter dadurch bekräftigt, dass

das reale Hyaluronsäurenetzwerk aus drei Gründen steifer sein müsste als die

theoretischen Netzwerke der Modelle: i) die Hyaluronsäureketten sind auf der

Längenskala der Maschengrösse semiflexible Polymerketten (Persistenzlänge

lp ≈ 10,5 nm, Berechnung der Persistenzlänge von HA in PBS siehe Anhang A.1),

welche also steifer als die in den Netzwerkmodellen betrachteten frei beweglichen

Ketten sind und dadurch einen zusätzlichen Beitrag zum Elastizitätsmodul erzeu-

gen müssten. ii) in realen Netzwerken erzeugen Verschlaufungen einen zusätzlichen

Beitrag zum Elastizitätsmodul. iii) die negativen Ladungen am negativ geladenen

Netzwerk HA-SH-5a/b erzeugen im Vergleich zu einem ungeladenen Netzwerk

einen weiteren Beitrag zum Elastizitätsmodul.

Das bedeutet insgesamt, dass nur ein kleiner Bruchteil der Hyaluronsäuresegmente

Tabelle 6.1: E-Module nach Berechnung mit Netzwerkmodellen. Anhand des
affinen Netzwerkmodells und des Phantom-Netzwerkmodells wurden die theoretisch er-
warteten Elastizitätsmodule berechnet. Diese sind deutlich größer als die gemessenen
Werte. Zum Vergleich sind die gemessenen E-Module der Gele HA-SH-5a mit darge-
stellt.

Vernetzeräquivalente EPhantom[kPa] Eaffin[kPa] EHA−SH−5a[kPa]
0,4 25,4 76,4 1,9
0,6 49,3 147,9 5,4
0,8 69,8 209,5 7,5

einen elastischen Beitrag leisten kann und dies kann nur durch eine Gelstruktur

erklärt werden, die deutlich von einer homogenen Netzwerktruktur aus willkürlich

verflochtenen und quervernetzten Hyaluronsäureketten abweicht.

Dafür können im wesentlichen zwei Strukturelemente in Betracht gezogen

werden: globuläre, intramolekular vernetzte Hyaluronsäureketten und lokale

Leiterstrukturen, d.h. zwei parallel angeordnete Hyaluronsäureketten, die se-

quenziell durch mehrere Quervernetzer kovalent verbunden sind. Die Ausbildung
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globulärer, intramolekular vernetzter Ketten ist sehr wahrscheinlich, da die

langkettigen Hyaluronsäuremoleküle ( ≈ 450 kDa) bei der Gelbildung unter der

hohen Salzkonzentration in PBS vorzugsweise in ”random coil”-Konfigurationen

vorliegen, die sich nur transient durchdringen [61]. So können durch die kurzen

Vernetzer sehr viele intramolekulare Querverbindungen gebildet werden. Die

Ausbildung von lokalen Leiterstrukturen wird durch zwei Faktoren begünstigt:

i) die semiflexible Eigenschaft der Hyaluronsäureketten, die dazu führt, dass

die Parallelausrichtung zweier Hyaluronsäuremoleküle nach Ausbildung von

zwei benachbarten Verbindungen erleichtert wird, wodurch die Bildung weiterer

Nachbarverbindungen begünstigt wird. ii) selbst-assoziative Eigenschaften [61, 62]

kurzer Hyaluronsäuresegmente.

Bei Krafteinwirkung lassen sich beide Strukturelemente durch die geringe Ver-

flochtenheit des Netzwerks leicht verschieben und erzeugen damit einen geringen

Beitrag zum Elastizitätsmodul und können somit die Unterschiede zu den

Vorhersagen der Netzwerkmodelle erklären.

Ein weiterer Unterscheid der Messdaten zu den Vorhersagen der oben diskutierten

Netzwerkmodelle besteht darin, dass die beiden Fitgeraden (Abbildung 6.5 unten)

einen negativen Offset besitzen, der in den Netzwerkmodellen nicht vorhergesagt

wird. Beide Fitgeraden fallen bei ≈ 0,25 Vernetzeräquivalenten auf Null ab.

Dies ist in Übereinstimmung mit der Beobachtung, dass sich bei 0,2 Vernet-

zeräquivalenten keine formstabilen Gele bilden ließen, d.h. es handelt sich dabei

um nicht stark quervernetzte Polymerlösungen. Deshalb kann vermutet werden,

dass für beide Vernetzer eine Mindestmenge von ≈ 0,25 Vernetzeräquivalenten

nötig ist, um formstabile Gele zu bilden und sich die Gelstruktur bei darunter

liegenden Vernetzermengen bei statischer Krafteinwirkung entflechten lässt. Dies

könnte wiederum als ein Hinweis auf die Ausbildung intramolekularer Querver-

bindungen aufgefasst werden, d.h. dass unterhalb von 0,25 Vernetzeräquivalenten

durch die Ausbildung von intramolekularen Querverbindungen noch zu wenige

Vernetzer für intermolekulare Quervernetzungen zur Verfügung stehen.
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6.1.5 Verhalten unter starker mechanischer Beanspru-

chung

Weiter wurde das Verhalten der beiden Geltypen unter starker mechanischer Bean-

spruchung untersucht. Dazu wurden für beide Geltypen HA-SH-5a und HA-SH-5b

Hydrogele mit 0,5; 1,0 und 1,5 Vernetzeräquivalenten hergestellt und in uniaxialer

Kompression in 5 wiederholten Zyklen bis zu einer Deformation von λ = 0,55 kom-

primiert (λ stellt die Deformation der Probe dar und ist definiert durch λ = L/L0,

wobei L und L0 die Probenausdehnung in axialer Richtung im deformierten und

im nicht deformierten Zustand darstellt). Die Oberflächen der zylindrischen Hy-

drogele wurden dabei nicht vollständig getrocknet, so dass ein Gleiten der Gele

zwischen den parallelen Messplatten möglich war und die Hydrogele über den

ganzen Deformationsprozess hinweg ihre zylindrische Form behielten. Abbildung

6.6 zeigt die von den Hydrogelen (1,0 Vernetzeräquivalente) ausgeübte Spannung σ

auf die Messplatten des mechanischen Prüfgeräts bei der Deformation λ = 0, 55 in

5 aufeinanderfogenden Kompression-Entlastungs-Zyklen. Dabei zeigt sich, dass die

Spannung über die 5 Messzyklen für beide Hydrogeltypen HA-SH-5a und HA-SH-

5b konstant bleibt und es zu keiner messbaren Beschädigung der Hydrogelstruktur

kommt.

Aus den gemessenen Spannungs-Deformations-Kurven wurde nun das mechani-

sche Verhalten der Hydrogele bei starker Kompression näher untersucht (Abbil-

dung 6.7). Dabei zeigt sich, dass sich der Hooksche Bereich für beide Geltypen

bis etwa 10 Prozent Deformation erstreckt, anschließend kommt es zu einer span-

nungsinduzierten Materialversteifung, die sich sehr akkurat durch die Gleichung

σn =
E0

3
(λ− 1

λ2
) · exp( J1

Jm
); J1 = λ2 +

2

λ
− 3 (6.1)

darstellen lässt [63] und zur Fitanalyse benutzt wurde. σn stellt die nominale

Spannung dar, E0 den Elastizitätsmodul im Hookeschen Bereich und Jm eine

Deformationsinvariante, bei welcher die spannungsinduzierte Materialversteifung

dominant wird. Es handelt sich hierbei um eine Größe, die ein Maß für die

endliche Dehnbarkeit der Polymerketten repräsentiert.
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Abbildung 6.6: Verhalten der beiden Hydrogeltypen HA-SH-5a (geschlossene Symbole)
und HA-SH-5b (offene Symbole) unter wiederholten starken Belastungsstests. Die Ana-
lyse der von den Hydrogelen ausgeübten Spannung σ auf die Messplatten bei der Defor-
mation λ = 0, 55 in 5 aufeinanderfogenden Zyklen zeigt keine messbare Beschädigung der
Hydrogelstruktur für beide Hydrogeltypen. Messungen in Triplikaten. Wie veröffentlicht
in [45].
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Für die Fitanalyse wurde für E0 der im linear-elastischen Bereich bestimmte

Elastizitätsmodul (0 - 5 % Deformation) eingesetzt, so dass Jm als einziger

Fitparameter zur Verfügung stand. Bei J1 = Jm wird eine kritische Deformation

erreicht, bei welcher die Materialversteifung dominant wird. Aus der Gleichung

J1 = Jm lassen sich zwei kritische Deformationswerte ableiten, λmax,D und λmax,K .

Bei λmax,D tritt eine kritische Dehnung der Probe auf und bei λmax,K eine kritische

Kompression. Die Relevanz beider Lösungen lässt sich leicht verstehen, denn

die Kompression der zylindrischen Proben zwischen den parallelen Messplatten

führt sowohl zu einer Stauchung als auch zu einer Dehnung der Probe. Dies lässt

sich auch leicht auf mikroskopischer Skala veranschaulichen. Alle Polymerketten,

deren Endpunkte in einer horizontalen Probenebene liegen, erfahren durch

die Kompression in axialer Richtung eine Dehnung. Alle Polymerketten, deren

Endpunkten parallel zur Kompressionsachse liegen, erfahren eine Stauchung.

Die kritischen Deformationswerte λmax und λmax,K können auf mikroskopischer

Ebene mit der Größe lmax/l0 in Verbindung gebracht werden, mit lmax der

Konturlänge einer Polymerkette zwischen zwei Quervernetzungspunkten und l0

dem End-zu-End Abstand der Polymerketten im nicht deformierten Zustand

[63]. In Tabelle 6.2 sind die ermittelten Werte der kritischen Dehnungsfaktoren

zusammengestellt. Dabei zeigt sich, dass der kritische Dehnungsfaktor λmax,D

innerhalb der gemessenen Fehler weder eine Abhängigkeit von der eingesetzten

Vernetzermenge noch vom Vernetzertyp aufweist und für alle gemessenen Gele gilt

λmax,D ≈ 2. In gleicher Weise verhält sich auch der kritische Kompressionsfaktor,

der für beide Geltypen und für die unterschiedlichen Vernetzermengen einen Wert

von λmax,K ≈ 0,4 liefert.

Aus λmax ≈ 2 und λmax,K ≈ 0,4 für alle Vernetzeräquivalente lässt sich schließen,

dass sich die Hyaluronsäurekonfigurationen zwischen zwei Knotenpunkten un-

abhängig vom Vernetzungsgrad auf etwa die zweifache Länge dehnen lassen und

auf etwa 40 % komprimieren lassen bevor es zu einer sprunghaft ansteigenden

Versteifung der Polymerketten kommt. Dies könnte darauf zurückzuführen sein,

dass das Verhalten bei starker Deformation durch die mesoskopische Netz-

werkstruktur bestimmt wird, denn auf dieser Skala besitzten die Gele in dem
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Strukturbild, das aus der Analyse mit den Netzwerkmodellen abgeleitet wurde,

unabhängig vom Vernetzungsgrad eine ähnliche Struktur. Das würde bedeuten,

dass der lokale Vernetzungsgrad dann also im wesentlichen den Elastizitätsmodul

im linear-elastischen Bereich bestimmt.

Gleichung 6.1 lässt sich aus einer Deformationsenergiedichtefunktion ableiten, aus

welcher sich auch das Spannungs-Deformations-Verhalten vieler anderer Biopo-

lymernetzwerke wie Aktin-, Kollagen- und Vimentin-Netzwerken ableiten lässt

[64, 31]. Spannungsinduzierte Materialversteifung ist eine wichtige Eigenschaft

vieler biologischer Materialien wie beispielsweise von Blutgefäßen [65], Lungenge-

webe [66] oder Augenhornhaut [67] und lässt sich auf die semi-flexible Natur der

Biopolymere zurückzuführen [31]. Dadurch wird verhindert, dass durch große De-

formationen Materialschädigungen auftreten [31]. Aufgrund dieser Charakteristik

und der Eigenschaft, auf starke Deformationen ohne Materialschädigungen zu

reagieren, besitzen unsere bio-inspirierten Hydrogele mechanische Eigenschaften

mit hohem Anwendungspotential als neuartigem Biomaterial.

Tabelle 6.2: Fitparameter für die kritische Beanspruchung λmax,D. a) Hydroge-
le mit ungeladenem Vernetzer 5a; b) Hydrogele mit geladenem Vernetzer 5b.
λmax,D ist der kritische Dehnungsfaktor, λmax,K ist ist eine weitere Lösung von J1 = Jm
und liefert den kritische Kompressionsfaktor. Analyse in Triplikaten (jede Analyse ba-
sierend auf der Mittelung von 5 Einzelmessungen). Fehler von Jm repräsentieren SD und
wurden zur Bestimmung der Fehler von λmax verwendet.

a)
Vernetzeräquivalente Jm λmax,D λmax,K

0,5 1,87±0,24 1,96 (1,89;2,03) 0,43 (0,40;0,45)
1,0 1,96±0,09 1,99 (1,96;2,01) 0,42 (0,41;0,43)
1,5 1,82 ±0,25 1,95 (1,87;2,02) 0,43 (0,41;0,46)

b)
Vernetzeräquivalente Jm λmax,D λmax,K

0,5 1,76±0,09 1,93 (1,90;1,96) 0,44 (0,43;0,45)
1,0 2,10 ±0,66 2,03 (1,83;2,2) 0,41 (0,36;0,47)
1,5 2,57±0,78 2,15 (1,94;2,34) 0,37 (0,32;0,43)
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Abbildung 6.7: Verhalten der beiden Hydrogeltypen HA-SH-5a (oben) und HA-SH-5b
(unten) unter starker Kompression bei 0,5, 1,0 und 1,5 Vernetzeräquivalenten (Äq.). σn
stellt die nominale Spannung dar, λ die Deformation. Die durchgezogenen Kurven stellen
Fitkurven anhand von Gleichung 6.1 dar. Die Kurven wurden durch Mittelung aus allen
Einzelmessungen erstellt. Wie veröffentlicht in [45].



Transporteigenschaften und Strukturuntersuchungen 68

6.2 Transporteigenschaften und Strukturunter-

suchungen

Zur weiteren Untersuchung der Struktur der bio-inspirierten Hydrogele wur-

den Partitionskoeffizientenmessungen mit sphärischen Testmolekülen durchgeführt

und analysiert. Mithilfe von Diffusionskoeffizientenmessungen derselben Moleküle

wurden anschießend die Transporteigenschaften in den Hyaluronsäurenetzwerken

untersucht und mithilfe von Diffusionsmodellen bewertet.

6.2.1 Partitionskoeffizientenanalyse

Mit den Methoden der statistischen Physik lassen sich allgemeine Relationen für

die sterischen Partitionskoeffizienten (K = c1/c2, wobei c die Konzentration in

Phase 1 und 2 ist) von Molekülen für verschiedene geordnete und ungeordnete

Gelstrukturen formulieren (siehe Abschnitt 2.3.1). Umgekehrt kann aus dem cha-

rakteristischen Abfall der Partitionskoeffizienten die Netzwerkgeometrie mithilfe

von Fitanalysen ermittelt werden. Dies ist sozusagen neben den mechanischen

Analysen eine zweite, unabhängige Sichtweise auf die Mikrostruktur des Polymer-

netzwerks und ermöglicht damit eine bessere Einordnung der aus den mechani-

schen Analysen abgeleiteten Netzwerktopologie. Weiter können anhand der Parti-

tionskoeffizientenanalyse genaue Aussagen über die Permeabilität der Hydrogele in

Abhängigkeit der Molekülgröße gemacht werden und damit lässt sich vorhersagen,

welche Biomoleküle wie etwa Nährstoffe, Wachstumsfaktoren oder Enzyme im Gel

frei diffundieren können und welche durch das Netzwerk gefiltert werden.

Für die Partitionskoeffizientenanalyse wurden sphärische Testmoleküle verwendet.

Dazu wurden fraktionierte, monodisperse, neutrale FITC-Dextrane mit hydrody-

namischen Radien zwischen 0,9 und 12,2 nm eingesetzt (Fraktionierung und Cha-

rakterisierung siehe Abschnitt 5.1). Hydrogelproben (HA-SH-5a, Thiolierungsgrad

40 %, 1,0 Vernetzeräquivalente, hergestellt in PBS, Probenherstellung siehe 4.1)

wurden für eine Zeitdauer von 5 Tagen bei T = 37 ◦C mit den Testmolekülen

inkubiert und die Gleichgewichtspartitionskoeffizienten Ki = ci/ci,o wurden durch

Konzentrationsbestimmungen der in die Gele eindiffundierten Moleküle (ci) und
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der Moleküle in der Inkubationslösung (ci,o) durch Fluoreszenzintensitätsmessung

bestimmt. Eine Berechnung des Einstellpunkts der Gleichgewichtspartition kann

in Anhang A.6 gefunden werden. Eine detaillierte Beschreibung der Analysetech-

nik zur Bestimmung der Partitionskoeffizienten wurde in Abschnitt 5.2 aufgezeigt.

Abbildung 6.8 zeigt die Partitionskoeffizienten in Abhängigkeit des hydrodynami-

schen Radius der Testmoleküle und Fittinganalysen basierend auf drei typischen

Teststrukturen, die für die Strukuranalyse herangezogen wurden: i) einer kubischen

Gitterstruktur, ii) einer Struktur, welche aus willkürlich angeordneten Ebenen auf-

gebaut ist und iii) einer Netzwerkstruktur, die aus willkürlich angeordneten gera-

den Fasern vom Querschnittsradius rf aufgebaut ist. Es wurde angenommen, dass

die Testmoleküle nicht mit dem Polymernetzwerk wechselwirken. Diese Annahme

ist gerechtfertigt, da die Extrapolation der Partitionskoeffizienten für rh → 0 ⇒
K ≈ 1 liefert.

Für sphärische Moleküle in einem kubischen Gitter erwartet man aus der theoreti-

schen Betrachtung der ausgeschlossenen Moleküle, dass die Partitionskoeffizienten

mit Ki = 1 − s · rm abfallen [38]. rm ist dabei der Radius des ausgeschlossenen

Volumens (rm = rh + rf ) und s ist die mittlere Oberfläche der Gitterebenen pro

Einheitsvolumen und wurde als Fitparameter verwendet. Für den effektiven Radius

der Hyaluronsäurekette wurde rf = reff = 0,68 nm verwendet; dies entspricht dem

Radius einer Hyaluronsäurekette (0,4 nm, [68]) mit einer Monolage aus gebundenen

Wassermolekülen (d = 0, 28 nm, [69]). Aus der Fitanalyse wurde s = 0,092 nm−1

ermittelt (schwarze Fitgerade, RMSE= 0,054). Die Fitanalyse anhand des kubi-

schen Gittermodells liefert eine sehr gute Übereinstimmung mit den gemessenen

Partitionskoeffizienten. Aus dem Fitparameter s lässt sich die Maschengrösse des

kubischen Gitters (Abstand benachbarter Gitterpunkte) mit ξ = 3/s berechnen

(siehe Anhang A.5) und man erhält ξ = 32, 6 nm.

Für eine Struktur aus willkürlich angeordnete Ebenen erwartet man einen expo-

nentiellen Abfall der Partitionskoeffizienten mit Ki = exp(−s · rm) [38]. Dabei

wurde s = 0,14 nm−1 ermittelt (rote Fitkurve, RMSE = 0,074). s besitzt hier

die gleiche Definition wie im kubischen Gittermodell. Der exponentielle Fit zeigt

für große Moleküle ab etwa 7 nm Radius jedoch eine deutliche Abweichung von
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Abbildung 6.8: Partitionskoeffizientenanalyse mit FITC-Dextranen im Hyalu-
ronsäurehydrogel HA-SH-5a basierend auf drei unterschiedlichen Strukturmodellen. Ein
linearer Abfall resultiert aus einer kubische Gitterstruktur (schwarze Fitgerade,RMSE
= 0,054, RMSE=root mean square error), für eine Struktur aus willkürlich angeordne-
te Ebenen erwartet man einen exponentiellen Abfall (rote Fitkurve, RMSE = 0,074)
und für eine Struktur aus willkürlich angeordneten geraden Fasern einen Verlauf ent-
sprechend des Modells von Schnitzer [38] (blaue Fitkurve, RMSE = 0,078). Zusätzlich
stellt der durch (+)-Symbole dargestellte Verlauf den aus Schnitzers Modell erwarte-
ten Abfall der Partitionskoeffizienten für den Querschnittsradius rf = 0,68 nm einer
Hyaluronsäurekette dar. Der Messpunkt bei rh = 12,2 nm wurde wegen eines zu gerin-
gen Signal-Rausch-Verhältnisses ausgeschlossen. Je drei Einzelmessungen. Fehler nicht
darstellbar.
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den Messdaten und zeigt, dass sich willkürlich angeordnete Ebenen nicht sehr gut

eignen, um die Hydrogelstruktur zu beschreiben .

Der theoretische Verlauf der Partitionskoeffizienten für eine Struktur aus

willkürlich angeordneten geraden Fasern ist durch das Modell von Schnitzer [38]

gegeben mit

Ki = exp(−va) · exp

[
φ · (1− ( rm

rf
)2)

(1− φ)

]
. (6.2)

Dabei ist φ das ausgeschlossene Volumen (siehe Abschnitt 2.3.1) und wurde

mithilfe der Schwellrate (SR = 48) berechnet mit φ = 1/SR, und der Polymer-

kettenradius rf wurde als Fitparameter verwendet. Dabei wurde rf = 0.96 nm

ermittelt (blaue Fitkurve, RMSE = 0,078) und liegt damit deutlich über dem

erwarteten Wert von rf = 0,68 nm. Setzt man diesen Wert für den Polymerketten-

radius ein, so verläuft der nach diesem Modell erwartete Kurvenverlauf der Partiti-

onskoeffizienten bei größeren Molekülradien unterhalb von den gemessenen Werten

und fällt deutlich früher auf Null ab (siehe Abbildung 6.8, mit +-Symbolen darge-

stellte Kurve). Dies könnte auch ein Zeichen dafür sein, dass die Hydrogelstruktur

eine mesoskopische Überstruktur besitzt, die offene Bereiche besitzt, in welchen

große Moleküle noch diffundieren können, die in einer vergleichbaren homogenen,

engmaschig vernetzten Gelstruktur nicht mehr diffundieren könnten. Dies kann

durch folgende Überlegung bekräftigt werden: wenn es keine übergeordnete me-

soskopische Gelstruktur gäbe, dann müsste die Maschengröße etwa den Wert ha-

ben, den man aus der Berechnung des mittleren Abstands der Thiolgruppen im

geschwollenen Gel erhalten würde. Dieser Abstand beträgt 4,4 nm (Berechnung

siehe Anhang A.3). Tatsächlich können aber Moleküle bis rh,0 ≈ 10 nm in das

Gel eindiffundieren, woraus sich abschätzen lässt, dass die effektive Maschengröße

≥ 20nm (= 2·rh,0 ) sein muss und dies ist in guter Übereinstimmung mit der aus

dem kubischen Gittermodell abgeleiteten Maschengröße (ξ = 32,6 nm).

Von daher könnte, in Anlehnung an die Folgerungen der mechanischen Modellana-

lysen, vermutet werden, dass eine effektive Maschengröße (ξ ≥ 20 nm) tatsächlich

durch eine übergeordnete Netzwerkstruktur zustande kommt, die viele globulär
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Abbildung 6.9: Diffusionskoeffizienten von FITC-Dextranen im Hyaluronsäurehydrogel
HA-SH-5a mit Fittinganalyse basierend auf unterschiedlichen Diffusionsmodellen. Ver-
gleich aus linearem Abfall (schwarze Fitgerade, RMSE= 0,039), Cukiers hydrodynami-
schem Modell (rote Fitkurve, RMSE = 0,084) und Ogstons Obstruktionsmodell (blaue
Fitkurve, RMSE = 0,051). Mit (+) ist der Verlauf der erwarteten Diffusionskoeffizienten
nach dem Modell von Ogston mit einem Querschnittsradius rf der Hyaluronsäureketten
von 0.68 nm dargestellt. Je drei Einzelmessungen.

vernetzte Hyaluronsäurekonfigurationen enthält, die etwa durch den Abstand der

gefundenen Maschengröße voneinander getrennt sind. Eine solche Netzwerkstruk-

tur könnte auch die Fluktuationen der Messdaten erklären.

6.2.2 Diffusionskoeffizientenanalyse

Zur Charakterisierung der Transporteigenschaften in den bio-inspirierten Hyalu-

ronsäuregelen wurden die Diffusionskoeffizienten der FITC-Dextrane in den Hy-

drogelen mittels FRAP (fluorescence recovery after photobleaching) bestimmt.

FRAP ist eine Methode zur Bestimmung von Diffusionskoeffizienten mithilfe von

Fluoreszenzmikroskopie. Dazu wird eine Stelle der Probe durch einen kurzen und
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intensiven Laserpuls gebleicht und die zeitliche Entwicklung des Diffusionsprozes-

ses der ungebleichten Moleküle aufgezeichnet. Durch die mathematische Analyse

des Diffusionsprozesses lässt sich der Diffusionskoeffizient ermitteln. Eine genaue

Erläuterung der FRAP-Messtechnik ist in Abschnitt 5.3 gegeben. Bei den Mes-

sungen wurde festgestellt, dass es auch unbewegliche Moleküle in den Hydrogelen

gibt. Deshalb wurde eine spezielles Auswertprogramm geschrieben, mit welchem

gleichzeitig die Fraktion der unbeweglichen Moleküle und der Diffusionskoeffizient

der diffundierenden Moleküle bestimmt werden kann (siehe Abschnitt 5.3 und An-

hang A.2).

Abbildung 6.9 zeigt die reduzierten Diffusionskoeffizienten der (beweglichen)

FITC-Dextrane in Abhängigkeit des hydrodynamischen Radius bei T = 37◦C und

die Analyse der Messdaten mithilfe von zwei grundlegenden Diffusionsmodellen.

Der reduzierte Diffusionskoeffizient D/D0 stellt den im Gel gemessenen Diffusions-

koeffizienten dividiert durch den Diffusionskoeffizient in reinem PBS bei T= 37 ◦C

dar, welcher in einer separaten Messung für jede Dextranfraktion bestimmt wurde.

Die blaue Fitkurve zeigt die Fitanalyse mit dem Obstruktionsmodell von Ogston

[42]. Das Modell von Ogston basiert auf der analytischen Analyse sterischer Ein-

schränkungen der Diffusionspfade sphärischer Moleküle in einem Netzwerk aus ge-

raden, willkürlich angeordneten Polymerfasern (gleiche Struktur wie in Schnitzers

Modell der Partitionskoeffizienten) und sagt die reduzierten Diffusionskoeffizienten

nach folgender Relation voraus

D

D0

= exp

[
−rh + rf

rf
φ1/2

]
. (6.3)

Dabei ist rh der hydrodynamische Radius der diffundierenden Moleküle, rf

der Querschnittsradius der Polymerketten des Hydrogelnetzwerks und φ der

Polymervolumenanteil im Hydrogel. φ wurde aus der Schwellrate (SR = 48) mit

φ ≈ 1/SR berechnet und rf wurde als Fitparameter verwendet. Die Fitanalyse

mit dem Modell von Ogston liefert eine sehr gute Übereinstimmung mit den

Messdaten (RMSE = 0,044), doch ist der hieraus erhaltene Polymerfaserradius

mit rf =1,32 nm deutlich höher als der effektive Radius einer Hyaluronsäurekette.

Unter Verwendung von rf = 0,68 nm sagt das Modell von Ogston einen Verlauf
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der Diffusionskoeffizienten voraus, der deutlich unterhalb der gemessenen Werte

liegt (siehe Abbildung 6.9, der mit (+)-Symbolen dargestellte Verlauf). Basierend

auf diesem Resultat und der Tatsache, dass das Modell von Ogston eine gute

Vorhersagekraft für Diffusionskoeffizienten in Gelen, die einen geringen bis

moderaten Polymeranteil aufweisen, besitzt [39], kann vermutet werden, dass ein

Modell willkürlich angeordneter Polymerketten nicht die reale Hydrogelstruktur

beschreibt. Dies ist in guter Übereinstimmung mit dem Resultat der Partitions-

koeffizientenanalyse.

Tabelle 6.3: Anteil der unbeweglichen Moleküle. Unbewegliche Molekülfraktion γo
in Abhängigkeit des hydrodynamischen Radius rh in den Hydrogelen HA-SH-5a.

rh 0,9 1,0 1,1 1,3 1,5 1,7 1,9 2,2 2,6 3,0
γo 0,06 0,05 0,03 0,02 0,04 0,11 0,12 0,15 0,09 0,14

rh 3,4 3,9 4,3 4,9 5,5 6,3 7,1 8,2 9,6
γo 0,12 0,15 0,18 0,14 0,13 0,15 0,32 0,29 0,35

Weiter wurde das hydrodynamische Modell von Cukier [40] auf die Messdaten

angewendet. Der von Cukier auf Basis von hydrodynamischen Wechselwirkungen

abgeleitete Zusammenhang zwischen dem reduzierten Diffusionskoeffizienten und

dem hydrodynamischen Radius der diffundierenden Moleküle ist gegeben durch

D

D0

= exp [−κ · rh] . (6.4)

Dabei ist κ der hydrodynamische Abschirmfaktor, welcher sich für einfache Hydro-

gelmodelle anhand der Hydrogelparameter berechnen lässt. Für eine Gelstruktur

aus stabförmigen Elementen ist κ abhängig von deren Anzahldichte, von der Visko-

sität des Lösungsmittels und einem Reibungsfaktor. Aufgrund der Komplexität der

Hybridgelstruktur der hier untersuchten Hyaluronsäuregele und des unbekannten

Reibungsfaktors lässt sich dieser Faktor hier jedoch nicht genauer untersuchen.

Aus der Fitanalyse wurde κ = 0,15 nm−1 (rote Fitkurve, RMSE = 0,088) er-

mittelt. Der Fit zeigt bei kleinen Molekülradien eine deutliche Abweichung zu

höheren Diffusionskoeffizienten hin und verläuft bei größeren Molekülradien etwas
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unterhalb der Messdaten. Diese Abweichung bei kleinen Radien könnte damit in

Verbindung gebracht werden, dass die sehr keinen Moleküle in lokal engmaschig

vernetzte Gelbereiche eindiffundieren können (bsp. intramolekular vernetzte glo-

buläre Bereiche), wo sie für eine gewisse Verweilzeit gefangen sind bevor sie wieder

frei diffundieren können. Insgesamt kann also geschlossen werden, dass sich die

Diffusionseigenschaften der FITC-Dextrane im Hyaluronsäuregel nicht sehr gut

durch hydrodynamische Effekte beschreiben lassen. Eine limitierte Anwendbarkeit

von Cukier’s hydrodynamischem Modell bei der Vorhersage von Diffusionskoeffi-

zienten von Polymermolekülen wurde auch bereits in mehreren anderen Arbeiten

gefunden [39].

Die lineare Fitgerade stellt einen empirisch gefundenen Zusammenhang zwischen

den Diffusionskoeffizienten und dem hydrodynamischen Radius mit

D

D0

= 1− α− β · rh (6.5)

dar, welcher mit den Fitparametern α = 0,22 und β = 0,05 nm−1 (schwarze

Fitgerade, RMSE = 0,034) eine sehr gute Beschreibung der Messdaten liefert.

Dabei könnte α als ein Faktor aufgefasst werden, der den Abfall der Diffusions-

koeffizienten bei kleinen Molekülradien beschreibt, und β als ein Faktor, der die

radiusabhängige Verlangsamung der Diffusionsgeschwindigkeiten durch sterische

Effekte beschreibt. Mackie und Meares [70] haben durch Betrachtung der Tortuo-

sität (Grad der Gewundenheit der Transportwege in den Poren poröser Materiali-

en) der Transportwege kleiner Moleküle in einem starren Polymergerüst ein Modell

entwickelt, mit welchem der erwartete Wert von 1 − α abgeschätzt werden kann

mit

D

D0

=

[
1− φ
1 + φ

]2
. (6.6)

Dabei ist φ der Polymervolumenanteil im Hydrogel. Berechnet man φ aus der

Schwellrate des Hydrogels (SR = 48) und dem Radius einer Hyaluronsäurekette

mit einer Monolage aus gebundenem Wasser, so ergibt sich φ = 0,061 und daraus

1 − α = D/D0 = 0,78, und α = 0,22, in sehr guter Übereinstimmung mit
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dem experimentellen Wert. Es kann demnach vermutet werden, dass die Hyalu-

ronsäureketten eine Monolage aus Wasser binden, das für die diffundierenden

Moleküle undurchdringlich ist.

Tabelle 6.3 zeigt die Fraktion γo der unbeweglichen Moleküle in Abhängigkeit des

hydrodynamischen Radius der Moleküle. Dabei zeigt sich, dass kleine Moleküle

nahezu vollständig frei diffundieren können. Größere Moleküle werden im Poly-

mernetzwerk jedoch zunehmend festgehalten und bei einem hydrodynamischen

Radius von 7,1 nm steigt die unbewegliche Fraktion auf über 30 % an. In einer

Messung von 10 min Dauer konnte dabei keine Veränderung der unbeweglichen

Fraktion festgestellt werden. Es könnte sich dabei also einerseits um Moleküle

handeln, die im Gelnetzwerk temporär elastisch gespeichert sind oder andererseits

auch um Moleküle, die sich in der Gelstruktur permanent verhakt haben.

In einem weiteren Experiment wurde das Diffusionsverhalten von negativ

geladenen Molekülen untersucht. Dazu wurden Hyaluronsäure-Hydrogele mit

dem neutralen Vernetzer 5a (HA-SH-5a: Thiolierungsgrad 40 %, 1,0 Vernet-

zeräquivalente) in PBS hergestellt und mit fraktionierten, negativ geladenen

FITC-Dextranen (FITC-CM-Dextrane), die zu 3 - 7 % Carboxymethylgruppen

enthalten und hydrodynamische Radien zwischen 3,7 und 36,0 nm aufweisen, für

5 Tage bei T = 37 ◦C inkubiert. Nach der Inkubation waren aus keiner Fraktion

Moleküle in den Gelen nachweisbar. Dies zeigt, dass die negativ geladenen Dextra-

ne nicht in der Lage sind, die Barriere des negativ geladenen Hyaluronsäuregerüsts

zu überwinden auch wenn die Molekülgröße deutlich unterhalb der Maschengröße

liegt. Das Hyaluronsäuregel ist also in der Lage, Moleküle in Abhängigkeit der

Ladung zu filtern.

6.3 Abschlussdiskussion

Biologische Weichgewebe weisen mechanische Eigenschaften auf, die deren Funk-

tionalität entscheidend beeinflussen und die mit rein synthetischen Materialien

schwer nachzubilden sind [31]. Die meisten einfachen synthetischen Gele und Gum-
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mimaterialien weisen über große Deformationbereiche einen linearen Spannungsan-

stieg auf (bsp. Polyacrylamidgele [31]) oder zeigen bereits bei mittlerer Deformati-

on einen Abfall der Materialsteifigkeit (bsp. natürlicher Gummi [71]). Spannungs-

induzierte Materialversteifung ist eine besondere Eigenschaft vieler biologischer

Materialien und verhindert Materialschädigungen bei starker Belastung. Diese Ei-

genschaft gründet auf der Semiflexibilität der zugrundeliegenden Polymerketten,

die dazu führt, dass sich diese bereits bei moderater Belastung gerade ausrich-

ten und einen nichtlinearen Anstieg der Materialsteifigkeit hervorrufen [31]. Durch

das Zusammenführen der einzigartigen visko-elastischen Eigenschaften der Hyalu-

ronsäure mit einem kurzen, bio-inspirierten Vernetzer ist es gelungen, ein neuar-

tiges Biomaterial mit diesen besonderen Eigenschaften zu schaffen. Unabhängig

von der Vernetzerkonzentration und der Ladung am Vernetzer kommt es bei etwa

der zweifachen Ausdehnung zur schützenden Materialversteifung. Während steife

Filamente wie F-Aktin oder Kollagen bereits bei wenigen Prozent Deformation

versteifen und flexible Biopolymere wie Vimentin erst bei einer Deformation nahe

100 % versteifen [31], liegen die hier charakterisierten Hyaluronsäure-Netzwerke

in einem mittleren Bereich und besitzen damit ein hohes Anwendungspotential.

Durch eine Reihe von Biokompatibilitätstests, die von unseren Kooperationspart-

nern (Claudia Kleinhans, Petra Kluger, Fraunhofer IGB, Stuttgart) durchgeführt

wurden, konnte die Biokompatibilität der Hydrogele bereits nachgewiesen werden

([45] und Anhang B.1).

Die Elastizitätsmodule der Hydrogele können von wenigen Pa bis zu 7,5 kPa vari-

iert werden. Dies repräsentiert den unteren Steifigkeitsbereich biologischer Gewebe

[21] bis hin in die Größenordnung gemessener Elastizitätsmodule von Hautgewebe

[72].

Es hat sich gezeigt, dass eine positive Ladung auf dem Quervernetzer zu einer

wesentlichen Veränderung der Geleigenschaften führt. Im Bereich kleiner Vernet-

zeräquivalente führt die Ladung zu einer höheren Flexibilität des Polymergerüsts

im linear-elastischen Bereich und dies lässt sich vermutlich durch einen Abschirm-

effekt der positiven Ladung erklären. Im Bereich des Vernetzerüberschusses führt

die Ladung zur Bildung von elektrostatischen Knotenpunkten mit dem negativ
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geladenen Hyaluronsäuregerüst und ruft dadurch eine Straffung des Polymernetz-

werks hervor.

Der Vergleich der gemessenen Elastizitätsmodule mit den theoretischen Werten,

die man aus Berechnungen mithilfe von Netzwerkmodellen erwartet, hat gezeigt,

dass die Gelstruktur nicht mit einer engmaschig quervernetzten Struktur, deren

Maschengröße sich näherungsweise aus dem mittleren Abstand der Thiolgrup-

pen ergibt, darstellen lässt. Dies ist in guter Übereinstimmung mit der Analyse

der Partitionskoeffizienten und der Diffusionskoeffizienten, die gezeigt haben, dass

die tatsächliche Polymerstruktur nicht durch eine engmaschig vernetzte Struk-

tur aus willkürlich angeordneten Polymerketten bestehen kann. In beiden Fällen

waren die gemessenen Werte der Diffusions- und Partitionskoeffizienten deutlich

über den Werten, die man für eine solche Netzwerkstruktur mit Polymerket-

ten vom Radius einer Hyaluronsäurekette erwartet hätte. Von daher lässt sich

vermuten, dass das Polymernetzwerk eine mesoskopische Überstruktur mit ei-

ner Vielzahl an globulären, intramolekular vernetzten Hyaluronsäureketten und

offenen Bereichen aufweist, welche einerseits den Elastizitätsmodul deutlich ab-

schwächen und andrerseits auch das Resultat der Partitionskoeffizientenanalyse

erklären können. Betrachtet man die globulären Konfigurationen als Knotenpunkte

eines übergeordneten Netzwerks, so lässt sich verstehen, dass die wahrscheinlichste

Gelstruktur die Form eines kubischen Gitters mit einer Maschengrösse von ξ ≈ 32,6

nm besitzt. Dieser Wert für die Maschengröße ist auch in guter Übereinstimmung

mit dem Befund, dass Moleküle bis zu einem Durchmesser von ≈ 20 nm in das

Gel eindiffundieren können.

Das empirisch gefundene Diffusionsmodell von der Form D/D0 = 1 − α − β · rh
liefert eine sehr gute Beschreibung der Messdaten. Der Faktor α kann hierbei als

ein Maß für die Tortuosität der Diffusionspfade kleiner Moleküle aufgefasst werden

und kann durch das Modell von Mackie und Meares erklärt werden. β kann als

ein Faktor aufgefasst werden, welcher die zusätzlich durch die Molekülausdehnung

verursachte Tortuosität der Diffusionspfade größerer Moleküle beschreibt.

Negativ geladene Dextrane können nicht in das Hyaluronsäuregel mit dem neutra-

len Vernetzer 5a eindiffundieren auch wenn deren Radius kleiner als die Maschen-
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grösse des Gels ist. Dies zeigt, dass das Gel, ähnlich wie die Extrazelluläre Matrix

[73], ladungsabhängige Filtereigenschaften besitzt, die es ermöglichen, gewisse Mo-

leküle wie etwa Schadstoffe oder Wachstumsfaktoren zu filtern. Damit lässt sich

vermuten, dass die Gele auch Moleküle in Abhängigkeit ihrer Ladung speichern

können und sich damit für Drug Delivery-Anwendungen eignen.



Kapitel

7

Transport- und Strukturuntersuchungen

in PEG-DA-Hydrogelen

Die Erforschung der Diffusionsprozesse von Makromolekülen in Polymernetzwer-

ken ist ein Forschungsgebiet mit einer Vielzahl ungelöster Probleme, welche auf

die Komplexität der Diffusionsprozesse in diesen Systemen zurückzuführen sind.

PEG-DA-Hydrogele sind vielseitig eingesetzte vollsynthetische Hydrogele, die sich

mit genau definierten Eigenschaften herstellen lassen und wurden in dieser Arbeit

als Testsystem zur Erforschung der Transporteigenschaften sphärischer Makromo-

leküle in einem künstlichen Modellsystem verwendet.

Im ersten Teil werden Partitionskoeffizientenanalysen an den PEG-DA Hydrogelen

präsentiert. Basierend auf dieser Analyse wird ein Strukturmodell des Hydrogels

entwickelt und die Hydrogelstruktur wird mit der Berechnung von Maschengrößen,

die auf unterschiedlichen Wegen ermittelt wurden, analysiert. Im zweiten Teil wer-

den Diffusionskoeffizientenmessungen in den PEG-DA Hydrogelen mit dem Modell

von Ogston und mit einem empirisch gefundenen linearen Diffusionsmodell ana-

lysiert. Weiter werden Diffusionsmessungen bei unterschiedlichen Temperaturen

vorgestellt und analysiert und die Ergebnisse zur Analyse grundlegender Hydro-

geleigenschaften verwendet.

7.1 Partitionskoeffizientenanalyse

PEG-DA-(20k)-Hydrogele wurden bei drei unterschiedlichen Schwellraten herge-

stellt. Dazu wurden Polymerisierungslösungen mit 10, 20 und 30 % (v/v) PEG-DA

80



Partitionskoeffizientenanalyse 81

0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5
0

50

100

150

200

250

300

Konzentration [mg/ml]

In
te

n
s
it
ä

t

Abbildung 7.1: Die Intensität von FITC-Dextranen mit Radius rh = 2,2 nm nach 24 h
Inkubation in Abhängigkeit der Konzentration der Inkubationslösung zeigt einen linearen
Anstieg mit zunehmender Konzentration. Dies zeigt, dass trotz der Wechselwirkung
der FITC-Dextrane mit dem PEG-DA-Polymergerüst keine Porenverschlüsse auftreten,
welche zu Fluktuationen in den gemessenen Partitionskoeffizienten führen würden. Fehler
nicht darstellbar.
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in PBS hergestellt und durch Photopolymerisation zu Hydrogelen vernetzt. Aus

je drei Einzelproben wurden die Gleichgewichts-Schwellraten (SR) und die Scher-

module G der Gele bei T = 25 ◦C gemessen. Tabelle 7.1 zeigt die ermittelten

Messdaten zusammen mit dem Polymervolumenanteil φ in den geschwollenen Ge-

len, der aus der Schwellrate mit φ = 1/SR berechnet wurde. Die Schwellraten

der Hydrogele variieren zwischen 13,2 und 32,7, dies entspricht einem Polymervo-

lumenanteil zwischen 0,03 und 0,08. Die Schermodule betragen zwischen 2,8 und

13,7 kPa.

Tabelle 7.1: Wichtige Größen der PEG-DA-Hydrogele. PEG-DA Konzentratio-
nen in der Polymerisierungslösung, Schwellraten (SR), Polymervolumenanteile φ in den
geschwollenen Gelen und die Schermodule G der PEG-DA-(20k)-Hydrogele

% PEG-DA (v/v) SR φ G [kPa]
10 32,7 ± 0,7 0,03 2,8 ± 0,7
20 19,1 ± 0,4 0,05 7,7 ± 2,3
30 13,2 ± 0,3 0,08 13,7 ± 1,3

Zur Bestimmung der Netzwerkstruktur der PEG-DA-Hydrogele wurden Parti-

tionskoeffizientenanalysen (siehe Abschnitt 2.3.1) mit sphärischen Testmolekülen

durchgeführt. Dazu wurden neutrale, monodisperse FITC-Dextrane mit hydro-

dynamischen Radien zwischen 0,9 und 12,2 nm bei einer Konzentration von

0,5 mg/ml in PBS aufgelöst und die Hydrogele darin inkubiert.

Zunächst wurde sichergestellt, dass die FITC-Dextrane unabhängig von deren

Konzentration mit der gleichen Diffusionsgeschwindigkeit in die Gele eindiffundie-

ren, denn im Gel wird es vorkommen, dass sich die diffundierenden Moleküle ab

einer gewissen Konzentration gegenseitig behindern und Diffusionspfade versper-

ren. Weiterhin könnten Wechselwirkungen mit dem Polymernetzwerk stattfinden,

die in Abhängigkeit der Konzentration zu Porenverschlüssen führen könnten. Dazu

wurden FITC-Dextrane mit einem hydrodynamischen Radius von rh = 2,2 nm mit

Konzentrationen zwischen 0,05 und 0,5 mg/ml in PBS aufgelöst und PEG-DA-20k-

Hydrogele mit einem Polymervolumenanteil φ = 0,03 wurden für 24 Stunden darin

inkubiert. Anschließend wurde das Fluoreszenzsignal der eindiffundierten FITC-
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Dextrane gemessen (siehe Abbildung 7.1). Entsprechend Gleichung A.6 (Anhang

A.6) würde man dann bei einer konstanten Diffusionsgeschwindigkeit aller Mo-

leküle erwarten, dass cgel/co = const., d.h. dass die Konzentration der Moleküle

im Gel cgel linear mit der Konzentration der Inkubationslösung co ansteigt und

dies wird durch die Messung sehr präzise bestätigt.

Für die Partitionskoeffizientenmessungen wurden die Gele für eine Zeitdauer

von 5 Tagen mit den Testmolekülen inkubiert. Dadurch wurde sichergestellt,

dass auch die erwarteten Partitionskoeffizienten langsam diffundierender Moleküle

annähernd im Gleichgewichtszustand waren (Berechnung siehe Anhang A.6). Ab-

bildung 7.2 zeigt die Partitionskoeffizienten bei den drei unterschiedlichen Schwell-

raten in Abhängigkeit des hydrodynamischen Radius der FITC-Dextrane. Dabei

zeigt sich, dass die Partitionskoeffizienten bei allen drei Polymerkonzentrationen

einem exponentiellen Abfall folgen, der sich durch die Form

K = A · exp(−s · (rh + rf )). (7.1)

darstellen lässt. Dabei ist rh der hydrodynamische Radius der Moleküle, rf der

Polymerfaserradius und A ein numerischer Faktor. Im Fall von A = 1 beschreibt

Gleichung 7.1 den theoretisch erwarteten Verlauf der Partitionskoeffizienten

sphärischer, wechselwirkungsfreier Moleküle in einem Netzwerk aus willkürlich

angeordneten Ebenen [38]. Der Faktor s stellt dabei die mittlere Oberfläche der

Netzwerkebenen pro Einheitsvolumen dar. Wenn keine Wechselwirkung mit dem

Polymernetzwerk stattfindet sind die Partitionskoeffizienten stets kleiner als 1.

Die Ergebnisse der Fitanalysen der Partitionskoeffizienten nach Gleichung 7.1

sind in Tabelle 7.2 dargestellt. Dabei wurde für rf der Radius einer PEG-Kette

mit einer Monolage aus gebundenen Wassermolekülen eingesetzt (rf = 0,51nm,

siehe [69]). A und s wurden als Fitparameter verwendet. Für s wurden Werte

zwischen 0,7 und 2,28 nm−1 ermittelt und für A 2,9 für das Gel mit dem geringsten

Polymervolumenanteil und 23,1 für das Gel mit dem höchsten Polymervolumen-

anteil. Das Bestimmtheitsmaß R2 der Fitanalysen beträgt nahezu 1 für alle drei

Fitanalysen.

Es gibt verschiedene Methoden zur Berechnung der Maschengröße eines Hy-
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Abbildung 7.2: Partitionskoeffizienten von FITC-Dextranen in PEG-DA-(20k)-
Hydrogelen als Funktion des hydrodynamischen Radius rh bei drei unterschiedlichen
Polymervolumenanteilen φ. Unabhängig von φ fallen die Partitionskoeffizienten exponen-
tiell mit K = A·exp(−s·(rh+rf )) ab. Aus dieser Analyse lassen sich Informationen über
die Struktur des Hydrogels und über Wechselwirkungen der diffundierenden Moleküle
mit dem Polymergerüst gewinnen. Messungen in Triplikaten. Fehler nicht darstellbar.

Tabelle 7.2: Fitting-Parameter der Partitionskoeffizientenanalyse in PEG-
DA-(20k)-Hydrogelen bei drei unterschiedlichen Schwellraten anhand der
Fitting-Gleichung K = A · exp(−s · (rh + rf )). φ gibt den Polymervolumenanteil im
geschwollenen Hydrogel an. A und s sind Fitparameter: A ist ein Maß für die Wechselwir-
kung zwischen den Testmolekülen und den Polymerfasern. s ist die mittlere Oberfläche
der Polymergerüstebenen pro Einheitsvolumenzelle. rf=0,51 nm für PEG, siehe [69].

φ A s [nm−1] RMSE R2

0,03 2,9 0,70 0,031 0,993
0,05 7,8 1,45 0,024 0,995
0,08 23,1 2,28 0,031 0,990
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drogels, welche auf unterschiedlichen Modellannahmen beruhen. Hier wurden

vier unterschiedliche Methoden eingesetzt, um die Maschengrößen der PEG-

DA-Hydrogele zu bestimmen. Die Ergebnisse dieser Berechnungen sind in

Tabelle 7.3 dargestellt. Ausgehend von der Partitionskoeffizientenmessungen

gibt es zwei Möglichkeiten die Maschengrößen der Hydrogele zu bestimmen.

Zunächst kann aus dem Fitparameter s und der Annahme, dass das Netzwerk

aus willkürlich angeordneten Ebenen besteht der mittlere Abstand benachbarter

Gitterpunkte durch d = 3/s (siehe Anhang A.5) als Maß für die Maschengröße

berechnet werden (Tabelle 7.3, (a)). Dabei betragen die berechneten Maschen-

größen zwischen 1,3 und 4,1 nm. Eine zweite Möglichkeit besteht darin, den

Abfall der Partitionskoeffizienten nach K → 0 zu bestimmen (Tabelle 7.3,

(b)). Dazu wurde der hydrodynamische Radius rh,0 berechnet, für welchen die

Partitionskoeffizenten auf K = 0,01 (festgelegtes Limit, siehe dazu auch [38])

abgefallen sind. Die Maschengröße errechnet sich dann mit ξ = 2 · (rh,0 + rf ).

Dabei wird die Maschengrösse also durch den Moleküldurchmesser der Moleküle

definiert, die nicht mehr ins Gel eindiffundieren können. Mit dieser Berechnung

betragen die Maschengrößen zwischen 6,8 und 16,3 nm. Eine weitere Möglichkeit

besteht darin, die Maschengrößen nach der Theorie der Gummielastizität für

geschwollenen Polymernetzwerke unter Verwendung der gemessenen Schermodule

G und der Schwellraten zu bestimmen (Tabelle 7.3, (c): diese Methode ist in

[74] beschrieben). Bei dieser Berechnung betragen die Maschengrößen zwischen

1,6 und 4,2 nm. Zuletzt wurden die Maschengrößen durch die Berechnung der

Anzahl effektiver Polymerketten im geschwollenen Hydrogel und einer darauf

aufgebauten Berechnungsmethode der Maschengrösse unter Ausnutzung der ge-

messenen Schwellrate, der PEG-DA Konzentration in der Polymerisierungslösung

und polymerspezifischen Parametern (Tabelle 7.3, (d): die Methode ist in [30]

detailliert beschrieben) bestimmt. Mit dieser Methode werden Maschengrößen

zwischen 8,9 und 15,4 nm berechnet.
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Tabelle 7.3: Berechnung der Maschengrößen der PEG-DA-Hydrogele. Zur Be-
rechnung der Maschengrößen der PEG-DA-Hydrogele bei den drei unterschiedlichen
Schwellraten wurden drei unterschiedliche Methoden angewandt: a) anhand des Fitpa-
rameters s aus der Partitionskoeffizientenanalyse und dem gefundenen Strukturmodell;
b) Abfall der Partitionskoeffizienten auf K ≈ 0; c) unter Verwendung des gemessenen
Schermoduls und der Theorie der Gummielastzität für Hydrogele und d) Berechnung
anhand eines Modells der Polymertheorie unter Verwendung der Schwellrate und Poly-
merparametern.

φ Maschengrößen [nm] nach Methode
a) b) c) d)

0,03 4,1 16,3 4,2 15,4
0,05 2,1 9,2 2,3 11,4
0,08 1,3 6,8 1,6 8,9

7.2 Diffusionskoeffizientenanalyse

Mithilfe des FRAP-Mess-Systems wurden die Diffusionskoeffizienten der FITC-

Dextrane in den PEG-DA-Hydrogelen bei den drei unterschiedlichen Schwellraten

in PBS gemessen. Zur Untersuchung des Einflusses der Temperatur auf die Diffusi-

onseigenschaften wurden die Messungen bei zwei unterschiedlichen Temperaturen

durchgeführt, T = 25◦C und bei T = 37◦C. Die Temperatur beeinflusst einerseits

die thermodynamischen Fluktuationen der Polymerketten, welche die diffundie-

renden Moleküle in Abhängigkeit der Temperatur unterschiedlich stark behindern

können. Andererseits ist die Viskosität von Wassers bei T = 25◦C um etwa 30 %

höher als bei T = 37◦C und es kann der Einfluss der Viskosität auf die Diffusionsei-

genschaften untersucht werden. Bei beiden Temperaturen wurden die reduzierten

Diffusionskoeffizienten D/D0 in Abhängigkeit des hydrodynamischen Radius rh

der diffundierenden Moleküle ermittelt. Dabei ist D der Diffusionskoeffizient für

ein bestimmtes Molekül im Gel und D0 der Diffusionskoeffizient dieses Moleküls in

reinem PBS. Bei T = 37◦C wurden die Diffusionskoeffizienten D0 für die eingesetz-

ten Moleküle in reinem PBS durch Messung bestimmt, und bei T = 25◦C mithilfe

der Stokes-Einstein-Relation durch Berechnung des Verhältnisses der Viskosität

von Wasser bei beiden Temperaturen und dem Verhältnis der Absoluttemperatu-

ren aus diesen Messwerten berechnet.
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Abbildung 7.3: Analyse der Diffusionskoeffizienten von FITC-Dextranen in PEG-DA-
(20k)-Hydrogelen mit dem Modell von Ogston [39] basierend auf Gleichung 7.2 mit dem
Polymerfaserradius rf als Fitparameter. Bei einem Polymervolumenanteil φ = 0, 03 (qua-
dratische Symbole) können die Messdaten sehr gut durch das Modell von Ogston erklärt
werden, bei höheren Polymervolumenanteilen nicht mehr (Kreissymbole: φ = 0,05; drei-
eckige Symbole: φ = 0,08). Messungen in Triplikaten. Fehler stellen Standardabweichung
dar.
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Abbildung 7.3 zeigt zunächst die reduzierten Diffusionskoeffizienten bei den drei

Schwellraten bei T = 25 ◦C. Um das Verhalten der diffundierenden Moleküle zu

untersuchen wurden verschiedene Diffusionsmodelle [39] herangezogen und Fit-

analysen mit den aus den Modellen vorhergesagten Diffusionsgleichungen durch-

geführt. Eines der grundlegendsten Diffusionsmodelle ist das Modell von Ogston

(siehe Abschnitt 6.2, Gleichung 7.2), das die Diffusionskoeffizienten sphärischer

Moleküle vom Radius rh in einem Netzwerk aus geraden, willkürlich orientierten

Fasern vom Querschnittsradius rf und dem Polymervolumenanteil φ allein aus der

mathematischen Analyse von Obstruktionseffekten vorhersagt [42] durch

D

D0

= exp

[
−rh + rf

rf
φ1/2

]
. (7.2)

Abbildung 7.3 zeigt die Fitanalysen nach diesem Modell für alle drei Schwellraten.

Für die Fitanalyse wurde der jeweilige Polymervolumenanteil aus der Schwellrate

der Gele ermittelt und rf als alleiniger Fitparameter verwendet. Dabei wurde rf

= 0,73 nm für φ = 0,03, rf = 0,56 nm für φ = 0,05 und rf = 0,48 nm für φ =

0,08 ermittelt. Diese Werte sind in guter Übereinstimmung mit dem Radius einer

PEG-Kette mit einer Monolage aus gebundenen Wassermolekülen (rf = 0,51nm

[69]). Eine Monolage aus fest gebundenen Wassermolekülen ist sehr wahrschein-

lich, da PEG-Ketten sehr starke Wasserstoffbrücken ausbilden [75]. Eine genaue

Betrachtung der Fitkurven weist jedoch auch auf eine besondere Charakteristik

hin. Während die Fitkurve bei φ = 0,03 in sehr guter Übereinstimmung mit

den Messdaten ist, zeigen die Fitkurven bei φ = 0,05 und bei φ = 0,08 deutli-

che Abweichungen von den Messdaten und schneiden den Verlauf der gemessenen

Diffusionskoeffizienten. Dieser Effekt kommt dadurch zustande, dass im Modell

von Ogston der reduzierte Diffusionskoeffizient bei rh = 0 festgelegt ist durch
D
D0
|rh=0 = exp

[
−φ1/2

]
. Eine Übereinstimmung der Messdaten bei φ = 0,05 und

bei φ = 0,08 mit dem Modell von Ogston könnte also nur durch einen höheren

Polymervolumenanteil erreicht werden.

Es wurden weitere in der Literatur gefundene Diffusionsmodelle [39] wie etwa das

hydrodynamischen Modell von Cukier [40] oder das hydrodynamische Modell von
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Abbildung 7.4: Diffusionskoeffizienten von FITC-Dextranen in PEG-DA-(20k)-
Hydrogelen bei drei unterschiedlichen Schwellraten (φ = 0, 03: quadratische Symbole;
φ = 0, 05: runde Symbole; φ = 0, 08: dreieckige Symbole ) und bei zwei unterschied-
lichen Temperaturen (geschlossene Symbole: T = 25 ◦C; offene Symbole: T = 37 ◦C).
Unabhängig von der Molekülgröße und der Schwellrate sind die reduzierten Diffusionsko-
effizienten bei den zwei gewählten Temperatureinstellungen nicht nachweisbar verschie-
den. Die Diffusionsdaten lassen sich durch ein lineares Modell beschreiben. Der Graph
zeigt die Fitgeraden für T = 25 ◦C. Bei T = 37 ◦C konnten die Messungen bei rh
= 1,7 nm und rh = 1,9 nm wegen eines zu geringen Signal-Rausch-Verhältnisses nicht
zuverlässig ausgewertet werden und wurden aus der Messung ausgeschlossen. Je drei
Einzelmessungen pro Datenpunkt. Fehler stellen Standardabweichung dar.
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Freed und Edwards [39] auf die Messdaten angewandt, doch auch diese können

keine Erklärung der Messdaten liefern, da in diesen Modellen höhere Diffusions-

koeffizienten erwartet werden. Andere Diffusionsmodelle, wie etwa Modelle, die

auf der Theorie des freien Volumens basieren, waren entweder für eine Fitanalyse

nicht geeignet oder besitzen nicht genau bestimmbare oder unbekannte Parameter

[39] und wurden von daher nicht verwendet. Dazu wurden die Messdaten zunächst

mit einem linearen Modell von der Form D/D0 = a − b · rh gefittet (Abbildung

7.4, geschlossene Symbole) und dabei hat sich gezeigt, dass die Messdaten sehr

präzise einem linearen Abfall gehorchen. Aus einer weitergehenden Analyse der

Fitparameter a und b wurde der empirisch gefundene Zusammenhang

D

D0

= 1− α · φ− β · rh (7.3)

abgeleitet, der die Relation zwischen den reduzierten Diffusionskoeffizienten, dem

Polymervolumenanteil φ und dem hydrodynamischen Radius rh der diffundieren-

den Moleküle in der Form einer Master-Gleichung herstellt. Die Fitparameter α

und β sind für alle drei Schwellraten in Tabelle 7.4 dargestellt (2. und 3. Spalte).

Die Werte von α liegen alle im Bereich zwischen 6,9 und 7,8 und und zeigen

damit nur sehr geringe Absolutabweichungen, die Werte von β manifestieren

sich zwischen 0,09 und 0,12 nm−1 und zeigen damit ebenfalls eine sehr gute

Übereinstimmung miteinander. Die angegebenen Fehler repräsentieren das Konfi-

denzintervall (95 %) der Fitanalyse und fallen teilweise sehr gering aus, wenn die

Messdaten sehr präzise dem linearen Modell gehorchen.

Tabelle 7.4: Fitanalyse der Diffusionsdaten in den PEG-DA-(20k)-
Hydrogelen. Fitparameter aus der Fitanalyse mit Gleichung 7.3. Fehler repräsentieren
das Konfidenzintervall (95 %) der Fitanalyse.

φ αT=25◦C βT=25◦C [nm−1] αT=37◦C βT=37◦C [nm−1]
0,03 7,8±0,9 0,12±0,02 9,2±1,2 0,09±0,02
0,05 7,8±0,3 0,10±0,01 8,5±0,4 0,08±0,01
0,08 6,9±0,2 0,09±0,01 7,9±0,7 0,04±0,04

Weiter zeigt Abbildung 7.4 die Vergleichswerte der reduzierten Diffusionsko-
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effizienten D/D0 bei T = 37 ◦C (offene Symbole). Beim Vergleich der Messwerte

bei beiden Temperaturen lässt sich feststellen, dass diese innerhalb der Messfehler

für alle drei Polymerkonzentrationen übereinstimmen. Für die Messdaten bei

T = 37 ◦C wurden ebenfalls Fitanalysen anhand von Gleichung 7.3 durchgeführt.

Die ermittelten Werte für α und β sind ebenfalls in Tabelle 7.4 (4. und 5. Spalte)

dargestellt. Es zeigt sich, dass die Werte von α im Bereich zwischen 7,9 und 9,2

liegen und innerhalb der Fitfehler miteinander übereinstimmen. Die Werte von

β liegen im Bereich zwischen 0,09 und 0,04 nm−1 und stimmen innerhalb der

Fitfehler auch miteinander überein.

Der Vergleich der Fitwerte von α und β bei beiden Temperaturen zeigt, dass sich

diese innerhalb der Fitfehler nicht signifikant voneinander unterscheiden.

7.3 Diskussion

Die Fitanalysen der Partitionskoeffizienten der FITC-Dextrane in den PEG-DA-

Hydrogelen haben gezeigt, dass sich diese sehr präzise durch einen exponentiellen

Abfall von der Form K = A·exp(−s·(rh+rf )) mit A > 1 darstellen lassen. Hieraus

können zwei Charakteristika abgeleitet werden: i) der exponentiellen Abfall wird

durch eine Hydrogelstruktur erzeugt, die durch ein Modell aus willkürlich ange-

ordneten Ebenen beschrieben werden kann [38]. ii) die Fitwerte des Vorfaktors A

zeigen, dass es Wechselwirkungen zwischen den Dextranmolekülen und den PEG-

DA-Polymerketten gibt. Wenn dies nicht so wäre, dann müsste A ≈ 1 sein, denn

wenn kleine Moleküle mit rh → 0 rein sterischen Effekten unterliegen würden,

dann müsste gelten, dass K → 1 für rh → 0 und dies ist nur möglich wenn A ≈1.

Für die Wechselwirkungen könnten mehrere Ursachen verantwortlich gemacht wer-

den: zwischen den Hydroxygruppen der Dextrane und den Sauerstoffatomen im

PEG-DA-Polymergerüst könnten sich temporäre Wasserstoffbrücken bilden. Wei-

ter ist es aber auch möglich, dass van-der-Waals Wechselwirkungen oder hydro-

phobe Wechselwirkungen eine Rolle spielen. Sieht man in erster Näherung davon

ab, dass der geometrische Faktor der Moleküle in den Wechselwirkungsterm mit-
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Tabelle 7.5: Berechnung des Verhältnisses K(rh = 0)/φ

φ K(rh = 0) K(rh = 0)/φ
0,03 2,03 67,7
0,05 3,72 71,5
0,08 7,22 95,6

eingeht, so kann das Verhältnis aus dem y-Achsendurchgang K(rh = 0) und dem

Polymervolumenanteil φ als ein Maß für die Stärke der Wechselwirkung betrachtet

werden. Tabelle 7.5 zeigt die berechneten Werte. Für φ = 0,03 und für φ = 0,05

ist das Verhältnis etwa gleich, für φ = 0,08 etwas höher. Daraus kann geschlossen

werden, dass K ∼ φ für kleine Polymervolumenanteile. Der etwas grössere Wert

bei φ = 0,08 könnte damit zusammenhängen, dass in dem dichteren Polymernetz-

werk gleichzeitig Wechselwirkungen mit dem Polymergerüst an mehreren Stellen

der Moleküloberfläche möglich sind.

Basierend auf den Partitionskoeffizientenmessungen wurden zwei Methoden ange-

wandt, um die Maschengrößen der Hydrogele zu bestimmen. Bei der ersten Metho-

de wurde die Maschengrösse durch die Berechnung des mittleren Abstands benach-

barter Gitterpunkte im Strukturmodell des Hydrogels berechnet. Bei der zweiten

Methode wurde die Maschengrösse aus dem Moleküldurchmesser der Moleküle be-

rechnet, die nicht mehr ins Gel eindiffundieren können. Dabei hat sich gezeigt, dass

die erste Methode deutlich kleinere Maschengrößen liefert als die zweite, d.h. die

Gitterabstände deutlich kleiner sind, als der Moleküldurchmesser von Molekülen,

die sich im Gel noch frei bewegen können. Dafür können zwei Ursachen in Be-

tracht gezogen werden: i) PEG-Polymerketten sind sehr flexibel (Persistenzlänge

lp ≈ 3,8 Å [76]) und erlauben dadurch die Diffusion von Molekülen, die größer

sind als die Maschengröße. ii) eine Netzwerkstruktur aus flexiblen Polymerketten

mit kurzer Persistenzlänge besitzt eine sehr breite Maschengrößenverteilung [77].

In solch einer Struktur können Diffusionspfade auch durch Maschen verlaufen, die

größer als die mittlere Maschengröße sind.

Die Methode, die Maschengrößen nach der Theorie der Gummielastizität für Hy-

drogele (Methode c) zu berechnen, liefert Maschengrößen, die mit den aus der

Partitionskoeffizientenanalyse ermittelten mittleren Abständen der Gitterpunkte
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sehr gut übereinstimmen. Die Methode, die Maschengrößen anhand der gemes-

senen Schwellraten und mithilfe der Polymertheorie (Methode d) zu berechnen,

liefert Maschengrößen, die mit dem Moleküldurchmesser der größten im Gel frei

beweglichen Molekülen sehr gut übereinstimmen.

Es gibt verschiedene theoretische Ansätze und daraus abgeleitete Diffusions-

modelle zur Beschreibung von Diffusionsdaten in Polymernetzwerken [39]. Ein

Verständnis der Diffusionseigenschaften und die Entwicklung eines Diffusionsmo-

dells in PEG-DA-Hydrogelen bei unterschiedlichen Polymervolumenanteilen ist

insbesondere deswegen von großer Bedeutung, da diese mit unterschiedlichen Ela-

stizitätsmodulen und Polymervolumenanteilen als künstliche Biomaterialien ein-

gesetzt werden [48]. Hier wurde das Modell von Ogston auf die Diffusionsdaten an-

gewendet und es hat sich gezeigt, dass das Modell eine sehr gute Übereinstimmung

mit den Messdaten bei φ= 0,03 liefert, bei höheren PEG-DA-Volumenanteilen aber

nicht mehr. Die Abweichungen bei höheren Polymervolumenanteilen könnten da-

durch erklärbar sein, dass der tatsächliche Polymervolumenanteil deutlich höher

ist als derjenige, der aus der Schwellrate bestimmt wurde. Dies könnte dadurch

möglich sein, dass die Polymerketten eine oder mehrere fest gebundene Hydrat-

schichten besitzen, die dadurch zu einem höheren effektiven Volumen des Polymer-

netzwerks führen. Viel wahrscheinlicher ist es aber, dass sich die Abweichungen

durch die aus der Partitionskoeffizientenanalyse gefundenen attraktiven Wechsel-

wirkungen mit dem Polymergerüst erklären lassen, die zu einer Verlangsamung

der Diffusionsgeschwindigkeit führen. Bei φ = 0,03 sind diese Wechselwirkungen

durch den geringen Polymergehalt noch gering und die Diffusionsdaten können

aus einer rein geometrischen Betrachtung abgeleitet werden (Ogston Modell), bei

höherem Polymergehalt steigt die Wechselwirkungsrate während des Diffusions-

prozesses aber stark an und die Diffusionsgeschwindigkeiten lassen sich nicht mehr

allein aus Obstruktionseffekten erklären.

Das Modell von Ogston liefert eine sehr gute Beschreibung der Diffusionskoeffizien-

ten bei φ = 0,03. Dies ist in Übereinstimmung mit einer Vielzahl an weiteren Diffu-

sionsanalysen [39], die gezeigt haben, dass das Modell von Ogston eine gute Vorher-

sagekraft für Diffusionskoeffizienten bei kleinen Polymervolumenanteilen besitzt.
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In den Experimenten an den PEG-DA-Gelen konnte gezeigt werden, dass die Ab-

weichungen bei größeren Polymervolumenanteilen höchstwahrscheinlich auf Wech-

selwirkungseffekte zurückgehen, die im Modell von Ogston nicht berücksichtigt

werden. Eine weitere Schwäche des Modells von Ogston zeigt sich bei den vor-

hergesagten Diffusionskoeffizienten von Molekülen, deren Größe die mittlere Ma-

schengröße übertrifft: Die Partitionskoeffizienten fallen bei φ = 0,03 etwa bei ei-

nem Radius rh ≈ 7 nm auf Null ab, d.h. Moleküle mit diesem oder größeren

hydrodynamischen Radien können im Gel nicht mehr diffundieren und deren Dif-

fusionskoeffizient verschwindet. Berechnet man aber D/D0 bei rh = 7 nm aus

der gefitteten Kurve, die bei φ = 0,03 aus dem Ogston-Modell erhalten wurde,

so ergibt sich D/D0|rh=7nm = 0,16, im Widerspruch zur Messung. Die Ursache

dafür ist eine grundlegende Schwäche dieses Modells. Es sagt nämlich für alle Mo-

leküle, deren Größe innerhalb der Maschengrößenverteilung des Polymernetzwerks

liegt, nicht verschwindende Diffusionskoeffizienten voraus (siehe Abschnitt 2.3.2),

berücksichtigt aber nicht die Konnektivität der Netzwerkporen. Diffusion ist aber

erst möglich, wenn diese auch miteinander verbunden sind und einen Diffusions-

pfad für das Molekül dieser Größe herstellen. Von daher wäre es notwendig, das

Modell von Ogston mithilfe einer Perkolationstheorie zu erweitern.

Aufgrund der gefundenen Wechselwirkungen zwischen den diffundierenden Mo-

lekülen und dem Polymernetzwerk wurde eine empirische Analyse der Messdaten

durchgeführt, da Wechselwirkungen in den vorhandenen Diffusionsmodellen nicht

berücksichtigt werden [39]. Dabei hat sich gezeigt, dass die Diffusionskoeffizienten

bei beiden Messtemperaturen und allen drei Schwellraten sehr gut durch eine Ma-

stergleichung von der Form D/D0 = 1− α · φ− β · rh beschrieben werden können.

Dabei beschreibt der Term α · φ die Reduktion der Diffusionsgeschwindigkeiten

durch Wechselwirkung mit dem Polymernetzwerk und α kann als ein Maß für die

Wechselwirkung aufgefasst werden. Der Term β ·rh beschreibt die radiusabhängige

Reduktion der Diffusionsgeschwindigkeiten. Dies könnte einerseits auf eine stärkere

Behinderung der Beweglichkeit durch eine zunehmende Tortuosität (Gewunden-

heit) der Diffusionspfade verursacht werden, andererseits aber auch durch eine

erhöhte Wechselwirkungsrate, da die größeren Moleküle aufgrund ihrer größeren
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Oberfläche häufiger mit Polymerketten in Kontakt treten.

Benutzt man die empirischen Fitgerade bei φ = 0,03 und berechnet den Nulldurch-

gang aus der Fortsetzung der Geraden, so findet man, dass dieser bei rh = 6,6 nm

liegt, in sehr guter Übereinstimmung mit dem Verschwinden der Partitionskoeffi-

zienten bei rh ≈ 7 nm. Von daher kann vermutet werden, dass die Diffusionsko-

effizienten bei höheren Radien etwa dem linearen Verlauf bis zum Nulldurchgang

folgen werden. Aufgrund der geringen Konzentration der FITC-Dextrane in diesem

Bereich konnten die Diffusionskoeffizienten hier aufgrund des zu geringen Signal-

Rausch-Verhältnisses aber leider nicht gemessen werden und es müsste eine andere

Methode wie etwa Fluoreszenz-Korrelations-Spektroskopie angewendet werden.

Das Diffusionsverhalten von Molekülen in Polymernetzwerken ist in vielen Punk-

ten noch nicht verstanden worden [39]. In verschiedenen Ansätzen wurde bereits

diskutiert, ob das Polymernetzwerk zu einer veränderten Strukturbildung der Was-

sermoleküle oder einer geänderten Viskosität des Wassers in den nanometergroßen

Maschen des Netzwerks führt [78, 79]. Diese Frage konnte bisher jedoch nicht hin-

reichend geklärt werden. Dass die Viskosität von Wasser im Gel anders sein könnte

als in reinem Wasser, könnte vermutet werden, denn Viskositätsmessungen an na-

nometerdicken Wasserfilmen zwischen hydrophilen Oberflächen haben gezeigt, dass

es hier zu einer starken Veränderung der Viskosität kommt [80]. Außerdem ist un-

klar, ob die thermischen Fluktuationen der Polymerketten das Diffusionsverhalten

beeinflussen. Um dies zu untersuchen, wurden die Messungen bei zwei unterschied-

lichen Temperaturen gemacht, bei T = 25 ◦C und bei T = 37 ◦C. Da die redu-

zierten Diffusionskoeffizienten innerhalb ihrer Fehler miteinander übereinstimmen

und die Abweichungen nur sehr gering sind, kann davon ausgegangen werden, dass

die unterschiedlich starken Fluktuationen der Polymerketten keinen starken Ein-

fluss auf die Diffusionsgeschwindigkeiten ausüben und das Polymergerüst für die

diffundierenden Moleküle ein eher starres Gebilde darstellt. Weiter kann vermutet

werden, dass sich die Viskosität von Wasser in den PEG-DA-Gelen nicht wesent-

lich von derjenigen reinen Wassers unterscheidet, denn die Viskosität von Wasser

erfährt bei dieser Temperaturänderung eine Änderung von fast 30 % und durch

die Übereinstimmung der Messdaten innerhalb ihrer Fehler konnte gezeigt werden,
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dass die reduzierten Diffusionskoeffizienten bei beiden Temperaturen unabhängig

von der Viskosität sind. Von daher kann vermutet werden, dass sich die Messdaten

allein aus Wechselwirkungen und Obstruktionseffekten erklären lassen.
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Zusammenfassung

Durch die Erforschung von Struktur-Funktions-Beziehungen in biologischen

Materialien ist es nicht nur möglich, die einzigartige Ingenieursleistung der

Natur zu ergründen, um damit ein grundlagenorientiertes Verständnis dafür

zu entwickeln, in welcher Weise molekulare Strukturen an makroskopische

Funktionen gekoppelt sind, sondern es lassen sich auch Konzepte entwickeln, mit

welchen neuartige Biomaterialien hergestellt werden können. In der vorliegenden

Arbeit habe ich neuartige bio-inspirierte Vernetzer, die durch das Quervernet-

zermolekül im Elastin, das sogenannte Desmosin, inspiriert sind, mit thiolierten

Hyalurosäuremolekülen (HA) zu dreidimensionalen Hydrogelen vernetzt und

charakterisiert [45]. Ein Schwerpunkt wurde dabei darauf gelegt, herauszufinden,

welchen Einfluss eine positive Ladung auf dem Vernetzermolekül, wie sie auch

das Desmosinmolekül besitzt, auf die Geleigenschaften hat. Dazu wurden die

Geleigenschaften von Hydrogelen mit geladenen und neutralen Vernetzern bei

unterschiedlichen Vernetzeräquivalenten direkt miteinander verglichen. Dabei

wurde herausgefunden, dass eine positive Ladung auf dem Vernetzermolekül

einen signifikanten Einfluss auf die elastischen Eigenschaften sowie auch auf die

Schwellraten der Hydrogele ausübt. Im Bereich unterhalb einer Übersättigung

der HA-Bindungsstellen mit Vernetzermolekülen schirmt die positive Ladung

am Vernetzer die negativen Ladungen der Hyaluronsäure ab und führt zu einer

höheren Flexibilität des Polymergerüsts. Bei einer Übersättigung mit Vernetzer-

molekülen kommt es zu elektrostatischen Knotenpunkten, die das Polymergerüst

straffen und dazu führen, dass deutlich geringere Schwellraten beobachtet werden

als bei Gelen mit neutralen Vernetzern. Bei starker Deformation der Hydrogele
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kommt es zu einer spannungsinduzierten Materialversteifung, welche die typische

mechanische Charakteristik von Biopolymernetzwerken aufweist. Der Vergleich

der gemessenen Elastizitätsmodule mit theoretischen Netzwerkmodellen hat erge-

ben, dass das Polymernetzwerk höchstwahrscheinlich eine Vielzahl intramolekular

vernetzter Hyaluronsäurekonfigurationen aufweist und damit eine mesoskopische

Überstruktur besitzt.

Durch die Analyse von Permeabilitätsmessungen unter Verwendung monodi-

sperser, größendefinierter, sphärischer Testmoleküle (FITC-Dextrane) konnte

herausgefunden werden, dass die Gele eine Maschengröße besitzen, die deutlich

größer ist als diejenige, die man für eine homogene, engmaschig vernetzte Netz-

werkstruktur erwarten würde. Dies konnte als weiteres Indiz für eine übergeordnete

Netzwerkstruktur gewertet werden. Zur Messung von Diffusionskoeffizienten in

den Hydrogelen wurde ein FRAP-Mess-System mit einer Auswertmethode, die

auf der Fourieranalyse der FRAP-Sequenz basiert, etabliert und getestet. Die

Diffusionskoeffizienten sphärischer Testmoleküle (FITC-Dextrane) in den Gelen

mit dem neutralen Vernetzer wurde mit Diffusionsmodellen analysiert und

bewertet. Weitere Messungen mit negativ geladenen Dextranen haben gezeigt,

dass diese nicht in das Gel eindiffundieren können und das Polymernetzwerk la-

dungsabhängige Filtereigenschaften besitzt. Aus diesen Messungen und Analysen

kann das Diffusionsverhalten anderer Moleküle, wie etwa Wachstumsfaktoren

oder Nährstoffe, vorhergesagt werden. Insgesamt zeigt die Charakterisierung der

Gele, dass diese ein Spektrum an Eigenschaften besitzen, durch welche sie ein

großes Potential zur Weiterentwicklung als neuartigem Biomaterial besitzen.

In einer Reihe weiterer Experimente wurden Diffusions- und Permeabilitätsstudien

an einem System aus Polyethylenglykol-Diacrylat-Hydrogelen (PEG-DA-

Hydrogele) durchgeführt und mithilfe von Modellanalysen bewertet. Dabei

hat sich gezeigt, dass die diffundierenden Moleküle (FITC-Dextrane) mit dem

PEG-DA-Polymernetzwerk wechselwirken. Aus diesem Grund besitzen bisher

vorhandene Diffusionsmodelle nur eine sehr eingeschränkte Anwendbarkeit,

denn Wechselwirkungen werden hier nicht berücksichtigt und dies hat sich bei

der Analyse mit dem Diffusionsmodell von Ogston, das nur sterische Effekte
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berücksichtigt, bei höheren Polymeranteilen deutlich gezeigt. Stattdessen wurde

ein lineares empirisches Modell mit einem Wechselwirkungsterm entwickelt, das

die Diffusionskoeffizienten bei unterschiedlichen Schwellraten und auch bei un-

terschiedlichen Temperaturen sehr präzise beschreibt. Es konnte herausgefunden

werden, dass die Diffusionskoeffizienten im Polymernetzwerk nur unwesentlich

durch thermische Fluktuationen der Polymerketten beeinflusst werden und dass

die Reduktion der Diffusionskoeffizienten im Hydrogel im Vergleich zu reinem

Wasser nicht durch eine durch das Polymergerüst induziert Änderung der Visko-

sität in den nanometer-großen Poren des Polymernetzwerks entsteht, sondern sich

allein aus Wechselwirkungen und Obstruktionseffekten erklären lässt.
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Ausblick

In den PEG-DA-Hydrogelen könnten weitere Diffusionsmessungen mit den vor-

handenen FITC-Dextranen bei einer weiteren Temperatur (neben 25◦C und 37◦C

bsp. bei 50◦C) durchgeführt werden, um die gefundenen Zusammenhänge abzusi-

chern. Weiter könnten die Diffusionskoeffizienten bei größeren hydrodynamischen

Radien, die mit der FRAP-Technik aufgrund des zu geringen Signal-Rausch-

Verhältnisses nicht gemessen werden konnten, mit Einzelmolekülspektroskopie

(Fluoreszenz−Korrelations−Spektroskopie) gemessen werden, um ein genaues

Verständnis des abfallenden Verlaufs der Diffusionskoeffizienten mit zunehmenden

Radien bis zum Abfall auf Null (Barrierestelle) zu entwickeln.

An den HA-Gelen könnten in einem weiteren Schritt die Thiolgruppen der

Hyaluronsäure vor der Gelherstellung partiell mit zelladhäsiven Protein- oder

Peptidsequenzen, wie beispielsweise dem RGD-Motiv [81], funktionalisiert werden,

so dass eine Zelladhäsion möglich ist. Es könnte dann untersucht werden, ob

Zellen nach der Adhäsion an der Geloberfläche in der Lage sind, in die Gelmatrix

einzudringen, indem sie mithilfe des Enzyms Hyaluronidase Kettenspaltungen

am Polymergerüst erzeugen. Weiter könnte untersucht werden, in welcher Weise

Zellen, die in das Gelnetzwerk eingebettet sind, das Hydrogel durch eigene

Proteine neu strukturieren. Interessant wäre es auch zu sehen, in welcher Weise

eingebettete Zellen reagieren, wenn von außen kleine Mengen von Hyaluronidase

dazugegeben werden, wodurch das Gelnetzwerk um die Zellen herum langsam

degradiert wird und eine Veränderung des Elastizitätsmoduls bewirkt wird.

Die extrazelluläre Matrix (EZM) besitzt vermutlich Filtereigenschaften, die nicht

nur durch die Maschengröße bestimmt werden, sondern auch durch die Ladung
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der diffundierenden Moleküle [73]. Dazu wurde ein Modell entwickelt, nach

welchem die EZM aus positiv und negativ geladenen Struktureinheiten bestehen

könnte und damit die Diffusionseigenschaften in Abhängigkeit der Ladung der

diffundierenden Moleküle steuern könnte [73]. Hier könnten Hydrogele mit dem

positiv geladenen Vernetzer als ein einfaches Modellsystem betrachtet werden,

das eine solche Ladungsstruktur simuliert und es könnten an diesen Gelen die

Diffusionseigenschaften verschiedener fluoreszenzmarkierter Biomoleküle erforscht

werden. Weiter könnte die Filterfunktion der Hyaluronsäuregele noch genauer

untersucht werden, um ein besseres Verständnis der Barrierefunktion gegenüber

den negativen Dextranen zu entwickeln. Dazu könnten Gele mit unterschiedlichen

Mischverhältnissen aus positiv geladenem und neutralem Vernetzer hergestellt

werden und das Diffusionsverhalten der negativen Dextrane untersucht werden.

Weiter könnten auch analoge Untersuchungen mit positiv geladenen Dextranen

angeschlossen werden.
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5.1 Fraktionierung der FITC-Dextrane . . . . . . . . . . . . . . . . . . 32

5.2 Histogramm zur Bestimmung des Polydispersitätsindexes nach der
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B.1 Zellviabilitätsmessungen . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 120



Tabellenverzeichnis

6.1 E-Module nach Berechnung mit Netzwerkmodellen . . . . . . . . . 61

6.2 Fitparameter für die kritische Beanspruchung λmax,D. a) Hydrogele

mit ungeladenem Vernetzer 5a; b) Hydrogele mit geladenem Ver-

netzer 5b . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 66
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Anhang

A

Berechnungen

A.1 Persistenzlänge von Hyaluronsäure in PBS

Bei Polymeren in Lösung hängt die Persistenzlänge meistens vom umgebenden

Medium ab. Hyaluronsäureketten sind polyanionische Polymerketten, deren to-

tale Persistenzlänge lp durch lp = l0 + le gegeben ist [82]. lp setzt sich aus der

intrinsischen Persistenzlänge l0, die durch die entsprechende Polymerkette ohne

Ladung in der Lösung gegeben ist, und der elektrostatischen Persistenzlänge le

zusammen. le hängt von der vorhandenen Salzkonzentration ab. Bei Vorliegen von

hohen Salzkonzentrationen wie bei der Verwendung von PBS als Lösungsmittel

ist le sehr klein (≈ 1,5 Å) [82], l0 beträgt 90 Å und lp ≈ l0. Mit der Länge ei-

ner Hyaluronsäure-Monomer-Einheit (10,2 Å) lässt sich damit abschätzen, dass

sich die Persistenzlänge über etwa 9 Hyaluronsäure-Monomereinheiten erstreckt.

µm-lange Hyaluronsäureketten sind somit flexible Ketten.

A.2 Auswertung mit unbeweglicher Fraktion

Zunächst soll angenommen werden, dass es zwei Molekülfraktionen gibt, die mit

unterschiedlichen Diffusionskoeffizienten und unabhängig voneinander diffundie-

ren. Dann lassen sich die Fourieramplituden darstellen durch

C(u, v, t) = γoC1(u, v, t) + γ1C2(u, v, t), (A.1)
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mit γo und γ1 den Molekülfraktionen. Mit Gleichung 5.11 folgt

C(u, v, t) = γoC1(u, v, 0) exp[−4π2(u2+v2)Dot]+γ1C2(u, v, 0) exp[−4π2(u2+v2)D1t].

(A.2)

Wird die Molekülfraktion γo als unbeweglich betrachtet, so ist Do = 0 und mit

C1(u, v, 0) = Co(u, v, 0) = C(u, v, 0) folgt

C(u, v, t) = C(u, v, 0)(γo + γ1 exp[−4π2(u2 + v2)D1t]). (A.3)

Und mit Gleichung 5.12 und der Forderung γo + γ1 = 1 folgt schließlich

I(u, v, t)

I(u, v, 0)
= (1− γo) · exp[−4π2(u2 + v2)D1t] + γo. (A.4)

A.3 Mittlerer Abstand der Thiolgruppen

Berechnung für einen Thiolierungsgrad von 40% und eine Konzentration von 2,8

%:

Zunächst wird die Bindungsstellendichte n0 berechnet durch n0 = (Pd/M) ·k·Na,

dabei ist Na = 6.022·1023 mol−1 die Avogadrokonstante, M = 430 die mittle-

re Monomermasse von HA-SH in g/mol für einen Thiolierungsgrad von 40 %, k

= 0.40 der Thiolierungsgrad und Pd = P·104 die Polymerdichte in SI-Einheiten

(g/m3), mit P der Massenkonzentration (Massenprozent) von HA-SH in der Po-

lymerisierungslösung in Prozent. Aus der Bindungsstellendichte n0 berechnet sich

der mittere Abstand a der Thiolgruppen in [m] durch a = n
−1/3
0 , analog zur Berech-

nung des mittleren Abstands von Gasmolekülen bei einer gegebenen Anzahldichte

n0. Soll der mittlere Abstand im geschwollenen Gel abgeschätzt werden, so muss

die Bindungsstellendichte durch den Faktor des Schwellens korrigiert werden. Für

P = 2,8 ergibt sich ohne Schwellen a = 4,0 nm.
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A.4 Quervernetzungspunkte und elastische Ket-

ten

Berechnung der Quervernetzungspunkte κ und der Anzahl elastischer Ketten ν

pro Einheitsvolumen zur Bestimmung der aus den theoretischen Netzwerkmodellen

vorhergesagten Schermodule G: Der Thiolierungsgrad der gemessenen Gele beträgt

49 %. Die Molzahl der Quervernetzungspunkte κ pro Einheitsvolumen lässt sich

aus der Berechnung der Bindungsstelltedichte n0 abschätzen durch κ = n0/Na. Im

geschwollenen Gel muss der Faktor des Schwellens berücksichtigt werden. Zur Be-

rechnung der Molzahl elastischer Ketten ν pro Einheitsvolumen wird die Molzahl

der Hyaluronsäuresegmente zwischen Quervernetzungspunkten pro Einheitsvolu-

men berechnet. Die Molmasse der Hyaluronsäuresegmente berechnet sich durch

MHA−SH,k = M/k, mit k dem Thiolierungsgrad (k = 0,49) und M der Monomer-

masse von HA-SH (465 g/mol für k = 0,49). Aus der eingesetzten Konzentration

von HA-SH und dem Schwellgrad lässt sich dann ν berechnen.

A.5 Maschengrößenberechnung

Im kubischen Gittermodell lässt sich der Abstand d benachbarter Gitterpunkte aus

der mittleren Oberfläche s der Gitterebenen pro Einheitsvolumen durch d = 3/s

berechnen. Dies folgt aus d = 3s2/s3 mit 3s2 der Oberfläche der Gitterebenen

pro Einheitszelle und s3 dem Volumen der Einheitszelle. Für eine Gitterstruktur

aus willkürlich angeordneten Ebenen ist die Berechnung identisch, da sich diese

Struktur aus einer Transformation der Ebenen des kubischen Gitters erzeugen

lässt.

A.6 Gleichgewichtspartition

Zur Abschätzung des Einstellpunkts der Gleichgewichtspartitionskoeffizienten

wurde die erwartete Molekülkonzentration im Gel nach einer Inkubationszeit t

für einen gegebenen Diffusionskoeffizienten D im Hydrogel nach der Diffusions-
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gleichung (2. Fick´sches Gesetz)

∂c

∂t
= D
−→
∇2c (A.5)

berechnet. Zur Vereinfachung des Berechnungsproblems wurde angenommen, dass

die Moleküle nur durch die Ober- und Unterseite der Hydrogelproben eindiffundie-

ren, nicht aber durch die Seitenwände. Diese Annahme ist zulässig, da die laterale

Ausdehnung der Gele deutlich größer war als die Dicke der Gele und die Messungen

nicht im Randbereich stattgefunden haben. Dann lässt sich das Diffusionsproblem

in einer Dimension lösen. Wird der Koordinatenursprung durch die Gelmitte gelegt

und die z-Ausdehnung des Gels auf d = 2 ·z0 festgelegt, so erhält man die Anfangs-

bedingungen c(z, t0) = 0 für −z0 ≤ z ≤ z0 und c(z, t0) = c0 sonst. Durch Lösen des

Diffusionsproblems folgt die zeitabhängige normierte Konzentrationsverteilung im

Gel durch
c(z, t)

c0
=

1

2

[
2 + erf

(
z − z0√

4Dt

)
+ erf

(
−z − z0√

4Dt

)]
, (A.6)

mit c(z, t) der z-anhängigen Konzentrationsverteilung im Gel und c0 der Konzen-

tration der Moleküle in der Inkubationslösung. Dabei wurde angenommen, dass c0

konstant bleibt.

Berechnungsbeispiele. Langsam diffundierende Moleküle, die im Gel mit einem

Diffusionskoeffizienen von D = 20 µm2/s diffundieren, erreichen nach 5 Tagen In-

kubationszeit eine Sättigung von 95,2 % in einem Gel von 0,5 mm Dicke (typische

Geldicke), schnell diffundierende Moleküle, die im Gel mit D = 200 µm2/s diffun-

dieren, erreichen eine Sättigung von 98,5 %. Eine grössere Sättigung nimmt sehr

viel Zeit in Anspruch und lässt sich experimentell kaum durchführen: Für D = 20

µm2/s wird eine Sättigung von 99 % erst nach 114 Tagen Inkubationszeit erreicht.



Anhang

B

Biokompatibilitätstests

Zur Bestimmung der Biokompatibilität der Hyaluronsäurehydrogele wurden HA-

SH-5a/b Hydrogele mit 1,0 und 1,5 Vernetzeräquivalenten hergestellt und durch

unsere Kooperationspartner (Claudia Kleinhans, Petra Kluger, Fraunhofer IGB,

Stuttgart) durch Extrakttests mit primären humanen Fibroblasten getestet. Dabei

hat sich gezeigt, dass die Zellen in Hydrogelextrakten etwa 80 % Viabilität im

Vergleich zu einer Kontroll-Lösung ohne Hydrogelextrakt aufweisen. Damit lässt

sich sagen, dass die Hydrogele HA-SH-5a/b in diesen Tests keine zytotoxischen

Komponenten ausgesondert haben.
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Abbildung B.1: Bestimmung der Zellviabilität durch die quantitative Analyse des Zell-
wachstums von primären humanen Fibroblasten nach 48 h Inkubation in Lösungen mit
Hydrogelextrakten. Durch eine Kontrollprobe ohne Extrakt wurde die 100 %-Marke fest-
gelegt. Der Extrakttest wurde auf Basis des WST-1 Proliferationsassays durchgeführt.
Die Hydrogele HA-SH-5a/b zeigen eine Zellviabilität von ca. 80 % und lassen sich da-
mit als biokompatibel einstufen. Äq. stellt die Vernetzeräquivalente dar. Messungen in
Triplikaten. Fehler stellen Standardabweichung dar.
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