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Vorwort und Zusammenfassung

Vorwort - Ziele und Strategie

Die dieser kumulativen Dissertation zugrundliegenden Arbeiten widmen sich der Entwicklung und
Ausarbeitung von Produktions- und Modifizierungstechniken synthetischer, abbaubarer Polymerfaser
Schwamme (PFS) fiir pharmazeutische und Gewebezucht Anwendungen. Jedes der aus diesen
Arbeiten hervorgegangenen Forschungsmanuskripte wird in der folgenden Zusammenfassung durch

die Abkiirzungen M1, M2 bzw. M3 in Bezug gesetzt.

Zusammenfassung

Das Ziel dieser Arbeit bestand zunachst darin, bekannte Konzepte der bisher nur auf anorganischen
Materialien oder nicht-abbaubaren Polymeren basierenden PFS, auch mit abbaubaren Polymeren zu

realisieren und fiir Anwendungen in der biomimetischen Gewebezucht nutzbar zu machen.

M1) Der Fokus wurde auf die Entwicklung von Verfahren zur Herstellung monolithischer PFS aus
Polylactid (PLA) sowie Mischsystemen aus PLA und Polycaprolacton (PCL) gelegt. Die resultierenden
PFS-Eigenschaften, die einzelnen Herstellungsschritte und die dafiir entscheidenden Einflussfaktoren
wurden systematisch variiert und analysiert. Hierzu wurden mehrere qualitative als auch quantitative
Analysen herangezogen. Der Einfluss der Polymereigenschaften sowie ihre chemisch-thermische
Modifizierbarkeit wurde bestimmt, um den Zusammenhang zwischen Material- und PFS-
Eigenschaften identifizieren und die Grenzen der Leistungsfihigkeit der Systeme evaluieren zu
konnen. Hierzu wurde die PFS-Integritat, Belastbarkeit und Elastizitit u.a. in Abhingigkeit zur
thermischen Vernetzung, eingesetzten Faserdichte und unter Einfluss unterschiedlicher Umgebungs-
bedingungen quantifiziert.

Um die Biokompatibilitdt und allgemeine Zellkultur Eignung der PFS zu evaluieren wurden statische
Zellbesiedlungsexperimente durchgefiihrt. Zell-Verteilung, Zell-Viabilitit und Zellpenetration ins
Innere des PFS wurde ex-situ verfolgt und quantifiziert. Hierzu wurden digitale Licht- (LM), konfokale
Laser-Raster- (CLSM) sowie Rasterelektronenmikroskopie (SEM) Aufnahmen angefertigt und
ausgewertet. Die verwendeten, nicht-adhdrenten Zellen konnten zwar nahezu ungehindert in den PFS
eindringen, sich jedoch im Rahmen der Einschriankungen einer statischen Kultur nur oberflachlich
vermehren. Dieser Umstand sollte spater unter Einsatz einer dynamischen Kultur und durch

Einfiithren einer chemischen PFS-Biomodifizierung ausgeglichen werden.

M2) Zwei verschiedene Techniken zur Biomodifizierung von PLA-Schwammen mit Galaktose (Gal)
wurden verfolgt, um daraus elektrogesponnene Fasermatten und biomimetische PFS fiir die Leber-
Gewebezucht herzustellen. Dies geschah durch Kombination von PLA mit Gal in Form eines PLA-
Galaktose Copolymers (Gal-Trager). Die zunidchst zu validierende Hypothese war, ob die Gal-

Funktionalitdt des Gal-Tragers die literatur-bekannte Affinitdt zu Leberzellen vorweist und ob sich
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diese fiir die Zellbesiedlung der PFS forderlich zeigt. Fiir die Validierung wurden PLA-Gal Faser-
matten durch Mischen beider Komponenten (PLA/Gal-Trager) liber Elektrospinnen (ES) hergestellt,
anschliefSend unter statischer Kultur mit unterschiedlichen Leber-Zelltypen gegeniiber Referenz-
systemen validiert. Zur Validierung wurde der Einfluss der Galaktose in-situ und ex-situ, in Gegen-
tiberstellung parallel zellkulturierter Proben aus sowohl PLA-Gal wie auch PLA basierten Referenz-
systemen variabler Hydrophilie quantifiziert. Die in-situ und ex-situ Ergebnisse der Zellkultur mit
PLA-Gal Fasermatten geben eine signifikant erhohte Zellaffinitit und Proliferationssteigerung
gegeniiber den Referenzsystemen preis. Die Rezeptor-Interaktion von Hepatozyten und Gal wurde in-
situ durch Regulierung mit blockierenden lonen verfolgt und so verifiziert.

Nach Validierung wurden die PLA-Gal Fasermatten zu PFS weiterverarbeitet, um ihre Eignung als
Basis fiir die Entwicklung einer 3D Leber-biomimetischen Zelltest-Plattform auch unter dynamischer
Zellkultur zu priifen. Ein Perfusions-Bioreaktor wurde entwickelt, welcher einen PFS umschliefst und
eine stetige Perfusion des Schwammes ermdglicht. Im Gegensatz zu PLA-PFS, zeigen die Bioreaktor-
Kultur Ergebnisse mit PLA-Gal PFS eine mafigeblich verbesserte, gleichmafiige Zellverteilung
innerhalb des PFS.

Um zukinftig die fiir eine Galaktosylierung von PLA Fasersystemen wie das Misch-Elektrospinn
Verfahren benotigte Menge an Gal-Trager Material reduzieren zu kénnen, wurde eine Methode zur
Beschichtung von PLA-Schwammen entwickelt. Auf Grund einer unerwartet ausgepragten Photo-
lumineszenz des Gal-Tragers stellten sich CLSM Messungen fiir den Nachweis der Beschichtung und
der Analyse seiner Qualitit nicht nur als effizient, sondern auch als hoch vielversprechend heraus. Die
spektroskopisch charakterisierte, ausgepragte Autofluoreszenz des Gal-Trigers ermoglicht eine
hochauflésende, 3D Visualisierung galaktosylierter PLA-Gal Fasern und somit des Schwamm Faser-
Netzwerks unter UV-CLSM. Die Ergebnisse belegen, dass monolithische PLA-PFS erfolgreich und

gleichmaf3ig mit dem Gal-Trager beschichtet und so nachhaltig biomodifiziert werden konnen.

M3) Monolithische PLA-PFS wurden fiir Untersuchungen mit pharmazeutischer Anwendungsrelevanz
modifiziert, um sie zur Klarung grundlegender physikalischer und pharmazeutischer Fragestellungen
einsetzen zu koOnnen. Die Weiterentwicklung der PFS beinhaltet deren Beschichtung und
anschliefSende Beladung mit physiologisch relevanten Fliissigkeiten, wie eines in der Pharmazie
gebrauchlichen Ols als Medikamententrigerfliissigkeit. Die duf3ere und innere PLA-PFS Oberfliche
wurde mit Poly-(para-xylylen) beschichtet und charakterisiert in Bezug auf die PFS Beschichtungs-
qualitat, den Oberflacheneigenschaften sowie der Schwamm-Medium Beladungskapazitat. Es wurden
genaue Analysen der mechanischen Belastbarkeit und Elastizitit der PFS in trockenem Zustand sowie
nach Beladung mit Ol durchgefiihrt. Hierbei wurden die PFS im Hinblick auf Ihre Fahigkeiten zur Ol-
Riickhaltung und Wiederaufnahme nach Freisetzung unter Kompression, auch bei unterschiedlicher
prozentualer Ol-Beladung, untersucht.

Unterschiedliche in-vivo Transplantationssituationen wurden simuliert, um die Aufnahme von
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moglichen Medikamententragerfliissigkeiten in den PFS und die Riickhaltung im Schwamm-Gertst zu
untersuchen. Im Direktvergleich wurde das Freisetzungsprofil eines Modell-Medikaments im Ol-
beladenen PFS gegeniiber der aus ,freiem“ Ol analysiert. Mit Mikro-Computertomographie (uCT) und
Elektronen-paramagnetischer Resonanzspektroskopie (EPR) wurden 3D Aufnahmen der Medium-
Penetration in den PFS angefertigt, analysiert und quantifiziert. Mit Kernspinresonanzspektroskopie
(NMR) wurde das Verhaltens des freien und im PFS-Geriist gehaltenen Mediums und seiner
Interaktion mit dem PFS untersucht. Unterschiede in der molekularen Relaxation und Diffusion der
Fliissigkeit wurden bestimmt, um die Auswirkungen auf die Freisetzung von Medikamenten

evaluieren zu konnen.

Anmerkungen zum Anhang

Basierend auf den Ergebnissen obig zusammengefasster Arbeiten, wurden auch die Méglichkeiten zur
gezielten Variation der PFS Mikro- und Makrostruktur untersucht. Drei vielversprechende, Methoden
zur PFS Strukturmodifizierung wurden entwickelt, die eine sowohl zur PLA-PFS Herstellung parallel
mogliche, aber auch nachtraglich steuerbare PFS Porenstrukturierung erlauben. Die entwickelten
Techniken lassen sich zudem frei kombinieren und sind dabei nicht auf PLA basierte PFS-Systeme
beschriankt. Sie erhohen mafigeblich die Vielfalt der PFS-Einstellungsparameter und somit die

Einflussmoglichkeiten, die u.a. zur Kontrolle von Zellbesiedlungsfaktoren entscheidend sein kénnen.
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Preface - Aims and Strategy

The underlying research works of this cumulative thesis are dedicated to the development and
elaboration of production- and modification techniques for synthetic, degradable polymer fiber
sponges (PFS) aiming to be used for pharmaceutical and tissue engineering applications. Each
research manuscript related to this work is correlated to in the following summary, designated as M1,

M2, or M3, respectively.

Summary

The aim of this work was to first adapt known concepts of PFS fabrication, as yet limited to inorganic
or non-degradable polymer materials, to work with degradable polymers and create biomimicking

PFS scaffolds that can be used for tissue engineering (TE) applications.

M1) The focus was set to elaborate a fabrication technique for monolithic PFS using polylactide (PLA)
and blend-systems of PLA and polycaprolactone (PCL). The resulting PFS-properties, each individual
fabrication step and the correlating, most relevant impact-factors were systematically varied and
analyzed. Therefore, both qualitative and quantitative analysis techniques were performed. The
influence of the polymer used, its properties and chemico-thermal modifiability was determined to
identify the relationship between material- and PFS-properties and evaluate the limitations and
performances of the PFS produced. The PFS integrity, resilience and elasticity was quantified under
varying environment conditions and in dependence on the scaffold-density used and the thermal
annealing based crosslinking process applied.

In order to analyze the biocompatibility and general cell-culture applicability of these PFS systems,
static cell-seeding and cell-culture experiments were performed in a cooperation work. Cell-
distribution, cell-viability, and cell-penetration into PFS was traced and quantified ex-situ. Therefore,
digital light- (LM), confocal laser-scanning- (CLSM) and electron scanning microscopy imaging (SEM)
measurements were performed and evaluated. The applied (non-adherent) cells were able to
infiltrate the sponge, but, due to the static culture and its cell nutrition limitations, cell-proliferation
was limited to the superficial scaffold regions. This constraint was aimed to be solved by using

dynamic culturing and introducing biomodifications to the PFS.

M2) Two different PLA sponge galactose (Gal) biomodification techniques were investigated to create
electrospun PLA-Gal nonwovens and biomimetic PFS for liver-cell cultivation, by combining PLA with
Gal using a PLA-Gal copolymer (Gal-carrier). The hypothesis to be validated was, whether the Gal
moiety of the gal-carrier can come up with the literature-known liver-cell specific cell-affinity and to

find out whether it allows to improve cell-delivery into PFS.
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For the Gal-carrier validation, PLA-Gal nonwovens were produced by blending PLA and the PLA-
carrier using electrospinning (ES) and applied in static culture experiments with different cell-types
and nonwoven references. The validation was used the evaluate and quantify the impact of the Gal
presence in-situ and ex-situ, using PLA-Gal and PLA-based reference systems of variable hydrophilicity
as benchmark. The in-situ and ex-situ validation results of PLA-Gal nonwovens reveal a significant
increase in hepatic cell-affinity and proliferation. The receptor interaction of hepatocytes and Gal was
verified by regulating cell-interaction with receptor blocking ions, traced in-situ.

After validation, the PLA-Gal nonwovens were processed into PFS to prove their applicability to use
them as a basis to create 3D, liver-biomimetic cell-testing platforms. Therefore, a bioreactor was
designed to fully enclose the PFS and grant its steady perfusion during culture. In contrast to PLA-PFS,
the bioreactor-culture of PLA-Gal PFS reveals a significantly enhanced distribution of hepatocytes
within the entire PFS.

In order to reduce the amount of Gal-carrier necessary for galactosylation of PLA-fiber systems,
compared to blend-ES, a PLA-PFS coating technique was developed. Due to an unexpected, strongly
pronounced photoluminescence of the Gal-carrier, CLSM measurements have proven to be highly
applicable to verify the presence of a PLA-Gal coating and precisely evaluate its distribution quality.
The pronounced autofluorescence of the Gal-carrier was analyzed spectroscopically and allows for
high-resolution UV-CLSM imaging to 3D visualize galactosylated PLA-Gal nonwoven fibers and the
PES fiber network. The results prove, that the PLA-PFS coating can be successfully and homo-

geneously applied, helping to create more sustainably biomodified scaffolds.

M3) Monolithic PLA-PFS were modified for pharmaceutic application relevant investigations aiming
to clarify basic physical and pharmaceutical scientific questionings. The elaboration of the PFS
includes their coating and subsequent loading with physiologically relevant media, such as a
pharmaceutically commonly used oil, as possible drug-carrier fluids. The outer- and internal surface
of PLA-PFS was coated with poly(para-xylylene) and characterized in detail, in regard to the achieved
coating quality, the surface properties and the sponge fluid-loading capacity. Detailed analysis of the
PFS’ mechanical resilience and elasticity after compression in dry and oil-loaded state was performed.
The PFS capability to retain and reabsorb oil after compression release was investigated, also
including different grades of initial oil-loading.

Different in-vivo transplantation situations were simulated to allow investigating the fluid-absorption
and retaining process of PFS. The release profile of a model-drug in an oil-loaded PFS compared to
free fluid was investigated as well. The 3D fluid-penetration into the PFS was analyzed by micro-
computer tomography (uCT) and electron-paramagnetic resonance spectroscopy (EPR). The behavior
of free and PFS-bound fluid and its interaction with the PFS was analyzed by nuclear magnetic
resonance spectroscopy (NMR). Differences in molecular relaxation and diffusion of the fluid inside

PFS were evaluate and used to conclude their impact on a model drug-release from PFS.
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Annotations regarding the appendix

Based on the results of the above summarized work, the possibilities of targeting the PFS micro- and
macro structuring were investigated. Three promising techniques of PFS sponge structure
modification were developed that can be used, for parallel and subsequent PFS pore structuring. The
techniques significantly expand the diversity of adjusting the PFS characteristics. Additionally, the
techniques are not limited to PLA based PFS systems and can be freely combined with each other.

Factors that might be decisive for future cell-culture experiments.




Einfiihrung

1 Einfiihrung

1.1 Motivation

Der menschliche Korper kann zellular gesundes Gewebe, welches jedoch grofiere strukturelle
Beschadigungen erfahren hat, allein nicht vollstandig wiederherstellen. Zumeist behilft er sich nur mit
einer rein oberflachlichen Heilung der betroffenen Bereiche, wenn die strukturelle Basis zur
Wiederherstellung des Korperteils oder eines Organes fehlt. In nur verhdltnisméafig wenigen Fallen
koénnen ganze Korperteile oder Organe durch ein geeignetes Spenderorgan ersetzt werden. Dariiber
hinaus gibt es keine etablierten Verfahren, die den Koérper dabei unterstiitzen, grofle und komplexe
strukturelle Beschadigungen 1:1 selbst wiederherzustellen. Auch Angebot und Nachfrage nach Trans-
plantaten, die u.a. Kreuzproben zur Bestimmung der Wirt-Kompatibilitit voraussetzenl2l, weiten sich
unaufhorlich und fiihren zu hohen Wartezeiten. Entsprechend hoch ist die Nachfrage, universell
geeignete und zugleich kostengiinstige Alternativen zu erschlief3en. Dies hat eine Vielzahl an Arbeiten
im Forschungsbereich Gewebezucht hervorgebracht, die sich der Entwicklung verschiedenster
Zelltrager auf Basis natiirlicher sowie synthetischer Materialien widmen.[341 Es ist jedoch bisher nicht
oder nur unter hohem Aufwand moglichl®], grofie Tragersysteme nicht nur oberflachlich, sondern
ortspezifisch also ganz gezielt und vollstindig mit Zellen zu besiedeln.

In dieser Hinsicht besitzen Polymerfaser Schwamme (PFS) auf Grund Ihrer einfachen Herstellung
sowie flexibel einstellbaren Eigenschaften ein enormes Potential.[6-8] PFS konnen in allen
erdenklichen Formen und Gréfien hergestellt werden, was auch die Regeneration von komplexen
Strukturen wie einer kompletten Ohrmuschell8l erlaubt. Gleichzeitige ist die ultra-hohe Porositit von
PFS von bis zu 99,8 % eine moglicherweise entscheidende Basis dafiir, auch grofde Proben vollstandig
und kontrolliert zu zellularisieren. Die bisherigen, auf nicht-abbaubare Materialien basierenden
Verfahren miissen jedoch erst auf abbaubare Polymere adaptiert werden, um auch in-vivo
Anwendungen und eine Bioassimilierung zu erlauben.l% Dariiber hinaus werden Techniken bendétigt,
um PFS strukturell sowie in Bezug auf Zellkompatibilitidt weiterentwickeln zu kénnen, damit sie den
vielfiltigen Anforderungen der Gewebezucht in so vielen Anwendungssituationen wie mdglich
gerecht werden konnen. Dann koénnen PFS flexibel und gezielt z.B. in-vivo als Hilfsmittel zur
Unterstiitzung der Wiederherstellung eines beschddigten Korperteils eingesetzt oder ex-vivo als
bioaktives Zelltestsystem etabliert werden. Wenn Schwamme erfolgreich mit lebenden gesunden oder
mit z.B. Krebszellen eines bestimmten Wirts kultiviert werden konnen, lief3en sich daraus unter-
schiedliche Zelltestsysteme und beliebige Replika herstellen, um sie beispielsweise zur Weiter-
entwicklung der Wirt-spezifischen Beurteilung von Medikamenten und Therapeutika in der
personalisierten Krebsforschungll® Anwendung finden zu lassen. Dies wiirde erlauben, jegliche
Zellforschung mit individuellem z.B. kérpereigenem Zellmaterial, untereinander identischen Zelltest-
systemen und gleichzeitig Allometriellll unabhéngig durchfiihren zu kénnen, ohne direkt auf Mensch-

oder Tierversuche zuriickgreifen zu miissen.
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1.2 Gewebezucht / Tissue Engineering

Der Begriff Tissue Engineering (TE), zu Deutsch Gewebezucht, umschreibt den Entwicklungsprozess
zwei- oder dreidimensionaler, naturbasierter oder synthetischer Tragersysteme, die u.a. fiir
Forschungen, Geweberegeneration sowie in der Medikamentenfreisetzung herangezogen werden. Die
Herstellung und kontrollierte Zellularisierung kiinstlicher Tragersysteme in Zelltrdger wird dahin-
gehend ausgearbeitet, dass zukiinftig Korperteile wie Knochen, Knorpel, Sehnen, Muskeln oder
Organe wie Haut, Leber, Niere, usw. kiinstlich nachgebildet oder regeneriert werden konnen. Die
Gewebezucht umfasst die Entwicklung neuer oder Weiterentwicklung bestehender Materialien und
Tragerkonstruktionen, von der Strukturkontrolle bis hin zur Besiedlungskontrolle in der Material-
entwicklung und Zellkultivierung. Die Gewebezucht umfasst auch die Entwicklung von Méglichkeiten
zur gezielten Trager-Beladung und kontrollierten Freisetzung von Medikamenten, Therapeutika oder
der in der Zellbiologie relevanten Wachstumsfaktoren, auch Supplinel!2] genannt.

Die Gestaltung eines Tragersystems, also die Ausarbeitung seines material- und strukturbasierten
Grundaufbaus sowie die dadurch beeinflusste biozelluldare Kompatibilitit, bilden das Kernstiick der
Zelltrager-Forschung.B] Der Gestaltungsfreiraum der eingesetzten, potenziell vielversprechendsten
Strukturen und die Biofunktionalitit eingesetzter Materialien orientiert sich vorranging an der in
jedem menschlichen Gewebe und Organ vorgegebenen natiirlichen Vorlage. Diese wird als nicht-
zelluldre Umgebung (engl.: extracellular matrix, ECM) bezeichnet. Jedes Gewebe besitzt dabei einen
einzigartigen Aufbau ihrer ECM, die vorranging aus Wasser, Proteinen und Sacchariden besteht.[!3]
Es sind grofdtenteils fibrillare Strukturen mit einem Durchmesser zwischen 10 nm und mehreren
Mikrometern, basierend auf u.a. Kollagen-, Fibronectin- sowie Elastin-Fibrillen.[14]

Das Ziel der Tragergestaltung ist somit nicht nur die Entwicklung einer mdglichst naturgetreuen,
funktionellen Imitation der ECM in Form eines kiinstlichen Tragers, sondern auch dessen
kontrollierter Zellbesiedlung und Kultivierung. Die Notwendigkeit der Entwicklung einer Zell-
besiedlungskontrolle wird in der Geweberekonstruktionsforschung mit dezellularisierten Organen
deutlich.[15>-17] Die Rezellularisierung untersucht ebenso grundlegende Fragestellungen zu Problemen
einer gezielten Zellbesiedlung als auch einer kontrollierten Gewebe Rekonstruktionssequenz.[l7]
Die Losung solch komplexer Herausforderungen kann nur mit Forschungen zur Identifizierung und
Steuerung der relevanten Trager-, Material- und Zellkulturparameter gelést werden. Die Trager-
eigenschaften und somit die Tragerherstellung selbst muss sich dabei durch sowohl vielféltige

Kontrollmoglichkeiten, eine flexible Anpassungsfahigkeit als auch Reproduzierbarkeit auszeichnen.

Da eine hohe Vielzahl an Tragermerkmalen und ihre zugrundeliegenden Einflussfaktoren den Prozess
der Zellkultivierung beeinflussen koénnen, wurden im folgenden Kapitel, zur Ubersicht, die
grundlegenden Anforderungen der Gewebezucht an die Merkmale eines Tragers zusammengefasst
und erldutert. Sie sind kategorisiert in chemische, biologische und physikalisch-mechanische

Merkmale und Einflussfaktoren.
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1.3 Gewebezucht relevante Zelltriger Eigenschaften

In der Gewebezucht wird das Verhalten der Zellen auf den Zelltrager und umgekehrt, im Hinblick auf
den Einfluss dufierer sowie innerer Faktoren untersucht. Die dufieren Faktoren beschreiben u.a. die
unmittelbare Umgebung des Zelltragers wahrend der Kultur. Die Inneren Faktoren sind die
chemischen, biologischen und physikalischen Merkmale des Zelltragers, die durch das Material und
die Trager-Herstellung definiert werden. Die dufderen Faktoren sind priméar von zellbiologischer
Relevanz und werden daher nur grob zusammengefasst.

AufRere Faktoren. Wihrend der Zellkultur werden Adufiere Faktoren zumeist konstant gehalten und
an physiologische Grundbedingungen angendhert. Diese Bedingungen konzentrieren sich vor allem
auf Temperatur, pH-Wert, Sauerstoff- sowie Kohlendioxid-Gehalt und den Bestandteilen des Nahr-
mediums, aber auch auf die Wahl der zur Zellkultur verwendeten Inkubationstechnikl18-20l, Auf3ere
Faktoren sind weitestgehend autark und zeichnen sich daher, sofern dem Nahrmedium keine Additive
wie Hormone, Botenstoffe oder Suppline hinzugefiigt werden, durch eine geringe Komplexitat bzw.
Dynamik aus. Dies gilt nur insoweit sich die einzelnen Komponenten nicht gegenseitig beeinflussen.
Dies ist z.B. der Fall, wenn lonen oder Antikorper um die Interaktion mit einem Zellrezeptor
konkurrieren (M2).

Innere Faktoren. Der komplette Verlauf der Zelltrdger-Entwicklung, von der Materialwahl bis zur
Anwendung, ist von einer Vielzahl unterschiedlicher, innerer Faktoren gezeichnet, die einer
komplexen Systemdynamik unterliegen. Dies zeigt sich daran, dass sie voneinander z.T. stark
abhingig sind und sich gegenseitig beeinflussen. Dieser Einfluss kann sowohl antagonistisch oder
synergistisch gepragt sein, sodass oftmals eine Balance zwischen Thnen gefunden werden muss. In
den folgenden Unterkapiteln werden die (bio)chemischen und physikalisch-mechanischen Faktoren

genauer durchleuchtet, die fiir die Zellkultur in dieser Arbeit (M1, M2) fokussiert wurden (Abb. 1).

PorengroRe Sterilisation

Interporen- Inkubator-

konnektivi System . .
Biologische
Merkmale
utgsben
Zelltyp b
) N w
- Bio-

modifizierung

Chemische
Merkmale
Bio-
kompal’ihml\
" Abbau- .
barkeit

Abbildung 1. Die wichtigsten Merkmale eines PFS-Tragers fiir Gewebezucht Applikationen, kategorisiert in
(bio)chemische (gelb), bio-zelluladre (griin) und physikalisch-mechanische Merkmale (blau).
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Die gezeigten inneren Faktoren und ihre Grundlagen werden in den folgenden Kapiteln kurz definiert
und mit aktuellen Arbeiten der Polymerfaser-Trager basierten Gewebezucht Forschung untermauert.
Die jeweiligen Kapitel sind unterteilt in 1) (Bio)chemische Merkmale: Diese umfassen die Basis-
material-Eigenschaften im Hinblick auf Biokompatibilitit, Abbaubarkeit, Integritit und Bio-
modifizierung; 2) Physikalische bzw. mechanische Merkmale: Diese umfassen die Faktoren der
strukturellen und mechanischen Eigenschaften sowie der Beschaffenheit des Zelltrdagers, dessen
Integritit vor allem durch die Fasereigenschaften und die Trager-Porositat definiert wird

Auf Basis der dieser Arbeit zugrundeliegenden Forschung, werden die obig genannten Merkmale
zusammen mit relevanten Faktoren der zellbiologischen Anforderungen an Zelltrager sowie den
eingesetzten Zellkultur Techniken erginzt. Sie schliefRen alle inneren Faktoren der Trager-

beschaffenheit und seiner Biofunktionalitit mit den duf3eren Faktoren zusammenfassend ab.

1.3.1 Biochemische Faktoren

1.3.1.1 Abbaubarkeit und Biokompatibilitat - Definition

Ob sich ein Trager fiir die Gewebezucht eignet, wird durch die Eigenschaften der verwendeten Basis-
materialien, die Tragerstruktur und die jeweilige Kompatibilitit mit zellbiologischen Faktoren
beeinflusst. Zu den wichtigsten (bio)chemischen Faktoren fiir die Gewebezucht zdhlen Abbaubarkeit
und Biokompatibilitit das Basismaterials. Sie sind entscheidend fiir den Kontakt und die Interaktion
des Tragers mit Zellen und dem Ziel eines langfristigen Einsatzes in-vivo mit anschliefdender
Bioassimilierung.[®l Dies beinhaltet im Idealfall, dass der Trager in-vivo vollstindig durch Abbau-
prozesse im Koérper in nicht-toxische Bestandteile wie CO2, Wasser oder Zucker abgebaut wird und
moglichst weiterverwertet werden kann. Dies erlaubt es zu vermeiden, dass der Trager anschlief3end
wieder operativ entfernt werden muss.

Unter Abbaubarkeit versteht man die Eigenschaft einer ,chemischen Verbindung, unter Umwelt-
bedingungen einem Abbau unterliegen zu kénnen“.[12] Der Begriff Abbaubarkeit ist u.a. untergliedert
in eine ortspezifische Klassifizierung, die abhdngig ist von der Anwendung bzw. Lagerung des
Materials. Das Material kann biologisch, durch Einwirkung lebender Organismen, oder abiotisch,
durch chemische Vorginge (z.B. Hydrolyse) abgebaut werden.l2ll Der vollstindige Abbau des
Materials ist notwendig, um eine vollstindige Geweberegeneration zu ermdglich, die mehr als nur
eine einfache Zellvermehrung auf oder innerhalb des Tragers erfordert.[13.22]

Der Begriff Biokompatibilitdt beschreibt die langfristige ,Vertraglichkeit zwischen technischen und
biologischen Systemen“, wie u.a. synthetischen Materialien, Gewebe bzw. Zellen.['2] Das heif3t, dass
das Material und dessen Abbauprodukte nicht zelltoxisch (zytotoxisch) sein und keine Entziindungen
(Inflammation) oder sonstige negative Zell- oder Kérperreaktionen wie Abstofdung auslésen diirfen.
Es sollten auch moglichst keine Riickstinde aus der Herstellung bzw. Verarbeitung des Zelltrager
Basismaterials im Trager verbleiben, da diese die Biokompatibilitit ebenso negativ beeinflussen

konnen.
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1.3.1.2 Basismaterialien - Naturbasierte- und synthetische Polymere

Die geldufigsten in der Tragerherstellung und zur Gewebezucht eingesetzten, abbaubaren sowie
biokompatiblen Polymere entstammen entweder natiirlichen Ursprungs wie Kollagenl(23-31],
Gelatinel32-35], Fibrin[36-38], Agarosel3940], Hyaluronsdurel324142], Alginatl4043-45], Chitosan[39.424446-61]
usw.l62], oder sind synthetisch hergestellt, wie z.B. Polylactid (PLA)I252647.63-65] Poly(e-caprolacton)
(PCL)t64-68], Poly(glycolid) (PGA)e8-70l, Poly(lactid-co-glycolid)!7172], usw. PLA, PGA sowie PCL und
daraus hergestellten Copolymere gelten fiir die Entwicklung von in-vivo medizinischen Anwendungen
als die mit am haufigsten eingesetzten synthetischen Polymere.[73-75] In der Chirurgie als abbaubarer
Néhfaden oder Netzgeflecht zur z.B. Venenstabilisierungl¢], als Implantat zur Knochenfixierungl”7], als
Medikamententrager-178l oder Zelltragersystem!76l.

Das breite Anwendungsspektrum liegt u.a. an den vielfiltigen Moglichkeiten zur Verarbeitung sowie
in den mechanischen Eigenschaften der Polymere begriindet. Diese konnen zur Steuerung der
Integritat des Materials selbst und somit des daraus hergestellten Tragersystems gezielt modifiziert
und kontrolliert werden. So lasst sich z.B. fiir PLA durch thermische Behandlung die Kristallinitat(79]
und somit die Integritat/80] des Materials und ebenso die Integritit und Elastizitit des Tragers
steuernl8ll. Fiir die Herstellung von PFS liegt der Fokus darauf, dass das Basismaterial zwar eine des
Fortschritts der Gewebebildung nachempfundene Abbaugeschwindigkeit vorweisen muss, aber auch
die strukturelle Integritit wahrend seiner Herstellung, Modifizierung und Zellkultivierung gewéhr-
leisten soll. Die Eigenschaften der synthetischen Polymerkomponente dient dabei aber nicht nur zur
Steuerung der mechanischen und chemisch-physikalischen Eigenschaften des Tragers wie Steifigkeit,

Elastizitat, Integritat und Abbaubarkeit, sondern auch als Anker fiir Biomodifikationen.

1.3.1.3 (Bio)chemische Modifizierung synthetischer Tragermaterialien

Die am héaufigsten zur Herstellung von Zelltragern eingesetzten Materialien sind Mischungen aus
naturbasierten und synthetischen Polymeren. Dies hat den Hintergrund, dass naturbasierte
gegeniiber synthetischen Polymeren eine zumeist schlechtere mechanische Integritit aber dafiir
wesentlich bessere Biokompatibilitit und Bioaffinitdt vorweisen.82 Eine gezielte biochemische
Modifizierung des Zelltrager-Basismaterials wird daher oft zur Erweiterung der Eigenschaften des
Tragers eingesetzt. Als mogliche Komponenten zur Biomodifizierung werden die natiirlichen
Bestandteile der ECM betrachtet, weshalb vorranging natiirliche Materialien wie z.B. Proteine oder
Polysaccharide als geeignet erachtet werden.!3] Die Bioaffinitit umschreibt die Fahigkeit eines
Materials zur gegenseitigen Interaktion mit Zellen. Hierzu muss das Material eine funktionelle Gruppe
vorweisen, die zum Zelltyp komplementar ist, also eine zur molekularen Identifizierung fahige
chemische Struktur besitzt.[12] Da in den dieser Arbeit zugrundeliegenden Forschungen ein
Fokus auf Kompatibilitit der PLA basierten PFS als Zelltrager im Umgang mit Leberzellen gelegt
wurde, sei hier als Beispiel die hohe Zuckerspezifitit von Leberzellen (Hepatozyten)(8384 genannt,

welche spater erneut aufgegriffen wird (Kap. 1.7).
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1.3.2 Physikalische Faktoren

1.3.2.1 Belastbarkeit, Integritit und Porositit

Ein mit Zellen zu kultivierender Trager muss, je nach zu imitierender ECM unterschiedliche
materialspezifische, also (bio)chemische und physikalisch-mechanische Eigenschaften vorweisen.
Zum Zwecke der Geweberegeneration, werden Weich- (v.a. Organe) und Hartgewebe (u.a. Knorpel
oder Knochen) unterschieden, ihre ECM setzt sich aus einer z.T. ortsabhingigen, unterschiedlichen
ECM-Dichtel!3] zusammen, die in der Tragerherstellung vereinfacht durch die Porositat des Tragers
ausgedriickt wird.[851 Die Porositit wird durch die Tréagerdichte pr [mg/cm3] und das daraus
resultierende Spezifische Porenvolumen (SPV [%]) des Tragers beschrieben. Eine hohere Trager-
dichte kann durch héhere Material- bzw. Faserkonzentrationen realisiert werden, was zur Steigerung
der Trager-Steifigkeit fiihrt und in einer hoheren mechanischen Belastbarkeit resultiert.[681] Die
mechanische Belastbarkeit setzt sich dabei vor allem aus den Eigenschaften des Basismaterials, fiir
gefriergetrocknete Schwamme (aus Losung) gewohnlich durch die Wandstérke, fiir PFS durch den
Faserdurchmesserl¢9l beschrieben, zusammen. Durch eine héhere Tragerdichte wird zwar dessen
Integritat gesteigert, die Porositidt jedoch wiederum gesenkt, woraufhin weniger freies Volumen fiir
die Besiedlung mit Zellen und die Bildung von Gewebe vorab zur Verfiigung steht.
Der Begriff der PFS-Integritit umfasst sowohl die mechanische Belastbarkeit von PFS unter z.B.
Kompression oder Scherung, aber auch den Zusammenhalt des Tragersystems, welche dariiber
entscheidet, ob sich das PFS-System fiir eine Zellkultivierung eignet oder nicht. Ein Grenzfall ist
gegeben, wenn ein PFS im trockenen stabil ist, in Immersion jedoch instabil wird und der PFS z.B.
wahrend der Inkubation in wéssrigem Milieu desintegriert.8ll Die Integritit entscheidet daher
mafigeblich dariiber, welche Techniken in der Zellkultivierung sowie PFS Verarbeitung wie z.B. Bio-
modifikation eingesetzt werden konnen. Die Integritdt kann durch chemische Vernetzung gesteigert

werden, dies beeinflusst jedoch ebenfalls die Abbaubarkeit des Systems.

1.3.2.2 Porenstruktur und -Interkonnektivitit

Die Porositit und ihr Einfluss auf die Gewebezucht wird durch die Faktoren Porenstruktur und
Poreninterkonnektivitit gepragt. Je nach zu imitierendem Organ-Typ (z.B. Leber, Niere, Blase,
Atemwege) muss ein unterschiedlicher Aufbau der ECM, welcher sowohl strukturell als auch je nach
Zell-Typ (z.B. Epithelial-, Muskel-, Nerven-Zellen) unterschiedlich ist, bertlicksichtigt werden. Zellen
unterscheiden sich u.a. in ihrer Grofe, Cluster-Neigung und, je nach Umgebungssituation, z.T. auch in
ihrer biologischen Funktion.8681 Das als Zelltrager gewahlte Geriistsystem muss dabei die
Anforderungen der Zellen an die Porenstruktur moéglichst genau erfiillen.[851 Der zu besiedelnde Zell-
trager muss flexibel gestaltet werden konnen, um stets moglichst ideale physikalische und
strukturelle, mit der natiirlichen ECM Vorlage vergleichbare Merkmale vorzuweisen.[87]

Die Zellen der menschlichen Leber setzen besondere Anforderungen an das Zelltragermaterial und

seine Porenstruktur voraus. Die Porenstruktur umfasst Faktoren wie u.a. die Dimensionalitiat bzw.
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Geometrie der Poren, ihre Grofienverteilung und Interkonnektivitit.[85] Hepatozyten sind adhdrente
Zellen, die eine gegenseitige (Zell-Zell) oder substratspezifische (Zell-Oberfldche)8889 Anhaftung mit
3D Umgebungsgeometrie bevorzugen!*?l und auch zum Uberleben benétigen[©1l,

Die Porenstruktur muss eine Penetration der Zellen in das Geriistsystem erlauben, damit sich, im
Idealfall, die Zellen im gesamten Trager verteilen kdnnen und eine vollstdndige Zellularisierung des
gesamten Tragers erreicht werden kann.[921 Nur fiir eine offene und gleichmafig verbundene Poren-
struktur ist dabei ein auch tiefes und gleichmafdiges vordringen von Zellen in das kiinstliche Gertist zu
erwarten. Die Porenstruktur eines Tragersystem sollte hierzu ausreichend viele und ausreichend
grofde Poren (Makroporen) und gleichzeitig keine zu hohe Dichte an Mikroporen vorweisen. Die
Mikroporen werden durch die Wandporositit des Trager-Netzwerks, bzw. fiir faser-basierte
Tragersysteme, den Faser-Faser-Abstand bestimmt. Es ist zu erwarten, dass sowohl der Anteil an
Mikro- zu Makroporen, aber vor allem die mittlere Grof3e der Mikroporen die Poreninterkonnektivitat

des Systems und somit die Besiedlung eines Tragers mit Zellen stark beeinflussen.

Die Poreninterkonnektivitit beeinflusst nicht nur den Zellbesiedlungsprozess, sondern auch die
kiinstliche Nahrstoffversorgung der dort ansassigen Zellen. Die Interkonnektivitit der Poren des
Systems muss maoglichst ausgepragt sein, damit das auflerhalb des Zelltragers vorliegende Néahr-
medium moglichst ungehindert in den Trager diffundieren kann. Fiir grofiere Zelltrager ist die
Nahrstoffversorgung durch die Diffusionslimitierung in einer unbewegten, statischen Kultur nicht
mehr ausreichend, um tiefer als ~1mm liegende Zellen zu versorgen.8ll Fiir grofle Zelltrager muss
daher, als weiterer ‘dufderer Faktor‘, eine dynamische Kultivierung eingesetzt werden, die eine
kiinstliche, aber permanente Konvektion von Ndhrmedium, zumindest um den Zelltrager herum,
schaffen kann.[!820] [dealerweise erfolgt die Zellkultur daher mit Hilfe eines Bioreaktors (Kap. 2.2)
welcher, je nach Bioreaktor-Technik, den Zelltrager auch durchgehend mit frischem Kulturmedium

durchstromen, also perfundieren kann (Abb. 2).[19]

N/ N\ ™\
/A:Strbmung(m/s) @ 250 pL/min B: Stromung (m/s) @ 10 pL/min /C: Strémung(m/s) @ 250 pL/min
5.000e-004 2.000e-006 5.000e-005
H 4.500e-004 1.900e-006 4.800e-005
4.000e-004 | 1.800e-006 4.600e-005
3.500e-004 1.700e-006 4.400e-005
2.500e-004 [ :
2.000e-004 1.400e-006 3.800e-005
 1.300e-006 3.600e-005
1.500e-004 1.2006-006 5 4000008
1,000e-004 1.100e-006 P 3.200€-005
I 5.0006-005 1.000€-006 3.000¢-005
0.000e+000 .
\Ohne Trager ) Mit Trager I Mit Trager )

Abbildung 2. Analyse der Stromungsverhéltnisse in einem Perfusions-Bioreaktor fiir unterschiedliche Flief3-
geschwindigkeiten. (Abbildung verwendet! aus Referenz!1%), {ibersetzt)

1 Abgedruckt mit Genehmigung: Veroffentlicht von Mary Ann Liebert, Inc. (Open Access), © Jakob Schmid et al. 2018.
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1.4 Polymerbasierte kiinstliche Zelltrager

Die bekanntesten und bedeutendsten Methoden zur Herstellung abbaubarer, kiinstlicher Gertst-
systeme, die fiir einen Einsatz in der dreidimensionalen Zellforschung Potential besitzen, sind
entweder natiirlicher Herkunft, wie dezellularisierte Organe.[151693] oder werden synthetisch
hergestellt. Es existiert eine Vielzahl an Methoden und Varianten zur Herstellung synthetischer,
Polymer basierter Tragersysteme. Als Basistechniken sind vor allem Templat-Extraktion(29.30.72.94-96],
Hydrogelierungl97-99], 3D-Druck(100.101] /-Bjodruckl102-104] Elektrospinnen (ES)[37.49.70,105-110] - Gefrier-

trocknung (engl.: freeze-drying, FD)[3344111112] oder Selbstorganisation[113114 zu nennen.

Templat Extraktion Hydrogel 3D-Druck

(( '@ £ », s

Y,

- A

Visualized motion 3D bioprinted

3D-Biodruck
3D printing process

Medical imaging 3D CAD model program tissue product

PLGA LGsung Templat

Kompressions-| Templat-

formung ' Exktraktion

e
- .'.

Abbildung 3. Beispiele polymerbasierte Tragersysteme und Basisverfahren zur Tragerherstellung. Bilder

entnommen aus Referenz: Templat-Extraktion[72], Hydrogell15], 3D-Druck(!16], Biodruck104].
(Abbildungen verwendet? aus jeweilig genannter Referenz, z.T. ibersetzt)

Fiir jede dieser Herstellungsmethoden gibt es z.T. komplexe Mischvarianten!!!7], die es ermdglichen,
dass z.B. selbstorganisierend strukturierende Hydrogele auch iiber 3D-Druck mit computergestiitzt
konstruierten Uberstrukturen hergestellt werden konnen.[118-1201 Mischtechniken erlauben die
Vorteile unterschiedlicher Techniken gezielt synergistisch zu kombinieren, um fiir die Gewebezucht
neue, ggf. flexiblere Herstellungstechniken und Trager-Eigenschaften entwickeln zu kénnen.[81.121]

Im Folgenden sind, zur Ubersicht, die in der Zelltriager-Forschung am weitesten verbreiteten und am
héufigsten verwendeten Basisverfahren zur Tragerherstellung zusammengestellt (Tab. 1). Sie gibt
Einblick in die enorme Bandbreite bisher veroffentlichter Tragersysteme. Es werden Varianten und
Eigenschaften der Trager und ihrer Herstellung, den dieser Arbeit zugrundeliegenden Merkmalen von
PLA-basierten PFS[8l gegeniibergestellt. Die ausgewahlten Beispiele legen den Fokus auf einen
Literaturvergleich mit PLA basierten, hochpordsen Tragern und den fiir die Zellkultur entscheidenden
Faktoren zur Steuerung der Porositdt, Porenstruktur, Tragerdichte, sowie Vor-/Nachteile bzw.

Limitierungen der jeweiligen Herstellungstechnik.

2 Abgedruckt mit Genehmigung: Referenz[72l © 2012 The Royal Society | Referenz!15] (Open Access) © S. M. Chin et al. 2018, | Referenz!116]
Veroffentlicht von Elsevier Ltd., © 2010 Acta Materialia Inc. | Referenz!['94 © 2016, Springer Nature.
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Einfiihrung

1.5 Herstellungsverfahren von Polymerfaser-Schwiammen

Im Folgenden werden die relevantesten Verfahren zur PFS-Herstellung aus ES-Fasern differenziert,

um Vor- sowie Nachteile der jeweiligen Technik und den Tragermerkmalen aufzuzeigen.

1.5.1 Thermisch induzierte Selbst-Agglomeration (TISA) oder Phasenseparation (TIPS)

Die Arbeitsgruppe um H. Fong hat mehrere Arbeiten veroffentlicht, die eine PFS Herstellung von ES-
Einzelfasern aus Dispersion durch entweder thermisch induzierte Selbst-Agglomeration (engl.:
thermally induced self-agglomeration, TISA, Abb. 4) und als alternative dazu, durch thermisch

induzierte Phasenseparation (engl.: thermally induced phase separation, TIPS) realisieren (Abb. 5).

Hochspannungsstromversorgung

i PCL Fasermatte
Spritze .
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Agglomerat Faserdispersion

7N

e o
i
A .30

S’

Big ]';oiltc :

Abbildung 4. Verarbeitungsschritte der Thermisch Induzierten Selbst-Agglomeration (TISA)[122] und SEM
Aufnahmen dariiber hergestellter PFS aus (A) PCLI®5], (B) PLA/PCLI%5], sowie (C) PLA/CAIt23],

(Abbildungen verwendet? aus jeweilig genannter Referenz, z.T. libersetzt)

TISA- bzw. TIPS-PFS wurden bisher bereits aus PCL[122], PLA/PCLI6465], PCL/Hyaluronsaurelé6l und
PCL/Celluloseacetat (PCL/CA)123] gefertigt und als Basis fiir Knochenbildunglé4! untersucht.

3 Abgedruckt mit Genehmigung: Referenz!221 © 2015 Wiley-VCH Verlag GmbH & Co. KGaA | Referenz!65,[1231 © 2018 Elsevier B.V.
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In der vollstindig manuellen Verarbeitung der ES-Polymerfasern zu Einzelfasern unter Einsatz von
fliissig-N,, miissen die zerkleinerten Fasern und Fasermattenstiicke mehrmals eine aufwendige
Grofientrennung (Sieben) durchlaufen, um eine ausreichende Menge an zur Weiterverarbeitung
geeigneter Fasern zu erhalten (s. Referenz(122], SI-Information). Durch die zur PFS Bildung genutzte
thermisch induzierte Faseragglomeration lassen sich die Tragereigenschaften wie Grofde, Dichte und
Faserverteilung nur indirekt und somit schwer kontrollieren. Die gebildete Struktur ist stark abhangig
von der verwendeten Temperatur und Agglomerationslaufzeit. TISA-PFS zeichnen sich daher durch
eine ungleichméfiige Porengrofien- sowie Faserdichte-Verteilung aus (Abb. 4).

TIPS-PFS weisen eine sehr gleichméafiig Porenstruktur auf, mit einer hohen Anzahl an kleinen
Makroporen (ca. 10 pm). Die TIPS-Technik muss jedoch mit Templat-Extraktion kombiniert werden,

um auch fiir die Gewebezucht relevante grofse Makroporen (bis 250 pm) zu erzeugen (Abb. 5).

Abbildung 5. SEM-Aufnahmen reprasentativer Polymerfaserbasierte Schwamme hergestellt iiber (A-C) TIPS
und (D-E) TIPS/Templat. (Abbildungen verwendet* aus ReferenzI1221)

Die Kombination mit Templaten ist jedoch mit mehreren Nachteilen verbunden,[122] dazu gehoren:
1) Schwierigkeiten in Waschprozess zum Entfernen der Template, welcher nicht immer vollstindig
ablauft. 2) Die Verdichtung der Fasern im iibrigen System (Abb. 5, D) mit negativem Einfluss auf die
Poreninterkonnektivitat des gesamten Schwammes. 3) Die stark in Abhangigkeit zur Templat-Konzen-
tration stehende Porositat des Tragers mit, bei diesen Bedingungen, hohen Einschriankungen in der
Templat-Verteilung die zur Inhomogenitit und Destabilisierung des Systems fiihren kénnen.

Die hohe Tragerdichte, der durch TIPS oder TISA hergestellten PFS, eignet sich daher primar fiir
Anwendungen mit hoher mechanischer Beanspruchung, die zudem eine niedrige Porositidt des
Tragers voraussetzen, wie die Kochen-/Knorpel Gewebezucht. Es ist jedoch anzunehmen, dass die
Eigenschaften der tiber TIPS oder TISA hergestellten PFS und die hohen Einschrankungen zur
Steuerung der Porositit bzw. Porenstruktur, eine vollstindige Zellularisierung stark erschweren und

auf Grund der niedrigen Poreninterkonnektivitat sogar z.T. unterbinden kénnten.

4 Abgedruckt mit Genehmigung: © 2015 Wiley-VCH Verlag GmbH & Co. KGaA.
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1.5.2 Selbstorganisierende Polymerfaser Gefriertrocknung (SANFD)

Durch einen auf Selbstorganisation basierenden Polymerfaser Gefriertrocknungsprozess (engl.: self-
assembly nanofiber freeze-drying, SANFD) konnen PFS-Tragersysteme mit hoher Flexibilitit und
Porositit (>99,8%) aus ES-Fasern hergestellt werden. Die Grundlagen der SANFD-Technik wurden
parallel von deutschen und chinesischen Arbeitsgruppen mit unterschiedlichen Basismaterialien
gelegt, einem Tri-block Copolymer basierend auf Poly(acrylat)] und einen Faser-Mischsysteme aus
Si0; und Poly(acrylonitril benzoxazin)®l. Die PFS werden aus ES-Fasermatten hergestellt, indem diese
zundchst geschnitten, homogen mit einem Mixer oder durch Dispergieren zerkleinert, gefrier-

getrocknet und falls notiglél durch thermische Vernetzung fixiert werden (Abb. 6).

iv,\ Dispersions
) Fasermatte medium =
7 Wiz ~
vl o v § ,
T -// & . &
Faser- s, Gefrier-
schnitt trocknung Vernetzung
p X | — : _— ‘ _—
N | | '
Elektrospinnen S

Abbildung 6. Verarbeitungsschritte der PFS-Herstellung nach SANFD. (Abbildung verwendet® aus Referenz!1))

Mit der SANFD-Technik wurden bisher PFS aus Poly(imid)[25 (PI), Poly(acrylonitril)i?2él (PAN),
Pullulan/Poly(vinylalkohol)[127], PAN/PI/Kohlenstoff-Nanoréhren(128], Alm-Borosilikat und Si0[129],
PLA/Gelatine/Apatitlé3l, PCL/Polyethylenglykol/PCL[130] und Poly(para-xylylen)131-133]1 (PPX) durch
Beschichtung iiber Gasphasenabscheidungl!34l gefertigt (Abb. 7).

Abbildung 7. Polymerfaser-Schwdmme hergestellt mit der SANFD-Technik aus elektrogesponnenen Fasern
eines (A) Poly(acrylat)®l basiertes Tri-block Copolymer (B) SiOz und Poly(acrylonitrilbenz-
oxazin)[8l, (C) Pullulan/Poly(vinylalkohol)[124, (D) Poly(imid)[*251 und (E) Aluminium-Boro-
silikat/Si02[129], (Abbildung verwendet’ aus jeweiliger Referenz)

Die Arbeiten unterscheiden sich lediglich in den fiir den Trager eingesetzten Basismaterialien sowie

dem letzten Schritt der PFS Vernetzung, welche entweder thermischi34127.130.135] oder chemischl[3563]

5 Abgedruckt mit Genehmigung (angepasst/iibersetzt): Referenz®ll © 2018 American Chemical Society. Abgedruckt mit Genehmigung
(angepasst). | Referenz!®l (Open Access) © 2015 Die Authoren, Published by Wiley-VCH Verlag GmbH & Co. KGaA, | Referenz8! © 2014,
Springer Nature | Referenz!24l © 2017 Wiley-VCH Verlag GmbH & Co. KGaA, | Referenz!'?5], © Die Autoren, einige Rechte vorbehalten;
exklusiver Lizenznehmer AAAS. Vertrieb unter CC BY-NC 4.0-Lizenz.
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erfolgt. Die hergestellten Trager bieten hohes Potential sowie aufiergewdhnliche Eigenschaften als
Funktionsmaterial(136] zur Ol-H,0 Trennungl35] als Triger fiir Katalysatoren[!37], Medikamentel138],
sowie fiir thermische, elektrische wie auch akustische Isolation und Flammschutz-Anwendungen(129],
Die Vorteile von SANFD liegen darin, dass sich die Eigenschaften der elastischen PFS prazise
einstellen und kontrollieren lassen. So ist es z.B. méglich, auf gezielte strukturelle Ahnlichkeiten der
ECM Vorlage einzugehen und PFS mit definierten und vor allem reproduzierbaren Merkmalen
herzustellen. Die SANFD-Technik erlaubt, durch gezielte Kristallisation des Dispersionsmediums, den
Aufbau der Porenstruktur zu modifizieren.[139] PFS konnen zudem in beliebiger Grofde, Form und
Gestalt hergestellt werden.[8] Die Vernetzung kann dabei auch unter relativ ‘sanften’ Bedingungen
erfolgen, sodass, je nach Basismaterial, auch eine kurze Temperierung bei 60 °C (M1) ausreicht.[81l

Mit Hilfe der SANFD-Technik wurde auch die Herstellung abbaubarer PFS auf Basis von
PLA/Gelatine3435] realisiert (Abb. 8, A) und fiir Gewebezucht Forschungen eingesetzt. Durch die
Mischung von PLA mit naturbasierten Polymeren wie Gelatine kann die Hydrophilie und Zellaffinitat
eines Zelltragers gesteigert werden (Kap. 1.7.1). Das Mischverfahren kommt jedoch auf Grund der
Loslichkeit von Gelatine nicht ohne zusitzliche, z.T. gesundheitlich bedenkliche chemischel3563]
und/oder radikale Vernetzungsstrategien mit hohen Temperaturenl14 von bis zu 180-190 °C[3463]
aus. Die erhaltenen Strukturen zeichnen sich durch eine ungleichmifiige Faserverteilung aus (Abb. 8,
B), welche grofdtenteils aus sehr engmaschigen Mikroporen (~1-5 pm) und vereinzelten, scheinbar
zufdllig auftretenden Makroporen (10-200 um) besteht. Erstere besitzen eine vergleichbare Dichte
wie ES-Fasermatten, was sich in einer oberflachlichen Zellbesiedlung der Trager aus PLA/Gelatinel35]

wie auch PLA/Gelatine/Hyaluronsaurel34] PFS wiederspiegelt.

Abbildung 8.  Struktur von PLA/Gelatine PFS. (A) Fotographiel35l und (B) SEM-Aufnahme.34

(Abbildung verwendets aus jeweiliger Referenz)
Neben den der vorliegenden Arbeit zugrundeliegenden Forschungen existierten bisher keine
alternativen Verfahren mit vergleichbarer Flexibilitit zur SANFD-Technik, die zur Herstellung von
PFS aus rein synthetischen Materialien eingesetzt wurden und keine chemische Vernetzung
benotigen. Ein allgemeiner Nachteil aller synthetischen Herstellungstechniken ist weiterhin, dass der
Tréger sich zur Sterilisierung eignenl141.142] und nachtréglich mit Zellen besiedelt werden muss.[143]

Die einzelnen Schritte zur Herstellung von PFS nach SANFD werden im Folgenden zusammengefasst

6 Abgedruckt mit Genehmigung: Referenz35 © 2016 Elsevier B.V. | Referenz34 © 2016, American Chemical Society.
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und genauer durchleuchtet. Der Uberblick aller ihr zugrundeliegenden Verfahren greift wichtige

Aspekte der Systemdynamik der einzelnen PFS-Herstellungs- und -Verarbeitungsschritte auf.
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1.6 Einzelschritte und Systemdynamik der Polymerfaser-Schwamm Herstellung

1.6.1 Systemdynamik von Polymerfaser-Schwamm Zelltrigersystemen

In diesem Kapitel wird die Systemdynamik aller fiir die PFS-Herstellung nach SANFD beteiligten
Einzelschritte und ihrer Zusammenhange erlautert (Abb. 9), um die (Bio)chemischen (Kap. 1.3.1)
sowie physikalischen Einflussfaktoren (Kap. 1.3.2) und die Moglichkeiten zur Kontrolle der ES-Fasern,
PFS-Trager Porositat und Zellbesiedlung zusammenzufassen.

Die Verarbeitung des Polymers zu PFS umfasst mehrere Einzelschritte: Materialwahl, ES, Faser-
Schnitt, Gefrieren, Gefriertrocknen, Vernetzung und (Bio)Modifikationen sowie ggf. Struktur-
modifikationen (Anhang). Jeder Einzelschritt umfasst dabei wieder eigene Einflussfaktoren, welche
zusammen die spatere Zelltragerbeschaffenheit und dessen physikalisch-mechanische Eigenschaften,

also die PFS-Merkmale abbilden.

. Salz-Strukturierung Dauer
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Abbildung 9. Systemdynamik der PFS-Herstellung nach SANFD. Alle Hauptschritte (Hexagon-Zentrum) und
Einflussfaktoren (Hexagon-Ecke), von der Materialwahl bis zur Zellkultivierung, sind eingeteilt
in (gelb) chemische, (griin) biologische und (blau) physikalische PFS Trager-Merkmale.
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Die Faktoren der einzelnen Herstellungsschritte und ihr Einfluss auf die Tragerbeschaffenheit kann
mitunter stark voneinander abhdngig sein. Die Abhdngigkeit kann entweder antagonistisch oder
synergistisch die aus den Faktoren resultierende Beschaffenheit des Tragersystems und somit die
Merkmale des Zelltragers pragen. Ein Beispiel fiir einen antagonistischen Zusammenhang ist die
gewdhlte Faserdichte auf die Trager-Porositdt und Integritat: Die Materialintegritat ist ein fir die Zell-
kultivierung und die Zelltrager-Anwendung wichtiges physikalisches Merkmal (Kap. 1.3.2). Durch die
Faserdichte kann die Integritit des Tragers leicht gesteuert werden, sie beeinflusst aber auch andere
Eigenschaften. Eine hohe Faserdichte steigert die mechanische Belastbarkeit, senkt jedoch die
mittlere Porengrofe und somit die Porositit (Poren-Grofde, -Struktur, -Interkonnektivitit) des
Trégers, welche die Penetration von Zellen beeinflusst (Kap. 1.3.1).

Um die Komplexitit der Experimente zur z.B. Bestimmung der mechanischen Belastbarkeit des
Tragersystem oder seiner Zellkultivierung niedrig zu halten und Vergleichsbedingungen zu schaffen,
miissen die inneren Faktoren systematisch variiert werden. Nur so kénnen die von lhnen aus-
gehenden Einfliisse z.B. auf den Zellbesiedlungsprozess unabhingig voneinander analysiert werden.
Dies gilt z.B. fiir die vom gewdahlten Trager-Basismaterial oder der Struktur ausgehende Einfliisse die
parallel mit unterschiedlichen Zelltypen derselben Serie und ergdnzenden Replika, unter statischer

(M1) oder dynamischer Kultur (M2) untersucht werden kénnen.

1.6.2 Material Wahl - Polylactid

Die wichtigsten Eigenschaften von PLA basieren sowohl auf den fiir die Zellkultivierung relevanten
biochemischen Merkmalen Biokompatibilitit und Abbaubarkeit (Kap. 1.3.2), aber auch auf die
chemischen Eigenschaften und die daraus resultierende Verarbeitbarkeit von PLA. Dazu zdhlen
Verfahren unter Einsatz thermoplastischer Methoden wie Spritzguss, Blasformen, Folienherstellung,
Schmelzextrusion durch z.B. 3D-Druckl(144, Schmelzelektrospinnen(145] usw.[146]; und Methoden unter
Verwendung der Loslichkeit von PLA zur Faserherstellungll47l, Partikelherstellung, Phasen-
separation(!8], Gefriertrocknen(3%, Schdumenl(14] und Selbstorganisation[113], usw.

Es ist anzumerken, dass unter Einsatz von thermoplastischen- oder l6semittelbasierten Methoden zu
beriicksichtigen ist, dass die Verarbeitung mit einem thermisch- oder hydrolytischl150 gesteuerten
Abbau, aber auch einem Umstrukturierungsprozess von PLA einhergehen kann.[14¢] Diese Faktoren
bestimmen die Material- und somit die spateren PLA-PFS Eigenschaften. Sie werden durch chemische

bzw. makromolekulare Faktoren beeinflusst, die im Folgenden kurz erldutert werden.

Stereoisomerie und Kristallinitat

Es existieren mehrere unterschiedliche PLA Varianten, welche auf die Stereoisomerie des chiralen
Lactid-Molekiils (Abb. 10, oben), dem Baustein der PLA Polymerkette zuriickzufiihren sind. Je nach
Ausrichtung der Methylgruppe der Wiederholungseinheit des Polymers (Abb. 10, Mitte) liegt PLA
entweder z.B. isotaktisch als kristallines PLLA bzw. PDLA vor; oder als Mischung aus beiden, z.B.

ataktisch als amorphes PDLLA (Abb. 10, unten).[!51 Die Taktizitdt, welche entweder isotaktisch (Nur
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R/S) (Abb. 10, Mitte), ataktisch (zuféllig R/S) oder syndiotaktisch (alternierend R/S) sein kann

(Abb. 10, unten), bestimmt auch die maximal erreichbare Kristallinitit des verwendeten PLA.[151]

o} 0] o}

HaC
* O 0O
o_ * o P, o P,
CH3 CHj CH3z
O o) o}

D,D-Lactid Meso-Lactid L,L-Lactid
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> 'ON;)L) ~__-OH ! 0 ' OH
HO™F ,O/ﬁ]/ HO™ 2 & Fot
‘ n ) H n
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HyC” 2 | | H? :
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Abbildung 10. Chemische Struktur der Lactid-Diastereomere sowie den Polymeren PDLA, PLLA und PDLLA
hergestellt aus den beiden D,D- bzw. L,L-Lactid Enantiomeren bzw. Meso-Lactid.

Die unterschiedlichen Taktizitdten fithren aber auch generell zu Unterschieden in den mechanischen
Eigenschaften von PLA und beeinflussen neben dessen Kristallinitdti8l, auch Abbaubarkeitl1s0],
Loslichkeit, Schmelzpunkt und Glaspunkt.[!51] Die Taktizitat ist daher nicht nur besonders wichtig fiir
die ES-Verarbeitung von PLA zu Polymerfasern (Kap. 1.6.3) sowie den Schneide-Prozess (Kap. 1.6.4),
sondern auch fiir nahezu alle darauffolgenden Prozesse (Vernetzung, Modifizierung) der Verarbeitung
damit hergestellter Tragersysteme.

Die Steifigkeit des Polymers ist neben dem E-Modul und der Reifdehnung eine der wichtigsten
mechanischen Eigenschaften von PLA und daraus hergestellter Polymerfasern(79l. Sie werden maf3-
geblich durch die Kristallinitat beeinflusst und sind entscheidend fiir die ‘Faser-Kontrolle in der PFS-
Entwicklung (Abb. 9), vor allem im Schneide-Prozess (Kap. 1.6.4). Der im Produkt vorherrschende
Grad der Kristallinitdt (o) wird entweder tliber die thermische Vorgeschichte, die Verarbeitung oder
thermische Nachbehandlung gesteuert (M1).[791 Das Molekulargewicht beeinflusst die Viskositat und

somit die generelle Spinnbarkeit des PLA-Polymers.[152]
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1.6.3 Elektrospinnen - Herstellung von abbaubaren Polymerfasern

Die Herstellung von Mikro- bzw. Nano-Fasern durch Elektrospinnen (ES) ist der erste Aspekt der
Systemdynamik zur Faser-Kontrolle in der PFS-Herstellung. ES umfasst die Verarbeitung eines
entweder thermoplastischen Polymers aus der Schmelze (Schmelz-ES), oder eines gelosten Polymers
aus Losung (Abb. 11) und Varianten davon.['s3] Mit Uberschreiten der Energie der Oberflichen-
spannung durch gezielte Anpassung der angelegten elektrischen Spannung wird iiber einen Taylor-
Konus (Abb. 11, rechts) ein von der Oberfliche der Polymerlosung ausgehender Fliissigkeitsstrahl
gebildet, welcher im Verlauf seines Weges bis zum Kollektor trocknet und dort als Fasermatte einer
Endlosfaser aufgefangen wird. Durch die Verarbeitung von PLA iiber ES werden dhnlich wie durch
Abschrecken aus der Schmelze hoch amorphe Strukturen gebildet. Durch ES kénnen nahezu alle
loslichen Polymere in Endlosfasern mit einem Durchmesser von wenigen Nanometern bis mehreren

Mikrometern realisiert werden.

Spritze mit ‘\ Polymerlosung Fasermatte Taylor-Konus
kV =
Spannung
Drehkollektor-
Trommel

Abbildung 11. Der Elektrospinnprozesses zur Herstellung von Polymer-Fasermatten. Schematischer Aufbau
zur (links) Illustration des Spinnvorganges, (mittig) elektronenmikroskopische Aufnahme von
elektrogesponnenen PLA-Fasermatte; (rechts) Schema: flussratenabhangiger Taylor-Konus.

Elektrospinn-Einflussparameter und Techniken

Der Spinnprozess aus Losung ist abhingig von unterschiedlichen Variablen:[153]

1) Polymer: Loslichkeit, Molekulargewicht, Ladung, Konzentration, usw.
2) Losemittel: Polaritdt, Dampfdruck, Leitfahigkeit, usw.
3) Eigenschaften der Polymerlosung: Homogenitit, Rheologie, Leitfahigkeit, Viskositat, usw.

4) Spinn-Umgebung: Relative Luftfeuchte, Temperatur, Spinndistanz zum Kollektor, usw.

ES bietet durch die zur Verfiigung stehende Bandbreite moglicher Losemittelsystemell54 Kontrolle
liber den Faserdurchmesser(ss], ihre Mikro-[56] und Makro-Struktur(157l sowie Fasergeometriel!58]
eine Vielzahl an Steuerungsmoglichkeiten zur Variation der Nanostrukturierung von Faser basierten
Tragersystemen.['59 Die Fasern werden in der Regel in Form von Fasermatten auf einem Kollektor
gesammelt, wobei Fasermatten je nach Kollektorsysteml[105160] sowie verwendeter Parameter unter-
schiedliche Faserorientierungen(!57] aufweisen konnen. Weitere ES-Varianten basieren z.B. auf dem

Einsatz von Dispersionen(61l, Emulsionen(62] oder dem Einsatz komplexer Diisensystemel161.163],

25



Einfiihrung

1.6.4 Faser-Schnitt - Herstellung von Faserdispersionen
Der Schnittprozess von elektrogesponnen Mikrofasern ist der zweite Aspekt der Systemdynamik zur
Faser-Kontrolle in der Schwammbherstellung. Er umfasst den Schnittprozess von ES-Fasermatten in

homogene Faserdispersionen fiir die Gefriertrocknung zu PFS.

1.6.4.1 Verfahren zur Herstellung von kurzen Nano- und Mikrofasern

Der Schnittprozess in der Herstellung von PFS basiert stehts auf der Vorzerkleinerung der Vorstufe,
der ES-Fasermatte, und ihrer anschliefienden Dispergierung in Einzelfasern. Als Vorstufe sind neben
ES-Fasermatten auch thermisch gestreckte, elektrogesponnene Faserbtindell*2¢l verwendbar.

Der Schneideprozess in einzelne Fasern erfolgt entweder durch Mahlenl64122], Mixenl681] oder
Dispergieren(8135] (Abb. 12). Diese Techniken resultieren jedoch alle etwa gleichermafien in einer
breiten Faserlangenverteilung mit einem hohen Variationskoeffizient (CV), also einem prozentualen
Anteil der Standardabweichung zur mittleren Faserldnge, von ca. 70-90 %l812¢]. Eine alternative
Methode zur Herstellung von kurzen Nano- bzw. Mikrofasern aus PLA basiert z.B. auf Scherstreckung
von Polymerlésungen (CV 73%)(¢4. In wenigen Féllen erlaubt der ES-Prozess selbst die direkte
Herstellung von kurzen Polymerfasern aus z.B. Zelluloseacetatl165.166l. Als Steuerungsmoglichkeit dient
hierbei die Flussrate bzw. angelegte Spannung, oder der Einsatz von geladenen Nanopartikeln. Die so

hergestellten Fasern besitzen jedoch, durch die dabei wirkende Streckung der Einzelfaser, einen sehr

ungleichmafdigen Durchmesser entlang der Faser.

Abbildung 12.  Einzelfaser-Aufnahmen nach A) Mahlenl22], B) Mixenl12¢], C) Dispergierenl(!3s], D) Cryo-

Schnittl126] hergestellt aus (A-C) elektrogesponnenen Fasermatten und (D) Faserbiindeln.
(Abbildung verwendet” aus jeweiliger Referenz)

Die gezielte Herstellung von gleichmafdigen Fasern mit definierter Linge und Durchmesser sowie
zugleich jeweils schmaler Grofdenverteilung ist anspruchsvoll, aber z.B. durch Cryo-Schnitt von
elektrogesponnenen und thermisch gestreckten Faserbiindeln ebenfalls moglich.[126] Auf diese Weise
konnen definierte Faserldngen mit einem CV von 15 % hergestellt werden. Im Vergleich zu den
anderen Techniken ist der nur geringe Durchsatz die Haupt-Einschrankung des Verfahrens. Die so
hergestellten Fasern sind dafiir ideal, um den Einfluss der Faktoren Faser-Lange, Durchmesser sowie

Dispersitat auf die mechanischen Eigenschaften von PFS zu analysieren.[12¢]

7 Abgedruckt mit Genehmigung: Referenz!122], © 2015 Wiley-VCH Verlag GmbH & Co. KGaA | Referenz (1261 (Open Access) © 2020 X. Liao
et al,, Veroffentlicht von Wiley-VCH Verlag GmbH & Co. KGaA | Referenz!!35! © 2015, American Chemical Society.
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1.6.4.2 Einflussfaktoren der Faser-Dispergierung

Eine Vielzahl unterschiedlicher Einflussfaktoren bestimmen den Verlauf des Schnittprozesses von
Fasermatten mit einem Mixersystem und die dabei erhaltene Homogenitit, Faserldnge und
Dispersitit. Zu den Parametern, die fiir die weitere Verarbeitung von elektrogesponnenen PLA
Fasermatten zu Faserdispersionen wichtig sind, zdhlen A) Material- und Umgebungsfaktoren, sowie

B) Dispersionsmedium- und Stabilitatsfaktoren:

[ Mechanisch: Faser-Durchmesser, Material-Harte, -Steifigkeit, -Reifédehnung, usw.
A - Materialchemisch: Glaspunkt, Benetzbarkeit, Dichte, usw.
| Umgebung: Schnitt-Temperatur, -Dauer, -Umdrehungsgeschwindigkeit, usw.
[ Dispersionsstabilitat: Homogenitét, Flockulation, Sedimentation, Blasenbildung, usw.
B - Dispersionsmedium: Polaritat, Dichte, Kristallitgr6fse und Rheologie teil-gefrorener Systeme usw.
| Rheologie: Faser-Lange, -Konzentration, -Flexibilitat, usw.

Im Schnitt-Prozess wird die iiber ES hergestellte Fasermatte in zundchst kleinere Stiicke und
anschliefSend moglichst vollstidndig in Einzelfasern dispergiert. Hierauf iiben alle obig genannten
Einflussfaktoren einen Beitrag aus. Das korrekte Zusammenspiel und das Finden einer Balance
zwischen diesen Faktoren entscheidet iiber die spateren Eigenschaften der Faserdispersion. Die
Qualitidt der geschnittenen Fasern und somit der Faserdispersion beeinflussen die Qualitit des

Schwammes. Die wichtigsten Faktoren und Zusammenhange werden im Folgenden erldutert.

1.6.4.3 Material- und Umgebungsfaktoren

Der Erfolg des Schnittprozesses ist mafdgeblich von den mechanischen Eigenschaften (Harte,
Steifigkeit, Reiffdehnung usw.) des Materials, z.B. des verarbeiteten Polymers (Kap. 1.6.2) und daraus
hergestellter Fasern abhangig. Im Folgenden werden die wichtigsten Faktoren anhand von Beispielen
erldutert. Der hergestellte Faserdurchmesser und die Kristallinitdt des PLA haben Einfluss auf die
mechanischen Eigenschaften der Einzelfasern, der Fasermatte und ihrer Fasermattenstruktur.l167l Der
Schnittprozess wird somit auch durch das zur Herstellung der Fasermatte verwendete
Kollektorsystem und u.a. der Verteilung der Faserorientierungl168l, dem Molekulargewicht und der
Kristallinitat(69] des Polymers nach z.B. thermischer Behandlung oder Streckung bestimmt, sodass
sehr viele Faktoren den mechanischen Schnittprozess prigen. Sie bestimmen Schnitt-Dauer, den
Erfolg des Schnittprozesses und die spatere Qualitdt der Dispersion.

Eine Gewichtung der Einflussfaktoren ist dadurch auch neben wenigen Auffélligkeiten, die sich aus
dem Schneide-Prozess ableiten lassen, enorm erschwert. Neben Materialunterschieden hat auch die
Benetzbarkeit der Fasermatte durch das Dispersionsmedium sowie die Umgebungstemperatur einen
merklichen Einfluss auf den Schnittprozess. Dieser ist fiir Polyacrylat basierte Fasermatten in Dioxan
in weniger als einer Minute abgeschlossen.l¢l PLA-Fasern mit identischem Faser-Durchmesser und als

Fasermatte mit nahezu identischer Strukturierung zum Polyacrylat-System, miissen unter analogen
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Bedingungen (in tBuOH/H20) mindestens 20-60 Minuten geschnitten werden, um eine vergleichbare
Dispergierung zu erreichen.l8ll Hydrophilierte PLA-Fasermatten sind in tBuOH/H;0 in unter flnf
Minuten Schnittzeit bereits homogen dispergiert (M2).

Der Schnittprozess von Fasern hergestellt aus PLA (Reiffdehnung <10 %) ist gegeniiber von
Polymeren wie PCL (Reifdehnung 600 %)[170] wesentlich einfacher. Dies zeigt sich spatestens daran,
dass sich elektrogesponnene und somit amorphe PCL-Fasermatten bei Raumtemperatur in
tBuOH/H,0 Losung wie zahes Gummi verhalten und den Schnitt vollstindig unterbinden. Dies kann
nur durch tiefe Temperaturen und Verminderung der makromolekularen Beweglichkeit verhindert
werden. Der Zerkleinerungsprozess von PCL-Fasermatten ist unter tief-kalten Bedingungen sogar

tiber Mahlen moglich (Kap. 1.5.1).[122]

1.6.4.4 Wahl des Dispersionsmediums und Stabilitidtsfaktoren

Es kann nur ein gleichmafdiger PFS gebildet werden, wenn die Faserdispersion liber den Zeitraum der
Zugabe in den Gefriertrocknungsbehélter und der vollstindigen Kristallisation des Mediums wahrend
des Einfrierens stabil bleibt. Die Zusammensetzung des Dispersionsmediums flir den Faser-Schnitt
wird daher entsprechend den Eigenschaften des Fasermaterials gewahltlé881] damit eine Benetzung,
Dispergierung und Stabilisierung der geschnittenen Fasern moglich ist. Das Dispersionsmedium wird
in Bezug auf seine Polaritit und Dichte gewdhlt, um Flockulations- als auch Sedimentations-
erscheinungen durch hohe Unterschiede in Dichte sowie Polaritit zwischen Faser und Medium zu

vermeiden. Die genannten Faktoren werden im Folgenden genauer erlautert.

Benetzbarkeit, Flockulation, Sedimentation

Die Benetzbarkeit beschreibt die Interaktion eines Materials mit einer Fliissigkeit. Viele Faktoren
bestimmen die Interaktion, welche in der Regel durch den Kontaktwinkel ausgedriickt wird. Zu den
wichtigsten Faktoren gehoren die Hydrophilie des Materials sowie die Polaritat der Fliissigkeit. Fiir
beide ist die Anwesenheit funktioneller Gruppen, fiir das Material auferdem die Topografiell71]
entscheidend. Der Kontaktwinkel wird von allen Faktoren beeinflusst und zeigt ob ein Material
hydrophile (wasserzuneigende), oder hydrophobe (wasserabneigende) Eigenschaften vorweist.[1]
Die Materialoberfliche und ihre Benetzbarkeit beeinflusst die Neigung dispergierter Nanosysteme
und somit auch von Polymerfasern zu Flockulation und Sedimentation.[!72] [st der Grad der Wechsel-
wirkung zwischen den Fasern hoher als zwischen Faser und Dispersionsmedium, tendieren die
Einzelfasern zu flockulieren. Flockulation beschreibt den Prozess der Partikel-Agglomeration zu
Flocken-formigen Aggregaten, die je nach Grofde und Dichteunterschied der Faser zum Dispersions-
medium zur Abscheidung, also zu Sedimentation, oder Aufschwimmen der Fasern fiihrt.[12]

Die dispergierten Faserstiicke miissen vom Dispersionsmedium benetzt und im zur Verfiigung
stehenden Medium gleichmafiig verteilt werden kénnen, um homogene und reproduzierbare PFS

herstellen zu kdnnen. Neben dem Prozess der Flockulation und der Abscheidung von dispergierten
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Einzelfasern sind auch unvollstindig zerkleinerter Fasermatten-Stiicke in der Faserdispersion ein
Qualitatsfaktor fiir den spateren PFS. Zur Vermeidung ist vorrangig die Durchmischung der
Dispersion wahrend des Schnittprozesses zu gewahrleisten, daher sollte die Faserdispersion wahrend
der Schnitt-Zeit verdiinnt vorliegen. Dies hat den Hintergrund, da das Dispersionsmedium sonst
wahrend des Schnittprozesses gelartige Eigenschaften erhalt, wodurch die Durchmischung wahrend
der Dispergierung und die Faserlangenverteilung negativ beeinflusst werden. Dieses Verhalten ist mit
den rheologischen Eigenschaften konzentrierten Fasergruppierungen zu erklaren, wie im nachsten

Kapitel erlautert wird.[173]

Rheologische Faktoren - Faserlinge und Konzentration

Die Faserlinge sowie der CV der Lingenverteilung, der im Schnitt-Prozess erhalten wird, ist
entscheidend fiir die Eigenschaften des Schwammes.[12¢6] Die Fasermatte muss daher im Verlauf des
Schnitt-Prozesses gleichmafig zerkleinert und dispergiert werden, denn dies erlaubt, die erhaltene
Faserldngenverteilung moglichst schmal zu halten.

Der Einfluss der Faserldnge kann an einem konzeptionellen Modell zweier in Losung vorliegender
Polymerfasern erldutert werden. Die Faserlinge bestimmt die Wahrscheinlichkeit der Uberlappung
beider Fasern und somit die mogliche Anzahl an Kontaktpunkten, die wiederum die spateren
Vernetzungspunkte im Fasergeriist des PFS bilden. Kurze Fasern konnen demnach ein weniger
stabiles Netzwerk aufbauen und neigen eher zu Sedimentation. Es ist analog zu vergleichbaren
Systemenl!!2¢él aquch flir PLA-Fasern anzunehmen, dass die mechanische Belastbarkeit des PFS umso
hoher ausfillt, je langer die Fasern sind und je mehr Vernetzungspunkte bei vergleichbarer Poren-
struktur im Vernetzungsschritt (Kap. 0) gebildet werden kénnen.

Je langer geschnitten wird, desto kiirzer wird die mittlere Faserlange und desto schmaler wird die
Faserlangenverteilung.[127] Gleichzeitig miissen aber alle Fasermattenstiicke vollstindig dispergiert
werden, um Inhomogenitdten durch Defekte zu vermeiden. Defekte sind unvollstiandig dispergierte
Stiicke der Fasermatte die sich in Form noch intakter Mattenreste, dichter Faserstriange oder Faser-
knduel zeigen. Defekte beeintrachtigen die Homogenitdt sowie die Reproduzierbarkeit des PFS-
Systems und es ist zu erwarten, dass sie auf Grund ihrer punktuell sehr hohen Faserdichte auch einen
negativen Einfluss auf den Verlauf einer Zellularisierung haben. Es ist daher wichtig, die

Dispergierung so lang wie notig durchzufiihren, die Schnitt-Zeit aber so kurz wie méglich zu halten.

Je langer die Fasern im Mittel sind, desto hoher ist jedoch auch der zu erwartende Einfluss auf die
rheologischen Eigenschaften der Faserdispersion. Diese werden vor allem durch das Aspektverhaltnis
der Einzelfasern, aber auch durch ihre Flexibilitidt (E-Modul und Tragheit) bestimmt.[173] Dicke Fasern
besitzen eine niedrigere mechanische Flexibilitit, die sowohl die Interaktion mit anderen Fasern, als
auch die Verteilung im Dispersionsmedium bestimmt. Dickere Fasern neigen aber auch, auf Grund
ihrer hoheren Masse, verstirkt zu Sedimentation und gefdhrden so die Dispersionsstabilitit und

Homogenitat des Systems.[173]
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1.6.5 Gefriertrocknung - Herstellung roher Polymerfaser-Schwimme

Der Prozess der Gefriertrocknung (engl.: freeze-drying, FD) von Faserdispersionen umfasst mehrere
zu Uberwachende Einzelschritte (Abb. 13): 1) Befiillung und kontrollierte Homogenisierung der
Faserdispersion im FD-Behiltnis; 2) Kontrolliertes Gefrieren und Steuerung der Kristallisation der
Faserdispersion zur Porenstrukturierung; 3) Sublimation des Dispersionsmediums unter Vakuum
zum Erhalt des Roh-Schwammes.

Gefriertrocknung von (v.a. PLA basierten) PFS ist ein Muss und kann bisher nicht z.B. durch einfache
Trocknung an der Luft ersetzt werden, da das Schwammgeriist ansonsten vollstdndig kollabiert. Auch
weitere Faktoren beschranken die Modifizierbarkeit von PLA-PFS, dazu zahlt vor allem die
Dispersionsmittelstabilitit, wie sie in Lose-/Antilosemittel-Systemen in der Beschichtung von PFS zu
Tragen kommt (M2). Die Gefriertrocknung als notwendiger, letzter Arbeitsschritt jeder PFS
Verarbeitung ist daher ein wichtiger Bestandteil nicht nur der Herstellung, sondern auch der

Modifizierung (M2; Anhang) von PFS, welcher eingehalten und genau kontrolliert werden muss.

s 4

Druck (bar)

-

gas-
formig

Temperatur (°C)

Homogenisierung

Abbildung 13.  Verlauf der Gefriertrocknung (FD) zur Herstellung von PFS. (1) PLA-Faserdispersion A) vor und B) nach
Homogenisierung im FD-Gefaf? (Glas); (2) FD-Prozess: Mit a) Gefrieren, b) Vakuumtrocknen durch
Sublimation des Dispersionsmittels. Schematisch gezeigt: (rechts, oben) Temperatur-/ Druck-Verlauf der
Gefriertrocknung im Phasendiagramm von ¢-BuOH[1741 und (rechts, unten) Faserverteilung vor
Kristallisation des Dispersionsmediums und nach Abschluss des FD-Prozesses.

Die Uberwachung des Gefriertrocknungsverlaufs dient vorrangig zur Steuerung der Qualitit von PFS
und ihrer gezielten Porenstrukturierung, wie in den folgenden Kapiteln gezeigt und fiir die einzelnen

Aspekte der Systemdynamik zur Porositatskontrolle diskutiert wird.

1.6.5.1 Homogenisierung der Faserdispersion

Zur Gewdhrleistung der Qualitit eines PFS ist die Homogenisierung der Faserdispersion im FD-
Behilter entscheidend (Abb. 13). Hierbei liben die rheologischen Eigenschaften und das Verhalten
der Polymerfasern in Dispersionll73] einen enormen Einfluss auf die gleichmaflige Verteilung der

Fasern im FD-Behdlter aus. Die Homogenitdt der Faserdispersion im FD-Behdlter entscheidet
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vorranging, neben Faktoren wie der Dispersionsstabilitit (Kap. 1.6.4.4), iiber die Gleichmafdigkeit der
Faserverteilung und somit die finale Integritit des hergestellten PFS.[81]

Die rheologischen Eigenschaften ‘konzentrierter Fasersysteme‘l173], dies gilt fiir PLA Mikrofaser-
dispersionen bereits bei einer Konzentration von weniger als ca. 2 mg/cm3, resultieren in einer
bevorzugt ungleichmafligen, asymmetrischen Faserverteilung im FD-Behélter direkt nach ihrer
Zugabe (Abb. 13, A). Die asymmetrische Verteilung kann nur durch gezielte Homogenisierung, dies
sind u.a. Prozesse, wie z.B. Riihren oder Schiitteln, ausgeglichen werden (Abb. 13, B).

Hierbei ist anzumerken, dass symmetrische Prozesse, wie sie z.B. durch den Energieeintrag eines
Hochfrequenz-Riittelinkubator erzeugt werden konnen, vor allem bei langfristiger Einwirkung keine
gleichmaflige Verteilung der Fasern liefern. Der symmetrische Schiittelprozess fiihrt bevorzugt
wieder zur asymmetrischen Verteilung der Fasern im nahezu gesamten Behdltnis, vor allem an der
Grenzschicht zur Luft. Dies ist daran zu erkennen, dass die Fasern sich von der Behalterwand
distanzieren und im Zentrum des Behdlters konzentrieren. Die rheologischen Eigenschaften
erschweren die Homogenisierung von kleinen FD-Behaltern bzw. Bereichen mit schmalen Strukturen
daher wesentlich. Dies gilt auch fiir den Einfluss von Fremdkérpern im Dispersionssystem, dazu
zdhlen u.a. Luftblasen und Nadeln, wie sie z.B. in der Mikrokanalstrukturierung (Anhang) Einsatz
finden. Mangelnde Homogenisierung fiihrt zu ungleichmifdigen und somit destabilisierten sowie

leicht briichigen Schwammkdrpern und hohem Probenausschuss.[81]
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1.6.5.2 Porositiatskontrolle in der Polymerfaser-Schwamm Herstellung
Die Wahl des Dispersionsmediums und seiner Kristallstruktur wie auch die Wahl des Temperatur-
gradienten sowie das Temperaturprofil im Gefrierprozess der FD bilden die wichtigsten Aspekte der

Systemdynamik zur Porositdtskontrolle fiir PFS, wie im Folgenden erldutert wird.

Zusammenhang zwischen Kristallwachstum- und Porenstruktur

Die Kontrolle liber den Kristallisationsprozess wahrend des Gefrierens des Dispersionsmediums
erlaubt die gezielte Steuerung der Porenstrukturierung von PFS (Abb. 14). So kann direkt Einfluss auf
die Porositat des Systems und die mechanischen Eigenschaften der PFS genommen werden. Die
Steuerung des Kristallit-Wachstumsverlaufs ist vor allem zur flexiblen Anpassung des Systems, an z.B.

unterschiedliche biozelluldre Anforderungen der Gewebezucht, von hoher Bedeutung (Kap. 1.3).

A Zufélliges Kristallwachstum B Einseitig gerichtetes Kristallwachstum

Abbildung 14. Porenstrukturierung von PFS in Abhingigkeit von Dispersionsmedium und Temperaturprofil.
[llustration des Kristallisationsverlaufs: (oben) Fasern und Kristallite, (unten) Fasern und
Poren nach Gefriertrocknung. Fall A) Zufilliges Kristallwachstum, wie es in der Regel bei
Gefrierprozessen mit ungerichteter Kiihlung des FD-Behilters eintritt. Fall B) Einseitig
gerichtetes Kristallwachstum, typisch fiir Kithlung von nur einer Seite des FD-Behalters.

Zu den wichtigsten Faktoren der Porenstrukturierung gehoért das verwendete Faserdispersions-
medium und die angelegte Temperatur. Sie bestimmen die Faserverteilung, Porengrofie und Poren-
struktur, sowie die daraus resultierende (An-)Isotropie und Poreninterkonnektivitit des PFS. Je nach
Dispersionssystem, Temperatureinstellung und Temperaturprofil erfolgt eine Kristallisation des
Dispersionsmediums entweder zufillig bzw. multidirektionallé81] (Abb. 14, A), oder gerichtet, also z.B.
konzentrischl175] oder von unten nach oben (Anhang; Abb. 14, B). Ohne spezielle Kontrolle der
Temperatur oder des Temperaturgradienten im FD-Behélter, werden vorranging ungerichtete Poren-
strukturen gebildet (Abb. 15).

Dartiber hinaus gibt es Moglichkeiten zur Porenstrukturierung durch Salzkristallisation. Sie erlauben

eine kontrollierte Strukturierung von PFS nach Abschluss der Gefriertrocknung (Anhang).
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Wahl des Dispersionsmediums
Das Dispersionsmittel und ggf. Additive entscheiden liber den Gefrierpunkt der Faserdispersion, die

sich bildende Kristallstruktur und somit die Porenstruktur des spateren PFS (Abb. 15).

Abbildung 15.  Einfluss des verwendeten Dispersionsmediums auf die Mikro-/Makroporenstruktur von PFS
auf Basis von (A) Poly(methylacrylate-co-methylmethacrylate-co-4-methacryloyloxybenzo-
phenone)l¢l; (B) Polyacrylonitrillizél. (C, D): Poly(bis(benzimidazo)-benzophenanthrolin-
dion)[176l. (E): PLA/PCL, hergestellt aus 1:4 H20/t-BuOHB1l. (F): Polyacrylonitril/BA-a/SiOz,
hergestellt aus 4:1 H20/t-BuOHI8l. (Abbildungen verwendet® aus den jeweilig genannten Referenzen)

Flr Faserdispersionen auf Basis von 1,4-Dioxanlé126127.132] (Abb. 15, A, B), Wasser/PVAI128176]

(Abb. 15, D), sowie 4:1 (w/w) H20/t-BuOH Mischungeni88tl (Abb. 15, E, F) werden ausgepragte

Porenstrukturen erhalten. In einigen Fallen wird jedoch auch keine erkennbare oder eine nur

schwach ausgepragte Porenstruktur gebildet, dies ist z.B. aus Wasser(176177] (Abb. 15, C) und 1:4 (v/v)

H,0/t-BuOH Mischungen81l (Abb. 15: E) der Fall.

Auch der FD-Behilter, seine Grofde und die Wandstarke des Materials aus dem er besteht, iibt

erwartungsgemafd Einfluss auf den Verlauf der Kristallbildung aus, v.a. durch Unterschiede im

Temperaturgradienten innerhalb des Behalters. Dieser Faktor beeinflusst wie schnell und an welcher

Position des FD-Behilters die Kristallisation eintritt. Der Temperaturkontrolle kommt daher, wie im

Folgenden Kapitel gezeigt, eine Schliisselrolle in der Porenstrukturierung von PFS zu.

8 Abgedruckt (angepasst) mit Genehmigung: Referenz8l © 2018 American Chemical Society | Referenz!®! (Open Access) © 2015 G. Duan
etal,, Veroffentlicht von Wiley-VCH Verlag GmbH & Co. KGaA, | Referenzl®] © 2014, Springer Nature | Referenz [126] (Open Access) © 2020
X. Liao et al,, Veroffentlicht von Wiley-VCH Verlag GmbH & Co. KGaA | Referenz!'7¢1 © 2018 WILEY-VCH Verlag GmbH & Co. KGaA.
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Wahl des Temperaturprofils - Einfluss des Kristallisationsverlaufs auf die Porenstruktur

Der wahrend der Kristallisation vorherrschende Temperaturgradient ermdglicht die Steuerung der
Vorzugsrichtung des Kristallwachstums und die Kristallisationsgeschwindigkeit. Zusammen haben sie
einen mafigeblichen Einfluss auf die Porengrofiel127] (Abb. 16), wie auch die Bildung von Poren-
kanalenl'78] zur Generierung von gerichteten Porenstrukturen (Abb. 14, rechts), welche im Folge-

kapitel erneut aufgegriffen werden.

Abbildung 16. Einfluss der Gefrierbedingungen auf die Mikrostruktur von PFS gleicher Dichte (~9 mg/cm3):
(A-D) aus Polysaccharid/PVA Fasern (Pullulan/PVA) hergestellt aus 1,4-Dioxan. Gefrier-
geschwindigkeit [um s-1]: (A) 2.1, (B) 6.2, (C) 10.3, (D) 73.1. (Verwendet® aus Referenz!127))

Eine Zunahme der mittleren Porengrofie fiihrt — bei gleichbleibender Porositit, Faserdichte und der
gleichen prozentualen Maximalkompression (gy4,.) - auch zur Zunahme der zur Kompression des
Schwammes bendétigten Kraft der Stauchung.l27] Dies ist im Hinblick auf die in der Regel relativ
schwach ausgepriagten mechanischen Eigenschaften von PFS mit niedriger Faserdichte zwar positiv,
im Hinblick auf TE-Anwendungen sind grofde Poren jedoch nicht zwangslaufig die bessere Wahl. Bei
gleicher Faserdichte - durch die lediglich unterschiedliche Faserverteilung — wird fiir grofdere Poren
automatisch ein kleinerer Faser-Faser Abstand gebildet, was wiederum in einer niedrigeren Poren-
interkonnektivitat resultiert (Kap. 1.3.2). Dies wird voraussichtlich fiir vor allem sehr grofien Poren

(Abb. 16, links), die eine sehr hohe Faserdichte der Porenwinde zeigen, der Fall werden.

9 Abgedruckt mit Genehmigung: © 2016 F. Deuber et al., Veréffentlicht von Wiley-VCH Verlag GmbH & Co. KGaA.
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1.6.5.3 Unidirektionale Mikro- und Makro-Strukturierung

Durch kontrolliertes Gefrieren einer PLA-Dioxan Losung aus einer vorgegebenen Richtung (engl. uni-
directional freezing) ist es bereits moglich, nicht nur ausgepragt Porenstrukturen, sondern einen

kompletten Schwamm-Korpus mit durchgehenden Porenkanile zu erzeugen (Abb. 17).[23]

800pm

Abbildung 17. SEM-Aufnahmen mit Illustration der Blickrichtung auf Kollagen-Schwamme, gefriergetrocknet

aus 1,4-Dioxan und betrachtet im Jeweiligen (A, B) Proben-Querschnitt und (C, D) Proben
Langsschnitt. (Abbildung verwendet!© aus ReferenzI231)

Unter Einsatz eines fiir PLA geeigneten Dispersionsmediums wie t-BuOHI[178] (Abb. 18) ist dies auch
fiir PLA basierte PFS denkbar.
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Abbildung 18. SEM-Aufnahmen einer gerichtet porenstrukturierten Keramik, hergestellt durch Gefrier-

trocknung aus t-BuOH. Schema-Illustration der tBuOH Kristallisation unter Ausbildung

hexagonaler Strukturen aus hexagonal angeordneten tBuOH-Kristallpackungen. (Abbildung
verwendet!? (iibersetzt) aus Referenz/178])

10 Abgedruckt mit Genehmigung: Referenz!23] © 2011 Veroéffentlicht von Elsevier Ltd. | Referenzl[178! © 2010 Elsevier Ltd..
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Anmerkung: Im Anhang (Kap. 4) sind hierzu bisher unveréffentlichte Arbeiten zur Mikro- und
Makro-Porenstrukturierung von PLA basierten PFS gezeigt. Sie beinhalten die Moglichkeit zur Mikro-
porenstrukturierung der PLA-Schwamme unter Verwendung von t-BuOH sowohl wéhrend der PFS-
Herstellung durch die Kristallbildung des gefrierenden Dispersionsmediums als auch nachtraglich
durch Einsatz speziell Kristallisierender Salze. Vor allem letzteres Verfahren ist enorm viel-
versprechend, da es die Moglichkeit einer mehrmaligen und nacheinander geschalteten multi-
direktionalen Mikroporenstrukturierung ermoéglichen kann. Auf diese Weise kann ein PFS theoretisch
auch mehrmals mit einer Kristallit-Struktur durchzogen und diese Anschlief3end auf die PFS-Poren-

struktur tibertragen werden.

1.6.5.4 Nebeneffekte im Gefrierprozess - Poren-Defektbildung

Die Qualitat von PFS wird auch stark durch Poren-Defektbildung eingeschrankt: Defekte entstehend
dabei sowohl durch Faktoren wie 1) Blasenbildung, z.B. widhrend des Homogenisierens oder
Gefrierens durch Anderung der Loslichkeit von Luft im gewéhlten Dispersionsmediuml(179], als auch
durch 2) Temperaturabhingige Dichteunterschiede des Dispersionsmediums bzw. dessen Massen-
transportsl180, Letzterer Faktor ist in besonderem Mafde zu beriicksichtigen, da er wahrend des
Gefrierprozesses und je nach Wahl des Temperaturprofils einen anderen Einfluss auf die Faser-
verteilung im FD-Behdlter ausiibt. Dieser aus der Gefriertrocknung von Lebensmitteln bekannte
Einfluss(!79 fiihrt im besten Falle nur zu einer Formédnderung des Schwammes(8l. Der
diffusionsgesteuerte Massentransport innerhalb einer pordsen Matrix[181] kann aber auch zu grof3en
und ungleichméafiigen Hohlrdumen im Zentrum des PFS fiihren. Es ist anzunehmen, dass dieser Effekt
bedingt durch die rheologischen Eigenschaften konzentrierter Faserdispersionen, deren Einzelfasern
sich gegenseitig in ihrer Bewegungsfreiheit einschrankend und untereinander beeinflussen, weiter

verstarkt wird.

1.6.6 Thermische Vernetzung - Erzeugen elastischer Polymerfaser-Schwamme

Im Folgenden werden kurz die Einfliisse der Material-Wahl sowie die Auswirkungen der thermischen
Behandlung auf die durch Gefriertrocknung gewonnenen Roh-Schwamme diskutiert.

Die dieser Arbeit zugrundeliegende, auf Basis synthetischer Ausgangsmaterialien (Kap. 1.3)
basierende Herstellung elastischer PFS erfolgt bisher ohne den Einsatz einer chemischen Vernetzung.
So kann auf aggressive und beziiglich moéglicher Zelltoxizitdt z.T. bedenkliche, chemische Verfahren
(Kap. 1.5) verzichtet werden. Zur Generierung eines elastischen PFS erfolgt stattdessen eine rein
physikalische Vernetzung der Fasern durch thermische Behandlung, auch tempern genannt (engl.:
thermal annealing, TA). Diese physikalische Vernetzung kann entweder durch Verklebung mit Hilfe
eines Additivs wie PCLI81l oder durch oberflachliche, physikalische Vernetzung erfolgen. Es wird
angenommen, dass letzterer Prozess auf Reptation basiert, einer thermisch getriebenen

Verschlaufung der Makromolekiile an der Oberfliche der jeweilig in Kontakt tretenden Fasern.
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Reptation wurde bereits 1971 als physikalischer Kriechprozess von Polymerketten eines dichten
Makromolekiilnetzwerks in Arbeiten von P. G. de Gennes beschrieben. Die Prozessbeschreibung

wurde von M. Doi und S. F. Edwards mit Hilfe eines Kanal-Modells (Abb. 19) 1978 erweitert.[182,183]

Abbildung 19. Beschreibung der Makromolekiilbewegung einer Polymerkette in einem dichten Polymer-
netzwerk nach dem Kanal-Modell von Doi und Edwards. (Abbildung verwendet!! aus Referenz!1837)

Neben der mechanisch messbar gesteigerten Elastizitit eines Roh- gegeniiber eines thermisch
behandelten Schwammes (M1), zeugt auch dessen Integritit, gegeniiber einer Re-Dispergierung der
Fasern z.B. nach Immersion in EtOH- oder wassrigem Mediuml8ll, vom Erfolg und der Qualitat der
physikalischen Vernetzung. Die Wahl des Materials und seiner Materialeigenschaften entscheidet
ebenso wie die TA-Temperatur, oder fiir Mischsysteme der Gewichtsanteil der verwendeten Klebe-
Komponente (M1), mafdgeblich iiber das Schrumpfverhalten des Schwammkoérpers wahrend des
Temperns.[81 Der Vorteil eines Mischsystems gegeniiber eines Ein-Komponenten PFS zeigt sich hier in
der fiir die Vernetzung notwendigen Temperatur und TA-Dauer. Ein monolithischer PFS muss mehr
als 24h bei Temperaturen weit iiber der Glastibergang (T,) des Materials getempert werden,
wohingegen unter Prdasenz von geringen Mengen einer Klebekomponente eine lediglich kurzzeitige
Erhitzung auf Hohe ihres Schmelzpunktes (Tm) benotigt wird, um einen PFS, unter sonst analogen
Bedingungen, mit vergleichbarer Elastizitdt zu generieren.8ll Die Ergebnisse zeigen auch, dass die
Reptation fiir Mischsysteme gestort oder unterbunden sein kann, da durch Tempern unterhalb des

Glaspunktes der Klebe-Komponente nicht zwangslaufig auch ein elastischer PFS hervorgeht.

1.7 Strategien zur Modifizierung von Tragersystemen

1.7.1 Biomodifizierung von Zelltrigersystemen

Eine biochemische Modifizierung des Trager-Basismaterials wird zur Erweiterung der Trager-
Eigenschaften verwendet, wobei vorrangig die natiirlichen Bestandteile der ECM als mdgliche
Komponenten zur Biomodifizierung betrachtet werden (Kap. 1.3.1). Die Biomodifikation von
Tragersystemen erfolgt entweder durch z.B. Mischen oder chemische, kovalente Ankniipfung einer
geeigneten funktionellen Gruppe. Diese wird entweder direkt, iiber die Synthese des Ausgangs-
materials(184185], oder indirekt, durch chemisch-physikalische Verfahren eingefiihrt. Dazu z&hlt u.a. die

Mischung von Polymersystemenl(86] oder Beschichtung durch z.B. Schicht-fiir-Schicht-Verfahren(s41]

11 Abgedruckt mit Genehmigung: © 1978 The Royal Society of Chemistry.

37



Einfiihrung

nach z.B. Oberflachenaktivierung durch Plasmal2531.187-191],

Eine Beschichtung erméglicht eine auf die Oberflache, also den Hauptinteraktionsbereich zwischen
Zelle und Substrat gerichtete Modifizierung, sodass anders als im Mischverfahren, der Einfluss auf die
mechanischen Eigenschaften des Triagers minimiert wird. Die Beschichtung stellt daher auch
gegeniiber Mischsystemen eine wesentlich nachhaltigere und materialschonenderer Technik zur
Biomodifizierung dar, da die benétigte Menge der Bio-Komponente, bei meist gleichbleibender
Effizienz, signifikant reduziert werden kann. Gewebezucht relevante Fachliteratur mit Arbeiten, die
sich direkt mit biomodifizierten 3D Polymerfaser basierten Zelltrdgersystemen beschiftigen und in
der auch eine 3D Probenanalytik des Tragers nach dessen Zellkulturierung (M2) herangezogen
wurde, sind bisher nur selten zu finden. In den bekannten Arbeiten werden bisher vorrangig Polymer-
mischungen zur Biomodifizierung der Tragersysteme eingesetzt(26343563],

Galaktose (Gal) hat sich in den letzten Jahren als ,essenzielle und vielversprechende Bio-
Komponente zur Biomodifizierung von Trigersystemen herausgestellt.92.192] Sie findet bereits weit
verbreitet Einsatz in der Gewebezucht-Forschung zur Entwicklung kiinstlicher Leber-ECM
imitierender Tréagersysteme, die helfen sollen der hohen Nachfrage nach Organ und
Gewebetransplantaten Rechnung zu tragen. Die Gal befdhigt die kiinstliche ECM zur Wechselwirkung
mit Hepatozyten und fordert sowohl Zell-Adhasion, Aktivitdt als auch Zell-Proliferation.[?1l Durch die
hohe Zuckerspezifitit von Leberzellen (Hepatozyten)(8384], basierend auf ihren Asialoglycoprotein-
Rezeptorenl192193], lassen sich Hepatozyten gezielt mit Gal biomodifizierten Tragersystemen
ansteuern.l194 Hierbei miissen nicht zwangsldufig komplette Polymerketten vorliegen, oft reicht die

Prasenz eines Gal Molekiils als Endgruppel185195.19¢] hereits aus, um einen Effekt zu erzielen.

1.7.2 Galaktosylierung von Tragersystemen

Die Biomodifizierung mit Gal wird auch als Galaktosylierung bezeichnet. Es existiert eine enorme
Vielzahl unterschiedlicher Varianten zur direkten Synthese oder nachtrdglichen Galaktosylierung
synthetischer Polymersysteme und eine ausfiihrliche Literaturiibersicht und Beurteilung zu
verschiedenen Ansitzen der Galaktosylierung von E. Craparo und G. Cavallaro.[97] In den meisten
aktuellen Arbeiten mit Gal-Tragersystemen wird die Gal direktl33424351,184,185,195197-200], a]so parallel
zur Herstellung des Polymers eingefiihrt. Das Potential dieser Gal-Gruppen tragenden Makromolekiile
wird, vorranging als z.B. Mizellaresl184185197,200-202] System (Abb. 20), fiir Gen- oder Krebstherapie

Anwendungen postuliert.
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Abbildung 20. Galaktose tragende Copolymere veroffentlichter mizellarer Tragersysteme. A) Galaktose-
Poly(ethylenglycol)-Poly(caprolacton)  (Gal-PEG-PCL) und Poly(ethylenglycol)-b-Poly-
(acryloylcarbonat)-b-Poly(caprolacton) (PEG-PAC-PCL)I85], B) Poly(lactid)-b-Poly(6-0-
acryloyl-a-D-galactopyranose) (PLA-b-PAGP)[184, C) Poly(caprolacton-graft-dextran)200],

(Abbildungen verwendet!? aus der jeweiligen Referenz.)

Selten werden solche galaktosylierten Polymere direkt in einen abbaubaren Polymerfaser
basiertenl(51.203.204] (Abb. 21, A), oder schwammartige Trager(3342205-207] yverarbeitet (Abb. 21: C-E) und
fir Gewebezucht Anwendungen eingesetzt (M2). Noch weniger Arbeiten haben eine gezielt
nachtragliche Galaktosylierung schwammartiger(208l (Abb. 21, F) oder Polymerfaser(203.209.210]
basierter Tragersysteme zur Biomodifizierung verwendet (Abb. 21, B).

Die nachtragliche Beschichtung von Tragersystemen mit Galaktose (M2) erfolgt in der Regel durch
chemische, kovalente Verkniipfung und wird vorrangig zur Herstellung von zumeist 2D Trager-
systemen wie z.B. Petrischalen[384352199.211] oder Fasermattenl51.209 eingesetzt. Die Beschichtung
erfolgt meist durch Lufttrocknung der gel6sten Komponenten, ein Verfahren, welches fiir PFS nicht
eingesetzt werden kann (Kap. 1.6.5).

Unter Einsatz von Copolymersystemenl(84 ist auch eine auf Van-der-Waals-Wechselwirkungen
basierende Beschichtung denkbar.[212] Hierfiir bedarf es einer entsprechenden Triebkraft damit eine
homogene Beschichtung durch Oberflichenabscheidung der gel6sten Komponente ausgebildet wird.
Diese Triebkraft kann durch z.B. temperaturabhingige Steuerung der Loslichkeit zusammen mit einer
ausreichenden Substrat-Affinitit wie sie u.a. zwischen Polymeren derselben Hydrophilie oder

chemischen Struktur vorliegt, erzeugt werden. Vergleichbare Triebkrafte sind fiir oberflachenaktive,

12 Abgedruckt mit Genehmigung: Referenz [185 © 2011, American Chemical Society | Referenz 2001 © 2009, American Chemical Society
| Referenz [184 © 2008 Elsevier Ltd. All rights reserved..
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zumeist amphiphile Systeme bereits aus Arbeiten im Umgang mit Mikrophasenseparation bekannt.
Darin finden bereits einige PLA basierte Block-Copolymer Systeme Anwendung.[213] Die zugrunde-
liegenden Kréfte bieten sich auch in der Oberflaichen-Biomodifizierung eines PFS an, wobei hierbei
auch alle Einschrankungen der PFS beriicksichtigt werden miissen. Dazu zahlt die Material-
Loslichkeit, das Material-Quellverhalten, die PFS-Desintegrationsstabilitdt und die stets obligatorische

Gefriertrocknung als bisher zwingenden, letzten Verarbeitungsschritt.
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Abbildung 21. Bekannte galaktosylierte (oben) Polymerfaser basierte (A, B: ES-Fasermatten) und (unten)
schwammartige Tragersysteme (C-F) nach Zellkulturierung mit Hepatozyten (Ratte),
hergestellt aus  A) Chitosan(l, B)  PCL[%9, (C)  Chitosan/Gelatinel207, D)

Chitosan/Hyaluronsaurel4Z], E) Cellulosel205] (ohne Zellen), F) PCL/Chitosan(208]. (Abbildungen
verwendet!3 aus den jeweiligen Referenzen)

13 Abgedruckt (angepasst) mit Genehmigung: Referenz1! © 2009 Elsevier Ltd. | Referenz!209 (iibersetzt) © 2004 Elsevier Ltd. | Referenz(207]
© 2019 Wiley-VCH Verlag GmbH & Co. KGaA | Referenzl*2l © 2009, Springer Nature | Referenz(295] © 2011 Elsevier Ltd. | Referenz/208] ©
2012, Springer Nature.
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Diese Arbeit beinhaltet ein veroffentlichtes (M1) und zwei Manuskripte (M2, M3) in Vorbereitung,
deren Inhalt in den folgenden Kapiteln zusammengefasst wird. Sie umfassen die Herstellung,
Biomodifizierung, Charakterisierung von PLA basierten PFS, ihrer Anwendung als Tragersystem in
der Zellkultivierung (M1, M2) sowie u.a. ihre Eigenschaften und das Verhalten unter Einsatz als

Fliissigkeits- und Medikamententrager moglicher pharmazeutisch-medizinischer Anwendung (M3).

Kapitel 2.1 umfasst die grundlegenden Entwicklungen zur Herstellung von PLA basierten PFS aus
elektrogesponnenen Fasern, ihrer strukturellen und mechanischen Charakterisierung sowie ersten

Anwendung in Zellkulturexperimenten unter statischen, diffusionslimitierten Bedingungen.

Kapitel 2.2 befasst sich mit der Verfahrensentwicklung zur (bio)chemischen Modifizierung von PLA-
PFS, durch Galaktosylierung unter Einsatz eines PLA basierten Galaktose-Copolymer-Tragers, mit

Evaluierung und Bewertung im statischen als auch dynamischen Zellkultur-Vergleich.

Weiterfithrende Ergebnisse, mit hoher Relevanz fiir zukiinftige Arbeiten zur Mikro- sowie Makro-

porenstrukturierung sowie Mikrokanalisierung von PLA-PFS sind im Anhang (Kap. 4) zu finden.

Kapitel 2.3 erfasst die 3D Analyse des Verhaltens von PFS gegeniiber unterschiedlichen Umgebungs-
bedingungen und pharmazeutisch relevanten Fliissigkeiten vor, wahrend und nach ihrer Penetration
in die PFS Struktur. Die einzelnen Stadien der PFS-Fliissigkeit Interaktion werden dabei mit in-vivo
Implantationsszenarien in-vitro simuliert und fiir mégliche Anwendungen in der Gewebezucht oder

Medizin 3D bildgebend quantifiziert.
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2.1 M1 - Entwicklung ultra-poroéser, elastischer Polylactid /Polycaprolacton
Schwamme fiir die Gewebezucht - Herstellung und Charakterisierung

a3 d10

Der Inhalt dieses Kapitels (inkl. der verwendeten!4 Abbildungen) wurde veroffentlicht in:

M. Mader, V. Jérome, R. Freitag, S. Agarwal, A. Greiner, Ultraporous, Compressible, Wettable Poly-
lactide/Polycaprolactone Sponges for Tissue Engineering, Biomacromolecules, 19(5), 2018, 1663-1673.

2.1.1 Beitragszusammensetzung / Autorenbeteiligung

Alle in diesem Kapitel und dem zugehorigen Manuskript (M1) gezeigten Arbeiten, finalen
Auswertungen, Abbildungen und Texte habe ich selbst durchgefiihrt, angefertigt bzw. verfasst, mit
Ausnahme der folgenden Arbeitsschritte und Textabschnitte:

Dr. Valérie Jérome (Bioprozesstechnik, BPT; Uni Bayreuth, UBT) hat alle zellbiologisch relevanten
Schritte (Zellkultur, Farbung, Quantifizierung bis Proben-Dehydrierung), selbst durchgefiihrt oder die
Durchfiihrung durch Studenten (siehe unten) betreut. Sie hat die zugehoérigen Textabschnitte
(Materialien und Methoden Sektion) verfasst.

Rika Schneider (Technische Angestellte, Makromolekulare Chemie II) hat die MALLS-GPC Messung
durchgefiihrt und die zugehorigen Informationen fiir die Materialien und Methoden Sektion
beigesteuert.

Prof. Dr. Greiner, Prof. Dr. Agarwal, Prof. Dr. Ruth Freitag und Dr. Valérie Jérdme haben als Ideengeber

an der Arbeit mitgewirkt und finale Korrekturen durchgefiihrt.

14 Abgedruckt (angepasst, libersetzt) aus Referenz/8ll mit Genehmigung. © 2018 American Chemical Society.
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2.1.2 Zusammenfassung und Diskussion

Dreidimensionale (3D), synthetische, PFS besitzen eine in alle Raumrichtungen offenporige Struktur
mit hochst vielversprechenden Eigenschaften fiir hochspezifische Anwendungen als z.B. Zelltrager in
der Gewebezucht. Ihre ultra-hohe Porositit, und Elastizitit in Kombination mit einer hohen
Flexibilitdt in der Herstellung erlauben es zielfiihrend auf nahezu alle strukturellen, mechanischen
und Porositdtsbediirfnisse der Gewebezucht eingehen zu kénnen. Dies wird durch frei und leicht zu
kontrollierende PFS-Eigenschaften wie Trager-Dichte sowie Porenstruktur erreicht, die zur Steuerung
der Porositit und somit mechanischen Belastbarkeit des PFS ausschlaggebend sind. Bisherige PFS-
Herstellungsverfahren basieren jedoch auf nicht-abbaubaren Materialien, welche sich als Zelltrager
und der Anwendung als Transplantat in der in-vivo Geweberegeneration nicht eignen (Kap. 1.3.1), da
z.B. keine Bioassimilierung moglich ist.

Die diesem Kapitel zugrundeliegende Arbeit hatte daher zum Ziel, eine bisher auf anorganische
Materialien und Keramiken sowie nicht-abbaubare Polymere limitierte Technik zur Herstellung von
PFS vollstiandig auf den Einsatz rein abbaubarer Polymeren zu adaptieren und fiir die Gewebezucht zu
erschliefden. Die hohe Schwierigkeit liegt u.a. in der hohen Systemdynamik der PFS-Herstellung (Kap.
1.6.1), welche stark von den Eigenschaften des verwendeten Basismaterials und allen dazugehoérigen
Techniken der Weiterverarbeitung abhangig ist. Das Verfahren der PFS-Herstellung und die genauen
chemischen Zusammenhinge, die auf die Vernetzung der Einzelfasern zu einem elastischen Faser-

Netzwerk Einfluss nehmen, sind noch nahezu unverstanden.

Herstellung von Polylactid basierten Polymerfaser-Schwimmen

In dieser Arbeit habe ich ein Verfahren zur Herstellung monolithischer PFS aus Polylactid (PLA) sowie
Polymergemisch-PFS aus Polylactid/Polycaprolacton (PLA/PCL) auf Basis einer thermisch-
physikalischen Vernetzung (Tempern) der PFS entwickelt und analysiert (Abb. 22).
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Abbildung 22. Schematische Illustration der allgemeinen PFS Herstellungsschritte und Elastizitat eines 9:1
(w/w) PLA/PCL PFS.
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Vernetzung von Polylactid basierten Polymerfaser-Schwimmen

Die Herstellung eines PLA bzw. PLA/PCL PFS unterscheidet sich primar in der fiir die thermisch-
physikalische Vernetzung benétigten Temperatur. Die jeweiligen PFS miissen entweder bei 60 °C
(Schmelzpunkt PCL Komponente) fiir mindestens 5-10 Minuten oder bei 110 °C fiir mindestens 24 h
getempert werden, um die in einer Fasermatte, ebenso wie in einem Roh-Schwamm (nach Gefrier-
trocknung) noch nicht enthaltenen Faser-Verbriickungen zu erzeugen (Abb. 22 sowie Abb. 23,
Kreise). So erhalt der PLA bzw. PLA/PCL PFS ein elastisches Verhalten (Abb. 22, oben rechts) sowie

eine grundlegende mechanische Integritit.

Abbildung 23. (Oben) PLA/PCL Fasern nach thermischer Vernetzung (60 °C, 72 h) mit den fir die
Reversibilitat von PFS verantwortlichen, Faser-Verbriickungsbereiche (Kreis).

Die Verkniipfungen sind in SEM-Aufnahmen fiir PLA/PCL leicht als Verklebungsbereiche, entstanden
durch Schmelzen der PCL-Komponente, als ‘Briicke’ zu identifizieren, fiir monolithische PLA-PFS sind
solche Briicken nicht zu finden. Es wird angenommen, dass fiir die thermische Vernetzung von PLA-
PFS ein auf Reptation (Kap. 0) basierender Mechanismus zugrunde liegt.

Unterschiedliche PCL Anteile gegentiber PLA wurden fir die PFS-Herstellung herangezogen und
einander in Bezug auf die strukturelle Faser-Integritit nach thermischer Behandlung bei 60 °C

gegeniiber gestellt (Abb. 24, oben).
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Abbildung 24. (Oben) PCL anteilsabhingiger Einfluss auf die strukturelle Integritit der Fasern variabler

Zusammensetzung nach thermischer Behandlung (60 °C, 72 h). (Unten) Temperatur-
abhangiges Schrumpf-Verhalten eines 9:1 (w/w) PLA/PCL PFS nach (A) Gefriertrocknung und
(B) 60 °C, (C) 100 °C, sowie (D) 120 °C tempern. Die Skala entspricht jeweils 20 um.
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Der PCL Anteil und die Vernetzungstemperatur bestimmen dabei mafdgeblich das Schrumpfverhalten
und somit die Qualitdt der PFS-Proben (Abb. 24, unten). Fiir einen PCL-Mengenanteil von 10 wt%
verliert ein PLA/PCL &hnlich wie ein PLA-Schwamm lediglich 7% seines urspriinglichen
Durchmessers und ca. 8 % seiner urspriinglichen Hohe, durch sowohl Gefriertrocknung als auch
Tempern. Dies erlaubt eine schnelle Prototypenentwicklung und einen hohen Probendurchsatz in der
Herstellung, welcher fiir die Anforderungen an Reproduzierbarkeit und Qualitéit eines Tragersystems

fiir Zellkultur-Experimente (Kap. 1.3) benotigt wird.

Struktur, Porositit und mechanische Belastbarkeit
Die PFS lassen sich durch kontrollieren der Faser-Konzentration mit einer Porositat von 99,6 % bis
98 % (2,5 bis 25 mg/cm?3) herstellen. Die PFS zeigen eine gleichmafdige Faserverteilung (Abb. 25,

oben) und schmale Porengroféenverteilung (Abb. 25, unten links) im PFS Querschnitt.
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Abbildung 25. (Oben) Struktur eines 9:1 PLA/PCL PFS im Querschnitt, (Unten) Porengréfienverteilung und
mechanische Belastbarkeit fiir PFS vor und nach Vernetzung sowie unterschiedlicher Faserkonzentration.

Ich habe die PFS Kristallinitit nach thermischer Vernetzung, ebenso wie die Faserkonzentrations-
abhingigen mechanischen Eigenschaften der PFS in trockenem sowie in wassriger Immersion unter

physiologisch relevanten Bedingungen charakterisiert (Abb. 26).
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NFS nach Plasma-Behandlung und Immersion in Wasser
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Abbildung 26. PLA PFS vor und nach Plasma-Behandlung sowie Immersion in Wasser und Kompressions-
experimente von PFS Schwidmmen in trockenem Zustand sowie in wassriger Immersion.

Die gegeniiber einer Desintegration durch physikalische Vernetzung stabilisierten PFS wurden in
Kooperation mit einem Lehrstuhl der Biologie erfolgreich in statischer Zellkultur mit menschlichen T-
Lymphozyten (Jurkat-Zellen) eingesetzt. Die Zelleindringtiefe (Abb. 27) und Viabilitat (Abb. 27)
wurde quantifiziert durch Digital-, konfokale Laser-Raster- sowie Elektronenmikroskopie. In Bezug
auf Penetration und Proliferation der Zellen im PFS zeigt sich die Diffusionslimitierung der
statischen Kultur als primarer Faktor entscheidend fiir die Einschrankungen in der Nahrstoff-

versorgung und somit der tiefenlimitierten Vermehrung der Zellen im PFS.
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Abbildung 27. Jurkat Zellkulturierter PLA/PCL PFS unter dem Mikroskop sowie am konfokalen Laser-Raster-
mikroskop (CLSM) zur Zell-Viabilitats- und PFS-Penetrationsanalyse im Querschnitt.

Die Ergebnisse deuten damit bereits ein hohes Potential fiir eine den PFS vollstandig
durchziehende in-vitro Zellbesiedlung an, welche die Grundlage fiir die Entwicklung von 3D PFS-

Zelltragern als Plattform fiir Gewebezucht Anwendungen bildet.
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2.2 M2 - Entwicklung biomimetischer Polylactid-Schwdamme fiir die Leber-
Gewebezucht - Biomodifizierung, Charakterisierung und Kulturanalyse

Perfusionsreaktor Zellkultur > " bungstechniken Gal-Trager Validierung

Biomodifizierung durch Selbstorganisation

[um]

0 100 200 300 400
Der Inhalt dieses Kapitels (inkl. verwendeter Abbildungen)!5 wurde veréffentlicht in * Biomacromolecules*:
M. Mader, M. Helm, V. Jérome, R. Freitag, S. Agarwal, A. Greiner, Perfusion Cultivation of Artificial Liver

Extracellular matrix in Fibrous Polymer Sponges Biomimicking Scaffolds for Tissue Engineering, Biomacro-
molecules, 21(10), 2020, 4094-4104.

15 Abgedruckt (angepasst, libersetzt) aus Referenz(214 mit Genehmigung. © 2020 American Chemical Society.
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2.2.1 Beitragszusammensetzung / Autorenbeteiligung

Alle in diesem Kapitel und dem zugehoérigen Manuskript gezeigten Arbeiten, die finalen
Auswertungen, Abbildungen und Texte habe ich selbst durchgefiihrt, angefertigt bzw. verfasst, mit
Ausnahme der folgenden Arbeitsschritte und Textabschnitte:

Mingxia Lu (Universitdt Sidney, New South Wales) hat die Synthese des Polylactid-Galaktose (PLA-b-
PAGP) Trager-Copolymers durchgefithrt und die Groéfienausschlusschromatographie (SEC) sowie
NMR Daten des Copolymers beigesteuert. Dr. Valérie Jérome (Bioprozesstechnik, BPT; Uni Bayreuth,
UBT) hat alle zellbiologisch relevanten Schritte (Kultur, Farbung, in-situ Spektroskopie, bis Proben-
Dehydrierung), z.T. selbst durchgefiihrt oder die Durchfilhrung durch Studenten (siehe unten)
betreut. Sie hat die zugehorigen Textabschnitte (Materialien und Methoden Sektion) verfasst. Moritz
Helm (Doktorand in BPT) hat die Gestaltung, Herstellung und Anwendung des Bioreaktorsystems im
Rahmen seiner Masterarbeit an der BPT und dem Lehrstuhl Konstruktionslehre/CAD unter
Betreuung von V. Jérome und nach Absprache mit mir entwickelt. Die meisten PFS-Bioreaktor Zell-
kulturen hat er selbst durchgefiihrt, weitere im Rahmen von Praktika anderer Studenten betreut.
Studenten: Mairon Trujillo Miranda hat Bioreaktor-Zellkultur Experimente unter Betreuung (V.
Jérome, M. Helm) durchgefiihrt. Teile der Daten der PLA-b-PAGP Validierung und Bioreaktor Kultur
wurden von Oliver Riester (Masterarbeit in BPT), Martin Schmidt (Bachelorarbeit in BPT), Gissela
Katherine Constante Ibarra (Praktikum in BPT) und loannis Chontzoglou (Student) beigesteuert.
Lukas Weber hat unter meiner Aufsicht die Entwicklung der Experimente zur PLA-PFS Beschichtung
mit PLA-b-PAGP im Rahmen seiner Bachelorarbeit in der MCII durchgefiihrt. Fluoreszenz-
spektroskopie Messungen, wurde von Xiaojian Liao (Doktorand) in der Makromolekulare Chemie II
(MCII in UBT) durchgefiihrt.

Prof. Dr. Greiner sowie Prof. Dr. Agarwal (MCII), Prof. Dr. Ruth Freitag sowie Dr. Valérie Jérome (BPT)

haben in dieser Arbeit als Ideengeber mitgewirkt und finale Korrekturarbeiten durchgefiihrt.

2.2.2 Zusammenfassung und Diskussion

Synthetische PFS aus Polylactid (PLA) besitzen zwar die fiir die Gewebezucht relevanten Basis-
Eigenschaften wie z.B. Abbaubarkeit und Biokompatibilitat (Kap. 1.3.1.1), sie weisen jedoch keine der
fir die nicht-zellulire Umgebung (ECM) natiirlicher Organe typischen, biochemischen
Funktionalitdten auf (Kap. 1.3.1.2). Diese sind wichtig fiir die Interaktion von Zellen und Substrat, im
PFS reprasentiert durch die Fasern und das 3D Porengeriist, die Dimensionalitdt der Pore und die
Porositét des durch sie aufgespannten Tragers. Vor allem in der Lebergewebezucht sind speziell diese
Faktoren entscheidend fiir die Aktivitat, Viabilitdt und Vermehrung der Leberzellen (Hepatozyten) in
einem Zelltrager (Kap.1.3.2.2).

Die diesem Kapitel zugrundeliegende Arbeit hatte daher zum Ziel, die bisher rein auf synthetischen
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Polymeren wie PLA basierenden PFS, durch Entwicklung von Techniken zur gezielten Bio-
modifizierung (Kap. 1.3.1.3), fiir die Leberzell-spezifische Gewebezucht zu erweitern. Dies wurde mit
zwei Techniken realisiert, basierend auf Elektrospinnen (ES, Kap. 1.7.2) und Beschichtung in Losung,
welche ohne chemische Vernetzungen auskommen. Durch den Einsatz eines Gal (Kap. 1.7.1)
tragenden PLA-Copolymers wurde dabei eine zur ECM-Struktur einer Leber vergleichbare,
biochemisch nachweislich forderliche Umgebung geschaffen. Unter Einsatz eines Perfusions-
Bioreaktors hat sich gezeigt, dass die Biomodifizierung durch Galaktosylierung eine kontrollierte,

gleichmaflige Zellbesiedlung auch ins Innere des PFS fordert bzw. erst erméglicht.

Biomodifizierung von Polylactid basierten Polymerfaser-Schwimmen

In dieser Arbeit habe ich zwei Verfahren zur Biomodifizierung monolithischer PFS aus Polylactid
(PLA) entwickelt. Die Modifizierung erfolgt entweder durch 1) Mischen der Polymere PLA und PLA-b-
PAGP durch ES, oder 2) nachtraglich, durch Oberflichenbeschichtung von PLA PFS mit PLA-b-PAGP in
Losung (Abb. 28). Der Erfolg und die Qualitit der Beschichtung (Gleichmafdige Verteilung, homogene
Beschichtung) wurde am SEM und, durch die ausgepragt Autofluoreszenz des Gal-Copolymers, auch

mit Hilfe von konfokaler Laser-Rastermikroskopie (CLSM) 3D bildgebend analysiert (Abb. 28, rechts).

CLSM Messung @ 405 nm
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Abbildung 28. Links: PFS-Beschichtungsverlauf (Photographie und Illustration) und Nachweis anhand
gebildeter Knotenpunkte durch SEM (griine Kreise). Mitte: Fluoreszenzverhalten galakto-
sylierter Materialien, verwendet fiir die Faser- (Misch-ES) bzw. PFS-Herstellung (Beschichtung
in Losung), ermoglicht die Analyse der Beschichtungsqualitat mit CLSM Messungen.

Wahrend der Sterilisation von Proben unter UV-Licht (Abb. 28, Mitte) wurde eine ausgepragte Auto-
fluoreszenz des PLA-b-PAGP Copolymers und daraus hergestellter Funktionsmaterialien (Faser-
matten und PFS) festgestellt. Diese ermdoglichte es, die Verteilung des PLA-b-PAGP Copolymers nach
Misch-Galaktosylierung mit PLA und die Qualitat der Beschichtung auf PFS, nach Selbstorganisation
des Copolymers in Losung, mit hoher Auflésung am CLSM zu bestimmen. Die Autofluoreszenz wurde
durch Fluoreszenzspektroskopie analysiert und 3D Absorptions-/Emissionsspektren angefertigt, um
die Autofluoreszenz der individuellen Polymersysteme PLA bzw. PLA-b-PAGP einzeln und als

Mischsystem PLA/PLA-b-PAGP (PLA-Gal) einander gegeniiberstellen und vergleichen zu kénnen.
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Validierung des PLA-Galaktose Copolymers durch 2D-Zellkultur Experimente

Um den Einfluss der Galaktosylierung der Funktionsmaterialien auf die Zellkultivierung validieren zu
konnen, wurden 2D-Zellkultur Experimente durchgefiihrt. Sie sollten die Hypothese bestatigen, dass
auch das Gal-Trager Copolymer einen wie in der Literatur postulierten Einfluss auf die Zell-Substrat-
Affinitdt der Gal-Gruppe des Copolymers zu Hepatozyten vorweist, welche auf einer Rezeptor
vermittelten Interaktion basiert. Die Auswertung erfolgt sowohl in-situ durch Quantifizierung eines
spektroskopisch ermittelten, Zellanzahl-spezifischen Reduktionsprozesses, als auch ex-situ durch

digitale Analyse von LM, SEM und CLSM Aufnahmen (Abb. 29, rechts).
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Abbildung 29. Validierung von PLA-b-PAGP durch Analyse der Zellkultur mit (A) Gal tragenden und (B,C)
Referenz Proben. Links: In-situ Analyse durch Quantifizierung einer Zellanzahl-spezifischen
Reduktionsreaktion, Rechts: Quantifizierung der besiedelten Flache einer Fasermatte nach
Auswertung von SEM-, CLSM- (jeweils in Uberlagerung gezeigt) und LM-Aufnahmen.

Um Vergleichsbedingungen zu schaffen, wurden die Proben mit zwei Referenzsystemen, einem
hydrophilen und einem rein synthetischen, hydrophoben Materialsystem nach paralleler Kultur
verglichen (Abb. 29). Fiir alle Proben liegt eine hohe Zell-Viabilitat vor, diese liegt in Auswertungen
von Langzeit- (30 Tage) als auch Kulturzeit abhdngigen (3-9 Tage) Lebend/Tod Analysen im Mittel bei
84 (+2) %. Eine im Vergleich zu den Referenzsystemen durch Pridsenz der Galaktose deutlich
gesteigerte Zellproliferation (Faktor 6 bis 13) ist fiir zwei unterschiedliche Zelllinien (HuH-7, Hep-3B)
mit variabler Rezeptor-Expression festzustellen.

Die Ergebnisse weisen die fiir eine Interaktion der Gal mit den Gal-spezifischen Zell-Rezeptoren von
Hepatozyten zu erwartende, deutlich messbare Steigerung der Zell-Adhasion, -Vermehrung
und -Verteilung auf der Probe auf. Als Abschluss der Validierung und weiteren Verifizierung der
Ergebnisse wurde der Einfluss der durch Galaktosylierung eingebrachten Gal-Zell-Rezeptor-

interaktion zusatzlich durch Experimente mit Rezeptor blockierenden Ionen untermauert. Durch die
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erfolgreiche und als reversibel bestimmte tempordre Abschirmung der Rezeptoren und somit der
Zell-Gal-Substrat Interaktion wurde bestatigt, dass die Galaktosylierung erfolgreich und nachweislich
fordernd fiir die Zellbesiedlung der Fasermatten ist und auch fiir daraus hergestellte PFS zu erwarten
sein miisste. Diese Hypothese wurde in 3D Zellkultur-Experimenten unter Einsatz 3D-Druck

Perfusions-Bioreaktors mit galaktosylierten PLA-Gal PFS untersucht.

3D Perfusions-Bioreaktor Zellkultur von PLA und PLA-Galaktose Schwammen

Ergebnisse mit Jurkat Zellen - zum Vergleich mit fritheren Arbeiten unter statischen Bedingungen
(M1) - zeigen, dass eine gleichmafdige Verteilung der nicht-adhdrenten Zellen in einem PFS moglich
ist. Dies ist allerdings, unter analogen experimentellen Bedingungen, fiir adhdrente Zellsysteme wie
Hepatozyten nicht der Fall (Abb. 30, PLA). Die Zellen sammeln sich lediglich auf der Schwamm-
oberflache und dringen nur wenige zehntel Mikrometer in das PFS-Innere ein. Die Erwartungen aus
der Validierung des PLA-b-PAGP Copolymers zeigen auch hier - im Vergleich zweier analog
durchgefiihrter Kulturen mit PLA und PLA-Gal PFS (Abb. 30) - dass fiir galaktosylierte PFS eine
deutliche Verbesserung des Zellbesiedlungsverlaufs eintritt. Der am CLSM untersuchte
Probenquerschnitt der PLA-Gal PFS zeigt, dass durch Galaktosylierung eine deutliche Steigerung der

Verteilung von Hepatozyten innerhalb des PFS moglich ist.
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Abbildung 30. Perfusions-Bioreaktor Ergebnisse nach Auswertung der mit HuH-7 Zellen kultivierten PLA-PFS
gegeniiber galaktosylierten PLA-Gal PFS am CLSM (Zellen griin gefiarbt) und am SEM
(Abbildung des PFS Rand sowie Zentrums). Links unten: Gegeniiberstellung Eindringtiefe nach
Quantifizierung der zellbesiedelten Querschnittsflichen, inkl. Jurkat Vergleichsprobe.

53






Kumulativer Teil der Dissertation

2.3 M3 - Polylactid Schwimme als Fliissigkeits- und Medikamententrager -
Modifizierung, Beladung, mechanische Riickhaltung und Freisetzung

2,2 = Mittlerer Faserdurchmesser 12
2,0 Fit Faserdurchmesser

1,8 —— Fit Beschichtungsdicke
1,6
1,4
1,2
1,0
0,8
0,6
0,4

0,2 T T v T T T T T T T 1
0 100 200 300 400 500 600

—— Zyklus 1 £70 %
104 —— Zyklus 500

8_
£80% @
Q

£90 %

Kraft der Stauchung [kPa]
[}

0 T T T T T T
0 5 10 15 20 25 30

Kompression € [%]

€ 5 8 10 13 140 16 18 200

Beschichtungsdicke [um]
Mittlerer Faserdurchmesser [um]

204 Tage

el e =

Geschlossener Halter Offener Halter
Fliissigkeit

B NFS (100 % MCT) - ———— %% Freies MCT MR
[] Freies MCT 2 g o000
30000
] PBS pH74 37°C 2
j=" 0
g 0,01 0,1 1 10 100 1000 10000
[ 1 ‘I T‘g T, (ms)
1 Bo
(| & %1 NFS (100 % MCT)
£d B 20000 MR
= —a— Freies MCT 3 o0
o NFS (100 % MCT) 10000 /\
T T T T T T 1 o
0 24 48 72 96 120 144 168 0,01 0,1 1 10 100 1000 10000
Zeit (h) T, (ms)

Der Inhalt dieses Kapitels!¢ wurde ver6ffentlicht im ‘ International Journal of Pharmaceutics’:

Johanna Zech, Michael Mader, Daniel Giindel, Hendrik Metz, Andreas Odparlik, Seema Agarwal, Andreas
Greiner and Karsten Madder Noninvasive characterization (EPR, uCT, NMR) of 3D electrospun fiber sponges for
controlled drug delivery, International Journal of Pharmaceutics: X, 2, 2020, 100055.

16 Abgedruckt (angepasst, libersetzt) aus Referenz/215l. Open Access Artikel, © 2020 The Author(s). Published by Elsevier B.V.
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2.3.1 Beitragszusammensetzung / Autorenbeteiligung

Alle in diesem Kapitel und dem zugehorigen Manuskript gezeigten Arbeiten, Auswertungen und Texte
habe ich selbst durchgefiihrt bzw. verfasst, mit Ausnahme der folgenden Arbeitsschritte und
Textabschnitte:

Johanna Zech hat als Doktorandin am ‘Pharmazeutischen Institut fiir Technologie und Biopharmazie'
(PITB) der Martin Luther Universitdt Halle-Wittenberg (MLU) alle Experimente zur PFS Fliissigkeits-
inkubation gefiihrt und die Mikro-Computertomographie (LCT) Messungen zusammen mit Dr. Daniel
Giindel (Klinik fiir Nuklearmedizin; Universitatsklinikum, MLU) koordiniert. Johanna Zech hat alle
Messungen zur Kernspinresonanzspektroskopie (NMR), elektronenparamagnetischen Resonanz-
Spektroskopie (EPR), dTempol Modell-Medikamentenfreisetzung und die Messungen zur
Bestimmung der Diffusionskoeffizienten mit Kernspinresonanz-Spektroskopie (NMR), z.T. unter
Betreuung mit Dr. Hendrik Metz (Mitarbeiter, PITB), selbst durchgefiihrt. Dr. Daniel Giindel hat alle
inkubierten PFS-Proben iiber pCT gemessen, ausgewertet und zusammen mit Johanna Zech
analysiert. Johanna Zech hat alle Arbeiten und Auswertungen aufderhalb der UBT koordiniert, die
Auswertung der Ergebnisse von Dr. Daniel Giindel und die zugehoérigen Texte der Materialien und
Methoden Sektion zusammengefasst. Daraus hat sie einen Entwurf des Manuskripts und die Teile der
Einleitung mit pharmazeutischem Hintergrund formuliert. J. Zech hat die gesamte NMR-Auswertung
verfasst. Ich habe den Entwurf korrigiert, ergdnzt, gekiirzt, umstrukturiert sowie umformuliert und
daraus das angehdngte Manuskript verfasst.

Prof. Dr. Greiner sowie Prof. Dr. Agarwal (MCII); Prof. Dr. Karsten Mader, Dr. Hendrik Metz und
Dr. Daniel Giindel (PITB, MLU) haben in dieser Arbeit als Ideengeber mitgewirkt. Prof. Dr. Greiner
sowie Prof. Dr. Agarwal und Prof. Dr. Karsten Miader haben finale Anderungen und Korrekturarbeiten

durchgefiihrt.
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2.3.2 Zusammenfassung und Diskussion

Das Verhalten von PFS unter Einfluss z.B. in unterschiedlichen in-vivo oder in-vitro Anwendungs-
szenarien ist bisher kaum verstanden, ebenso wie das Verhalten von Fliissigkeiten innerhalb der PFS
Struktur. Die zugrundeliegenden Fragestellungen sind dabei sowohl in PFS-Anwendungen mit
pharmazeutisch-medizinischem Hintergrund (z.B. zur Freisetzungskontrolle von Medikamentenl(!31],
oder als ex-vivo Perfusionssysteml[138]) mit Fragen zum Einfluss des Mediums und der Umgebung auf
den PFS, als auch fiir die Gewebezucht-Anwendungen (Freisetzung von Botenstoffen, Wachstums-
faktoren und in-vivo Applikation) von hoher Relevanz. Die Quantifizierung der Messdaten erfolgt
sowohl nicht-invasiv bildgebend, {iiber Mikro-Computertomographie (uCT) und Resonanz-
spektroskopie (NMR, EPR) sowie kompressionsanalytisch durch Messung der reversiblen Fliissig-
keitsfreisetzung unter linearer Stauchung fliissigkeitsbeladener PFS.

Zu den grundlegenden Aufgaben, Ziel- und Fragestellungen der im folgenden zusammengefassten

Arbeit zahlen:

1) 3D Analyse des Verlaufs der Aufnahme und Interaktion physiologisch relevanter Fliissigkeiten
mit PFS unter variablen Umgebungsbedingungen aus pCT und EPR Messungen.

2) Auswertung der 3D pCT und EPR Daten zur Identifizierung der genauen Voraussetzungen und
weiterer Moglichkeiten zur Kontrolle der Medikamenten-Freisetzung aus PFS.

3) Analyse der Interaktion von PFS und darin befindlicher Fliissigkeit auf molekularer Ebene:
NMR-Spektroskopie Messungen der Molekiil Relaxation- und Diffusionsprozesse in PFS.

4) Analyse der mechanischen Eigenschaften von PFS unter vollstindiger und teil-Beladung mit
Fliissigkeiten (Beladungskapazitat, Belastbarkeit, Riickhaltung und Freisetzung).

5) Analyse der Freisetzung eines Modell-Medikaments (dTempol) aus PFS mit EPR-Spektro-

skopie: Direktvergleich der Freisetzung aus freier und in PFS-gebundener Fliissigkeit.

Die PFS wurden mit Poly(para-xylylen) (PPX) beschichtet, um eine gegeniiber der Belastung der
Schwamm-Proben wahrend der Experimente dauerhafte strukturelle Widerstandsfahigkeit der PFS
zu gewdhrleisten. Die nahezu nicht-invasive PFS-Beschichtung durch PPX erlaubt neben der
grundlegenden strukturellen Unversehrtheit der Proben wihrend der Experimente, die
Reproduzierbarkeit und somit Glaubwiirdigkeit der Ergebnisse zu gewadhrleisten sowie die
Aussagekraft der Ergebnisse auch fiir unbeschichtete PFS abzuleiten. Den PFS eroéffnet sich dadurch
zudem die Moglichkeit einer Mehrkomponenten-Beladung (Fasern und Fliissigkeit in Poren), da die

PPX-Beschichtung eine aus der Literatur bekannte Freisetzungssteuerung ermoglicht(131l.

Herstellung und Charakterisierung beschichteter Polymerfaser-Schwamm Proben

Die Herstellung der PFS erfolgt analog wie in der Zusammenfassung von M1 beschrieben, die PPX-
Beschichtung erfolgt durch chemische Gasphasenabscheidung (CVD) nach Pyrolyse von para-
Cyclophan wie in der Literatur bereits weitldufig beschrieben.[131138216] Der Fokus der Proben-

herstellung lag in der moglichst genauen Charakterisierung der PPX-PFS und der Analyse der
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Homogenitdt der PPX-Beschichtung nach erfolgter CVD. Hierzu wurde, durch Auswertung mehrerer
zusammengesetzter SEM Aufnahmen der mittlere, PFS-tiefenabhiangige Faserdurchmesser und nach
Abzug des mittleren PLA-Faserdurchmessers (~1um) die PPX-Schichtdicke abgeleitet (Abb. 31). Der

Kontaktwinkel der PFS vor und nach Beschichtung mit PPX verbleibt dabei nahezu unverandert.

Zusammengesetzte Aufnahmen

= Mittlerer Faserdurchmesser
Fit Faserdurchmesser

— Fit Beschichtungsdicke

Beschichtungsdicke [um]
Mittlerer Faserdurchmesser [um]
R

0 100 200 300 400 500 600

Abstand von Schwamm-Rand [um]

Abbildung 31. Schwammtiefenabhangige Auswertung der PPX-Beschichtungsdicke (Graph) durch Analyse des
Faserdurchmessers in SEM Aufnahmen nach (oben) Zusammensetzen der Einzelaufnahmen.
Der Kontaktwinkel (A) vor und (B) nach Beschichtung ist nahezu unverandert.

In den oberen Schichten des PFS (bis 200 pm Tiefe) liegt eine vergleichsweise hohe Beschichtungs-
dicke (bis 1,2 pm) des PPX im Vergleich zum Schwammzentrum (400 pm) vor. Es wird jedoch
angenommen, dass der Einfluss des Gradienten der Schichtdicke, auf Grund der weiterhin sehr hohen

Porositét des Systems (99—98 %), vernachldssigt werden kann.

3D-Analyse der Aufnahme von Fliissigkeiten in Polymerfaser-Schwamme

Zur Analyse des Eindringverhaltens von Fliissigkeiten in PFS wurden spezielle Halter (Abb. 32, links
oben) mit entweder offener oder geschlossener Probenkavitit, sowie unterschiedliche Modell-
Fliissigkeiten eingesetzt. Sie dienen der Simulation pharmazeutisch- bzw. physiologisch relevanter
Anwendung- und Umgebungsbedingungen. Die verwendeten Fliissigkeiten sind entweder hydrophil
(Phosphat gepufferter Salzlosung, PBS) oder lipophil (mittelkettige Triglyceride, MCT). Die PFS
wurden in den Haltern unter einer definierten Fliissigkeitssaule zur Drucksteuerung inkubiert. Im
Falle von PBS wurde mit oder ohne Einsatz von bovinem Serumalbumin (BSA) gearbeitet, um durch

darin vorliegende Proteine und Wachstumsfaktoren, die PFS-Benetzbarkeit variieren zu konnen.
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Fiir den geschlossenen Halter zeigt sich, je nach Fliissigkeitssystem, eine verhaltnisméafiig langsame,
vollstindige Benetzung der PFS, wobei stets eine Luftkapsel im PFS gebildet bzw. eingeschlossen wird
(Abb. 32, rechts oben). Vor allem bestimmt durch die grundlegenden Benetzbarkeit des PFS in
Abhangigkeit zur gewdahlten Fliissigkeit, wird die Zeitspanne bis zur vollstindigen Penetration des
Mediums in den PFS auch durch die Gréfie der gebildeten Luftkapsel bestimmt. Die Zeitspanne der
tiber pCT und EPR ermittelten Fliissigkeitsaufnahme ist fiir PBS mit 130 bis 315 Tagen (im Mittel
200%67 Tage), auf Grund der sehr schlechten Benetzung des Systems, gegeniiber PBS mit BSA (63-77;
72+5 Tage) und MCT (28-42; 37+5 Tage) hohen Schwankungen unterworfen. Weitere
Einflussfaktoren sind die Benetzbarkeit des Halters (PTFE) bzw. Kapillarkridfte zwischen PFS und
Halter und die Loslichkeit der Luft in der ‘Flief3front’ des Mediums.

Geschlossener Halter Offener Halter
Flussigkeit

v

Luft

Tag0

B
)
é. 00~ A A A A Aso0o © 0 4 W [ ]
(] ' o = T L
E e 1 [ ]
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s 1L 1]
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Abbildung 32. Analyse der 3D-Fliissigkeitsaufnahme von PFS. Links oben: Illustration der Inkubationshalter.
Links unten: PFS nach Inkubation mit Ol (MCT) in einem offenen Halter. Rechts: PFS nach
Inkubation im geschlossenen Halter (3D-uCT Aufnahmen) und nach Quantifizierung als Graph.

Die Reproduzierbarkeit der Fliissigkeitsaufnahme von PBS gegeniiber PBS/BSA konnte somit (im
Mittel) um den Faktor 5x gesteigert werden. Fiir den offenen Halter (Abb. 32, unten links) kénnen die
Fliissigkeiten den PFS nahezu ungehindert durchdringen. Fiir MCT ist der Prozess bereits in wenigen
Sekunden abgeschlossen, jenseits der zeitlichen Messbarkeit der puCT bzw. EPR Methoden. Fiir das
PBS System ist Fliissigkeitsaufnahme nach exakt reproduzierbar 28 Tagen abgeschlossen. Das
Verhalten der Fliissigkeitsaufnahme und die Aufnahmegeschwindigkeit kann somit durch Steuerung
der Hydrophilie des Mediums oder der Benetzbarkeit des PFS gezielt eingestellt und reproduzierbar
fiir mogliche Verfahren zur Medikamentenfreisetzung eingesetzt werden.

Die Auflésungslimitierung der pCT Messungen erlaubt keine Auskunft iiber den genauen Verlauf der
Olpenetration in den PFS in Bezug auf z.B. die Benetzung, oder die Reihenfolge sowie Art der Fiillung

von Mikro oder Makroporen des Schwammes.
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Fliissigkeit-Kapazitit, -Riickhaltung und -Freisetzung aus Polymerfaser-Schwiammen

Ein PFS erlaubt, durch seine Integritat in trockenem als auch mit Fliissigkeit beladenen Zustand, den
Einsatz als z.B. fliissig-beladener Medikamententrédger. Die Fliissigkeit wird durch den Schwamm-
Korpus exakt, auch nach mehrmaliger Kompression, in der von der PFS-Geometrie definierten Form
gehalten (Abb. 33). Dies kann u.a. eine hohere Kontrolle der Medikamentenfreisetzung gegeniiber
herkdmmlichen Verfahren erlauben, welche unter Einsatz einer ‘freien’ Fliissigkeit den Ort und die
Geschwindigkeit der gezielten Freisetzung darin enthaltener Medikamente nicht oder nur schwer
kontrollieren kdnnen. Bei einer maximalen Beladung des PFS (100 % Beladung, 35 g/g), gemessen als
Netto Abtropfgewicht, biif3t der PFS nahezu keine seiner mechanischen Eigenschaften in Bezug auf

Belastbarkeit und Elastizitat gegeniiber unbeladenen, trockenen PFS ein (Abb. 33, Graph links).
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Abbildung 33. Kompressionsergebnisse PPX beschichteter Schwimme mit und ohne Beladung mit MCT-OL.
Oben: Links) Erster Kompressionszyklus fiir trockenen und vollstindig beladenen PFS; Rechts)
Kompression von Schwammen unterschiedlicher Beladung bei entsprechender Maximal-
kompression &y,,. Mitte: PFS vor und nach Kompression (500 Zyklen). Unten: Kompressions-
verlauf eines PFS mit 80 % Beladung zur Demonstration des reversiblen Freisetzungsverlaufs
in Abhingigkeit zur Kompression € (in %). Anmerkung: Ol-Freisetzung erkennbar an
glanzender PFS-Oberflache.
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Unter Kompression mit definierter Maximalkompression (&y4,. 10-30%) wird das aufgenommene Ol
eines vollstandig beladenen PFS (100 %, MCT) jedoch auch sofort freigesetzt und kann, auf Grund der
limitierten Reversibilitit der Elastizitiat des PFS, nicht mehr vollstindig wiederaufgenommen werden.
Unter reduzierter Beladung (90 % bis 70 %) behalt der PFS seine Ausgangshohe nahezu vollstandig
bei. Das Ol im PFS wird, bei entsprechender Kompression (90 % Beladung = 10 % &34, Usw.) immer
bei ca. 70% der angelegten Maximalkompression freigesetzt und auch nach 500 Zyklen vollstandig
reversibel wieder absorbiert. Der Beginn der Freisetzung ist auch mit dem Kraftverlauf der PFS-
Kompressionsmessung kongruent, welcher analog zum Kurvenverlauf trockener PFS voraussichtlich
den Wechsel der Kompression von Makro zu Mikroporen wiederspiegelt. Unter diesen
Rahmenbedingungen kann ein PFS unter Einsatz als Fliissigkeitsbeladener Medikamententrager, je
nach Anwendungsbeanspruchung, die Geometrie der Fliissigkeit konstant beibehalten, solange die

Kompression der Mikroporen noch nicht eingetreten ist.

Molekulare Interaktion und Freisetzung eines Modell-Medikaments

Die Interaktion einer Fliissigkeit mit dem PFS wurde durch Bestimmung der Diffusions- und
Relaxationskoeffizienten iiber Kernspin Resonanzspektroskopie (NMR) untersucht. Die Ergebnisse
zeigen, dass fiir freies MCT-OI lediglich Relaxationsprozesse zwischen den MCT Molekiilen (Abb. 34,
MR: T;: 100 ms bis 1000 ms) zu finden sind. Fiir MCT-0l im PFS treten hingegen zusitzlich Diffusions-
limitierungen (hier nicht gezeigt) und Oberflachenrelaxationsprozesse (OR, T2: 300 ms) auf, welche
auf die Interaktion des Ols mit der PFS-Oberfliche zuriickzufiihren sind. Der Integrale Anteil der OR
entspricht 30%, dieser Anteil steht demnach fiir vor allem Van-der-Waals Wechselwirkungen des Ols

mit den Fasern des PFS.
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Abbildung 34. Links: Aufbau zur Analyse der Freisetzung eines Modell-Medikaments im Direktvergleich
(Graph, Mitte) aus MCT gebunden in einem PFS (100 % Beladung) gegeniiber ‘freiem‘ MCT"
gleicher Geometrie. Rechts: Uber NMR ermittelte Relaxationsprozesse in beiden Systemen. Mit:
MR Molekiilrelaxation, OR: Oberflachenrelaxation zwischen Molekiil und Fasergeriist.

Der Freisetzungsverlauf beider Systeme ist, im Rahmen der experimentellen Schwankungen nahezu

identisch. Somit ist trotz der im PFS durch Oberflichenrelaxationen recht ausgepriagten Wechsel-

wirkung des MCT-Ols mit dem Fasergeriist keine signifikant durch Diffusionslimitierung

eingeschrankte Freisetzung des Modell-Medikaments messbar (Abb. 34, Graph).
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ABSTRACT: Ultraporous, degradable sponges made of either
polylactide or of blends of polylactide/poly(e-caprolactone) are
prepared by freeze-drying of dispersions of short electrospun
fibers and subsequent thermal annealing. The sponges feature
ultrahigh porosity (99.6%), a hierarchical cellular structure, and
high reversible compressibility with fast recovery from
deformation in the dry as well as in the wet state. The sponge
properties depend on the fiber dispersion concentration and the
annealing temperature. Sponge characteristics like fiber density
(2.5-20 mg/cm®), size, shape, crystallinity, mechanical
strength, wetability, and structural integrity are user adjustable.
Cell culture experiments were successfully performed with
Jurkat cells with Confocal Laser Scanning Microscopy and
MTT staining showing rapid cell proliferation. Live/Dead

staining demonstrated high viability of the seeded cells. The sponge characteristics and modifications investigated and presented
here reveal that these sponges are highly promising for tissue engineering applications.

B INTRODUCTION

The use of artificial scaffolds for tissue regeneration applications
has turned out to be one of the most promising methods to
treat and repair structural defects of body tissues.' The research
field of tissue engineering (TE) comes up with still accelerating
progress in the development of diversely produced scaffolds
aiming to mimic the extracellular matrix (ECM) of natural
tissue.” The rapid progress that is made in scaffold and TE
research takes its driving force from the substantial and still
increasing need for suitable scaffold materials, as the gap
between demand and supply of organs for transplantations is
inexorably widening.®> As basic scaffold material, the use of
synthetic as well as natural polymers is possible, though
synthetic polymers with higher mechanical strength have
turned out to be necessary to grant a basic and long-term
mechanical resilience.*®

Various fabrication methods to generate artificial scaffolds for
possible TE applications have been published,’ including
porogen leaching, "™ freeze-drying'°™"* (ED), and 3D
printing.'* Different kinds of degradable polymers can be
used for scaffold production, eg. polylactide (PLA)*""
poly(lactide-co-glycolide) (PLGA),°"® PLGA/Collagen,”
PLA/PHBV,'® poly(e-caprolactone) (PCL),""” chitosan,"®
PLA/chitosan," and cellulose systems.'’™'**° By comparison,
only a modest number of 3D scaffold fabrication techniques
have been developed that provide a dynamic framework with
high porosity, a broad user-adjustable structural and mechanical
integrity in combination with chemical diversity.”" Moreover, in

-4 ACS Publications — © 2018 American Chemical Society
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order to work as an artificial ECM, the scaffold has to bridge
the gap between mechanical and biochemical requirements.
The necessity of combining all of these aspects illustrates the
current challenges in the development of a scaffold for TE
applications.

The biological integrity of natural tissue, which is based on
collagen fibrils as the main structural protein of the ECM,
allows for global cell-substrate-communication. This feature is
highly important for the arrangement of cells inside the scaffold
and the process of tissue formation.”> High porosity and an
open scaffold structure are important to allow sufficient
nutrient and waste exchange during cell proliferation and
tissue formation." These attributes have to be combined with
appropriate (steady) shape, mechanical strength, and elasticity
of the 3D scaffold as it has to provide mechanical resilience that
can overcome local, tissue specific loading stresses even over a
long period of time. Finally, the biodegradation capability is a
concern and should be adapted to the speed of the de novo
tissue formation. Thus, the synthetic scaffold system has to
provide not only an appropriate mechanical resiliance but also a
(de)finite physiological resistance and degradation rate. In
order to combine all of the aforementioned criteria, innovative
techniques for material processing and modification have to be
combined with novel structural designs to develop scaffolds
featuring high mechanical and biochemical performance.
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The combination of fibers in the range of micro- or
nanometer scale produced by electrospinning (ES)** with a
natural sponge structure is an extremely promising approach to
generate a fibrillar scaffold system for target-oriented TE
applications.”* It may in fact be possible to imitate a natural
sponge structure using polymer fibers. In this respect, recently
published artificial sponge fabrication concepts using poly-
(acrylonitrile-benzoxazine) /Si0,,>>*¢ triblock poly-
(acrylate),”” ™ and poly(imide)*"** are intriguing. An over-
view on 3D fiber based scaffolds published by S. Jiang on the
state of the art in regard to “low-density, open cellular sponges
as functional materials”*' summarizes manufacturing techni-
ques and highlights the high potential of fibrillar sponges for
catalytical, electrical, biomedical, purification, and insulation
applications. Unfortunately, until now, there is still lack of
comparable systems based on degradable polymers in order to
meet the basic criteria necessary for TE and in vivo applications,
namely biodegradability.

PLA/gelatin fiber-based sponges with high elasticity,
porosity, good mechanical properties, and cytocompatibility
have been shown to be suitable for in wvivo cartilage
regeneration.”>** Until now this group has proposed two
approaches to cross-link the fibers to grant structural integrity
and elasticity to the PLA/gelatin sponge. The first technique
relies on glutaraldehyde, a toxic crosslinking agent;** the
second one is based on the direct cross-linking of gelatin by a
combination of elevated temperature (190 °C) and a
subsequent water treatment.*®

T. Xu and H. Fong produced PCL fiber-based sponges with a
porosity of >96% and fiber densities ranging from 41 to 63 mg/
cm®?® Their technique makes use of the low melting point of
PCL and is specified as a thermally induced nanofiber self-
agglomeration (TISA). The use of these PCL sponges for in
vitro bone regeneration was possible. However, predominantly
chondrogenic instead of osteogenic differentiation of the mouse
bone stem cells was observed. Only recently, Q. Yao presented
the production of PLA/PCL fiber-based sponges using TISA.*
Liquid nitrogen and a mortar were used to produce short
individual nanofibers out of electrospun nonwovens. In order to
achieve a homogeneous fiber dispersion, repeated grinding,
sieving, and washing was necessary. The 3D structures were
then achieved by self-assembly of the fibers in heated water.

Here we present the fabrication of degradable, highly porous,
open-cellular, reversible compressible polymer fiber-based
sponges (PFS) with user adjustable properties. For the first
time, elastic fiber sponges completely based on PLA can be
produced. The fabrication technique is derived from the cutting
and freeze-drying procedure recently developed in our
group.”’>* 1t allows for rapid and easily controllable
manufacturing of 3D-fibrillar scaffolds with geometries identical
to the used mold. If more complex geometries are desired, the
final geometry of a PFS can easily be shaped when it is placed
in a frozen medium such as water, or even at room temperature
using tert-butanol, by cutting, drilling, or grinding. Moreover,
the PES can either be produced only out of PLA, or as a blend
system, e.g. using PLA/PCL, and do not have to be chemically
cross-linked to gain elasticity. The degradable PFS show
excellent shape stability, reversible compressibility, and
bendability without structural disintegration neither in the dry
state nor in the wet state and are easily recycled. The PES are
hydrophobic in their natural state but can be hydrophilized by
air-plasma treatment, which is essential for cell seeding and
opens up a huge variety of chemical variations.
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B EXPERIMENTAL SECTION

Materials. tert-Butanol (tBuOH, pur. 99.5%, Griissing GmbH,
charge 5076), polylactide (Ingeo Biopolymer PLA 4043D, Nature-
Works LLC) and poly(e-caprolactone) (PCL Capa 6800, Perstorp)
were used as received. PCL density (1.13 g/cm®) was kindly supplied
by Perstorp Holding AB (Sweden). CHCl; and MeOH were distilled
before use. The D-stereoisomer content and the density of PLA (4.8%;
1.22 g/em®, 25 °C) were kindly provided by NatureWorks LLC.

Cell culture materials and standard chemicals were from established
suppliers and used as received. High quality water (Milli-Q) was
produced by a Millipore unit. Culture media (RPMI 1640 with phenol
red), solutions (L-Glutamine, Dulbecco’s PBS1X (DPBS)) and fetal
calf serum (FCS) were from Biochrom, Germany. RPMI 1640 without
phenol red cell culture medium was from Gibco, Germany. 3-(4,5-
Dimethyl-2-thiazolyl)-2, S-diphenyl-2H-tetrazolium bromide (MTT),
sodium borohydride (NaBH,), Triton X-100, and glutaraldehyde
solution (grade I, 70%) were from Sigma-Aldrich, Germany. Agarose
was from Bioline, Germany.

Analytical Methods. Differential scanning calorimetric (DSC)
measurements were performed under nitrogen atmosphere using a
Mettler Toledo 821c DSC system (TS0801R0 Sample Robot), which
is calibrated with indium and zinc standards. The data evaluation was
performed using STAR® SW 9.20a software. The samples were heated
from —100 to 230 °C (10 K min™") cooling to —100 °C (10 K min™");
a second heating was performed by heating to 230 °C (10 K min™")
and cooling to room temperature. The first heating curves were used
for evaluation of the recrystallization and melting enthalpies for
crystallinity calculations. The second heating curves were used for
evaluating the glass transition and the melting point of the polymer
blend systems.

The molecular weight of PLA and PCL used for PFS fabrication was
measured by Multiple Angle Laser Light Scattering Gel Permeation
Chromatography (MALLS-GPC). The system used for measuring
includes four columns (PSS Polymer Standards Service GmbH), a
precolumn (SDV S ym 8.0 X 50 mm) and three main columns (SDV
S pm, 8.0 X 300 mm, with 1000 A, 10000 and 100000 A). The sample
was dissolved in THF (mobile phase) mixed with toluene as the
internal standard. The sample is filtrated twice, before and after passing
the pump, using a 0.22 ym PTFE filter. A sample concentration of 2
mg/mL was used. Twenty microliters of the dissolved sample was
injected; a flow rate of 0.8 mL/min and a measuring time of 50 min
were used. The columns were stored at RT. The GPC data were
analyzed by the software PSS WinGPC Unity, Build 1321.

'"H NMR spectra were recorded on a Bruker Ultrashield 300
operating at a frequency of 300 MHz. Deuterated-chloroform was used
as solvent. MestReNova (MestreLab Research S.L., version 6.1.0-
6224) was used for spectra evaluation. The deuterated chloroform
solvent signal at 7.26 ppm ("H NMR) was used as internal reference.
The spectroscopic analysis included accumulation of 16 measure-
ments. The polymers were used without further purification.

Compressibility tests, for stress—strain experiments, were performed
using a Zwick/Roell Z 2.5 (load sensor 20 N, compressing speed 4
mm/min, 23 °C) following DIN $3 421 for cylindrical samples.
Cylindrical shaped PES intended for testing were cut manually to
achieve comparable sponges with 16 mm in height and 15 mm in
diameter. Compressibility tests to analyze reversibility and percentage
height loss after up to 100 cycles of compression were done manually,
using a specimen holder and spacers to regulate the compression
applied. The sponges were fixated to the specimen holder by double
sided tape, and the height loss was measured using a Vernier caliper.
All measurements were carried out at room temperature. Compres-
sibility tests, for stress—strain experiments in 1X PBS medium and dry
state, shown in the Supporting Information, were performed using a
Zwick/Roell Z0.5 (load sensor 200 N, compressing speed S mm/min,
22 °C) following DIN $3 421 for cylindrical samples. The sponges
were cut manually in frozen-medium to achieve comparable sponges
with 15 mm in height and 17.5 mm in diameter.

Scanning Electron Microscopy images were recorded on a Zeiss
LEO 1530 (FE-SEM, Schottky-field-emission cathode; in-lens and SE
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Table 1. Sponges Used in This Work, Sorted by Order of Appearance

Prrs P¥p focL Top tra P, SPV a
Sponge No. [mg/cm?] [mg/mL] [wt%] [°C] [h] [%] [em®/g] [%]
1 5.5 S 10 60 75 99.5% 181 39
2 2.55 2 10 60 7S 99.8% 391 39
3 4.5 4 10 60 72 99.6% 221 39
4 10.9 10 10 60 72 99.1% 91 39
S 445 3 10 60 72 99.6% 224 39
6 84 8 10 not applied 99.3% 118 39
7 4.5 4 10 60 72 99.6% 221 39
8 84 8 10 60 72 99.3% 118 39
9 10 60 72 99.6% 199 39
10 59 4 10 not applied 99.5% 169
11 4 10 60 72 99.6% 199 39
12 10 60 72 98.8% 66 39
13 10 60 72 99.6% 221 39
14 10 60 72 99.6% 221 39
15 4 0 not applied 3
16 4.4 4 0 not applied 99.6% 226 3
17 49 4 0 120 96 99.6% 203
18 44 4 0 120 3 99.6% 226
19 4.6 4 0 120 72 99.6% 217 100
20a 42 4 10 not applied 99.7% 237 10
20b 4.8 4 10 60 72 99.6% 208 39
20c 6 6 10 120 72 99.5% 166 53
20d 6.8 6 10 120 72 99.4% 146 77
21a 4.1 4 0 not applied 99.7% 243 3
21b 6.9 6 0 120 48 99.4% 144 100
22 16.1 16 0 130 72 98.7% 61
23 16.2 16 10 60 72 98.7% 61

With: ppeg Density of the Sponge, pp, Density of the Fiber Dispersion Used, fpc, weight fraction of PCL, T.ry Thermal Annealing Temperature, t,

calc.

Thermal Annealing duration, P,

Calculated Porosity, SPV Calculated Specific Pore Volume, a Crystallinity of the Polymer.

2 detector) at the Bavarian Polymer Institute (BPI) in Bayreuth. An
accelerating voltage of 2—3 kV was used. The samples were sputtered
with platinum (1.3 nm) prior to SEM imaging using a sputter coater
(Cressington HR208) with a thickness controller (Cressington
MTM20).

General Procedure for Fiber Production. The electrospinning
polymer solutions for a 9:1 PLA/PCL system were prepared by
dissolving PLA (6.2 g; 5.45 wt %, 7.9% w/v) and PCL (0.65 g; 0.6 wt
%, 0.8% w/v) in CHCl;/MeOH"’ (78 mL, 3:1 v/v) in a closed glass
container. The NMR spectra of PLA and PCL can be found in Figure
SI-13. The solution was stirred for 2—3 h at room temperature until
homogeneity was achieved. The following electrospinning conditions
were used: 16 kV, 1.9 mL/h, 15.0 cm, and relative humidity 30% (23
°C) using an assembly of 2 X 4 syringes (Sterican Hypodermic needle
0.60 X 30 mm, 23G X 1.25”, B. Braun Melsungen AG) . The polymer
fibers were collected as nonwoven on a grounded rotating drum
(diameter 10 cm, length 18 cm) run at approximately 40 rpm.

General Preparation of Electrospun Fiber Dispersions. The
electrospun fiber nonwoven was dried in vacuum at room temperature
for 24 h. The nonwoven (2 g) was cut into short fibers with a blender
using 4:1 H,O/tBuOH (500 mL) as dispersion medium at room
temperature. Fiber dispersions with higher concentrations were
prepared by centrifugation. The polymer fiber dispersions were stored
in a closed PE bottle at room temperature.

General Preparation of Polymer Sponges. The polymer fiber
dispersions were precooled in an ice bath, filled into a 3D printed cup
made of PLA, or a glass cup, and sealed with Parafilm (Parafilm M,
Bemis Company Inc.). The sealed cup was placed in a tailor-made
freezing aid (see Supporting Information), frozen using a cooled
ethanol bath (—40 °C) for 10 min, and subsequently freeze-dried
(Freeze-Dryer Beta-2-16, Christ). The freeze-dried sponges were
placed in a glass container and stored in a heating oven (Heraeus
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vacutherm) between 60 and 120 °C for up to 72 h. All sponges that
were referred to in this work are listed in Table 1 and numbered by
order of appearance. Crystallinity calculations for each sponge can be
derived from DSC results (SI: Table 1, Figure 7—9) that were done
with one representative sample under equal conditions. The maximum
crystallinity which is to be expected for a molecular immiscible blend
was calculated from DSC results and normalized to the molecular
weight based weight fraction calculated from GPC-Experiments
(Figure SI-12).

Plasma Treatment of Sponges. Plasma treatment was
performed using an Air-Plasma oven (MiniFlecto-PC-MFC, Gala
Instruments, v. 2.0.9, 2009). The PFS measured were stored in open
glass beakers and placed into the plasma-oven. Plasma was applied for
15 min at 20 W (Power: 25%), 100% air, and 0.5 mbar pressure.’®
Contact angle measurements were performed on a Drop Shape
Analyzer (Kriiss Advance, v1.3.1) using Milli-Q water. The experi-
ments were performed with a 9:1 PLA/PCL sponge (TA 60 °C, 72 h)
cut into flat sponge slices. For all measurements, water droplets of 8
uL volume were used.

Mammalian Cell Line and Culture Conditions. Jurkat cells
(DMSZ number: ACC 282) were maintained in RPMI1640 (with
phenol red) culture medium, supplemented with 10% fetal calf serum,
2 mM L-glutamine, 100 units/mL penicillin, and 100 pg/mL
streptomycin. Cells were cultivated at 37 °C in a humidified 5%
CO, atmosphere. Jurkat cells were collected from suspension by
centrifugation (200g, S min). During cultivation on the sponges, the
culture medium was exchanged daily as previously described.™

Static surface seeding: One small piece of sterilized (UV-254 nm, S
h) ultralight PFS was placed and immobilized per well into 6-well
plates coated with agarose. The sponge was then prewetted with
culture medium before being precoated with FCS. 1 X 10° cells were
resuspended in 40 uL of growth medium. The cells suspension was
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Figure 2. Sponge structure of (A) a 9:1 PLA/PCL (sponge 3) PFS at different magnifications and SEM images showing 9:1 PLA/PCL (B) as-spun
nonwoven (C, D) nonwoven fibers after thermal annealing (TA 60 °C, 72 h) with highlighted physically cross-linked fibers. (E) Reversibility
behavior of a 9:1 PLA/PCL blend PFS (sponge 1) after one compression of ~50% of its original height, (F) photograph illustrating the size

dimensions of the PES produced.

carefully dispersed over the top surface of the sponge. The seeded
sponge was transferred into the incubator for 30 min to allow the cells
to enter the sponge. Five hundred microliters of growth medium was
then added to the bottom of each well. After a further two hours of
incubation, additional growth medium was slowly added along the side
of the well to cover the sponge. Well plates were placed back into the
incubator and the cells cultured for the indicated amount of time.
Cell Staining Techniques. For MTT staining the cultivated
sponges were rinsed with DPBS, placed in fresh 6-well plates and
incubated at 37 °C for 2 h with 0.5 mg/mL MTT in the culture
medium without phenol red. For digital cell penetration depth analysis,
the MTT stained sponge slices were cross sectioned in frozen state
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with a blade. The cross-sectional image areas were divided into raster
graphics of full image broadness and 6 pixels height. Each raster
graphic was evaluated manually using the Image] (v. 1.50i) live
histogram feature. The evaluated data was fit by a Lorentz statistical
function using Origin Pro (v. 8.5) and plot using the maximum color
scale value of each evaluated raster graphic Lorentz-fit. For visible light
spectroscopic Formazan concentration evaluation, the formazan
crystals were solubilized by incubating the sponges in 3 mL of
isopropanol for 24 h under constant agitation. Then, 100 uL aliquots
of the solution were transferred into a 96-well flat-bottomed plate, and
the absorbance was measured using a plate reader (Genios Pro,
Tecan) at a wavelength of $S80 nm. Five technical replicates were

DOI: 10.1021/acs.biomac.8b00434
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measured per sample. For a qualitative assessment of the spatial
distribution of the cells within the sponge, images were taken with a
stereomicroscope (HUND WEZLAR FLQ150). The viability of the
cells within the sponges was determined with the Live/Dead reduced
biohazard viability/cytotoxicity kit (Invitrogen, Germany) that stains
the living cells green through the highly permeable-permanent nucleic
acid dye SYTO 10 and the dead cells red through the cell-impermeant
dye DEAD Red. For staining the PFS were rinsed with DPBS, placed
in fresh 6-well plates, and treated according to the manufacturer’s
instruction. Images were acquired on vertically cross-sectioned
sponges using a confocal microscope Leica TCS SP8 (Model DMI
6000, HyD Hybrid-Detector; PMT-Detector) using an argon-laser
(488 nm, Live/Dead). The cell-seeded sponges were measured
floating in buffer solution in a chambered cell culture slide (MatTek
Corp., USA).

For SEM studies, the sponges were rinsed twice with DPBS and
fixed in 4.0% (v/v) glutaraldehyde in DPBS for 60 min. After washing
with Milli-Q water, dehydration was performed by slow water
replacement using a series of ethanol/water solutions (35%, 50%,
75%, and 95%) for 15 min with final dehydration in absolute ethanol
for 15 min. Small fragments of the dehydrated cell cultured PES after 3
and 10 days of cultivation were dried under atmospheric conditions
and subsequently sliced into two parts. The cut PES was folded back
and mounted on a standard sample holder prior to SEM imaging using
a conductive adhesion graphite-pad.

Further experimental data regarding polymer characterization
(NMR, DSC, GPC) can be found in the Supporting Information (SI).

B RESULTS AND DISCUSSION

Preparation of Sponges. Electrospun PLA fibers, as well
as electrospun polymer blend-fibers based on PLA/PCL 9:1
(w/w) were used to produce PFS. The basic production steps
required to gain an elastic PFS are illustrated in Figure 1. The
polymers are dissolved in a mixture of chloroform (CHF) and
MeOH and electrospun to achieve polymer nonwovens. The
thus prepared nonwovens were cut mechanically into short
fibers (Figure SI-la, 2) with a ratio of fiber diameter to fiber
length of around 1/150 pm, using an antisolvent mixture of 1:4
(v/v) H,0/tBuOH as dispersion medium. As soon as the fiber
dispersion medium was homogenized, it was filled into a 3D
printed mold (Figure SI-3) and frozen. The frozen fiber
dispersion was then freeze-dried to obtain a raw, non-cross-
linked 3D PFS. In a subsequent thermal annealing (TA)
process at 60 °C (PLA/PCL sponge) or 100 °C (PLA sponge)
physically cross-linked PES with elastic properties are achieved.

The PFS based on PLA/PCL and PLA can feature high
reversible compressibility with fast recovery from deformation
(video 1 PLA/PCL Sponge dry Compression in Supporting
Information). PFS were successfully produced with a density
range of 2.5 mg/ cm? (video 2 PLAPCL Sponge 2 on Marabu
feather in Supporting Information) up to 20 mg/cm® (not
shown).

Sponge Structure. According to SEM analysis, the
prepared physically cross-linked PFS are characterized by a
random fiber distribution (Figure 2A). As the surface of a PFS
is not representative of its internal structure, SEM images of
carefully prepared PFS cross sections were taken (No. 3). In all
of these images, an almost random distribution of fiber
orientations is seen. A dual pore structure was obvious from
SEM pictures. Large pores (few tens to few hundred
micrometers) replicate the solvent’s crystals, whereas pores
smaller than 20 ym are §enerated in between the fibers due to
self-assembly of fibers.”® A manual pore size evaluation was
performed using eight SEM images of a cross-sectioned 9:1
PLA/PCL sponge. The evaluated pore size distribution, for
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pores bigger than 20 um, is shown (Figure SI-11). A mean pore
size of 80 (+23) um was calculated. The size of the pores
ranges from 26 to 146 um; 301 individual pores were used for
calculation. A pore density of about 1.7 X 10'° pores per cm®
can be calculated. Nevertheless, performing a manual
determination of pores using SEM images is a highly subjective
practice. Hence, the evaluated data needs to be checkd by
mechanically performed macroscopic evualtions using e.g.
Nano-Chromatography (Nano-CT) measurements in future
experiments.

The PLA/PCL blend fibers undergo a structural rearrange-
ment during TA which can be derived from a comparison of an
as-spun nonwoven before and after TA at 60 °C for 72 h
(Figure 2B, C). The fiber conformation is turning from a rather
linear in the “as-spun” state into a highly nonlinear state with
frequently alternating torsional directions afterward. This
transformation can be explained by fiber shrinkage or relaxation
processes that occur during thermal induction (Figure SI-S, 6).
Such a rearrangement would certainly contribute to the less
pronounced porous structure found after TA. Elasticity is
expected to stem from physical cross-linking of randomly
overlapping fibers, this physical cross-link can be seen in SEM
images of the PLA/PCL sponge (Figure 2D). The high
reversible compressibility of a PLA/PCL sponge (No. 1) with
low density is illustrated in Figure 2E, the typical PES size
dimensions prepared until now are in a range of 2 cm in
diameter and 4 cm in height (Figure 2F). The porosity P of the
PFS fabricated was calculated using an equation proposed by
Berhan and Sastry.** A porosity P of 99.67% can be calculated
for a PES with 4 mg/ cm?® density, a fiber diameter d of 1 ym,
and a theoretical average fiber length L of 150 pm.

Structural Integrity and Recyclability. The very first
sponge fabrication experiments using PLA fiber dispersions
were not successful, as the use of an appropriate fiber
dispersion medium was necessary to achieve a stable dispersion
and, hence, a stable raw sponge structure (Figure SI-1b, c).
Soon it became clear that fiber—fiber interconnectivity seems to
play the key role concerning the elasticity and, hence, the
structural integrity and the final functionality of all PFS
fabricated. In the case of PLA/PCL blend PES the
interconnectivity of fibers is, as evidenced by SEM imaging
(Figure 2D), achieved by physical cross-linking during TA with
reaching the melting point of PCL (~60 °C, Figure SI-7). PCL
acts like a glue to create a stable linkage between overlapping
fibers. Consequently a stable overall fiber network is formed.
Unfortunately, a PLA/PCL sponge does not achieve elasticity
by long-term treatments at temperatures below the melting
point of PCL and above its glass transition temperature. Hence,
physical cross-linking of PLA/PCL fibers is not working if only
chain segment mobility is active, but that is not the case for the
PLA only systems.

After applying 120 °C to a raw PLA sponge for 96 h, a
temperature that is far below PLA’s melting temperature
(Figure SI-7), an elastic PFS with high reversible compressi-
bility and high structural integrity is achieved as well (Figure SI-
1d). By comparing both polymer systems investigated, we
assume physical cross-linking of fibers, due to macromolecular
interpenetration of interdiffusing polymer chains, to play the
major role in leading to PLA sponge elasticity. We assume
macromolecular interdiffusion processes, initiated at temper-
atures above the glass transition point of PLA, to take place at
the surface layer of randomly overlapping fibers. The TA
temperature and treatment time that are necessary to produce

DOI: 10.1021/acs.biomac.8b00434
Biomacromolecules 2018, 19, 1663—1673

66



Publikationen und Manuskripte

Biomacromolecules

M1

l\ [; 16,5
4
—PFS 10.9 mg/cm’ . g g\g\.
© ———PFS 5.45 mg/em’* £ 16 ) — -
< 34 . £ o *
2 = p
§ £ ] —a— PFS 4.5 mg/cm’
v = +— PFS 8.4 mg/cm*
z 24 & 154 —e— PFS 8.4 mg/cm’ (no TA)
E\ g’o 1 — maximum compression
e
3 1 g 14,5 o (12.62 mm)
k= (%]
0 - 14 =
T T T T T T 1 o717
10 20 30 40 50 60 0 2 4 6 8
Tensile strain [%] Compression cycles [counts]
18 D 20 1
4 . = 1 —s— PFS 4.5 mg/em? €:30%
17 4 T :;S:‘: mg;”" 18 ] —v— PFS 8.4 mg/em? £:30%
4 —. N
16 h 5_ were €=30% 16 —e— PFS 4.5 mg/em? £:50%
T i Q L 2 v —9 = 141 < PFS8.4 mg/cm? £-50% 4
£ 15 e 1 ] )
2 14] 2 27 "
® ] <— PFS 8.4 mg/cm? £ 10 <
% 13 H —e—PFS4Smg/em’  g=50% _;if ] o L
% 12 I A
& 11 8 " e
n ] S 4
] —»— PFS 8.4 mg/cm® =
10 —a—PFs45mp/em?  €=80% 2] 8 g—— =
9 = 04 e
LL LL
T T T T T T T/ T | FR N FO N CO S /| [ TG T
0 20 40 60 80 100 0 8 1216 40 80

Compression cycles [counts)

Cycles [Counts]

Figure 3. Compressing reversibility testing results of 9:1 PLA/PCL sponge (equal initial height): (A) Mechanical compression stress—strain test
results of 9:1 PLA/PCL sponges 4 and S with two different densities. Manual experiments: (B) Reversibility vs stress loading cycles, a direct
comparison between a non-cross-linked sponge 6 and two cross-linked PFS sponges 7 and 8. (C) Sponges 7 and 8 height loss in relation to the
number of stress loading cycles expressed (C) in length-scales and (D) as percentage height loss, after first compression at £ 30% and & 50%.

elastic PLA sponge, comparable to the PLA/PCL blend ones,
were found to be in the range of 100 °C (t > S h) up to 120 °C
(t > 1 h). The process of creating stronger fiber junctions seems
to be dependent on the applied TA treatment parameters
(Figure SI-4), but detailed temperature- and treatment-time
investigations are yet to be done. The assumed mechanism of
interdiffusion of polymer chains could be explained by the
model of reptation and chain motion based on defects
proposed by P. de Gennes.*' The presence of PCL seems to
limit the polymer chain movement capability of PLA or does
not allow interdiffusion processes.

For reasons of completeness the simultaneously increased
crystallinity of PLA and PCL due to TA (Figure SI-8, -9; Table
SI-1) also has to be taken into account, as it surely influences
the elasticity performance of the PFS as well. With regard to
disintegration experiments performed with PLA sponge after
long-term treatment at temperatures below 100 °C, however, it
can be derived that crystallinity mainly seems to contribute to
the mechanical strength of the PFS but it does not seem to be
mandatory for achieving elasticity (not shown).

The aspect of disintegration can, in turn, be useful with
regard to recyclability. A fiber network of a non-cross-linked
PES can easily be dispersed and freeze-dried again. The
recyclability of fiber based sponges has already been seen for
sponges made from triblock poly(acrylate) by shaking them in
acetone or dioxane.”” Even an already cross-linked PFS can be
recycled by cutting the PFS into fiber pieces again, but further
investigations have to be made to give a more precise insight
into the recyclability of an already cross-linked PES.

Mechanical Properties. The mechanical properties of
physically cross-linked 9:1 PLA/PCL sponge were investigated
in more detail, using stress—strain (6—¢€) compression
experiments. A low sponge density means both less fibers per
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unit of volume as well as a higher specific pore volume (SPV)
in our system. Depending on sponge density a slightly
increasing compressive strength, ranging between 1 and 4
kPa for compressions up to & = 60%, can be found. The stress—
strain plot (Figure 3A) shows a short linear elastic regime for
sponge densities of p &~ 10 mg/ cm?® at € & < 10%, whereas a
low density PFS seems to have a far more pronounced one (&
~ <30%). The compressive curve is deviating into a nonlinear
course, which may mean that the densification of the PFS starts
at this point.>®

The elasticity of a PFS, depending on its density and the
influence of physical cross-linking is shown in Figure 3B. The
manually evaluated percentage height loss of these PES is
illustrated in Figure 3D. In Figure 3C, the loss in sponge height
versus the number of applied compression cycles is shown for
the PFS with their different densities and three different
maximum compressions & (30%, S0%, and 80%) applied.

To give an insight into the mechanical performances of our
sponges in physiological medium, mechanical compression tests
of a PLA and a 9:1 PLA/PCL sponge, immersed in 1X PBS
solution after plasma treatment, were performed. The results of
these stress—strain experiments are shown in the Supporting
Information (Figure SI-10). The PLA/PCL sponge, thermally
treated at 60 °C shows higher mechanical strength than a PLA
sponge with equal fiber density, treated at 130 °C. Compared
to sponges measured after immersion in 1X PBS it becomes
evident, that, though the mechanical strength is slightly
reduced, the elasticity behavior for both sponge systems
seems to be improved in physiological medium. Long-term
influences of the physiological medium onto the elasticity of the
sponges are yet to be done in the future.

A PLA/PCL sponge (No. 9) that was stored in ethanol
solution did not lose its structural integrity over one and a half
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Figure 4. Photographic images taken of contact angle measurements (A) before plasma and (B) after plasma treatment (C; purple) by using a 9:1
PLA/PCL sponge slice (sponge 13). The central image shows transformation of a dry, untreated PFS (sponge 12) into a spongy gel*” after Plasma
treatment and water uptake. (B) Water droplet absorption speed for plasma treated PFS (sponge 13).
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Figure S. Digital color scale analysis of photographic images taken of Jurkat cell cultured and MTT stained sponge sample cross sections.

years. It is still structurally intact and does withstand high
physical stress such as high frequent shaking (video 3 PLAPCL
Sponge (9,10) Stability Comparison). A PLA/PCL sponge
shows excellent reversible compressibility behavior not only in
the dry but also in the wet state (video 4 PLAPCL sponge 11
Compression in EtOH). A PFS that is soaked in EtOH or water
looks like a hydrogel (No. 12, Figure 4, center). Sponges only
suffer from shrinking effects when they are taken out of
solution and dried with or without vacuum. To reuse a solution
soaked PFS and keep its original size, it just needs to be freeze-
dried again.
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Contact Angle Measurements. Contact angle measure-
ments were performed using 9:1 PLA/PLC PES slice samples
(No. 13, Figure 4A). The polymers used, hence also the PFS,
per se are hydrophobic, but a PFS can be easily hydrophilized
(Figure 4B) using Plasma treatment (Figure 4C).

The possibility to use Plasma is an excellent opportunity as it
allows rapid and easy functionalization of PFS. It is a
noninvasive method, as it does not harm the bulk properties
and the structural integrity of the fibers.” The contact angle
and the water droplet absorption after plasma treatment is
shown. As the droplet is absorbed by the hydrophilized PES, its
time depending droplet absorption was investigated. Using an
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Figure 6. Cell-culturing results of 9:1 PLA/PCL sponge 14 after three and 10 days of incubation. Comparison between images taken of Jurkat cell-
cultured PFS samples with (A) Overview MTT stained PFS, (B) Close up MTT stained PFS, (C) Live/Dead CLSM, and (D) SEM images.

untreated PFS, a mean contact angle of 139.7 (+4)° out of ten
measurements was recorded, whereas a plasma treated PFS is
able to completely soak up a water droplet within six seconds.
An ideal cylindrical PFS with 5.2 cm® volume (No. 12, Figure 4,
center) is completely soaked with water in less than 30 s (video
S Same PLAPCL Sponge 12 after Plasma). A direct comparison
of the same PFS before and after plasma treatment immersed in
water is shown. For this PFS, a weight based water absorption
capacity of 57.3 (£1.0) g/g was calculated that correlates to a
Specific Pore Volume (SPV) based water uptake capacity of 87
(£1.5) %. According to this calculation about 13% of the FPS
pore volume is still filled with air. The weight based water
absorption value recorded corresponds to a mass increase of
more than 5700%.

Cell Seeding and Cell Proliferation. Healing is
challenging in cases where bigger tissue defects need to be
repaired and the self-healing process by the human body
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becomes strongly limited. To promote the healing process and
to enable a full regeneration of the lost tissue, an artificial ECM
has to be provided to serve as structural basis (scaffold) where
complete tissue regeneration can take place. Effective cell
seeding throughout the tissue scaffold often determines the
success of tissue-engineering products. In this context beside
the cell survival/proliferation, the cell distribution and
infiltration is a major concern.

In order to demonstrate the high applicability of the prepared
PFS for TE applications, cell culturing experiments were
performed on FCS preatreated 9:1 PLA/PCL sponge slices
(No. 14). FCS treatment of the PFS samples prior to cell
experiments was performed as a prewetting step, as plasma
treatment for PFS hydrophilization was not used at the very
first stages of PES characterization. In order to explore whether
cells could survive and grow in the PES, nonadherent Jurkat
cells were used as a model cell system. The MTT assay is a
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method for rapid and reliable determination of viable cell
densities with a minimum of experimental effort and was
therefore the method of choice to first analyze the efficiency of
cell seeding in the PFES. The tetrazolium salt is converted by
metabolically active cells into a purple insoluble formazan,
which remains within the cell, and thus images of the purple-
stained cells can be obtained. The cell depth penetration was
analyzed for two MTT stained samples, after three and ten days
of cultivation. A manual digital image analysis was applied for
evaluation. Sponge cross sections were used for sample
imaging. The sponges were gently stored between two glass
slides with the samples top facing up (Figure S). A clearly
visible penetration of cells into the scaffold can be found. The
digital cell depth evaluation was done by analyzing the
colorscales of Formazan in different sponge depths. Therefore,
the images were divided into 280 (Day 3) and 390 (Day 10)
individual raster graphics, each six pixels in height. For each
raster graphic, a colorscale histogram was extracted and fit
statistically. The maximum of each fit was plotted and attached
to the right-hand side of each sponge image used for evaluation.
A graph showing both color scale evaluation results in one plot
was added to the Supporting Information (Figure SI-14).

At this stage of investigation, the preparation of sponge slice
samples was done manually, using sponges in a nonfrozen, dry
state, which resulted in hard to control sponge slice dimensions.
Hence, the sponge slice that was used for sample Day 3 is about
1.9 mm in height, whereas the thickness of the sponge sample
used for Day 10 is about 4.1 mm. Only a small number of cells
seem to be present in higher sponge depths, as can be derived
from a fading coloration toward deeper sample areas. The
cross-sectional image taken of sample Day 3 shows a weak
coloration of the incubated scaffold, indicating a small number
of cells present inside the sponge during that time. Formazan
coloration already indicates that higher cell concentrations close
to the samples surface seem to be present. The plot of the
sponge coloration evaluation result supports this impression.
Eye-catching differences in cell concentration depending on the
time of cultivation can be evidenced comparing both samples.
The strong coloration of sample Day 10 indicates a strong
increase in cell number and cell density. However, the high
density of cells that can be evidenced seems to be partly limited
to the area close to the sponge surface in a range of up to 1.0
mm depth. As the proliferation efficiency is strongly dependent
on nutrient exchange with the surrounding medium, we
conclude an effective penetration depth of nutrients of 1.0
mm to the surface for the static incubation applied. Cells
deposited in higher sample depths were not able to proliferate
in such an extent, which results in sharply fading Formazan
coloration intensity toward deeper sponge areas.

Beside the cell depth penetration evaluation, a cultivation
time dependent, qualitative Formazan concentration analysis
was done using MTT stained sponges after 1, 3, 7, and 10 days
of cultivation. Evaluation was performed by visible light
spectroscopy after extraction of Formazan from the cells of
each sample (Figure SI-15).

The location of viable cells is clearly visible on the seeded
PFS showing that the cells are not evenly distributed (Figure
6A and B). Furthermore, after 10 days of cultivation, the cells
clearly proliferate as evidenced by an increase of the purple
staining. In order to collect additional information about the
degree of cell distribution and infiltration throughout the PFS,
the progress of cell proliferation was evaluated by CLSM after
Live/Dead staining of the samples (Figure 6C). We observed a
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thick and spread-out distribution of cells along the upper
(seeded side) surface of the scaffold after 10 days of culture,
indicating significant cell growth. We determined a Live/Dead-
ratio of 6.5:1 (24.000:3.680 cells) for 3 days and 11.900:1
(52.900:5 cells) for 10 days of cultivation. For each cell, a cell
size of 11.5 ym was used for cell quantity calculation. To allow
direct comparison between both samples, the CLSM image size
used for evaluation was adjusted to about 3 X 3.5 mm real size,
respectively. The images used for calculation are given in Figure
SI-16. Since the cultivations were performed under static
conditions, mass transfer limitation for cell nutrients/oxygen
might be responsible for the observed lack of spreading of the
cells into the PFS. The CLSM images reveal areas in the PFS
where the cells did not grow. This might reflect an experimental
artifact due to some inhomogeneities of the initial cell seeding.
In addition, some “non-wetted zones” that occurred during the
conditioning of the fibers with FCS prior to seeding might
display a higher degree of hydrophobicity interferred with the
cells proliferation. It could also be hypothesized that the fibers
exert a sieving action during cell seeding, and in such a way
slowing cell diffusion throughout the PFS and influencing a
more uniform cell distribution. Finally, we used SEM to
observe detailed cellular-sponge interactions. Figure 6D shows
the ultrastructure with some cell-to-cell adhesion of the seeded
PFS. However, it is difficult to translate such high-resolution
images into reliable cell-distribution results.

With regard to the limited penetration depth of the cells, it
becomes evident that a method has to be found for future
experiments which allows for a controlled and homogeneous
distribution of cells within the entire 3D-scaffold. Ideally, a
homogeneous distribution of cells should be achieved prior to
cell proliferation initiation. Dynamic seeding methods,
involving movement of the cell solution through and around
the scaffold might provide better cell coverage and subsequent
growth than static seeding.*’

Two different approaches could be used to apply PFS for TE
purposes. The first, in vivo approach might include insertion of
a bare, plasma-treated PFS into the wound, where the
autologous cells migrate into and autonomously initiate
proliferation and tissue formation. The second, ex vivo
approach includes the use of a plasma-treated PFS that gets
seeded with a patient’s own cells growing in vitro for a couple of
days prior to wound insertion. Our results present the first
steps toward the development of the latter. The suitability of
the PFS for direct implantation without preseeding of cells (i.e.,
in vivo approach) must still be tested. Which of those fairly
different approaches might be suitable, for the utilization of PFS
in TE, will have to be weighed out in the future, as both
comprise different ad- and disadvantages.

B CONCLUSIONS

The fabrication concept to produce 3D natural sponge-like
scaffolds out of PLA or a polylactide/polycaprolactone blend
polymer fibers is presented. Both polymers have already been
used for a couple of different medical devices which were FDA
approved and provide a well-known degradation process. The
sponges presented come up with good reversible compressi-
bility and fast recovery from deformation in the dry as well as
the wet state. The sponges are easy to handle and can be
modified by controllable, cost-effective, noninvasive methods to
adjust the surface and inner wettability, the mechanical
strength, and framework density, and, hence, the specific pore
volume of the sponges. Very importantly, the wettability of the
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sponges by liquid media could be adjusted by plasma treatment.
By using the presented sponge fabrication concept it should be
possible to use almost every kind of polymer or polymer blend
system and form it into a comparable elastic fiber based sponge.

The sponge concept allows for fabrication of individually
size- and shape-tunable sponges that are capable of automati-
cally spanning an entire tissue defect. The sponges presented
combine a stable, multiple physically cross-linked 3D-fiber
framework with a direction independent highly open porous
structure. These characteristics facilitate convection of fluids
within the entire scaffold. This is highly important with regard
to Tissue Engineering applications as mass transfer of cell
nutrients and oxygen and metabolic waste exchange are crucial
factors.* These sponges might also successfully support
revascularization processes in vivo. Moreover, prevascularization
strategies using endothelial progenitor cells and angiogenic
factors could be developed to produce larger preseeded
sponges,”* though this is a highly demanding task and a still
very challenging issue that has to be faced in future research.*

Hydrophilization of sponges by Plasma treatment as
presented enables rapid and easy functionalization of sponges,
which could allow for a huge variety of different chemical and
biochemical modifications. Successful cell culturing experiments
using Jurkat suspension cells were performed and analyzed by
Confocal Laser Scanning Microscopy. A fast proliferation and a
high level of living cells were detected.

Taking everything into account, fast prototyping of a user-
adjustable, target-shaped artificial extracellular matrix comes
within reach and offers highly exciting prospects for future
Tissue Engineering applications.
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The overall aim of the presented work was to create a PLA based PFS system. Hence, the first
experiments were done using PLA fibers. The fibers were cut in a glass blender device until a
homogeneous dispersion of fibers with a ratio of fiber diameter to fiber length of around

1/150 um was obtained (Fig. SI-1a, SI-2a-c).

Figure SI-1. Microscopic images of (a) PLA cut fibers. Freeze-drying residues achieved
using (b) H2O (sponge 15) and (c) 1:1 H,O/tBuOH as dispersion medium (sponge 16).

(d) Compression of a PLA sponge (sponge 17).
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In order to achieve appropriate fiber-dispersion homogeneity, an anti-solvent combination has
to be used that is capable of wetting PLA and offers an appropriate density that suits to the
density of the fibers to limit flocculation processes. The use of PLA fibers in water, as
example of a dispersion medium which is not capable of wetting PLA, results in freeze dried
fiber residues without any structural integrity (N° 15, Fig. SI-1b). Using a binary mixture of
1:1 (v/v) H2O/tBuOH as anti-solvent system, PLA fiber residues with an at least standalone
structural integrity are achieved (N° 16, Fig. SI-1¢) as a more homogeneous fiber dispersion is
generated and flocculation is reduced. This was further enhanced with increasing tBuOH
content (N° 17, Fig. SI-1d). Finally, the use of a binary solvent mixture of 1:4 H>O/tBuOH
turned out to be a well working solvent system to create homogeneous blend fiber dispersions.
Therefore, the dispersion medium composition has been kept constant during the first instance
of PFS development to grant internal comparability. The used dispersion system was kept, as
it is capable of wet the fibers, being suitable for freezing, compatible with the freeze-dryer

and thus allows easy controllable rapid sponge prototyping.

Beside elastic PLA/PCL blend PFS (Fig. 2E), even PLA sponge with elastic properties can be
achieved by thermal annealing of the FD residue, as shown in Figure SI-1d. The density of
the PLA/PCL blend fibers is expected to be in a range between pure PCL (1.13 g/cm?, 23°C)
and pure PLA (1.22 g/cm®), but has not been measured yet. Due to the density difference
between fibers and the dispersion medium (p = 0.97 g/em®)* an slowly emerging
sedimentation process during sponge production cannot be prevented for low fibers densities,

but limited if the freezing process is fast enough.
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Figure SI-2. Image of cut (a)9:1, (b)3:1 and (c) 1:1 PLA/PCL fibers used for PFS

fabrication. Scale bar: 100 um.

All PFS were prepared using a temperature controlled EtOH bath between -40 °C and -30 °C.
For freezing in EtOH, 3D-printed cups out of PLA were used with a custom made dewer-

cover to allow easy freeze processing and high reproducibility (Fig. SI-3).

- R

Figure SI-3. 3D printed aids used for controlled freezing of fiber dispersions.

Temperature control

Liquid nitrogen inlet

All PLA freeze-drying residues produced were extremely sensible to pressure and shearing,

whereupon even tiny forces lead to irreversible pressure marks. Regarding the lack of

3
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reversible compressibility of the freeze-dried PLA residues it might be concluded that either
the mechanical properties of the fibers are too weak or the fiber-fiber interconnectivity that is
present after FD is insufficient. To evaluate which parameters are decisive to receive an
elastic PFS, a blend system of PLA/PCL was used for direct comparisons. The PLA/PCL
blend system offers an easy tunable polymer, represented by PLA, whose properties can be
adjusted to improve the mechanically strength and the biodegradability of the system,
combined with PCL, a rather gluey component that is supposed to facilitate fiber-fiber
interconnectivity. As the glass transition temperature of PCL (Ty=-60 °C)*’ is far below
room temperature, the polymer is in a stable but flexible adhesive-like state at atmospheric
conditions, thus a better fiber interconnectivity is to be expected. As a matter of fact, the
fabricated non-thermally treated PLA/PCL sponge are less sensitive to pressure and shearing
forces and already do show slight reversible compressibility. Nevertheless, without a
subsequent thermal treatment all non-crosslinked PFS based on PLA and PLA/PCL are far to
pressure sensitive and thus not practically applicable. The latter becomes clear as rapid
structural disintegration of non-crosslinked PLA and PLA/PCL blend PFS residues takes
place as soon as they are immersed and shaken in a PLA wettable dispersion medium e.g.
alcohol. These observations demonstrate that enhancing the fiber interconnectivity should
result in better reversibility characteristics of the system. One well-thought-out approach
would allow inter-fiber crosslinking without the need of a complex chemical crosslinking
agent. Therefore, the most promising ideas to get a working sponge were the following:
Firstly, treating the fibers in a TA process to increase crystallinity is one of the best none
invasive techniques to enhance the mechanical properties of a polymer.**->° Secondly, the use
of a method to increase fiber-fiber interconnectivity that can guarantee a subsequent

bendability of the sponge without structural disintegration is necessary.
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Structural integrity of sponges. After applying a TA process to non-crosslinked PFS the
formation of physically interconnected fibers can be experimentally evidenced (Fig. 3) by
comparing thermally treated (N° 9) and non-treated PFS (N° 10) immersed in EtOH. The
structural integrity of the PFS upon shaking is strongly dependent on the polymer system that
is used. For PLA sponges the temperature and the running duration of the TA process applied
are decisive. A non-crosslinked PLA/PCL sponge shows a standalone structural integrity after
being immersed, it withstands slight shaking, but no strong shaking forces without
disintegrating, yet. This observation already underlines the improved structural stability
compared to an equally treated non-crosslinked PLA sponge which is disintegrating almost
autonomously after being immersed in EtOH. The PLA/PCL sponge (N° 9) does not
disintegrate in EtOH anymore after being treated at 60 °C, even after applying strong shaking
forces (Fig. 4B, video PLAPCL Sponge 9,10 Stability Comparison). This is still true, after 18
months of storage. A PLA sponge (N° 18) that was thermally treated at 120 °C for three hours
shows reversible compressibility but it still disintegrates easily upon shaking in solution (Fig.
SI-4A). The overall stability against disintegration can be enhanced, as to be expected, by
using higher TA durations and temperatures. The capability of not yet crosslinked PFS to
sustain a standalone structural integrity in general, right after FD, can likely be traced back to
random fiber entanglements. This is already shown, as a homogeneous PLA sponge after FD
and without further treatments is almost as structurally self-sustaining as an equally treated

non-crosslinked PLA/PCL blend PFS.
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crosslinked PFS crosslinked PFS  non-crosslinked PFS
(TA 120, 72h) (TA 120, 3h) (TA 60 °C, 72h)

Figure SI-4. Structural Integrity of differently thermally treated (A) PLA sponge (sponges 18,

19) and (B) 9:1 PLA/PCL sponge (sponge 9, 10) stored in EtOH after shaking.

The structural integrity of a PLA sponge (N° 19), that was thermally treated for 72h at 120 °C,
in solution, nevertheless, is still less pronounced compared to a PLA/PCL sponge which was
thermally annealed at only 60 °C for one hour. The time scale that would be necessary to
produce an equally structurally stable PLA sponge is yet to be investigated. Future
developments in that field will comprise of finding a balance between treatment time,
temperature and sponge shrinkage during TA (Fig. SI-5, 6).

During the research of this work, a focus on the fabrication of PLA/PCL polymer blends was
set, as the maximum temperature of the TA process that must be applied to achieve an elastic
PFS can be reduced to around 60 °C and since PLA/PCL sponges possess a higher structural
integrity in solution. In addition to that an overall less pronounced shrinkage effect for PFS
with low PCL content was found. Different compositions of PLA/PCL blend-systems have
been investigated, including PLA/PCL sponges with 1:1, 3:1 and 9:1 weight ratio (w/w) to
evaluate possible differences in the final sponge functionality. After application of an at least
short-term TA of around 15 minutes at 60 °C, the reversible compressibility of all PLA/PCL

sponges increases dramatically (not shown).
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Influence of PCL content on sponges. To our findings, the PCL content is not a decisive
factor regarding elasticity of the PFS. All PFS that were fabricated, independent from using
high or low PCL weight content, show high elastic compressibility after TA. Unlike elasticity,
the grade of sponge size shrinking during TA is sharply influenced by the weight fraction of
PCL used. These findings are reflected in the fabrication technique used to produce
electrospun PCL fiber based sponges published by Xu and Fong>!. For PCL contents higher
than 10 % (not shown), the results in a shape-irregular sponge shrinkage behavior, which
makes it hard to predict the final sponge geometry and density which results in time-

consuming sponge prototyping.

Amaaes

Figure SI-5. Temperature dependent sponge size shrinkage shown for (A) as-freeze-dried 9:1
PLA/PCL sponge (N° 20a-c) thermally annealed at (B) 60 °C, (C) 100 °C and (D) 120 °C for

72 h, respectively and a PLA sponge (N° 21a, b) (E) as-spun and (F) TA 120 °C (48 h).

Thus, no detailed studies using PFS with PCL contents higher than 10 % have been made.
The basic PFS shrinkage for one PLA/PCL sponge (N° 20a-c) and one PLA sponge (N° 21a-
b) upon TA is illustrated in Figure SI-5. Applying higher TA temperatures than 60 °C is not
necessary*® to achieve elastic behavior, as it just increases the maximum crystallinity of the
sponge. An even lower grade of size shrinkage can be expected by further decreasing the PCL
weight content, but also by reducing the TA temperature and its duration. The reasons for PFS
shrinkage is reflected in Figure SI-6, showing PLA/PCL nonwovens of different composition

after TA. They demonstrate the influence of PCL content on the fiber structure after applying
7
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60 °C for 72 h. With increasing PCL content, it becomes increasingly difficult to maintain the
fiber structure during TA treatment. The SEM images that are shown are samples of original
PLA/PCL nonwovens used for PFS fabrication. The results depict how increasing PCL

contents higher than 10 wt% lead to more and more irregular fiber melting.

PLA/PCL 9:1 (w/w)

N

PLA/PCL 1:1 (w/w) PLA/PCL 3:1 (w/w)

Figure SI-6. SEM images showing the influence of the PCL weight content on the structural
integrity of PLA/PCL blend-fibers of a nonwoven after applying 60 °C for 72 h. The scale

bars represent 20 um each.

For a 1:1 PLA/PCL blend the structure of the fibers is completely lost, 3:1 PLA/PCL fibers
are at least recognizable as an assemblage of strongly interconnected fibers, but they have lost
most of their former uniform fiber structure. The fiber nonwovens used for 9:1 PLA/PCL

sponge show good shape-retaining properties upon TA.

Influence of crystallinity on sponge functionality. All DSC measurements of as-spun
polymer fibers show rapid recrystallization at temperatures right after the glass transition
temperature of PLA. The fact that the recrystallization of PLA in the 1% heating curve of the
DSC process occurs at lower temperatures indicates that a lot of nucleation centers must be
present in the polymer after electrospinning. This explanation is given in the work of Ribeiro

and Sencadas et. al. who have investigated the influence on the morphology and crystallinity
8
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of electrospun PLA fibers after short- and long-term low- and high-temperature thermal
treatment.*® According to their belief, these nucleation centers form during the ES process,
promote and thus accelerate crystallization whereupon a strong increase of crystallinity is to
be expected within the first 2 minutes after initiation of the TA process. The TA process and
the increase of crystallinity which results therefrom, is expected to not play a major role
regarding the reversible compressibility of a PFS due to the following reason. Even a short-
term TA process applied to a PLA/PCL sponge facilitates a highly elastic behavior of the
PFS. A PLA sponge, which was treated at 60 °C for 48 h, does not show an at least
comparable elasticity after compression at all. Thus, it is expected that the grade of
crystallinity mainly contributes to the mechanical strength of the PFS. The crystallinity of a
9:1 PLA/PCL sponge decisively increases from around 10 % in the as-spun state to 39 % after
applying a long TA process at 60 °C for 72 h and can be further increased applying higher TA
temperatures (DSC, Fig. SI-7,8; Table SI-1). The influence of crystallinity on the mechanical

strength of a PLLA/PCI. sponge is yet to be investigated in detail.
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Thermal analysis of Polymers.
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Figure SI-7. DSC measurements of PLA (Ingeo™ 4043D, NatureWorks LLC) and PCL

(Capa™ 6800, Perstorp) 2" heat curve.
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Figure SI-8. DSC measurements of 9:1 PLA/PCL fibers (1% heat curves) after TA at 60 °C,

100 °C and 120 °C in comparison to as-spun fibers.
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s TA 100 °C
— TA G0 °C
— 35

— PLA/PCL 9:1
= PLA/PCL3:1
llllll PLA/PCL 1:1

Figure SI-9. DSC measurements of PLA/PCL 9:1, 3:1 and 1:1 fibers (1% heat curves) after

TA at different temperatures.
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Compression experiments of sponges in PBS medium.
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Figure SI-10. Compressing reversibility testing results of sponges immersed in 1X PBS after

up to 100 cycles of compression C with a maximum compression € of 30%: (I) Comparison

between dry- and wet-compression, (II) Comparison between all first dry- and wet-

compressions of a PLA (sponge 22) and a PLAPCL sponge (sponge 23). (III) Height loss in

relation to the number of stress loading cycles expressed as percentage height loss.

All sponges used for evaluation have a fiber density of 16 mg/cm?, a diameter of 17.5 mm and

height of about 15 mm.
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Table SI-1. Data evaluated by DSC measurements of pure PLA and PCL, respectively, such

as as-spun and thermally annealed 9:1, 3:1 and 1:1 PLA/PCL blends (72h).

Sample Mass Method AH(:(PLA) Aan(PLA) AHm(PLA) AHm(PCL)* AHm + AH<:/nc AHm i AHc/nc HOF(PLA/PCL) a
mg] [d [mJ] [mJ] [mJ] [mJ] (PLA) [mJ] (PCL) [mJ] [/gl [%]

PLA 6.56 as 140.2 -157.48 -6.9 -1.0 3
(4043D) 597 TA60°C -190 -31.8 64
6.45 TA100°C -2279 -227.9 715
6.76 TA120°C -334.17 -334.2 -49.4 100
PCL 6.38 TA42°C -551.3 -86.4 100

(Capa 6800) 6.62 TA120°C 4.5 -448.0 -443.5 -67.0 78
PLA/PCL 6.7 as 395 -68.0 -279.2 -28.5 -279.2 -69.1 35

1:1 (w/w) 6.62 TA60°C -66.8 -297.1 -66.8 -297.1 -69.1 41

2 20:21 (MwW/MW)| 6.6 TA120°C 1.2 -110.5 -223.9 -110.5 -222.7 -69.1 37
PLA/PCL 6.64 as 86.0 -146.9 =67.3 -60.9 -67.3 =59.6 16
3:1 (w/w) 6.7 TAB0°C =127.0 -96.5 -127.0 -96:5 -59.6 30

2 59:21 (MW/MW)| 6.61 TA120°C -245.3 -105.3 -245.3 -105.3 -59.6 53
PLA/PCL 6.64 as 119.0 -156.3 "S55 ~37.3 ~35:2 -53.6 10
9:1 (w/w) 6.65 TA60°C -152.4 -23.2 -152.4 -23.2 -53.6 39

£ 178:21 (MW/MW| 6.68 TA100°C -210.6 -25.6 -210.6 -25.6 -53.6 53
6.51 TA120°C -294.0 -36.7 -294.0 -36.7 -53.6 77

AH, = enthalpy of crystallization, AH, = enthalpy of nucleation center promoted crystallization®’, o =
polymer crystallinity, HoF = Heat of Fusion, AHn = melt enthalpy, TA = Thermal Annealing

temperature, as = as-spun fibers, MW = Molecular weight.

The crystallinity of the polymer blends was calculated as follows: Melt enthalpy of melt and
crystallization was summarized for blended PLA and PCL, respectively, to gain the origin
melt enthalpy of the PLA and PCL blend-fraction before measuring and heating. The origin
melt enthalpy of each of the polymer fractions was normalized to the mass of polymer used
for measuring, which were normalized to the weight fraction of each polymer in the blend
based on the molecular weight (Mw/Mw) of PLA and PCL measured by MALLS GPC. The
sum of these normalized values is denoted as Heat of Fusion (HoF) of the blend. Regarding
AHn(PCL)* it must be annotated, that due to overlapping, the values of melt enthalpy used
for calculation of PCL include the heat transfer of the glass transition of PLA. To calculate
the maximum crystallinity of the blend systems, DSC data of pure polymers were used.
Therefore, as-bought PLA was thermally treated at 120 °C, PCL at 42 °C for 72 h to reach

maximum crystallinity.**>° As the polymers are immiscible on molecular scale, the maximum

13
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crystallinity was calculated assuming that the polymers do not influence each other or the
enthalpy changes during thermal treatment. The maximum crystallinity which is to be
expected for a blend was calculated by summarizing the HoF of the pure polymers,
normalized to the molecular weight based weight fraction. The crystallinity of both individual
polymer fractions of a 9:1 PLA/PCL fiber (TA 60 °C, 72 h) is in a range of a = 52 % (PLA)

and o= 36 % (PCL).

Polymer fiber sponge characterization

Porosity calculation of sponges. The porosity P of the sponges fabricated was calculated
according to the porosity defined by percolation threshold of fibers of a fibrillary structure

with given length and radius as proposed by Berhan and Sastry*:

3 3
P= (1 - VL) +100% V= MTF + rnL Vex = 32% + 8nLr? + ml?r

ex

With: V Volume of the fiber, V,, Excluded volume of the fiber

For the fabricated PFS systems a general fiber radius r of around 0.5 um was used, the fibers
were cut into pieces with an average length L of around 150 um, whereof a value of Porosity

P =99.67 % can be calculated.

Alternative Porosity calculation formula: With regard to the more convenient sponge
properties like fiber density and the density of the Bulk material, the following equation can

be used:>!

P
psG1073

P:(1—”i)-100% SPV =

Pbulk
With: pg; Density of the sponge, pp Density of the bulk material, SPV Specific Pore

Volume

14
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Density calculation of sponges. The densities (p) of the cylindrical shaped PFS were
calculated by the following equation. The radius r and the height h of the PFS were measured

using a Vernier scale.

Pore size distribution calculation.

The diameter Dp of all pores evaluated from SEM images and the number of pores per unit

volume of a sponge NP, was calculated by>>

1 3

)

With: n Pore quantity, d Pore diameter (um), 4 SEM-Image area (um?), M Magnification

factor.

Pore size evaluation (Fig. SI-11) was done using the software ImageJ.

NN SN PLA/PCL PFS
50 N (4,5 mg/em’)
— it
404
€ 301
=1
o
O
204
10
0 N .iflu A NN N

20 40 60 80 100 120 140
Pore size [um]

Mean pore Size [um] 79| |Minor pores (<100um)

SD 23| |In number 276
Values 600| |Percentage fraction 92%
Counted pores 300| |Macro pores (>100um)

Min. pore size 26( [In number 25
IMax pore size 146| |Percentage fraction 8%

Figure SI-11. Evaluated pore size distribution of a PLA/PCL sponge (sponge 3).
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Molecular weight of polymers.
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Figure SI-12. MALLS measurement results of PLA and PCL.
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NMR spectroscopic analysis of used polymers.

Ingeo™ 4043D PLA, Poly(lactide), NatureWorks LLC
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Figure SI-13. "H-NMR PLA and PCL (CDCls, 300MHz).
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Cell penetration depth analysis.

Formazan [1/color scale]
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Figure SI-14. Digital color scale analysis of MTT stained sponge sample cross sections in a

direct comparison.
Spectroscopic Formazan quantity analysis.
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Figure SI-15. Visible light spectroscopic results of Formazan extracted from MTT stained

sponge slice samples after one, three, seven and ten days of cultivation.

18

90



Publikationen und Manuskripte

M1

Digital cell Live/Dead® quantity analysis.
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Figure SI-16. CLSM images used for quantitative Live/Dead® analysis of Jurkat cell cultured

sponges after three and ten days of cultivation.
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ABSTRACT: A major challenge in tissue engineering and artificial Sponges [Perfusion bioreactor| 4 {v—w—--._.‘,
scaffolding is to combine easily tunable scaffolds biomimicking the : -
extracellular matrix of native organs with delivery-controlled cell
culturing to create fully cellularized, large artificial 3D scaffolds.
Aiming at bioartificial liver construction, we present our research
using galactose-functionalized, ultraporous polylactide 3D nano-
fiber sponges fabricated out of electrospun fibers. Sponge
biomodification by blend galactosylation and in-solution coating
is performed, respectively, using a polylactide-galactose carrier-
copolymer that promotes cell delivery and features a pronounced
autofluorescence. It allows us to verify the galactosylation success,
evaluate its quality, and record dye-free, high-resolution images of
the sponge network using confocal laser scanning microscopy. The
galactose carrier and its impact on scaffold cellularization is validated in benchmark to several reference systems. Verification of the
human hepatic cell asialoglycoprotein receptor presence and galactose interaction in culture is performed by Cu®* receptor-blocking
experiments. The culture results are extensively investigated in and ex situ to trace and quantify the cell culture progress, cell activity,
and viability at different culture stages. Bioreactor cultivation of sponges reveals that the galactose carrier does not only facilitate cell
adhesion but also enhances cellular distribution throughout the scaffold. The promising 3D culture results allow us to move forward
to create mature in vitro liver model research systems. The elaboration into ex vivo testing platforms could help judging native cell
material interactions with drugs or therapeutics, without the need of direct human or animal testing.

PLA sponge

~ paGal
E sponge .
| ke X I

X (mm)

Bl INTRODUCTION by freeze drying (FD)’ allows synergizing the individual
advantages of both scaffolding techniques.” '® Such elastic,

The controlled construction of large polymer scaffolds and their
ECM mimicking, electrospun polymer fiber sponges can also be

thorough cellularization is the primary step required for the

successful creation of, for example, artificial organs. The fabricated from degrade}lﬁle polymers such as polylactide (PLA),
underlying, complex demands are based on the necessity to as presented recently. Fong and coworkers developed an
mimic the sophisticated templates of nature, defined by the alternative fiber sponge fabrication technique based on thermal-
extracellular matrix (ECM) of human organs.' The natural ECM induced self-agglomeration (TISA) to create polycaprolactone
with its mostly nanofibrillar structure” provides a clear structural (PCL)"*-based scaffolds. These various PCL blend polymer
draft for artificial scaffolds to be adapted. Hence, the most systemsl3_16 are successfully used for in vivo bone tissue
apparent way to mimic the structural ECM conditions is to formation investigations. However, the agglomeration process
prepare scaffolds made from artificial fibrils, fabricated, for of the TISA procedure strongly impedes to control many

example, by electrospinning. Electrospinning is suitable to
produce narrowly distributed synthetic as well as natural
polymer fibers on the nano and micrometer scale assembled
into nonwoven fleeces.” However, the sheet-like shape and poor
tunability of the resulting nonwoven strongly limit fine tuning.
This is especially problematic, as the cellularization process
strongly depends on the porosity, pore structure, and
interconnectivity of the 3D scaffold network. In order to better
approach the native ECM original, combining the self-
assembly* ™ of electrospinning nanofibers with porosity tuning

important sponge characteristics such as size, shape, porosity,
pore size, and fiber distribution. The ability to individually tune
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these characteristics is nevertheless decisive to flexibly adapt the
scaffold properties to the highly specific demands of organ-ECM
biomimicking tissue engineering (TE) research. Far from being
fully understood yet, the complexity of the ECM in native organs
is manifold in activity, functionality, and structural diversity.' In
consequence, artificial scaffolds and scaffold materials must
provide more than just an inert 2D framework with basic
characteristics such as biocompatibility and degradability. All
scaffolding techniques in modern TE, ranging from nature-based
scaffolds such as decellularized organs'’~'? to synthetic'' ones
face fundamental (re)cellularization issues. They arouse a clear
demand for defined cell-delivery strategies that promote pin-
point cell deposition and help to support sequencing during the
target-oriented tissue construction of the artificial scaffold.”’
However, controlling the in vitro seeding of cells inside artificial
scaffolds is tremendously challenging,”" but mandatory to
receive healthy and fully 3D cellularized scaffolds, a yet unsolved
task in in vitro TE research. For targeted cell delivery, the
degradable polymer scaffold first should allow its biofunction-
alization with natural, ideally ECM related' components. The
synthetic base material anchors the mechanical attributes of the
synthetic material used, in combination with the introduced
bioactive and cell delivery-promoting properties.”> Aiming at 3D
sponge cellularization, also dynamic culturing® of the scaffold is
required to grant stable cell nutrition throughout the scaffold”*
and avoid diffusion limitations resulting in superficial cell
proliferation'" within the scaffold. Finally, also visualization of
cell movements such as cell tractions within the pores of the
artificial scaffolds is required to trace the process of cell
distribution and proliferation within the scaffold, yet reflecting
another major key obstacle in scaffolding and cell culture
investigative research.”’

Herein, we present our advances in cell delivery-controlled in
vitro cultivation of human hepatocytes within galactose (Gal)
bio-functionalized PLA polymer fiber sponges using a self-made
percolation-based perfusion-bioreactor.”® The hepatic cells
asialoglycoprotein-receptor (ASGP-R) exhibit’®”’ a well-
known Gal sugar specificity,”® which can be used to increase
hepatic cell adhesion,””** also shown in the micropatterning
results,”’ as well as cell activity and proliferation.’* We
demonstrate that these attributes can be used to functionalize
our degradable polymer fiber sponge to promote delivery and
proliferation of human liver cells deep inside the scaffold. The
Gal carrier has several more advantages, such as a pronounced
autofluorescence of the actually nonconjugated*® polymer, also
known from other sugar systems.’* The copolymer remarkably
extends the possibilities of polymer fiber sponge biomodifica-
tion, also allowing in-solution coating and high-resolution
scaffold structure visualization under an UV confocal laser
scanning microscope.

B EXPERIMENTAL PART

General Work Procedures. Electrospinning. The polymer
solutions for electrospinning are prepared by dissolving PLA (7 wt %,
7.9% w/v) and the indicated second polymer (0.6 wt %, 0.8% w/v) in a
mixture of formic (FA) and acetic acid (AA) in chloroform CHCl,/
(FA/AA) (2.2:1(4/6) v/v) ina closed glass container. The solution was
equilibrated in CHCI; overnight, FA and AA such as 0.02 wt % pyridine
in CHCl; (0.3 wt %c) was added, stirred for 30 min at room
temperature until homogeneity was achieved.

The impact of the poly(lactide)-block-poly(6-O-acryloyl-a-D-
galactopyranose) (PLA-b-PAGP) carrier copolymer on hepatic
culturing is validated in comparison to different reference systems
using static cell culturing with nonwovens because of the higher

sampling output and evaluation reliability. As evaluation benchmark for
the hepatic cells’ ASGP-R impact on scaffold cellularization, two
different basic nonwoven reference archetypes with different surface
wettability are used. One hydrophobic blend of PLA and PCL (PLA/
PCL) such as one hydrophilic PLA blend with a poly(lactide-b-ethylene
oxide-b-lactide) (PLA/LAEOLA) is used. Fine tuned in its fractional
composition, PLA/LAEOLA comes up with a hydrophilic behavior
comparable to the PLA-Gal blend used.

PLA, PLA/PCL, PLA/LAEOLA, and PLA/PLA-b-PAGP (PLA-
Gal) nonwoven samples are collected on glass slides placed on a
grounded rotating disc (diameter 15 cm, aluminum foil) run at
approximately 20 rpm. The dip-coated glass slide substrates are placed
on aluminum foil during electrospinning. The following electro-
spinning conditions are used for all systems: 13.4kV, 1.36 mL/h, 20 cm,
and relative humidity 40% (22 °C) using one syringe (Sterican
hypodermic needle 0.30 X 30 mm, B. Braun Melsungen AG). The
nonwovens and references for our PLA-Gal validation experiments are
dried under vacuum at 40 °C for 72 h, tempered at 60 °C for 1 h for
glass slide immobilization and sterilized for 4 h under UV-light (254
nm).

Glass slide substrates with 1 mm thickness are cut manually into
pieces of about 0.5 X 1 cm, cleaned with 100% EtOH, dried under
pressurized air, and dip coated twice using 0.2 vol % PLA/PCL CHCl,
solution. After each dipping step, the samples are air dried for at least 10
min. The dip-coated glass slides are dried under vacuum at 40 °C for 24
h before use.

Polymer Fiber Sponge Fabrication. Sponge fabrication and the
plasma surface activation were performed as previously reported.'’ The
nonwovens used for cell culture are not treated with plasma, unlike all
sponges used for bioreactor culture. The PLA-Gal nonwovens are used
for PLA-Gal sponge fabrication. All sponges are thermally treated at 110
°C for 72 h to render them elastic. The PLA and PLA-Gal sponges are
fabricated under identical conditions and with an identical sponge fiber
density (6 mg/cm?®). The cylindrical-shaped polymer fiber sponges are
cut in a frozen medium to achieve highly comparable sponges with
narrow density (+0.5 mg/cm?), shape and size distribution [height: 6.1
(#0.1) mm and diameter: 8.0 (+0.04) mm].

Sponge Gal In-solution Coating. The coating medium was
prepared by dissolving 0.02 wt % PLA-b-PAGP in, for example, 6 vol
% dimethyl sulfoxide (DMSO) in tBuOH using a high-speed
homogenizer (SilentCrusher M, Heidolph) in a water bath at 30 °C.
After plasma activation, a thermally annealed"! sponge was gently
placed inside the coating medium at 30 °C for 6 h. Subsequently, the
immersed sponge was acclimatized at 22 °C for 1 h, chilled at 4 °C for 1
h, frozen at —26 °C for 30 min, freeze dried, and dried under vacuum at
40 °C for 24 h.

Scanning Electron Microscopy. For scanning electron microscopy
(SEM) analysis, osmification (2 h at 4 °C in 0.8 (vol/vol) % OsO,, 0.1
M Na cacodylate, 3 (w/vol) % sucrose, and 3 mM MgCl,) followed by
three washing steps in (0.1 M Na cacodylate pH 7.2, 3 (w/v) % sucrose,
and 3 mM MgCl,) was performed prior to dehydration by slow water
replacement using a series of ethanol/water solutions (35, 50, 75, and
95%) for 15 min with final dehydration in absolute ethanol for 15 min.
The cell-cultured samples stored in 100% EtOH are dried using critical
point drying®® by hexamethyldisilazane (HMDS). The samples are
dehydrolyzed with EtOH and de-ethanolized with EtOH/HMDS
solutions of 100, 75, 50, and 25% ethanol content and then washed
three times in the 100% HMDS content for 10 min, respectively.

Mammalian Cell Line and Culture Conditions. Hep-3B and HuH-7
human liver cells (hepatocellular carcinoma cell lines generous gift from
Dr. Di Fazio, Marburg, Germany) are maintained in Dulbecco’s
modified Eagle’s medium (with phenol red), supplemented with 10%
fetal calf serum, 2 mM L-glutamine, 100 units mL~" penicillin, and 100
ug mL™" streptomycin. Cells are cultivated at 37 °C in a humidified 5%
CO, atmosphere. Cells are collected by trypsinization according to the
standard cell culture lab procedure. During cultivation on the
nonwovens, the culture medium was exchanged every second day.
Cell numbers and viabilities during passaging, seeding steps, and
determination of the doubling time are evaluated by trypan blue
exclusion assay with a hemocytometer (Neubauer Improved, VWR
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Figure 1. Schematic illustration of the fabrication steps performed to produce PLA-based blend-nonwovens and references for PLA-b-PAGP
validation. (Top, left) Polymer materials used for sample fabrication in combination with PLA and (Right) SEM images of the nonwovens produced,
respectively. The scale bars in each row correspond to (left) 20 ym and (right) S um length, respectively.

International, Ismaning, Germany). For static surface seeding one
sterilized nonwoven immobilized on PLA/PCL (9:1, w/w)-coated
glass slides was placed per well into well plates. The nonwoven was then
precoated with fetal calf serum (30—60 min at 37 °C). After removal of
the fetal calf serum, if not mentioned otherwise, 13.2 X 10° cells cm™
corresponding to 6.6 X 10° cells (nonwoven 0.5 cm X 1 cm) were
carefully dispersed over the top surface of the nonwoven. The seeded
nonwoven was transferred into the incubator for 30 min to allow the
cells to attach. Five hundred microliters of growth medium were then
added to the bottom of each well. After a further 5 h of incubation,
additional growth medium was slowly added along the side of the well
to cover the nonwoven. Well plates were placed back into the incubator
and the cells were cultured for the indicated amount of time. After
alamarBlue assay, the nonwovens were rinsed twice with growth
medium and fresh growth medium was added. Then, the plate was
placed back in the cell culture incubator for further incubation.

Bioreactor Cultivation. For the direct perfusion of a cell suspension
through the sponges, a perfusion microbioreactor, operable in the cell
culture incubator, was designed and fabricated in house by additive
manufacturing. The cell culture medium was pumped unidirectional
with a peristaltic pump (Figure S11). The shape and size of the reactor
chamber are customized to accommodate the sponge geometry
[cylinder, 8 mm (o) X 6 mm (h)]. Because sponges are press-fit into
the chamber, the cell suspension could not deviate around the sponge
and was, therefore, forced to flow through its pores. For cell seeding, 1
mL of cell suspension (3.0 X 10° cells mL™") was slowly “injected”
through the sponge (from the bottom) with a syringe prior to starting
the dynamic cultivation using a perfusion rate of 0.7 mL min~". The
total cultivation volume was 50 mL.

Cell Staining Techniques. For MTT staining, the cultivated
nonwovens were rinsed with DPBS, placed in fresh well-plates, and
incubated at 37 °C for 2 h with 0.5 mg mL™" MTT in the culture
medium without phenol red as described previously.'" The viability of
the cells within the nonwoven was determined with the Live/Dead
reduced biohazard viability/cytotoxicity kit (Invitrogen, Germany) that
stains the living cells green through the highly permeable-permanent
nucleic acid dye SYTO 10 and the dead cells red through the cell-
impermeant dye Dead Red. For staining, the nonwovens were rinsed
with DPBS, placed in fresh 24-well plates, and treated according to the
manufacturer’s instruction. After staining, nonwovens were extensively
rinsed with DPBS and incubated for 60 min at room temperature in
fixation buffer [2.5 (v/v) % glutaraldehyde—2.0 (v/v) % paraformal-
dehyde—0.1 M Na cacodylate pH 7.2, 3 mM MgCl,] under agitation.
After washing with Milli-Q water, the nonwovens were stored at 4 °C
until analysis. To estimate the uniformity of seeding, a prelabeling of the
cells with 5(6)-carboxyfluorescein diacetate N-succinimidyl ester
(CFDA-SE) was performed as previously described®® with some
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modifications. Briefly, on the day of seeding, the CFDA-SE staining
solution was prepared by diluting a 10 mM CFDA-SE stock in DMSO
within DPBS-0.01% bovine serum albumin (BSA) to get a S uM
working concentration. HuH?7 cells were harvested by trypsinization
and washed once with DPBS-0.01% BSA. Then, the cells (10 x 10°
cells) were incubated with the staining solution for 10 min at room
temperature in the dark. The labeling reaction was stopped at 12
volumes of the growth medium. The CFDA-SE-labeled cells were
washed once with the growth medium and incubated for 5 min in the
cell culture incubator with the growth medium (14 mL). After
centrifugation, the labeled cells were resuspended in the growth
medium, counted, and the cell density was adjusted to 3.0 X 10° cells
mL~".

Immunodetection of Cell Surface Marker ASGPR-1. For
asialoglycoprotein receptor (ASGP-R) quantification, 1 X 10° cells
treated with 60 uM CuCl, for up to 11 days were collected by
trypsinization and recovered by centrifugation (4 °C), washed twice
with Dulbecco’s phosphate-buffered saline (DPBS), and resuspended
in 50 uL ice-cold DPBS. Samples were then incubated with a
phycoerythrin (PE)-labeled anti-ASGP-R antibody according to the
manufacturer instructions and analyzed using a Cytomics FCS00
(Beckman Coulter, Krefeld, Germany). Analysis of the flow cytometry
data was done by CXP software 2.3 (Beckman Coulter).

Cell Doubling Time. For estimation of the doubling time, cells were
seeded at 1 X 10° cells mL™" in the growth medium in 24-well plates
(cultivation volume: SO0 uL/well). Every day until confluency was
reached, cells of three wells were collected by trypsinization and
counted independently, after counterstaining the dead cells with trypan
blue. The doubling time was calculated for populations undergoing
exponential growth. The experiment was performed in triplicate for
each cell line.

In2
t=—
'umax

where tis the doubling time and y,,,,, the growth rate in the exponential
phase.

Further experimental and analytical device data used for material and
sample characterization including SEM, CLSM, NMR, size exclusion
chromatography, DSC, NanoCT, contact angle, and fluorescence
spectrophotometry measurements are summarized in Supporting
Information.

B RESULTS AND DISCUSSION

Galactose-Carrier Copolymer. A RAFT synthesized
block-copolymer of Gal and PLA, poly(lactide)-block-poly(6-
O-acryloyl-a-p-galactopyranose)methacrylate (PLA-b-

https://dx.doi.org/10.1021/acs.biomac.0c00900
Biomacromolecules XXXX, XXX, XXX—XXX



M2

Biomacromolecules

pubs.acs.org/Biomac

Publikationen und Manuskripte

PAGP),” was used to introduce Gal to our electrospun PLA-
based fiber systems (PLA-Gal, Figure 1). The PLA,,,-b-PAGPy;
synthesis was performed as published.>” The combination of Gal
and PLA in a copolymer has several positive consequences for
material processing and galactosylation. With its covalently
position-6 bonded a-p-galactose, a hepatocyte relevant
functionality can be introduced in large numbers. This
polyfunctionality acts as high-density bioactive component
triggering substrate communication by ASGP-R. It helps
maximizing the impact on cell behavior, while minimizing the
amount of copolymer required, for example, using coating
techniques. Together with PLA, the copolymer can be dissolved
in chloroform, to create homogeneously blend-galactosylated
PLA-Gal nonwovens by electrospinning, used for PLA-b-PAGP
validation. The resulting distribution of Gal within the fiber is
advantageous for long-term cultivations with, for example, an
advanced stage of scaffold degradation. It might be particularly
necessary for long-term cultivations in which the progress of cell
distribution, to achieve a fully cell-covered system (i.e., tissue),
might not yet be completed. The amphiphilic nature also grants
compatibility with PLA, the basic sponge material,"" to facilitate
PLA-sponge coat-galactosylation strategies presented herein. In
both cases, the Gal-carrier can be used to form and retain a stable
spinning as well as coating process to create a stable PLA-Gal
electrospun nanofiber sponge matrix without the need of
chemical cross-linking. The basic material information of
samples and cell types used in this work is summarized in
Tables 1, 2.

The level of ASGP-R on HuH-7 cells is almost two times
higher than the expression found for the Hep-3B cells used.

Sample Preparation. The fabrication steps to produce
galactosylated such as nongalactosylated (reference) samples for

Table 1. Polymer Properties Calculated from SEC; MALLS-
GPC; DSC, TGA, NMR, and Capillary Flow porometry”

polymer MW (M,) use annotation
pLA" 110 kDa  base polymer for T, 60 °C, T, > 150 °C
nonwoven and (DSC)
sponges

PLA-b-PAGP 40 kDa used for
galactosylation of
fibers (nonwoven

and sponges) and

PLA,,,-b-PAGP,
(SEC, NMR), P 1.4,
Gal content: 42 wt %

for PLA sponge
coating
T, 35-40 (DSC)
degradation at >200 °C
TGA)
PLA-Gal PLA and Gal content: 3 wt %
PLA-b-PAGP (blend 3:1, w/w)
(blend
galactosylated or
coated nonwovens
or sponges)
mean pore size
mean fiber =
nonwoven diameter Sp annotation
all 0.9 (+0.1) um* 2.5 (+1.0) gm>  measure with a
nonwoven capillary flow
average porometer (not
shown)
sponges mean diameter mean height  porosity Spv'!
PLA 8 (+0.05) mm 6 (+0.2) mm 99.5% 221 cm®/g
PLA-Gal 8 mm 6.5 mm 99.5% 221 cm3/g

“With: T,, melting point, T, glass transition temperature, SPV specific
pore volume."'

Table 2. Hepatoma ASGP-R Expression Results

measurement expression ASGP-R level of expression
cell type type (mean, %) (MFI)
HuH-7 isotype control 0.5+0.2 620 + 130
anti-ASGPR-PE 87.1 + 6.0 4780 + 900
Hep-3B  isotype control 0.5+02 530 = 110
anti-ASGPR-PE 443 + 6.7 2240 + 1260

PLA-b-PAGP validation are performed by blend electrospinning
und subsequent static, hepatic cell culture, as illustrated in
Figure 1. Several replicate series of each electrospun PLA-based
blend-nonwovens including 9:1 (w/w) PLA/PCL, 3:1 (w/w)
PLA/LAEOLA, and 3:1 (w/w) PLA/PLA-b-PAGP (PLA-Gal)
are evaluated after parallel culturing, respectively.

The hydrophilicity of all systems is recorded by contact angle
measurements of nonwovens and films prepared thereof. The
contact angles for PLA/PCL, PLA-Gal, and PLA/LAEOLA
systems are found to be 130 (+1), 134 (+6), and 134 (+1) for
the nonwovens and 89° (+3), 85° (£2), and 81° (+3) for the
films prepared therefrom (Figure S1). Monolithic PLA as well as
3:1 (w/w) PLA/PLA-b-PAGP (PLA-Gal) polymer fiber
sponges for 3D perfusion-bioreactor experiments are produced
directly out of the precursor nonwoven materials already used
for validation. The sponge fabrication is performed as presented
recently,11 with a fiber concentration of 6 mg/ cm?® (99.6%
porosity). Only a few changes are applied to the sponge
fabrication procedure discussed in Supporting Information 3.
The overall homogeneity of the fiber distribution in dispersion,
right before freezing, is greatly enhanced to generate highly
reproducible, uniform sponge densities and shapes required for
replicable bioreactor experiments. This further allows preparing
structurally unharmed ultrathin sponges with thicknesses <0.5
mm (Figure S2, top) used for NanoCT imaging of a nanofiber
sponge (Figure S2, bottom; Video S1).

Autofluorescence Characterization of Galactosylated
Fiber Systems. During material and scaffold characterization,
we surprisingly found that the nonconjugated PAGP block of the
PLA-b-PAGP copolymer features a pronounced autofluores-
cence of the yet unknown origin.”* It impacts the fluorescence
behavior of each state of sponge fabrication, from the crude
polymer powder to electrospun blend-fibers and the PLA-Gal
sponges fabricated thereof (Figure 2A). The autofluorescence
properties of PLA-b-PAGP (Figure 2B,C), monolithic PLA,
PAGP, and the RAFT agent used for copolymer synthesis
(Supporting Information 4) are recorded as the 3D emission/
absorption spectra. The autofluorescence of pure PLA is very
weakly pronounced in contrast to the PAGP-block, which can be
visualized with an excitation wavelength of 405 nm, accessible
using a CLSM UV-laser (Figure 3, right). Therein, the sharply
enhanced autofluorescence of PLA-Gal systems is quickly
distinguishable from monolithic PLA (Figure S4). As the
RAFT agent does not show any mentionable autofluorescence
(Figure S3, bottom), we can derive that the pronounced material
autofluorescence originates from the Gal carrying PAGP-block
(Figure S3, top right).

We took this advantage to prove the galactosylation success
and quality of our PLA-Gal fiber scaffold systems for both,
blend-electrospun fibers and Gal-carrier-coated PLA sponges
shown in the next chapter. The Gal-fraction is homogeneously
distributed along electrospun blend-galactosylated fibers
(Figure SS, top), but no information about the macromolecular
distribution within the bulk fiber can be presented, yet.

https://dx.doi.org/10.1021/acs.biomac.0c00900
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Figure 2. Fluorescence behavior of the PLA-b-PAGP block-copolymer used for galactosylation. (A) Photographic images of PLA and PLA-Gal starting
materials and fiber systems fabricated thereof, as visible under a UV-lamp in powder state, as electrospun nonwoven and sponge. (B) 3D Fluorescence
spectra of PLA-b-PAGP and (C) the extracted 2D spectrum recorded under 405 nm excitation and present under CLSM 405 nm laser excitation.
Detailed measurements of all materials can be found in Supporting Information 1.
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Figure 3. The PLA sponge coating procedure using PLA-b-PAGP in-solution self-assembly. (Top) An experimental illustration of the general steps for
sponge galactosylation. The (1) PLA sponge in the dry state is (2) immersed in a PLA-b-PAGP solution. During (3) incubation and cooling, a
homogeneous absorption of PLA-b-PAGP to the PLA surface is triggered and immobilized as coating by (4) freeze drying. (Right) High-resolution, 3D
sponge fiber network structure of a PLA-b-PAGP-coated and cross-sectioned sponge visible under UV-CLSM (Video S2). (Bottom) SEM image of a
monolithic PLA-sponge before and after the in-solution self-assembly PLA-b-PAGP coating. The coating can be evidenced in the form of pronounced

fiber junctions (green circles), which cannot be found for crude samples.

Self-assembly, In-solution Galactosylation of
Sponges. We present our results for an easy applicable
monolithic PLA sponge galactosylation technique using PLA-b-
PAGP by in-solution self-assembly under mild conditions.
Coating has the potential to significantly reduce the amount of
polymer necessary for galactosylation and can help to control
the autofluorescence intensity of the system as well. Different
binary solvent/antisolvent mixtures are used for polymer fiber
sponge immersion and coating to analyze the basic polymer fiber
sponge immersion and coat-processing stability during FD
(Supporting Information S). The basic steps of the in-solution
coating are illustrated in Figure 3. The presence of a coating and
its quality is investigated by SEM and UV-CLSM imaging
(Figure 3, bottom). The SEM images indicate the successful
coating of fibers, recognizable at fiber cross-over points in the
presence of pronounced fiber junctions (Figure 3, green circle).
UV-CLSM autofluorescence imaging allows visualizing the
coating quality and provides in-depth, dye-free, 3D high-
resolution insights into the sponge fiber framework (Figure 3,
right and Video S2). Standard CLSM sample imaging under
aqueous immersion conditions has a visual imaging limitation of
about 50—100 #m under CLSM because of the scattering and
light absorption effects of each individual fiber. However, an

97

opaque PLA-based polymer fiber sponge almost turns trans-
parent under oil immersion (Figure SS, bottom), as the fiber
bulk density is similar to the oil used for sample immersion and
imaging. It allows increasing the visual imaging range to at least
1—2 mm, for deep reaching CLSM illumination and in-depth
polymer fiber sponge visualization, only limited to the CLSM
piezo-based z-range limitation (500 ym).

Galactose Carrier Validation. We prove the ASGP-R
presence and the impact of Gal-carrier galactosylated blend-
nonwovens on ASGP-R interaction in static hepatic cell culture
experiments. Therefore, we quantify the progress of cell
attachment, distribution, proliferation, and viability. Several
cultivation series are performed and evaluated in and ex situ for
different hepatic cell types, culture times, and starting cell
concentrations to analyze data reliability and reproducibility.

In situ Cultivation Results. The static cell cultivation
experiments performed with either HuH-7 or Hep-3B cells are
traced in situ and noninvasively using alamarBlue and UV/VIS
spectroscopy to quantify the cell activity depending on the
resazurin reduction (RR) efficacy (Figure 4, top left). For HuH-
7 cultivation, a significantly higher RR can be found after 18 days
for PLA-Gal, which is, on average, 18X higher compared to
PLA/LAEOLA and 5X higher than in the PLA/PCL reference

https://dx.doi.org/10.1021/acs.biomac.0c00900
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Figure 4. In situ and ex situ hepatic cell nonwoven colonization evaluation results for (A) PLA-Gal, (B) PLA/PCL, (C) PLA/LAEOLA blend-
electrospun nonwoven. (Top, left) In situ alamarBlue culture results of RR using HuH-7 cells. (Center, left) RR using Hep-3B cells. (Center, right)
Exemplary ex situ images taken by CLSM and SEM (shown as overlay) such as LM image; (Bottom line) Ex situ time-dependent Live/Dead (green/

red) results expressed in the cell-colonized area.

systems. This clear tendency is also found in the culture results
evaluated ex situ after up to 30 days of culture and for different
numbers of starting cells (Supporting Information 6, Figure S7,
left center).

The cell growth on PLA-LAEOLA nonwoven is similar or
even less pronounced than for PLA/PCL nonwovens clarifying
that an increase of hydrophilicity caused by the galactose
moieties is not decisively responsible for a better proliferation of
cells. This finding is further promoted in ASGP-R-blocking
experiments, shown later. For Hep-3B cultivation, the PLA-Gal
nonwovens provide, on average, a 9X times higher RR compared
to PLA/PCL systems (Figure 4, left center). The correlation of
the RR difference between PLA-Gal and PLA/PCL samples,
being exactly two times higher for HuH-7 compared to Hep-3B
is suspicious. It might be explained as a consequence of the
ASGP-R expression differences present, as Hep-3B cells (44 =
7) possess only half of the ASGP-R expression compared to
HuH-7 (87 + 6) cells (Supporting Information 1).

Ex situ Cultivation Evaluation. The in situ spectroscopic
results are supported by an ex situ full-sample-scale imaging
analysis using CLSM, SEM, and light microscopic (LM)
imaging (Figure 4, right). The ex situ data on cell proliferation
and distribution are evaluated regarding the overall cell surface
coverage of almost equally sized nonwovens, as the percentage
amount of the cell-colonized nonwoven-area (CA).

The mean CA evaluated ex situ for PLA-Gal samples is up to
13X higher compared to PLA/LAEOLA and about 6X higher
compared to PLA/PCL samples. Here, it must be taken into
consideration that all ex situ evaluations are limited to the 2D
perspective, hence cannot differentiate between cells laying on
top of each other. Therefore, the in situ RR efficacy differences
between the investigated nonwoven systems are more reliable
for judging the real cell culture activity. A direct comparison
between CLSM, SEM, and LM sample evaluation was carried
out as well, in order to assess different 2D evaluation methods to
one another (Figure S7, right) and qualitatively judge the
suitability range of each imaging method. Though CLSM does
not suffer from contrasting issues, the resulting data only slightly
differ from the SEM or LM results. For PLA-Gal nonwovens, cell
scaffold spreading is the dominant proliferation behavior found,
whereas the resident hepatocytes on the reference systems prefer
to grow in less-stable, thick cell multilayers. The thickness of the
cell layers formed can be derived from the crack sizes of large
areas of cell tissue, inevitably rupturing during critical drying,
visible under SEM (Figure 4). Quantification of hepatic cell
viability is performed ex situ, by CLSM imaging, after Live/Dead
staining of the samples from one replica series at different times
of cultivation, ranging from day 3 to day 9 (Figure 4, bottom).
The Live/Dead ratio calculated for this time-dependent series is
combined with the results of long-term cultivations of up to 30
days (Figure S8). The living fraction of hepatic cells reaches

F https://dx.doi.org/10.1021/acs.biomac.0c00900
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about 84 (+2)% averaged over all scaffold blend-types cultivated
for 7 up to 30 days.

ASGP-R lon-Blocking Investigations. The ex and in situ
results discussed above demonstrate the impact of Gal on
hepatic cell proliferation, as expected for the presence of an
ASGP-R-mediated interaction of hepatic cells with galactosy-
lated PLA fibers. To verify this claim, the hepatic cell culture
experiments are repeated in the presence of Cu?* ions (Figure
5). Copper ions are known to reduce the ligand-binding activity
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Figure S. (Top left) Relative percentage cell toxicity of Cu** ions for
HuH-7 hepatic cells at different concentrations after eight days of
culture compared to a blank reference culture [cultivation time: 8 days,
n = 6]. (Top right) Culture evaluation results with Cu?* blocking the
ASGP-R impact on RR for PLA-Gal and PLA/PCL. [Cultivation time:
15 days, n = 3] (bottom line) in situ percentage “deviation of the RR”
(ARR) to the “mean RR” of a sample series of each culture time,
respectively, for 60 ym CuCl,.

of ASGP-R in the case of isolated rat hepatocytes®® by up to 50%
because of the accumulating inactive surface receptors. Ion
toxicity (Figure S, top left) and in situ RR measurements are
performed to investigate the long-term applicability and ASGP-
R-blocking efficacy of Cu®* ions (Figure S, top right). The
presence of 60 uM Cu** ions reduces the ASGP-R impact on RR
by an average of about 83 (+5)%, whereas the percentage
amount of RR with PLA/PCL nonwoven is almost unaffected.
The normalized HuH-7 cell ASGP-R-blocking impact on the in
situ measured RR of Cu** for different culture times is shown in
Figure 5, bottom line. For visualization of the corresponding in
situ culture results therein, the data are plotted after normal-
ization of the RR of all culture sample series performed in
parallel. The data are expressed as the “percentage deviation of
the RR” (ARR) normalized to the “mean RR” of a sample series
at each individual culture time. In consequence, a narrower
distribution of ARR toward the “mean RR” means that the RR
efficacy of each sample and each culture time is more similar.
Hence, in the presence of Cu®*, the ASGP-R impact on the
scaffold cellularization efficacy is reduced to the mean level of
the reference systems. Compared to PLA/PCL, the RR is even
lower, again indicating that hydrophilicity of PLA-Gal systems is
not decisively responsible for a better proliferation of cells.
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ASGP-R inactivation by Zn** reveals comparable results (not
shown), but a significantly higher cell toxicity that makes Zn*
ions unsuitable for long and short cell incubation times. The
decrease in RR after CuCl, treatment for cells cultivated on
PLA-Gal strongly reinforces our hypothesis that the Gal
moieties of these scaffolds favor the binding of hepatoma cells
on nonwoven. The ASGP-R expression after up to 11 day
incubation in the presence of 60 uM CuCl,, however, is similar
to nontreated cells as shown by immunofluorescence analysis in
flow cytometry (Figure S9). Hence, the copper treatment only
leads to inactivation of the receptor and not to its down
regulation, that is, antibodies can still bind as previously
described by McAbee®® for rat hepatocytes.

Bioreactor Cultivations of Hepatic Cells on Galactosy-
lated Sponges. To overcome diffusion limitations of common
2D static or 3D culture,’** a perfusion-bioreactor was
constructed in house via additive manufacturing (Figure S10).
The reactor was designed to promote the seeding of cells within
the sponge interior and to adequately supply the cells with
nutrients during 3D culture.** The latter is necessary to maintain
cell viability and promote ECM production during long culture
times and including cells growing deep inside the scaffold. We
found it possible to almost homogeneously seed nonadherent
Jurkat cells (size about 13 ym) into PLA sponges by perfusion
(Figure 6), thereby inter alia complementing static culture
results shown recently by our group.'" It is, however, much more
challenging to homogeneously seed adherent human hepatic
cells (HuH-7, 20 ym) under similar conditions. The cell seeding
step is especially important for epithelial cells such as HuH-7
because these cells tend to quickly form dense layers of epithelial
tissue, which can, in the worst case, block perfusion. Hence, a
uniform distribution of cells is crucial to establish a template for
spatially uniform ECM deposition within the polymer fiber
sponge while granting long-term stability and thorough
perfusion flow during culture.

Any irregular cell deposition or cell growth might later
accelerate the disruption of the bioreactor’s convective fluid flow
through the polymer fiber sponge and must be avoided. The
differing results comparing Jurkat and HuH-7 cell-seeding
distribution already indicate that in the case of the adherent liver
cells, the key factor for efficient cell seeding of polymer fiber
sponges seems to be dominated by the cell interaction with the
fiber surface. Therefore, we expanded our bioreactor culture
investigations to evaluate the impact of PLA-Gal sponges on cell
seeding under analog perfusion bioreactor culture conditions.
Again, adherent HuH-7 cells are used, now stained prior to
seeding with CFDA-SE, imaged by CLSM ex situ after sample
cross-sectioning (Figure 7).>

The adherent nature of HuH-7 cells let them to quickly settle
on the top of monolithic PLA sponges (Figure 7A), preventing
cells to penetrate into the scaffold, as found previously (Figure
6). Using galactosylated PLA blend-electrospun PLA-Gal
sponges under analog conditions (Figure 7B), we found that
the Gal presence has an obvious positive impact on the initial
hepatic cell distribution (Figure 7, bottom left). The
homogeneity of the cell distribution inside of the PLA-Gal
sponge has significantly improved compared to sponges without
the presence of Gal as proven by the CLSM and by SEM imaging
(Figure 7, bottom right). The sponge pore structure of each
system is identical as shown in Supporting Information 7 (Figure
S12). Hereby, it must be annotated that the absorption and
emission spectra of CFDA-SE and PLA-b-PAGP are slightly
overlapping. Hence, all fluorescing spots smaller than about S—
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Figure 6. (Top) Hepatic perfusion-bioreactor cell culture results with PLA sponges and MTT-stained HuH-7 such as Jurkat cells under LM. (Bottom)
Cross-sectional, stitched SEM images to visualize the HuH-7 cell surface tissue formation and cell penetration into the PLA sponge.

10 pum in diameter might arise from punctual, strong
autofluorescent emission centers of dense PLA-Gal fiber
regions.

B CONCLUSIONS

The galactose (Gal) biomodification and cell culture results
using degradable polymer fiber-based sponges presented herein
bring us closer to achieve fully cellularized artificial ECM
biomimicking scaffolds. Two ways to effectively galactosylate
polymer fiber sponges using either blend-electrospinning or a
mild Gal-carrier in-solution coating procedure are presented.
We validated the galactose-carrier system used for galactosyla-
tion and its cell distribution promoting the impact during human
hepatic 2D static culture, compared to several synthetic
references. The results are quantified in detail by in and ex
situ evaluations of cell attachment, distribution, and prolifer-
ation. The promoting effects of the Gal-carrier are proven by
Cu®* ASGP-R-blocking experiments, which verify the Gal-
carrier’s capability to interact with the ASGP-R expressed by
different hepatocytes.

A pronounced autofluorescence of the Gal-carrier was found
and investigated. It allows creating in-depth and high-resolution
3D scaffold images of Gal-carrier-coated PLA polymer fiber
sponges for visualization of its internal structure using an

ultraviolet-confocal laser scanning microscope. This might be
further elaborated to allow parallel visualization of fibers, cells,
and the polymer fiber sponge interaction in future.

Using 3D bioreactor perfusion culture, the cell distribution
homogeneity inside of the PLA-Gal polymer fiber sponge is
significantly improved compared to nongalactosylated polymer
fiber sponges. Though the cells inside the PLA-Gal polymer fiber
sponge are homogeneously distributed, there are still too many
cells on the polymer fiber sponge surface. This must be brought
under control in future, especially aiming at long-term
bioreactor culture experiments, which require a long-term stable
convective flow. The temporary inactivation of the ASGP-R,
bound to the presence of Cu®" as presented, might be helpful in
this regard. Further investigations can now focus on how the use
of Cu** and, for example, pore structuring techniques affect cell
distribution within the polymer fiber sponge to create
homogeneously seeded and fully cellularized sponges. We also
expect the cell seeding protocol to have a huge impact on the
initial cell distribution, yet, kept constant for all investigations
presented. The overall, very promising results allow us to pursue
our aim and progress to advanced hepatic 3D bioreactor
polymer fiber sponge cellularization experiments, aiming at
long-term culture, distinct cellularization, and hepatocyte
function investigations. Proving the liver cells” hepatic activity
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Figure 7. Perfusion-bioreactor cell culture results with HuH-7 cells evaluated by CLSM imaging with a 488 nm laser using cross-sections of (A)

monolithic PLA sponge (with dashed sponge border) and (B) PLA-Gal

sponge. (Bottom, left) Cell depth penetration evaluation of A and B compared

to the PLA-Jurkat sponge results. (Bottom, right) SEM images of cells found in the cross-section of sponge (B) (left) at the sponge border and (right)

in its center.

to be preserved within our sponges in future experiments, we can
optimize them into mature bioactive cell testing platforms for
human ex vivo analysis.
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SI-1 — Solvents and Materials.

Polymers. Polylactide (Ingeo™ Biopolymer PLA 4043D, NatureWorks LLC), poly(e-
caprolactone) (PCL Capa™ 6800, Perstorp), poly-lactide-ethylenoxide-lactide (PLAEOLA,
#P-7331, Polymer Source Inc.), poly(lactide)-block-poly(6-O-acryloyl-a-d-galactopyranose)
(PLA-b-PAGP, provided by M. Lu, M. Stenzel, University of Sidney, Australia) were used as
received. 3D SLA-Printer and Resins: Formlabs Form 2 (Formlabs Inc., USA); Clear Resin
(RS-F2-GPCL-04).

Scaffolding solvents and reagents. Chloroform (CHCls, pur. 99.2 %, VWR International
S.A.S, 0.8 % EtOH, Lot.: 17K274019), formic acid (FA, pur. > 98 %, Sigma Aldrich, Lot.: SZB
1530V), acetic acid (AA, pur. 99.7 %, Fisher Scientific, Lot.: 1991469), pyridine (pur. 99+ %,
Acros Organics, Lot.: 131780010). Ethanol (pur. 99.9 %, VWR International S.A.S, Lot.:
171064005), Dimethyl sulfoxide (DMSO, pur. 99.9 %, Fisher Scientific, Lot.: 1989699),
1,1,1,3,3,3-Hexamethyldisilazane (HMDS, pur. 98 %, Merck KGaA, Lot.: S7576524 843), tert-
Butanol (tBuOH, pur. 99.5 %, Griissing GmbH) were used as received.

Cell culture materials and standard chemicals. If not otherwise indicated, Greiner Bio-One
(Frickenhausen, Germany) was used as supplier for cell culture materials. Trypan blue solution
(0.4 %) was from VWR (Ismaning, Germany). Dulbecco's Modified Eagle Medium (DMEM),
fetal calf serum (FCS), L-glutamine, cell culture grade HEPES, penicillin and streptomycin
were from Biochrom AG (Berlin, Germany). Dulbecco's Phosphate-Buffered Saline without
Ca** and Mg2+ (DPBS) was from Lonza (Visp, Switzerland). Minimum Essential Medium
Eagle (MEM) without phenol red was from Invitrogen (ThermoFisher Scientific, Dreieich,
Germany). Alamar Blue solution was from BioRad (Feldkirchen, Germany). Mouse anti-
ASGP-R1 antibodies fluorescently labelled with PE (563655; Clone 8D7) and isotype control
PE mouse IgG1 Kappa (551436; Clone MOPC-21) were from BD Pharmingen (Heidelberg,
Germany). 3-(4,5-dimethyl-2-thiazolyl)-2,5-Diphenyl-2H-tetrazolium bromide (MTT) 5(6)-
Carboxyfluorescein diacetate N-succinimidyl ester (CFDA-SE) and glutardialdehyde solution
(grade I, 70 %) were from Sigma-Aldrich (Taufkirchen, Germany). The Live/Dead reduced
biohazard viability/cytotoxicity kit was from Invitrogen (ThermoFisher Scientific, Dreieich,

Germany).
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Analytical devices and methods for material characterization and imaging.

Nuclear magnet resonance spectroscopy (NMR). 'H-NMR spectra were recorded on a Bruker
Ultrashield 300 operating at a frequency of 300 MHz. d-chloroform was used as solvent.
MestReNova (MestreLab Research S.L., version 6.1.0-6224) was used for spectra evaluation.
The spectroscopic analysis includes an accumulation of 16 measurements. The polymers were

used without further purification.

PLA242-6-PAGP9s in d-DMSO
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NMR measurements of the PLA block (not shown) and the resulting PLA-b-PAGP copolymer
were carried out, respectively, to determine the block lengths in repeating units as PLA242-b-

PAGPos and as molecular weight (Mn) of the copolymer calculated as 40 kDa.

Size Exclusion chromatography (SEC) N,N-Dimethylacetamide (HPLC grade, RI 1.43) was
used as solvent for dissolving polymer and as eluting solvent containing an additional 0.05 %
(w/v) of 2,6- dibutyl-4-methylphenol and 0.03% (w/v) of LiBr. An injection volume of 50 uL
at a concentration of 0.1 mg/mL at a flow rate of 1.0 mL/min. and a column temperature of
50 °C was used. The system for SEC measurements was used as published.! The SEC
measurements were performed at the University of Sidney at the department of chemistry in

New South Wales (kindly provided by M. Lu, M. Stenzel).

Thermogravimetrical Analysis (TGA). Measurements were performed on a TG 209 F1 Libra
von NETZSCH using AlO; crucibles (Thepro 85 ul, 6.8 x 4 mm, compatible to NETZSCH
399.972).
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Differential Scanning Calorimetry. DSC measurements were performed under nitrogen
atmosphere using a Mettler Toledo 821c DSC system (TSO801R0 Sample Robot), which is
calibrated with indium and zinc standards. The data evaluation was performed using STARe
SW 9.20a software. The samples were heated from -20 to 130 °C (10 K/min) cooling to -20 °C
(10 K/min) and a second heating was performed by heating to 130 °C (10 K/min) and cooling

to room temperature.

SEM. Images were recorded on a Zeiss LEO 1530 (FE-SEM, Schottky-field-emission cathode,
BPI KeyLab Electron and Optical Microscopy, Bayreuth) using an in-lens and SE 2 detector.
An accelerating voltage of 2 kV was used. The samples were sputtered with platinum (1.3 nm)
prior to SEM imaging using a sputter coater (Cressington HR208) with thickness controller

(Cressington MTM?20).

Laser scanning confocal microscopy. Images were recorded on a TCS SP8 CLSM (Leica,
Model DMI 6000, PMT-Detector) using a diode-laser (488 nm Laser for Live/Dead®; 405nm
Laser for autofluorescence of PLA-PAGP).

Fluorescence spectrophotometry. Autofluorescence measurements were recorded on a

JASCO (FP-8600) luminescence spectrometer using a Xenon lamp excitation source.

AlamarBlue® proliferation assay. The estimation of cell proliferation with AlarmarBlue®

(Bio-Rad Laboratories, Inc.; Manufactured by Trek Diagnostic System) was performed
according to the manufacturer instructions. Briefly, cell culture medium was discarded from
the wells containing nonwovens. AlamarBlue® solution, in an amount equal to 10 % of the total
volume, was prepared in fresh cell culture medium. AlamarBlue® containing medium was
added to each well. Incubation was performed for two hours at 37 °C in the cell culture
incubator. Fresh media was also added to wells containing no cells to serve as a negative
control. To determine the fluorescence to be expected from the fully reduced form of the
AlamarBlue® (positive control), AlamarBlue® solution made up in the cell culture medium was
autoclaved for 15 minutes. Aliquots of the cell culture medium, as well as positive and negative
controls, were collected and fluorescence (Ex. 535 nm / Em. 590 nm) was analyzed in triplicate

in a plate reader (Genios Pro, Tecan Deutschland GmbH, Crailsheim, Germany).
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SI-2 — Gal carrier advantages, processing and validation

Contact angle measurements.
The hydrophilicity can have a high impact to the affinity of cells. Therefore, contact angle
measurements were performed using the virgin-nonwovens types used for cell culturing and

films made thereof.

SI-Figure 1. Representative contact angle measurements of (Left) PLA/PCL, (Center) PLA/LAEOLA
and right) PLA-Gal (top) nonwovens and (bottom) heat pressed films prepared thereof.

As the contact angles results of nonwovens cannot be representative for the wettability and
hydrophilicity behavior of the material itself, we added the contact angle measurements of

films, directly heat-pressed out of the nonwovens (180 °C, 30 s, 40 N).

Contact angle measurements were performed on a Drop Shape Analyzer (Kriiss Advance,

v1.3.1) using Milli-Q water. For all measurements, water droplets of 4 uL volume were used.
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SI-3 — Sponge characterization by NanoCT.

A few changes have been made in sponge fabrication in regard to the choice of freeze-drying
molds used for sponge fabrication prior to the freezing process and the final freeze-drying step.
These include the use of glass molds to clearly identify irregularities within the fiber dispersion
distribution inside the mold. This irregularities can stem from, e.g., air entrapment and large
fiber clusters. The use of glass molds allows to prevent such issues and helps to greatly increase
the overall homogeneity of the fiber dispersion right before freezing. Far more homogeneous,
highly reproducible and uniform sponge densities and shapes can be achieved, as described in
the materials section.

It also allows to prepare ultra-thin film PLA sponge samples used for NanoCT measurements

shown in SI-Figure 2, and complemented with SEM images.

SI-Figure 2. (Top) SEM images of an ultra-thin PLA sponge (15 mg/cm?®) fabricated by freeze-cutting,
as used for (bottom) NanoCT measurements (SI-Video 2).

Images were recorded on a Skyscan 2214 (Bruker Corporation, Hamamatsu 1.10321 X-Ray
source, Camera XIMEA MH110XC) and evaluated using ImageJ.

30

109



M2

SI-4 — Fluorescence spectra of used polymers and RAFT agent.
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SI-Figure 3. Material autofluorescence characterization results evaluated by fluorescence spectro-
photometry. (Top) Fluorescence spectral 3D excitation/emission range measurements for PLA, PLA-
PAGP and PAGP recorded under analog conditions to demonstrate the relative fluorescence intensities.
(Center) Fluorescence spectrum of each Polymer at 405 nm excitation, corresponding to the CLSM
Laser wavelength available for sample characterization, respectively. (Bottom) Fluorescence spectral
3D excitation/emission range measurements for the RAFT agent (Trithiocarbonic Acid Benzyl Ester
Dodecyl Ester) used, measure in DMF.
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The autofluorescence of monolithic PLA is too low to visualize individual fibers (SI-Fig. 4,

right) in contrast to PLA-PAGP in-solution treated PLA fibers under CLSM (SI-Fig. 4, left).

SI-Figure 4. CLSM measurements of a (left) PLA-b-PAGP coated PLA-Sponge and (right) monolithic
PLA sponge. The measurements were performed and evaluated at identical conditions and parameters.
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SI-Figure 5. UV-CLSM images of (Top) PLA-Gal blend-fibers with fluorescence and transmittance
detector-channel. (Bottom) PLA-b-PAGP coated PFS used for CLSM imaging after immersion in oil.
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Fiber diameter and nonwoven pore size distribution.
Porometer measurements.

The bulk porosity of the nonwovens was evaluated by porometer measurements. A Capillary
flow Porometer (PSM 165/H, Topas-GmbH) for evaluation of pores in the size range of 0.25-
130 um using Topor (Topas-GmbH) test-liquid (surface tension: 16 mN/m) was used. The

sample width examined was 0.95 cm?, respectively.

The mean pore size of PLA-Gal nonwoven was calculated to be slightly higher with 3.9 (£0.2)
um? (flow volume at 10 kPa: 10.6 L/min, 1868 Ls'm?2) compared to PLA/PCL of 1.6
(£0.1) um? (4.6 L/min, 808 Ls'm?2) and PLA/LAEOLA of 2.1 (£0.2) um? (5.8 L/min, 1020
Ls'm2). The given standard deviation is normalized to the percentage pore fraction of each

mean pore size measured.

The topography of the electrospun nonwovens used was also characterized manually,
evaluating the very first fiber layers, which are important for the attachment of the cells during
cell seeding. Therefore, the visible pore size of the nonwovens surface from SEM images was
calculated (SI-Fig. 6). One representative nonwoven of each polymer system type used for cell

culturing was characterized using SEM imaging and Image]J evaluation, respectively.

. Pore size area
—— Statistic Fit
Material | Sp [um?)
PLA 0.9 (£0.1)
PLA/PCL | 0.8 (+0.2)
PLA/LEOLA | 0.7 (£0.2)
PLA/PAGP | 1.0 (£0.2)
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SI-Figure 6. Manually SEM evaluated distribution and median of (left) fiber diameter for PLA and PLA
blend nonwovens used for cell cultivation experiments.
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SI-5 — Development of an in-solution PLA sponge Gal coating technique.

Different binary PLA-b-PAGP and PLA solvent/anti-solvent mixtures were used for sponge
immersion such as freeze-drying stability and coating investigations. This includes the PLA-b-
PAGP solvents Dioxane and DMSO and the PLA anti-solvents H>20 and tert-BuOH. Dioxane
itself is able to dissolve small concentrations, DMSO can dissolve large amounts of PLA-b-
PAGP. The PLA used, strongly swells under presence of DMSO and dissolves in Dioxane.
Though the swelling of PLA in DMSO is reversible, it can have a negative impact on the
sponge’s integrity during immersion. All compositions of DMSO/water were incompatible for
immersion of PLA sponges as the presence of water itself, in combination with any DMSO
amounts, strongly decrease the structural integrity of the sponge. This leads to a quick fiber
disintegration or collapse of the sponge structure in solution or during the freeze-drying process.
This is found to be the case for very small and high water fractions of less than 0.1 Vol. % up
to 99 Vol. %. The DMSO/tert-BuOH systems with less than 20 Vol. % DMSO did not show
any significant sponge structure harming or noteworthy fiber disintegration effects. The same
is true for Dioxane systems which were equally able to sustain the sponge shape and structural
integrity as water mixture for Dioxane fractions of less than 30 Vol. % and as tert-BuOH
mixture for Dioxane fractions of less than 35 Vol. %.

Those binary mixtures capable of granting a stable PLA sponge shape and structural integrity
upon immersion and freeze-drying, were enriched with small amounts of PLA-H6-PAGP and
used for coating investigations. Pure, dried water-free DMSO can be used for PLA sponge
immersion, but cannot be used for coating, as the sponge always starts to disintegrate in DMSO
under presence of PLA-b-PAGP. This was investigated for different PLA-b-PAGP contents and
can be explained with the PLA swelling behavior in DMSO and the amphiphilic properties of
the copolymer which destabilizes the weak physical fiber network junctions established by
thermal treatment’. Finally, only binary mixtures were capable of being used for coating

experiments so far.
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SI-6 — Gal-carrier validation - Static cell culturing experiments

Scaffold colonization evaluation comparison of different imaging techniques.
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SI-Figure 7. Ex-situ performed cell colonization area evaluation results (left) comparing CLSM
evaluation results with two different starting cell number concentrations, (right) comparing different 2D
sample image evaluation techniques of identical samples using CLSM, SEM and light microscopy (LM).

The median CA calculated from SEM (SI-Fig. 7) data is 59 (£5) % for PLA/PAGP, 10 (+4) %
for PLA/PCL and 5 (+4) % for PLA/LAEOLA nonwovens. The received data for different 2D
sample imaging evaluation techniques is almost identical, but CLSM imaging results do not
lack in cell visualization contrast, which results in slightly, but reproducibly higher (3.5

+0.4 %) values, respectively.

Live/Dead results from ex-situ CLSM evaluation of HuH-7 culture
100 Days in culture (3, 7, 9, 30)
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SI-Figure 8. Culture time dependent ex-situ Live/Dead ratio CLSM results.
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Flow-cytometric analysis of ASGPR
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SI-Figure 9. Flow-cytometry analysis of ASGP-R expression after CuCl, treatment. Representative
FACS plots of HuH-7 cells cultivated for up to 11 days with 60 uM CuCl: (blue lines). The expression
of ASGP-R was determined by flow cytometry. Black lines represent non-treated cells. Negative
control: grey, isotype control: dashed lines, anti-ASGP-R-PE: solid and dotted lines.
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SI-7 — Perfusion bioreactor

The bioreactor concept was developed by computer aided design and fabricated by 3D

stereolithography (SLA) printing (SI-Fig. 10).
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SI-Figure 10. (Left) Percolation-perfusion bioreactor design and (right) perfusion flow characterization
by UV spectroscopic quantification of the sponge-medium-load exchange (A—B) using Vitamin B .

SI-Figure 11. Perfusion-Bioreactor cell culturing setup used to unidirectionally pump cell culture
medium through a PFS with a peristaltic pump system.
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SI-Figure 12. Representative SEM images of a PLA and a PLA-Gal blend-electrospun sponge as used
in bioreactor hepatic cell culture, in direct comparison.
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ABSTRACT

Highly porous 3D-scaffolds, made from cut, electrospun PLA fibers, are relatively new and promising systems for
controlled drug-delivery applications. Because knowledge concerning fundamental processes of drug delivery
from those scaffolds is limited, we noninvasively characterized drug-loading and drug-release mechanisms of
these polymer-fiber sponges (PFS). We screened simplified PFS-implantation scenarios with EPR and uCT to
quantify and 3D-visualize the absorption of model-biofluids and an oil, a possible drug-loading liquid. Saturation
of PFS (6 x 8 mm, h x d) is governed by the high hydrophobicity of the material and air-entrapment. It required
up to 45 weeks for phosphate-buffered saline and 11 weeks for a more physiological, surface-active protein-
solution, indicating the slow fluid-uptake of PFS as an effective mechanism to substantially prolong the release of
a drug incorporated within the scaffold. Medium-chain triglycerides, as a good wetting liquid, saturated PFS
within seconds, suggesting PFS potential to serve as carrier-vessels for immobilizing hydrophobic drug-solutions
to define a liquid's 3D-interface. Oil-retention under mechanical stress was therefore investigated. 'H NMR
permitted insights into PFS-oil interaction, confirming surface-relaxation and restricted diffusion; both did not
influence drug release from oil-loaded PFS. Results facilitate better understanding of PFS and their potential use

in drug delivery.

1. Introduction

Controlled release over extended periods of time (days, weeks,
months) has important applications in drug therapy for humans and
animals, but also in agriculture, environmental sciences, and other
areas. For drug therapy in humans, essential applications include the
treatment of cancer, local inflammation, infections, schizophrenia or
growth-hormone deficiencies. Currently, the dominating material by far
is polylactide (PLA) or poly(lactide-co-glycolide) PLGA. Dosage forms
include mainly preformed implants, microparticles and in-situ forming
implants. Current problems of existing delivery systems for controlled
release include, but are not limited to, complex manufacturing steps,
undesirable release profiles (e.g., high burst release or lag times of

several weeks), the in vivo injection of organic solvents for in-situ
forming implants and autocatalytic polymer-degradation leading to
faster degradation of larger particles (Siepmann et al., 2005) and very
acidic microenvironments (pH around 2 (Méader et al., 1996; Schédlich
et al., 2014)). This acidic microenvironment might also lead to drug
degradation prior to release (Guo et al.,, 2019; Lucke et al., 2002).
Consequently, there is a need for the development of new and alter-
native, controlled-release drug delivery systems. A relatively new and
very attractive option is the use of polymer fiber sponges (PFS), highly
porous 3D scaffolds made from electrospun polymer fibers.
Electrospinning is a versatile scaffolding tool that reproducibly
turns various polymer formulations into a variety of electrospun fibers
of adjustable size, size distribution and porosity (Greiner and Wendorff,

Abbreviations: BSA, Bovine serum albumin; CVD, Chemical vapor deposition; dTempol, 4-Hydroxy-Tempo-d17; EPR, Electron paramagnetic resonance; MCT,
Medium-chained triglycerides; uCl, Micro-computed tomography; NMR, Nuclear magnetic resonance; *>N-PCM, Carbamoyl-proxyl '*N-nitroxide 3-Carbamoyl-
2,2,5,5-tetramethyl-3-pyrrolidin-1-oxyl; PES, Polymer-fiber sponges; PLA, Polylactide; PPX, [2.2]Paracyclophane
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2007). Electrospun scaffolds are applied in tissue engineering and have
been developed as carriers for prolonged drug release, both in-
tracranially and intraperitoneally (Li et al., 2018; Ranganath and Wang,
2008; Tseng et al., 2015). Their 2D sheet-like shape, however, features
a low specific pore volume and demands for large incisions in order to
place the implants at the site of treatment.

Freeze-drying is frequently used to produce 3D scaffold sponge
systems that are successfully applied for the delivery of different com-
pounds (Duarte et al., 2005; Kassem et al., 2015; Tihan et al., 2015;
Zhang et al., 2018). They have been translated into clinical practice as,
e.g., the implantable gentamycin-releasing collagen sponge GENTA-
COLL® resorb. Fabrication of such sponges is done by lyophilization of
polymer solutions. This allows creating drug-loaded scaffolds with
micro- and macro-sized matrix patterns of tunable pore structure but
strong limitations in the parallel, precise regulation of the pore-wall
characteristics. Pore-wall thickness and distribution, as well as the pore-
interconnectivity, however, are decisive to adjust drug release, pore-
interdiffusion and release from the scaffold.

In this regard, the advantages of ultra-light electrospun PFS are eye-
catching (Duan et al., 2015; Si et al., 2014). They synergize the ad-
vantages of electrospinning and freeze-drying to create a compact, 3D
porous drug-carrier matrix with user-adjustable nano-, micro- and
macro-scale dimensions. They can be produced from different mate-
rials, including degradable polymers (Mader et al., 2018), and have
proven their versatility in various applications, such as extreme tem-
perature and fire insulation (Si et al., 2018), as emulsion separator (Si
et al., 2015), catalyst (Duan et al., 2016) and drug carrier (Duan et al.,
2017a, 2017D).

The PFS matrix comes with a high fiber-loading capacity which can,
through a coating, e.g., chemical vapor deposition (CVD) (Duan et al.,
2016) of poly(para xylylene) (PPX) (Simon et al., 1998), be specifically
modified to tune the drug release profile (Duan et al., 2017a). By using
electrospun fibers instead of polymer solutions in common freeze-
drying, the wall-thickness factor is replaced by a controllable fiber
diameter. It provides a stable, 3D fiber structure, with an all-directional,
open-porous fiber network of adjustable porosity and unlimited pore
interconnectivity, both promoting drug accessibility. Direct drug-pro-
cessing during electrospinning and the narrow fiber-diameter dis-
tribution can grant an equal length of drug-diffusion from the fibers in
all parts of the scaffold. A. Greiner and coworkers have already used
PPX-coated PFS for controlled drug release of an anti-malaria drug
(Duan et al., 2017a), (Bagheri et al., 2017), H. Fong and coworkers have
introduced a bone growth factor to promote bone formation (Miszuk
et al., 2018). It is to be expected that the uptake of body-fluids into
these PFS scaffold after implantation could greatly determine drug re-
lease and is probably mostly controlled by the wetting of the scaffolds.
Hydrophobicity of the material is, therefore, another crucial factor that
can be modified by, e.g., coating or plasma treatment (Mader et al.,
2018). Due to their large specific pore-volume (up to 99.8%), PFS can
also carry huge amounts of medium without collapsing or losing shape.
This makes them highly attractive as drug-solution carrier-vessel, as the
liquid is forced into a predictable geometrical shape, which is favorable
for controlled, equable and prolonged drug release.

The combination of two principles of drug loading, (a) drug in-
corporation within the fiber scaffold and (b) liquid-loading of the PFS
pore-system with drug solutions, can turn them into versatile multi-
drug carriers that can flexibly provide user-adjustable doses and drug
combinations at the point-of-care (Jennings et al., 2016; Parker et al.,
2015). The fundamental processes prevailing inside of PFS, including
liquid-uptake/loading and release mechanisms from the scaffold, are
still hardly understood. It was, therefore the aim of this study to in-
vestigate these processes in more detail and noninvasively, utilizing
uCT, NMR measurements, EPR spectroscopy and EPR Imaging. EPR
spectroscopy and EPR imaging can provide valuable information on
drug delivery processes, including micro-viscosity, micro-polarity,
micro-pH and oxygen content (Lurie and Méder, 2005; Méder et al.,
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1997; Schreier et al., 2014). Spectral-spatial imaging permits to assign
the spectra to a specific layer of a sample (Yu et al., 2019). Thus liquid-
progression in the PFS is traced and visualized by EPR imaging and
confirmed by 3D uCT images of the samples. The influence of hydro-
phobicity, as well as residual air inside the scaffolds, on fluid-penetra-
tion is evaluated. In addition, basic structural integrity, reversible
elasticity and different liquid-retention scenarios under compression
stress situations are studied, applying standardized mechanical force on
empty and liquid-filled PFS over a number of different testing cycles.

The liquid-PFS interaction is investigated for medium-chained tri-
glycerides (MCT) via 'H NMR, quantifying diffusion coefficients and
transverse T,/spin-spin-relaxation times. Both parameters give insight
into whether oil molecules experience strong interaction with the PFS
material. Changes in the diffusion coefficient would point to restricted
diffusion, due to oil-fiber interaction or small pore size of the matrix.
Similarly, alterations of T, for immobilized oil could suggest surface-
relaxation of liquid molecules at the oil-fiber interface, facilitated by
oil-scaffold interaction. As such interactions could influence the release
profile of a model-drug, a comparative in-vitro drug release study of oil-
loaded PFS versus free oil is performed. The release of the paramagnetic
compound is followed semi-quantitatively with standard EPR.

The overall results will lead to a better understanding of controlled
drug delivery processes and mechanisms from 3D electrospun polymer
fiber sponges, which will enable rational design and optimization of
such systems.

2. Materials and methods
2.1. Materials

Polylactide (Ingeo Biopolymer PLA 4043D, Nature-Works LLC, USA)
(PLA) and [2.2]para-cyclo-phane (PPX—C, SCS coatings, USA, Lot.:
17A20009) (PPX) are used as received. The paramagnetic EPR spin
probe 4-Hydroxy-Tempo-d17 (4-Hydroxy-2,2,6,6-tetra-methyl-piper-
idine-d17-1-oxyl) (dTempol) is manufactured by ISOTEC®, Merck
KGaA, Germany (Table 1), 3-Carbamoyl-proxyl 15 N-nitroxide 3-Car-
bamoyl-2,2,5,5,-tetra~methyl-3-pyrrolidin-1-oxyl (°N-PCM) by Merck
/ Millipore Sigma, USA. Bovine serum albumin, fraction V (> 98%, low
endotoxin, CELLPURE®, Mw ~ 66,000 g/mol) (BSA) is purchased from
Carl Roth GmbH + Co. KG, Germany. Miglyol ® 812 (Caprylic /Capric
Triglycerides / medium-chained triglycerides Ph. Eur.) (MCT) is ob-
tained from Sasol Olefins & Surfactants GmbH, Germany. All other
chemicals are of analytical grade. Double distilled water is used in all
experiments.

2.2. Fabrication of samples

The PFS were prepared from electrospun PLA-fiber nonwovens, as
published recently (Mader et al., 2018). The cylindrical-shaped PFS
were cut in frozen medium to achieve highly comparable PFS with
narrow density (12.5 = 1.0) mg/cm®, shape- and size distribution
(Height h: (6.1 = 0.1) mm and Diameter d: (8.0 *= 0.04) mm). The
PFS were subsequently coated with PPX prior to use, reaching a final
density of (28 * 1.5) mg/cm?>. The PFS oil-loading capacity was de-
termined as drained net weight after slowly immersing the PFS in MCT
and subsequent gravimetric analysis.

2.3. PPX-coating with thickness and hydrophilicity analysis

The PLA PFS were coated with PPX by CVD and characterized as
previously reported (Duan et al., 2016). Six PLA PFS were fastened to a
cannula tip and placed inside the reaction chamber (Labcoater 1, SCS
Germany GmbH), together with an ethanol-cleaned glass slide for in-
direct coating thickness evaluation, using a Dektak profilometer (Sur-
face Profiler 150, Veeco Instruments Inc.). PFS depth-dependent SEM
PPX coating-thickness evaluations were performed using ImageJ.
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Pharmaceutically relevant model-liquids and the chemical structure of the EPR spin probe 4-Hydroxy-Tempo-d;; (dTempol) used to study the uptake of different

fluids into the PFS and model drug release studies.

Liquid system Model Liquid*
PBS Aqueous/hydrophilic Phosphate-buffered saline pH 7.4 Ph. Eur
preserved with 0.02% NaNj
5% BSA Surface-active protein-solution 5.0 wt% Bovine serum albumin in PBS
model for bodily fluid
MCT Hydrophobic oil, suitable for drug loading of PFS Medium-chained triglycerides
Miglyol 812% ™
CD
D,c” CD,

dTempol

dTempol

*1 mM dTempol is added for EPR measurements.

Indirect coating-thickness evaluations were carried out by placing a
control glass-slide near the PFS during the coating process to achieve a
general thickness of about 1 pm for all PPX-coated samples. As this
technique cannot represent the coating thickness throughout the whole
PFS scaffold, detailed coating thickness gradient evaluations using SEM
imaging were performed, by subtraction of the mean coated- and the
non-coated-fiber diameter. As expected, the received coating thickness
achieved with static CVD is decreasing with reaching deeper PFS areas
(Fig. S1). Beyond 300 um, along the way inside towards the PFS core,
the coating thickness is slowly, asymptotically decreasing from 1.2 pm
to about 400 nm within 500 pm of scaffold-depth.

The hydrophobicity was measured by contact angle measurements.
The water contact angle of PFS was measured on a Drop Shape Analyzer
(Kriiss Advance, v1.3.1) using Milli-Q water as a 4 pl water droplet.
Examples are shown in Fig. S1 bottom.

2.3.1. Scanning electron microscopy

SEM images were recorded on a Zeiss LEO 1530 (FE-SEM, Schottky-
field-emission cathode; in-lens and SE 2 detector) at the Bavarian
Polymer Institute (BPI, KeyLab Electron and Optical Microscopy) in
Bayreuth. An accelerating voltage of 2 kV was used. The samples were
sputtered with platinum (1.3 nm) prior to SEM imaging, using a sputter
coater (Cressington HR208) with a thickness controller (Cressington
MTM20).

2.4. Liquid uptake visualization via EPR Imaging and uCT

To study the uptake rate and mechanism of fluids penetrating the
PFS, the PFS samples were incubated with different pharmaceutically
relevant model liquids (Table 1).

The PFS were carefully placed in sample holders that were custom-
made to fit the PFS size exactly. This allowed penetration of liquid only
in one dimension - from the top of the cylinder-shaped PFS - while
preventing any leakage of fluids along the sides of the material. The PFS
were submersed in the model liquid, tightly sealed and incubated at
37 °C. Fluid levels of 5 mm above the PFS surfaces were maintained at
all times to guarantee a constant hydrostatic pressure. During mea-
surements, the PFS remained in the sample holders and were not re-
moved until the end of the experiment. Experiments were done in tri-
plicates, for two types of sample holders, either allowing or preventing
the escape of air from the PFS with invading solvent front (closed/open
bottom, Table 2).

The liquid uptake over time was monitored with EPR spectroscopy
and EPR imaging as well as pCT imaging for PBS and 5% BSA, while
MCT uptake is only visualized using pCT scans. Sample holders for EPR
and NMR experiments were made from Teflon; a low-density plastic
was used for the fabrication of pCT sample holders.

121

2.4.1. EPR studies

In electron paramagnetic resonance spectroscopy, the amplitude of
the signal of the paramagnetic spin probe was used to determine the
amount of dTempol taken up by the PFS with PBS or 5% BSA over time.
1D spatial-spectral EPR imaging was applied to visualize the distribu-
tion of the spin probe in the samples along the y-axis (Fig. S5). EPR
measurements were performed using an L-band EPR spectrometer
(MagnetTech, Germany), equipped with an additional magnet for
variable gradient fixed-orientation imaging. A glass capillary con-
taining a 1 mM solution of 3-Carbamoyl-proxyl I5N-nitroxide 3-
Carbamoyl-2,2,5,5-tetramethyl-3-pyrrolidin-1-oxyl (*>N-PCM) in me-
thanol / H,0 served as internal standard to correct the varying at-
tenuation of the signal due to the changing presence of H,O in the
samples. The data was recorded with the Cu3 v.6.1 program
(MagnetTech, Germany) and transformed to render spectral-spatial EPR
plots. Parameters used for measurements are given in Table S1.

2.4.2. uCT-scans

Micro-computed tomography scans were performed to record 3D
images of the distribution of liquid and air in the PFS, allowing to
further investigation of the pattern of penetration of the different
testing-fluids. X-ray pCT scans were carried out with a NanoScan PET/
CT (Mediso, Hungary), in semi-circular mode with one rotation.
Reconstruction of the images was done with Nucline Software (Mediso,
Hungary), using a Butterworth filter and a voxel size of
125 x 125 x 125 pm, and analyzed with PMOD software (PMOD
Technologies, Switzerland). Units in all uCT images are given in
Hounsfield units. The following parameters have been used: 720 pro-
jections, x-ray energy 70 kVp, exposition time 300 ms, bin 1:4.

Measurements of scaffold-MCT interactions. Small amounts of
MCT, a good PFS wetting liquid, added to the top of the PFS network,
spread within the very first PFS layers. Time-dependent MCT visuali-
zation inside the PFS, using uCT measurements, reproducibly reveal,
that the oil does not move deeper into the scaffold within 24 h (Fig. S2).

Porosity calculation of PFS.

The porosity P of the PFS fabricated is calculated as follows (Duan
et al., 2017a):

P= (1 . )-100 SPv =L
Pbulk pS -« 10

loaded PFS
Ly=d t weight————
¢ Ty EeLWES unloaded PFS
With: ps Density of the PFS [mg/cm3], pbuik Density of the bulk
material [g/cms], SPV Specific Pore Volume [cmB/g], L. Loading ca-
pacity of a PFS [g/g].
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Sample holders used for PFS incubation and liquid-uptake results. Duration of liquid-uptake of different model-fluids in the PPX-coated PFS is given in days unless

stated otherwise.

Closed-bottom
sample holder

Open-bottom
sample holder

EPR ucT EPR uct
PBS 168 | 245 | 315 131 | 131 | 204 28|28 | 28 - By PFS
50 BSA 77177177 6370 | 70 — = — testing fluid
MCT - 28| 42| 42 - < 5| < 5min T

2.5. Compressibility tests

Stress-strain experiments were performed using a Zwick/Roell Z 2.5
(ZwickRoell GmbH & Co. KG) (load sensor 20 N, compressing speed
5 mm/min, 23 °C) following DIN 53421 for cylindrical samples. The
PFS samples were placed on and covered with a 170 pm glass slide
during the compression to prevent oil crawling.

PFS liquid loading. For PFS liquid-load capacity calculations, the
PFS were entirely filled with liquid by unidirectional immersion. The
PFS is taken out of solution, and excess of fluid is removed to calculate
the net-weight gravimetrically. The individual PFS used for calculation
are depicted in Fig. S3.

2.6. 'H NMR studies

To study transversal relaxation time T, and the diffusion coefficient
D of the oil, both, by itself as free MCT and when located in the fiber
scaffolds, 'H NMR measurements were performed with a low-field
benchtop Maran Ultra 1H NMR spectrometer (Oxford Instruments, UK).
The PFS were completely saturated with MCT, while free MCT samples
were kept in sample holders that contained the same volume of MCT in
the same shape as the oil-loaded PFS. The sample temperature was
maintained at 37 °C during measurements. The Carr-Purcell-Meiboom-
Gill sequence with a relaxation delay of 5 s and a receiver gain of 40
was used to determine T,. Sixty-four scans were acquired for each
measurement, and the data processed with the WinDXP software
(Oxford Instruments, UK) to give the T, distributions. Molecular dif-
fusion of free MCT and oil in the PFS was analyzed using a pulsed-
gradient stimulated-echo sequence (Fig. S6).

2.7. Model-drug release

The immobilization of the oil in the PFS material could potentially
slow down the release of small drug molecules from MCT-loaded PFS
compared to free MCT. The interaction of MCT with the PFS scaffolds,
as well as the restricting effect of the PFS structure on free diffusion,
could alter release kinetics for the oil-loaded carriers.

To test this hypothesis, we studied the release of dTempol as a
model-drug from both free and immobilized MCT. To ensure that the
interface between the oil and the release medium is kept the same in
both cases, a release apparatus was built. It consists of a tube that either
fits one PFS loaded with 280 ul MCT, or the equal volume of oil, shaped
as a cylinder of identical dimensions as the PFS (Fig. 7). The MCT
contained 2 mmol/kg dTempol, and the release of the spin probe was
followed via X-band EPR measurements.

dTempol release was studied under sink conditions at 37 °C in 35 ml
PBS pH 7.4 Ph. Eur., while gently shaking the samples. At each time-
point, 50 pl of the release medium were collected in a glass capillary,
which was then sealed on both ends and analyzed with a MiniScope MS
200 benchtop X-band EPR spectrometer (MagnetTech, Germany).

Measurement parameters can be found in Table S2.

3. Results and discussion
3.1. PFS sample fabrication

The basic fabrication steps to produce the PFS used in this work are
performed as published recently (Mader et al., 2018). To investigate the
physical processes occurring in PFS during, e.g., long-term incubation
scenarios, possible negative impacts on PFS structure or integrity must
be avoided. Therefore, all PFS used for our experiments are coated with
a thin-layer of PPX by CVD (Duan et al., 2016) to enhance their me-
chanical properties while maintaining their pore structure and overall
hydrophilicity. PPX-coating also minimizes water absorption of the PLA
PFS, reducing the risk of hydrolytic degradation of the PLA fiber net-
work during long incubation periods in aqueous environments. Aiming
at the potential use of PFS as multi-component drug carrier systems, as
mentioned in the introduction, PFS PPX-coating offers several addi-
tional advantages with regard to the extension of possible areas of
application (Jiang et al., 2018). It has, however, to be said, that PPX as
a non-biodegradable material is only suitable for use and implantation
where the PFS could be removed easily after complete drug delivery, or
ex-vivo application. Therefore, PPX is to be seen mainly as a well-stu-
died model-polymer in our experiments. The development of coating
techniques with other - also biodegradable - materials will allow for an
even more versatile fine-tuning of the PFS properties, permitting a wide
range of different applications in drug delivery and tissue engineering.

3.2. PPX-coating thickness and hydrophilicity analysis

The PLA PFS PPX-coating allows for a precise and almost non-
invasive adjustment of the PFS scaffold properties while maintaining its
structural characteristics (Duan et al., 2016). The homogeneity of the
PPX-coating influences the PFS mechanical properties and drug release
from the fibers (Duan et al., 2016). Hence, the PFS coating and wett-
ability, investigated in detail, are given in Fig. S1. Contact angle and
SEM coating-thickness quantification investigations are shown. Quan-
tification of the mean depth-dependent fiber diameter shows a sharp
decrease in coating thickness within the very first fiber layers. Starting
at the top of the PFS, PPX thickness is asymptotically decreasing from
1.2 pm to about 400 nm within 500 um of PFS-depth. Contact angle
measurements reveal that the hydrophilicity is almost unchanged by
PPX-coating, with a difference of 136° (PLA) to 144° (PLA-PPX).

3.3. PFS liquid-uptake model scenarios

Biofluids advancing in the PFS scaffold are indispensable for the
potential release of drugs incorporated in the fibers in the case of im-
plantation. Preliminary trials of PFS-liquid interaction investigations
performed by pCT imaging (Fig. S2) indicate that for MCT, the liquid
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perfusion within the PFS is dominated by capillary forces, which are
surpassing gravitation. Hence any migration into the scaffold has to be
driven by external forces, e.g., excess of liquid or hydrostatic pressure.
These forces were simulated by immersion of the PFS to achieve re-
producible PFS liquid-loading results.

We investigated the PFS-liquid interaction using three different
model-liquids, as the contact angle already indicates the wetting of the
hydrophobic scaffold being a major parameter governing liquid-uptake.
EPR and pCT imaging are used to visualize the liquid-penetration
process. Two sample holders were used for PFS liquid incubation to
simulate individual aspects of typical implantation scenarios of PFS
imaginable during in-vivo or in-vitro application (Yu et al., 2019). The
holders helped to controllably assess the influence and behavior of the
liquid-phase progression and the replacing of the void, i.e., the air
present inside a PFS. One holder type provides a closed bottom
(Table 2, top left); the other has an open bottom (Table 2, top right).
The closed-bottom holder encases the PFS on all but one side; hence, air
can only exit through or at the interface of the infiltrating liquid. The
open-bottom holder allows air to evade from the PFS through the
opening, in the opposite direction to the approaching liquid front. Both
scenarios were investigated using three PFS samples, respectively. The
overall results of the EPR and pCT PFS liquid-load investigations are
summarized in Table 2. The hydrophilicity of a drug-delivery system
has a crucial influence on its behavior when placed in a particular
environment. Poor wettability with aqueous liquids will decidedly af-
fect the absorption of, e.g., bodily fluids by the PFS after implantation,
impacting the resulting drug-release profile and the performance of the
PFS material in-vivo. Upon incubation with PBS and 5% BSA, a layer of
air on the PFS surface indicated the initial non-wetting of the surface.

3.3.1. Tracing liquid-uptake via EPR and uCT imaging

Closed-bottom sample holder. In the closed-bottom sample holder,
fluid-penetration and full saturation by PBS was subject to considerable
fluctuations, requiring 168 up to 315 days (24-45 weeks) (Fig. 1A) in
the EPR experiments. In EPR 1D-imaging, the liquid-penetration pro-
gress was visible as one seemingly evenly traveling solvent-front along
the y-axis (see Fig. S5).

UCT analysis revealed that in the plastic sample-holders, the liquid
preferably intruded the scaffold along the edges of the holders' cavity,
steadily enclosing the air inside the PFS (Fig. 2). In the presence of 5%
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BSA, air-encapsulation still occurred, but all PFS wee reproducibly fully
saturated in 70 (uCT) - 77 (EPR) days (Fig. 1B, Fig. 2). The surface-
active BSA decreased the absorption-time of an aqueous liquid around
three-fold by increasing wettability, thereby accelerating potential drug
release. Nonetheless, the uptake of the BSA-solution was still con-
siderably slow, making drug delivery mainly imaginable for localized
treatment with drugs of a very low ECso and high potency. The uptake
of MCT, a good PFS wetting liquid (Fig. S1), was completed after
4-6 weeks. UCT scans displayed a liquid-loading mechanism analogous
to the PBS and BSA systems (Fig. 2), including a slowly shrinking air
pocket.

The encasement of air, acting as a slowly receding barrier, could
deliberately be used as a measure to achieve prolonged drug release.
The mechanism is similar to what was proposed by Yohe et al. as “using
displacement of air to control delivery rates” (Yohe et al., 2012) for
super-hydrophobic 2D electrospun fiber mats. Air encapsulated within
the PFS needs to be dissolved in the advancing fluid and diffuse to the
PFS surface to evade the scaffold. Air solubility in the liquid, shape and
surface area of the air pocket and the diffusion coefficient have,
therefore, to be considered. However, such an application is only sui-
table for a site of implantation where the delicate PFS will be protected
from mechanical stress, e.g., intracranially or inside bones, as com-
pression could expel the air and change release rates considerably.
Gradual displacement of air might also be exploited for dry PFS em-
ployed as extractable drug-loaded cartridges ex-vivo, e.g., in an infu-
sion-chamber system, an advancement to what has been suggested for
electrospun fiber mats (Bagheri et al., 2017).

Open-bottom holder. Allowing air to be released during incubation
instead of placing a PFS in an enclosed cavity or fully immersing it is
simulated by using an open-bottom holder (Fig. 3). The two-directional
open cavity permits air to evade from the scaffold and avoid its en-
capsulation. Thereby liquid-uptake rate is greatly increased. A PFS
placed on the interface of MCT is completely saturated within less than
30 s, beyond the limit of pCT and EPR visualization and our sampling
setup. In the incubation scenario with the open-bottom holder, MCT
penetrates the whole PFS in less than 5 min (Fig. 3A), which is more
than 10* times faster than in a closed-cavity situation. Under analog
conditions, the uptake time of PBS is reproducibly decreased from an
average of 243 days to 28 days, respectively (Fig. 3B, day 28 not
shown). No indication of encapsulated air could be found in pCT

B

Fig. 1. EPR spectra and the corresponding EPR images of liquid-uptake of PFS incubated in closed-bottom sample holders at 37 °C. The first row shows the signal of
the empty sample holder filled with incubation medium. The >N-PCM reference capillary is accountable for the two signals at 47.8 and 50.2 mT. A: PBS pH 7.4 with

1 mM dTempol. B: 5% BSA with 1 mM dTempol.

*As the EPR spin probe is slowly degrading in the presence of BSA, reliable semi-quantitative evaluation from EPR spectra is not possible for day 77.
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Fig. 2. Liquid-uptake of PFS incubated in closed-bottom sample holder. A: puCT scans of one PFS for each of the incubation media. Dry parts of the PFS are not visible
due to the low density of the material. B: The uptake of liquid for each PFS in volume % of the PFS saturated with fluid.
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Fig. 3. Liquid-uptake of PFS in open-bottom sample holder, incubated at 37 °C.
A: uCT scans, top: dry PFS, bottom: PFS completely saturated with MCT after
5 min of incubation (Bar = 3 mm). B: EPR images: top: dry PFS, below: PFS
incubated with PBS pH 7.4 after 2 h, 2 days and 3 weeks.

measurements.

As neither surface tension nor viscosity alone can reasonably be
employed to explain our observations, the penetration of the liquids
into the porous PFS system is best described by the Washburn's equa-
tion (Washburn, 1921):

L= yrtcos(g)
= —277

L, the depth of fluid penetration over time t is controlled by the
surface tension y and dynamic viscosity 5 of the fluid, the contact angle
¢ between solid material and tested fluid and the pore radius r. r is
considered to be the same for all our samples.

Here, the contact angle, quantifying the interfacial tension at the
PFS-liquid interface, is the most influential parameter and best explains

our results. The results further underline that besides the implantation
environment (provided exit of air from the samples), wetting of the
scaffold is one main parameter governing the liquid uptake in PFS.

3.3.2. Spin probe micro-environment

The EPR spectra acquired in the fluid-uptake experiments also give
information on the micro-environment of the spin probe as it enters the
pores of the fiber matrix with the incubation medium (Fig. 1), (Kempe
et al., 2010; Lurie and Méder, 2005).

All spectra exhibit hyperfine splitting into three symmetrical,
narrow lines of the same amplitude, indicating that the '*N-nitroxide
radical dTempol stays mobile, in solution, at all times. No crystal-
lization/immobilization - e.g., as a result of the probe entering the fi-
bers and consequent precipitation - occurred.

Changes in the hyperfine-splitting constant (seen as the distance
between lines) over time are not visible, showing that micro-polarity
did not change over the course of the experiment. Increasing micro-
viscosity would be visible as a broadening of the EPR signals. Such
signal variations were not observed here, and we, therefore, conclude
that dTempol did not experience any changes to its micro-environment
during the incubation of samples. The lack of different environments
can be attributed to the high porosity of the system: the entrapped li-
quid is responsible for the observed EPR signal, no contribution from
the solid fibers was observed. The lack of contributions from im-
mobilized spectra results from the low amount of solid material present
in the sample and the hydrophilic properties of dTempol. It is note-
worthy, that despite the macroscopic immobilization of the liquid in the
3D-matrix, the micro-viscosity and micro-polarity are not changed in
comparison to the bulk liquid.

3.4. PFS compression and reversible oil release

If used as drug-solution carrier-vessels, PFS must be able to reliably
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Overview of all PFS used in this work, their porosity, pore volume in dry and model-liquid loaded state. Corresponding images of representative individual PFS can be
found in Fig. S3. The evaluated data of compression experiments shown and performed with dry and loaded PFS.

Material Density SPV P Model L. SPV0ad
(mg/cm®) (cm®/g) (%) liquid (8/8) (%V/V)

PLA (125 = 1) 79 99 Water (76 = 0.4) (98 = 0.2)
(125 = 1) 79 29 MCT (78 £ 0.2) (98 = 0.1)

PLA-c-PPX (28.0 = 1.5) 35 98 Water (35 = 0.4) (99 = 0.2)
(28.0 = 1.5) 35 98 MCT (34 £ 0.3) (99 = 0.4)

Compression Eonset Elasticity Aw OMax E-Module 0il retention

€500 £10[20(30 (%) (%) (mJ+10~%) (kPa) (kPa) reversible (%)

Dry 21612 85|70 | 60 7136 711117 (0.9 + 0.1) -

100% load 3]6]12 70| 69 | 59 1134 6]9]11 0.7 £ 0.1) 97 | 94 | 88

90% load 5|-]|- 50 |- |- 1]-]- 35-]- 0.7-1- 100

80% load -|13]- -|35]- -|1- -|58]- -108]- 100

70% load -|-115 -|-130 -1-13 -|-18.4 -|-106 100

With: SPV Specific Pore Volume; P Porosity; L. PFS Load capacity; SPVj,.q Filled PFS volume fraction; (see IS-0) Oy.x. Maximum compression Stress; €onser Onset
strain, indicating the first measurable stress upon compression, used for elasticity calculation; Elasticity as percentage grade indicating how the system can reversibly
return to its original shape after compression at different ey, ; AW Compression workload; E-Module; Reversible oil-retention capability of the PFS after the end of

compression.

retain loading-fluids, such as oily drug solutions, without changes to the
PFS stability and shape. Any unwanted expulsion of drug-solution
under mechanical stress that can be reasonably expected during the
application of such systems would change the drug-release profile and
consequently has to be ruled out.

Uniaxial compression experiments were performed to quantify the
impact of PFS oil-loading on the PFS characteristics, including size,
shape, elasticity and the oil-retention profile upon pressure. The eval-
uated and calculated stress-strain, elasticity and oil retention data for
all compression experiments after 500 cycles are summarized in
Table 3.

3.4.1. PFS compression in dry and fully oil-loaded state

The physical-mechanical properties with and without oil loading
and the impact of different oil loads were quantified. Reference mea-
surements were carried out with coated but unloaded, dry PPX PFS. The
stress-strain experiments performed were documented by digital pho-
tography (Fig. 4). Different maximum compressions (epayx.) of 10%,
20% and 30% were investigated to quantify the reversibility of the MCT
release, and hence, the reabsorption capabilities of PFS.

To assure comparability between the individual PFS compression-
experiments performed, the same PFS was used for a complete epjax.
measuring sequence. A direct comparison between the compression
characteristics of a PPX-coated PFS in dry and in a fully loaded state
(Fig. 4) is shown. The resulting force-displacement diagrams indicate
that there is only a minor loss in the maximum compression. The
maximum oil-load capacity as dry net weight is determined gravime-
trically for each PFS used before compression. The mean oil-load ca-
pacity is found to be in a range of (34 *= 0.3) g MCT per gram of a
6 x 8 mm (h x d) PPX-coated PFS, representing (99 = 0.4) % of the
theoretically available specific pore volume.

Oil was instantaneously released from the fully loaded PFS im-
mediately after starting the compression experiment, as is to be ex-
pected. After compression, as the PFS suffers from an ey,x. dependent
height loss, parts of the MCT cannot be reabsorbed by the PFS anymore.
This surely is a problem regarding any application because it will make
the release from oily drug solutions formerly immobilized in the PFS
unpredictable. Therefore, we also investigated PFS loads below the
maximum loading-capacity and the resulting impact on the structural
behavior of a PFS, its size, elasticity, hence, reversible oil release and
reabsorption capabilities.

3.4.2. PFS compression under reduced oil loads
PFS compression at eyax. 10% to 30% with different PFS oil-loads,
ranging from 70% to 90%, was performed to quantitatively evaluate the
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shape integrity of a partially loaded PFS, the MCT release and re-
absorption characteristics of coated PFS (Fig. 5) during compression
stress. For comprehensibility reasons, it must be said that the negative
load value for each PFS is kept equal to the value of ey, applied.

The mechanical results in combination with the images taken of the
PFS during measurement reveal that oil always started to leak from PFS
at a compression stage of about 70% of the applied eyay., independent
of PFS load prepared. For clear visualization, timeline images of a PFS
loaded with 80% MCT and its gradual compression to 20% epax. are
shown in (Fig. S4). The strain at which the oil release is first observed
does not seem to vary much within 500 cycles of compression. No air
escape from the PFS was noted during compression; hence, no air voids
within the PFS seem to have been present or could exit from the inside
of the samples. We can, therefore, conclude that each compression
within the range of ey, equal to the negative PFS load can assure that
the oil is always reabsorbed completely, even after 500 cycles of com-
pression.

3.5. 'H NMR studies

The high oil-loading and -holding capacity of the PFS suggests a
strong interaction of MCT with the PFS scaffold at the solid-liquid in-
terface. To better understand these interactions and their impact on
drug release, T, distributions and diffusion coefficients for free MCT
and oil immobilized in the PFS were acquired using '"H NMR.

3.5.1. Transverse magnetization relaxation Ty

Measurements were performed for T, in both, free MCT in a cy-
lindrical sample holder, and the same amount of MCT immobilized in
PFS of the same dimensions. For free MCT, just one population was
found, with T, ranging from 100 to 1000 ms (Fig. 6, top left). Only bulk
spin-spin relaxation could occur between similar or identical trigly-
cerides, resulting in just one peak.

T, distribution of liquids in porous material is influenced by the
surface to volume ratio of the material and the consequent surface-re-
laxation, possible bulk-relaxation, as well as the restricted diffusion in
the pores, as laid out in (Kleinberg and Horsfield, 1990). When im-
mobilized in the PFS scaffold, the T, relaxation times of MCT were
found to represent different populations (Fig. 6, bottom left). The peak
at 300 ms can be attributed to the bulk-relaxation of the free MCT in the
larger pores of the PFS, while peaks at 1 and 100 ms were not present
for free MCT and have to be caused by the effects of the PFS scaffold.
Shorter times for T, are usually attributed to prolonged interaction
between spins due to molecules staying in close proximity to each
other. Hence, the presence of the signal at around 1 ms suggests MCT
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Fig. 4. Compression results for (top-left) the first and (top-right) the second as well as the 500th cycle of a compression sequence, shown section by section ranging
from epax. 10% to 30%. (Bottom) PFS images prior and subsequently after each 500-cycle stage of the compression sequence, respectively. (Bar = 2 mm).
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Fig. 5. Top: PFS compression results for a PFS loaded with (A) 90%, (B) 80% or (C) 70% MCT and compressed by eyay. = (A) 10%, (B) 20% or (C) 30%. Bottom-row:
PFS are shown for each load and corresponding eyay, in their initial state and after 500 cycles of compression, respectively. (Bar = 2 mm).

molecules immobilized at the surface of the PPX-coated fibers, under-
going surface-relaxation, spin-spin interaction between the oil and the
PFS material. The size of the peak at 1 ms, about 30% of the integral,
indicates that a considerable fraction of the MCT is interacting with the
PPX surface, e.g., by van-der-Waals interactions, due to the large sur-
face to volume ratio of the PFS scaffold.

The size and distribution of pores in PFS before coating is given in
(Mader et al., 2018), showing a dual pore structure with diameters of
20-140 pm. The larger pores allow free diffusion of MCT and bulk-

relaxation.In the smaller pores restriction of free diffusion could also
affect T, values as MCT molecules are more likely to reach the matrix
material and undergo surface-relaxation. A relation between smaller
pore size and shorter T, is well established and utilized in different
fields of research, such as geology and radiology (Davis et al., 1986;
Fantazzini et al.,, 2003; Kleinberg, 1994; Kleinberg and Horsfield,
1990).
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Fig. 6. "H NMR spectroscopy of free MCT and MCT-loaded PFS.A: exemplary T, distribution of free MCT (top) and MCT-loaded PFS (bottom) at 37 °C, B: Diffusion
coefficient D at 37 °C of free MCT (triplicate, average D = (4.6 = 0.4) 10~ '° m?/s) and six PFS loaded with MCT (average D = (2.8 = 0.3) 10~ '° m?/s).

3.5.2. Diffusion coefficient D

Similar to the measurement of T,, the diffusion coefficient D can
also render information on the size of small structures, such as liquid-
filled pores or emulsion droplets. If free movement of molecules is re-
stricted, D decreases with pore or droplet size (Broekmann, 2002;
Morgan et al., 2019). Molecules reaching a barrier are “bouncing off”
and back in the opposite direction, their signal wrongly attributed to
molecules that travel slower. D of free MCT and the oil immobilized in
the PFS, likewise obtained with 'H NMR, are given in Fig. 6 (right). D
was slightly lower for the MCT-loaded PFS, confirming the restriction of
diffusion in the scaffold. As only one value for D was acquired for each
PFS, we cannot determine if there were different populations of D
contributing to an overall reduction but, considering the T results, it is
highly possible. Also, measurement of D in a porous system is time
depended because with increasing time more molecules reach the ma-
trix and experience restriction. This is not depicted as we only obtained
one value for D.

3.6. EPR drug-release studies
To evaluate whether drug release from oil loaded PFS is affected by

the restricted diffusion in and interaction with the scaffold, we per-
formed a simple release experiment. The release of dTempol, as a

A B

MCT-loaded PFS

[] freemcT

model-substance of a small-molecule drug, from free oil and MCT-
soaked PFS was followed using standard EPR.

Considering the cylindrical shape of the PFS and oil (Fig. 7, left), we
expect the diffusion of dTempol to the 0il-PBS interface, a distance of up
to 6 mm, to be the main mechanism governing the release process. The
diffusion of the spin probe in MCT can be described using Fick's first law
of diffusion (Fick, 1851), with J being the flux of dTempol, D the dif-
fusion coefficient and %" the concentration gradient.

_pd
dx

J=

Dimensions and drug-loading of the immobilized and free MCT were
equal. The area of the interface between oil and PBS was kept identical
by our custom-made sample holders, and sink conditions in the receptor
medium were assured. Hence the only variable expected to change the
flux of the model drug to the 0il-PBS interface is D. Drug release from
the oil immobilized in the PFS was quite similar to the release from bulk
MCT (Fig. 7, right). This can be explained with the high porosity and
interconnectivity of the pore-system, which only slightly restricts the
diffusion of small molecules within the PFS scaffold.

4. Conclusion

Our experiments provide new insights into the physical processes

Fig. 7. Left) Setup for release study of dTempol from MCT.
The red line indicates the interface between oil and PBS, kept
at 50.3 mm? for both, free MCT and oil immobilized in the
scaffolds. Right) Release of dTempol from free MCT and
MCT-loaded PFS, given as signal amplitude of x-band EPR
spectroscopy measurements. MCT is spiked with 10 mM
dTempol; release was assayed in PBS pH 7.4 at 37 °C.
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present within polymer fiber sponges. They further promote their ap-
plicability as multi-component drug delivery systems, for both, drug
incorporation directly within the PFS scaffold as well as loading with
drug-solutions after fabrication.

The different implantation model-scenarios and model-liquids
tested reveal how the fluid-uptake and the prevailing scaffold interac-
tions can be used to impact drug release from PFS. Noninvasive EPR
and pCT imaging traced and quantified the progression of liquid-pe-
netration. We identified the governing parameters to be considered in a
typical application-scenario, mainly the wettability of the PFS but also
the implantation site because liquid-infiltration rates are strongly in-
fluenced by air encapsulation. Our results indicate how to employ these
processes in prolonged drug release in an aqueous environment and
achieve a reproducible and continuous extraction of drug incorporated
in the PFS scaffolds.

The PFS oil-retention, reversible elasticity and structural integrity
under typical mechanical application-stress situations were quantified
for complete as well as partial PFS liquid-loading. The PFS can retain
most of its shape and elasticity in all dry and liquid-load scenarios in-
dependent from the applied liquid-load and compression stress sce-
nario, respectively. The NMR results revealed how MCT, a possible
drug-carrier-liquid, interacts with the PFS on a molecular level, in-
dicating that both surface-relaxation and bulk-relaxation occur.
Diffusion-coefficient measurements showed a restriction of diffusion for
oil molecules within the PFS scaffold. Surprisingly, comparative drug-
release studies from PFS and free-liquid reveal that neither liquid-sur-
face interaction nor restrained diffusion substantially impacts drug re-
lease from PFS. We can conclude that PFS can effectively immobilize
liquids inside their network and preserve drug-solutions in a predefined
geometry.

In this work, we kept most of the PFS properties constant to grant
comparability of our results. However, PFS can easily be manufactured
from and combined with various excipients to create user-adjustable
properties capable of facing almost any site-specific requirements in the
future. Based on the presented results, we want to elaborate the ver-
satile tunability of PFS further to create mature multi-component drug-
release platforms for pharmaceutical as well as tissue engineering ap-
plications.
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Supporting Information (SI)

1. Materials and Solvents

Polylactide (Ingeo Biopolymer PLA 4043D, Nature-Works LL.C, USA) (PLA) and [2.2]paracyclophane
(PPX-C, SCS coatings, USA, Lot.: 17A20009) (PPX) are used as received. The paramagnetic EPR spin
probe 4-Hydroxy-Tempo-di7 (4-Hydroxy-2,2,6,6-tetramethylpiperidine-d17-1-oxyl) (dTempol)
manufactured by ISOTEC®, Merck KGaA, Germany (Table 1), 3-Carbamoyl-proxyl *N-nitroxide 3-
Carbamoyl-2,2.5,5,-tetramethyl-3-pyrrolidin-1-oxyl ('’N-PCM) by Merck / Millipore Sigma, USA.
Bovine serum albumin, fraction V (> 98 %, low endotoxin, CELLPURE®, M,, ~ 66000 g/mol) (BSA)
is purchased from Carl Roth GmbH + Co. KG, Germany. Miglyol ® 812 (Caprylic /Capric Triglycerides
/ medium-chained triglycerides Ph. Eur.) (MCT) is obtained from Sasol Olefins & Surfactants GmbH,

Germany. All other chemicals are of analytical grade. Double distilled water is used in all experiments.

2. PPX-coating thickness homogeneity and hydrophilicity analysis
Indirect coating-thickness evaluations are carried out by placing a control glass-slide near the PFS during

the coating process to achieve a general thickness of about 1 pm for all PPX-coated samples.

stitched imaging

PFS border
= Median fiber diameter PFS‘Q{der PFS center

Fit of fiber diameter
—— Fit of coating thickness

L p
100 200 300 400 500 n
Distance from PFS border [um]

SI-Fig. 1. (Top; graph) PFS depth-depending PPX-coating thickness evaluations performed by SEM imaging and
subsequent digital measurement of stitched images. Water contact angle measurements performed for (A) a PLA
PFS and (B) a PPX-coated PFS (Bottom) Quantified oil penetration speed shown for a PPX-coated PFS.
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As this technique cannot represent the coating thickness throughout the whole PFS scaffold, detailed
coating thickness gradient evaluations using SEM imaging are performed, by subtraction of the mean
coated- and the non-coated-fiber diameter. As expected, the received coating thickness achieved with
static CVD is decreasing with reaching deeper PFS areas (SI-Fig. 1). Beyond 300 pum, along the way
inside towards the PES core, the coating thickness is slowly, asymptotically decreasing from 1.2 ym to

about 400 nm within 500 um of scaffold-depth.

Contact angle measurements.
The water contact angle of PFS is measured on a Drop Shape Analyzer (Kriiss Advance, v1.3.1) using

Milli-Q water as a 4 uL. water droplet.

3. Scanning electron microscopy

SEM images are recorded on a Zeiss LEO 1530 (FE-SEM, Schottky-field-emission cathode; in-lens and
SE 2 detector) at the Bavarian Polymer Institute (BPI, KeyLab Electron and Optical Microscopy) in
Bayreuth. An accelerating voltage of 2 kV is used. The samples are sputtered with platinum (1.3 nm)
prior to SEM imaging, using a sputter coater (Cressington HR208) with a thickness controller
(Cressington MTM?20).

4. Scaffold-MCT interaction
Small amounts of MCT, a good PFS wetting liquid, added to the top of the PFS network, spread within
the very first PFS layers. Time-dependent MCT visualization inside the PFS, using pCT measurements,

reproducibly reveal, that the oil does not move deeper into the scaffold within 24 h (SI-Fig. 2).

hO

h 24

- 1000 0

SI-Fig. 2. Non-external force driven PFS model-liquid penetration. pCT scans of PLA-PPX PFS after addition of

small MCT amounts illustrate the absorption and retention at the spot of addition.
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5. PFS liquid loading
For PFS liquid-load capacity calculations, the PFS were entirely filled with liquid by unidirectional
immersion. The PFS is taken out of solution, and excess of fluid is removed to calculate the net-weight

gravimetrically. The individual PFS used for calculation are illustrated in SI-Fig. 3.

PLA-c-PPX (H,0) PLA-c-PPX (MCT) PLA (H,0) PLA (MCT)

SI-Fig. 3. Photographic images presenting both, PPX-coated and uncoated, model-liquid loaded PFS types, loaded
with either water or MCT, as used for the net-weight solvent-load calculations (Table 3) after PFS immersion.
Depending on density-difference of medium and fiber material, a PLA PFS turns from opaque to almost
transparent.

6. pCT-scanning parameters

projections X-ray energy exposition time bin
(kVp) (ms)
Scan 720 70 300 1:4

7. Porosity calculation of PFS
The porosity P of the PFS fabricated is calculated as follows (Duan et al., 2017a):

P

P=(1--L)100  sPv=—T

Pbulk

loaded PFS

Lc = dry net weight——-———

With: ps Density of the PFS [mg/cm?], psui Density of the bulk material [g/cm?], SPV Specific Pore Volume
[cm?/g], L. Loading capacity of a PFS [g/g].
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8. PFS compression under reduced oil load

E 5 8 10 13 14© 16 18 200

SI-Fig. 4. Images of gradual compressed of up to 20 % emax of the PES loaded with 80 % MCT; to visualize the
process of oil release from the PFS upon compression.

9. L-band EPR-spectroscopy and imaging parameters

0%

PFS 100 %

48 50
By (MT)

SI-Fig. 5. Exemplary EPR spectrum and spectral-spatial contour plot of a PES filled with PBS in the upper third:
In the intensity color-coded EPR image, the three signals of the NO-radical dTempol are visible, giving the
spatial distribution of spin probe-loaded fluid in the wetted PFS material along the y-axis. There is no signal for
the dry part of the sample. In the EPR spectrum of the same sample, the corresponding three signals of dTempol
are given here as the first derivative commonly used for the plotting of EPR spectra.

A more detailed description of the construction of EPR spatial-spectral plots can be found in S. Kempe et al.
(Kempe et al., 2010).

frequency BO modulation  sweep  sweep time spectra samples
= (mT) amplitude (mT) (s)
(GHz) (mT)

EPR

49 0.03 10 60 1 1024
spectroscopy
P?PR . 1 49 0.03 10 60 29 1024
imaging

* Because of the high dielectric loss, samples of larger dimensions (> 1 mm) cannot be measured by standard
EPR (9-10 GHz), but only by low-frequency L-band EPR equipment (1 GHz); **31 projections, 6 missings
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10. Washbourn’s Equation

_ yrt cos(¢)
L= BT

The depth of fluid penetration L over time ¢ is controlled by the surface tension y and dynamic
viscosity # of the fluid, the contact angle ¢ between solid material and tested fluid and the pore radius

r. r is considered to be the same for all our samples.

11. 'H-NMR diffusions coefficient measurements

D,
G | Dl
o
‘900‘ H ‘ 901’\ ‘ 90“\ ﬂ
L !
| D, | Echo  (t)
D4

SI-Fig. 6. Pulsed-gradient stimulated-echo sequence

D, 90 us strength of gradient pulse 30 000

D, 7000 ps amplitude g of the gradient field * 0.858 T/m
D; 220 us RG receiver gain 60

D, 120-300 ps RD relaxation delay Is

*theoretical amplitude g of the gradient field is 0.992 T/m, correction factor 0.931

12. Model drug release x-band EPR spectroscopy parameters

frequency Bo modulation  sweep  sweep time M/V samples
(GHz) (mT) (mT) (mT) (s) attenuation
(dB)
EPR 9-10 355 0.05 5.88 60 15 4096
spectroscopy
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4 Anhang - Strukturmodifizierungen von Polymerfaser-Schwammen

4.1 Einleitung - Hintergrund und Techniken

Das aktuelle Herstellungsverfahren von PLA basierten PFS (nach SANFD, Kap. 1.5.2) ermdglicht
derzeit lediglich die direkte Porenstrukturierung iiber Steuerung der Kristallisation, wihrend des
Gefrierprozesses im Gefriertrocknungsschritt (Kap. 1.6.5). Dabei werden vorranging PFS mit nur
gering ausgepragter Porenstrukturierung gewonnen (Kap. 1.6.5.2). Fiir die Herstellung ultra-poroser
PLA basierter PFS, ist bisher kein Verfahren zur kontrollierten, gerichteten Porenstrukturierung (Kap.
1.6.5.3) bekannt bzw. veroffentlicht worden. Es existieren bisher lediglich Arbeiten zur gerichteten
Porenstrukturierung von Schwammen hergestellt aus Polymerldsungen.[32.139.217-219] Auch alternative
Techniken zur Mikroporen-Strukturierung von Schwidmmen, anders als iiber Dispersionsmedium-
Kristallisation, sind aktuell nicht bekannt. Selbes gilt fiir Techniken zur prazisen Makrokanalisierung
von ultra-porosen PFS.

Im Rahmen meiner Arbeite habe ich hierzu an drei voneinander unabhangig durchfiihrbaren
Techniken zur Porenstrukturierung bzw. Makrokanalisierung von PFS gearbeitet. Die Poren-
strukturierung der PFS kann sowohl 1) wahrend der Gefriertrocknung als auch 2) nach der
thermischen Vernetzung des PFS erfolgen. Die Techniken 1-3 konnen dabei auch beliebig miteinander
kombiniert werden. Das zugrundeliegende Verfahren, der Modifizierungsablauf und die ersten

Ergebnisse dieser Arbeit sind in den folgenden Kapiteln zusammengefasst:

Technik 1 erlaubt die direkte Porenstrukturierung von PLA-PFS wiahrend der Gefriertrocknung,

basierend auf der Verwendung von t-BuOH als Dispersionsmedium.

Technik 2 erlaubt die nachtragliche Porenstrukturierung von PLA-PFS unter Verwendung von

z.B. Na-Acetat oder MgS0O4 mit bevorzugt nadelférmiger Kristallit-Struktur.

Technik 3 erlaubt die Makrokanalisierung von PLA-PFS durch Einsatz von Metallkaniilen
wahrend der PFS-Herstellung nach SANFD sowie in Kombination mit Technik 1 & 2.

Die folgenden Kapitel basieren auf Beobachtungen bisheriger Ergebnisse, Erfahrungswerten und

Annahmen, sie konnten noch nicht vollstdndig durch Experimente belegt werden.
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4.1.1 Technik 1 - Herstellung von PLA-PFS mit gerichteter Porenstruktur
Unter bestimmten Bedingungen bildet t-BuOH nadelférmige Kristalle (Abb. 36, unten) aus, welche
unter Steuerung ihrer Wachstumsrichtung, zur Erzeugung gerichtet (Kap. 1.6.5) porenstrukturierter

PFS eingesetzt werden konnen. (Abb. 35).

Gerichtetes Kristallwachstum

Fillen,
Kiihlen
_> 1 .,
t c VAN
B y

Abbildung 35. Herstellung von PFS mit gerichteter Porenstruktur (Dispersionsmedium: ¢t-BuOH): A) Ein
Glasrohr mit Faserdispersionsmedium wird bei 4 °C auf einer Glasplatte stehend gekiihlt.
B) Der Kristallisationseintritt ausgehend vom Glasplattenkontakt, fiithrt zu gerichteter
Kristallisierung entlang der Gefafdausrichtung. C) Unter Tief-kalten Bedingungen (-196 °C, N2)
wird der gefrorene Korpus in definierter Lange aus der Form gedriickt und geschnitten, um
D) gleichméaf3ig grofde PFS zu erhalten.

A

Die t-BuOH Kristallitgrofde hat direkten Einfluss auf die spatere Porengrofie (Kap. 1.6.5.2) und es ist
anzunehmen, dass das Kristallwachstum von ¢t-BuOH durch Steuerung des Temperaturgradienten

gezielt variiert werden kann, um die spatere Porengrofie im PFS gezielt zu steuern.

Abbildung 36. Porenstruktur eines nach Abbildung 35 hergestellten PFS mit gerichteter Porenstruktur. SEM-
Abbildungen (Links und Mitte) der Poren im horizontalen Querschnitt, (Rechts) Porenstruktur
im vertikalen Querschnitt, der Porenverlauf zieht sich hier einseitig gerichtet durch den
gesamten Schwamm. (Unten) Gerichtet gewachsene t-BuOH Kristalle (im Glas-Behalter ohne
Fasern) zur Querschnittsillustration.

Durch das gerichtete Kristallwachstum ergeben sich jedoch, auf Grund der daraus resultierenden
Anisotropie des Systems, auch deutliche Einschrankungen in der Handhabung und dem Proben-

ausschuss Anteil des vorletzten Schrittes der PFS-Herstellung.
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Die Kristallisationsrichtung entscheidet, ob eine PFS-Struktur und somit die mechanischen
Eigenschaften des spateren Tragers isotrop oder anisotrop sind. Die Anisotropie fiihrt als negativer
Nebeneffekt zu einer hohen mechanischen Anisotropie des gefrorenen Dispersionsmediums, welches
seine Verarbeitbarkeit und Handhabbarkeit beim Schnitt (Abb. 35, C) der PFS wahrend ihrer
Herstellung mafdgeblich erschwert. Im Verlauf der gerichteten Porenstrukturierung (Kap. 1.6.5.3)
ergibt sich durch die hohe Anisotropie des gerichtet gefrorenen Dispersionsmediums eine um etwa

den Faktor 10-20x gesteigerte Ausschussrate in der Probenproduktion.

4.1.2 Technik 2 - Porenmodifizierung von PFS durch Salzstrukturiibertragung

Natriumacetat (NaAc) bildet dhnlich wie Magnesiumsulfat, unter schneller Kristallisation aus stark

iibersattigten Losungen, nadelférmige Kristalle aus (Abb. 37).

s'g? :
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Abbildung 37. Nadelférmige Salz-Kristalle aus Fallung von Natriumacetat (NaAc) und Magnesiumsulfat.

Durch Ubertragung dieser Kristallit-Struktur auf einen PFS ist es denkbar, die Porenstruktur des PFS
aus mehreren Kristallisationsrichtungen auch ggf. mehrfach hintereinander zu modifizieren. Das
Verfahren basiert darauf, einen auf iiblichem Wege hergestellten PFS (Kap. 1.6.5) oder z.B. bereits
unter Verwendung von Technik 1 porenstrukturierten PFS, unter leicht erhohten Temperaturen
(~30°C) in eine (sonst) iibersattigte NaAc-Losung zu gegeben und diese Losung anschliefiend

abkiihlen und kristallisieren zu lassen (Abb. 38).

-—d—-ﬁ—-——-——-—'

Abbildung 38. Verlauf einer schnellen Kristallisation (NaAc-Losung) zur Porenstrukturierung eines darin ein-
getauchten PLA-PFS. (Anmerkung: Eine Hydrophilierung des PFS durch Plasma ist zur
Immersion den PFS hier, auf Grund des hohen Salzgehaltes der Losung, nicht nétig.)
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Nach Trocknung des Systems und unter kurzer Anwendung von Schmelzbedingungen zur Struktur-
libertragung, kann bei einer Strukturierungstemperatur (S-Temp.) von 150 °C (PLA-PFS: 5 Min.) die
Struktur des Salzkristallits auf den PFS {ibertragen werden. Die Struktur des PFS bleibt ohne oder bei
zu kurzer Temperaturbehandlung unverdndert. Durch anschlieffendes Waschen des PFS im
Salzkristall kann das Salz entfernt und der PFS nach Gefriertrocknen zuriickgewonnen und
charakterisiert werden. Durch Steuerung der K-Temperatur und somit der Kristallisations-

geschwindigkeit kann die Porenstruktur verandert werden (Abb. 39).

Abbildung 39. Kristallstruktur von PLA basierten PFS nach Porenstrukturierung durch Salzkristallstruktur-
libertragung. Die Porenstruktur lasst sich durch Steuerung der Kristallisationsbedingungen
(Temperatur — Kristallisationsgeschwindigkeit) variieren. Die Skala entspricht 20 um.

Es ist anzunehmen, dass sich die Grofde als auch die Gestalt der Poren sowie Fasern ebenfalls unter
Steuerung der S-Temperatur und der Laufzeit der Temperierung verandern lasst. Ein langfristig bei
150 °C temperierter PFS konnte nach Entfernen des Salzes nicht mehr als PFS gewonnen werden.
Vermutlich wird die Faserstruktur, oder das Faser-Netzwerk (bei bisher unbestimmter Laufzeit der
Temperierung) dauerhaft beschadigt. Eine Zersetzung von PLA bei diesen Temperaturen ist nur fir
kurzzeitige Temperierungen zu vermeiden. In beiden Techniken ist festzustellen, dass die Kristall-
struktur des verwendeten Dispersionsmediums bzw. Salzes und die kontrollierte Steuerung des
Kristallisationsprozesses liber die finale Porenstruktur sowie ihre Einheitlichkeit entscheiden, vor

allem entlang der Ausbreitungsrichtung der Kristallisation (nicht gezeigt).
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4.1.3 Technik 3 - Makrokanalisierung von PFS

Es existieren Techniken zur nachtrdglichen Makrokanalisierung von Schwammen, welche unter
Einsatz von loslichen Templatenl?20l oder unter harschen Methoden, z.B. unter Einsatz eines
Lasers[22l], erzeugt werden konnen. Diese Makrokandle konnten zukiinftig zur Steuerung der Zell-
besiedlung, der kiinstlichen Zelltrager-Vaskularisierung, oder zur Anpassung des konvektiven Nahr-
mediumtransports eines zellbesiedelten PFS in Bioreaktor-Kultur (M2) Anwendung finden.

Als alternative Technik zu den genannten Verfahren einer Schwamm Makrokanalisierung habe ich
eine Technik entwickelt, welche sich fiir PLA-PFS eignet und in die PFS-Herstellungsverfahren nach
SANFD (1.5.2) sowie den obig genannten Techniken zur Porenstrukturierung integrieren lasst. Die
Technik basiert auf dem Einsatz von Metallkantilen (Durchmesser von 300 pm, oder mehr maglich),
bei sonst gleichbleibender PFS-Herstellung bzw. Verarbeitung (Abb. 40).
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Abbildung 40. Herstellung von PFS mit definierten Makrokanalen (300 um): A) Ein Glasrohr wird B) durch
eine Schablone mit Metallkaniilen versehen (Fotographie Mitte), danach die Faserdispersion
zugegeben, C) eingefroren, die Kaniilen entnommen und D) der gefrorene Korpus unter Tief-
kalten Bedingungen geschnitten, um hieraus E) gleichméfiig grofse PFS zu erhalten.
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Die Hauptproblematik der Technik besteht in der Homogenisierung der Faserdispersion unter
Prasenz der Kaniilen. Die Homogenisierung wird dabei durch die raumlichen Einschrankungen wie
auch durch Vibration der Kaniilen stark beeintrachtigt. Die Kaniilen verdrangen die Faserdispersion
und miissen daher vor Zugabe der Dispersion eingefiihrt, gegeniiber Vibration fixiert und nach

Gefrieren der Faserdispersion wieder entfernt werden, um die PFS weiter bearbeiten zu kénnen.

4.2 Resiimee

Die auf die genannten PFS Strukturierungstechniken jeweilig einflussnehmenden Faktoren der
Kristallisations- und Temperaturkontrolle sowie der Homogenisierung der Dispersion sind ohne
spezielles Labor-Equipment nur schwer zu kontrollieren. Die durch die beschriebenen Techniken
noch einmal stark erweiterte Anzahl an Einflussfaktoren der Systemdynamik der PFS-Herstellung
(Kap. 1.6.1) erh6hen die Komplexitdt der PFS-Herstellung und die Proben-Ausschussrate noch einmal
mafigeblich. Dies gilt vor allem fiir kombinative Produktionsschritte, wie z.B. der gleich-zeitiger
Mikroporen- und Makrokanal Schwammstrukturierung. Dabei ist auch die Anisotropie ein

schwerwiegendes Problem in Hinblick auf die Komplexitdt und Ausschussrate der PFS-Herstellung.
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6 Ausblick

Im Rahmen der in dieser Arbeit zusammengefassten Schritte zur Herstellung und Modifizierung von
abbaubaren Polymeren und daraus hergestellten Polymerfaser-Schwammen ergeben sich unzdhlige

potenziell vielversprechende Weiterentwicklungsmaoglichkeiten und Fragestellungen ...

... mechanisch-physikalischer Natur.

PFS-Belastbarkeit in Abhdngigkeit zur PLA Materialzusammensetzung (Taktizitat) aber vor allem
Faserdicke (> 1 pm) sollte untersucht werden. Beide Faktoren sind dufderst vielversprechend, da sie
eine Steigerung der PFS-Integritit bei gleichbleibender Porositit und Poreninterkonnektivitat
ermoglichen sollten. Auf Grund des antagonistischen Verhaltens zwischen PFS-Integritit und Faser-
dicke nach thermischer Vernetzung (Ergebnisse nicht gezeigt) ist dabei, bei gleichbleibender
Vernetzung, auch eine Desintegrationsanalyse sinnvoll, um die Desorption von Einzelfasern aus dem
PFS-Verbund untersuchen und optimieren zu konnen. Faser-Desorption ist eventuell durch
chemische Vernetzung von PLA-PFS denkbar, eine solche muss jedoch wiederum gleichlaufend zu

Material-Abbaubarkeitsstudien erfolgen.

... biozelluldrer Natur.

Poren- und Besiedlungskontrolle: Die gleichmafdige Steuerung der Porositat von PFS (Poren-Grofie, -
Verteilung, - Interkonnektivitat, -Richtung), ihrer reproduzierbaren Herstellung und der davon aus-
gehenden Einfliisse auf die Zellbesiedlung und eine Langzeit-Kultur ist von hohem Interesse in der
Gewebezucht. Die bisherigen und zukiinftigen PFS-Systeme sollten dabei auch fiir alternative
Zelltypen (Hep-3B, Hep-G2, usw.) und Zellsysteme (Leber, Niere, usw.) untersucht werden.
Zellversorgung: Neben der weiteren Entwicklung und Optimierung der PFS Zellularisierung mit Hilfe
von 3D Perfusionsbioreaktoren sind auch die Fragestellungen und Mdoglichkeiten einer der Leberzell-
Kultivierung vorgeschalteten oder parallelen kiinstlicher Gefafsbildung (Vaskularisierung) von hohem

Interesse fiir den weiteren Verlauf der PFS Entwicklung.[3!

... medizinischer Natur.

PLA-PFS besitzen, basierend auf den in dieser Arbeit gezeigten Ergebnissen ein hohes Potential zur
Entwicklung in eine ausgereifte in-vitro Zelltest-Plattform oder fiir erste in-vivo Applikationen. Die
Verwendung von medizinisch zugelassenem PLA ist dabei jedoch auch von Interesse, ebenso wie die
Weiterentwicklung bisheriger Techniken zur Steuerung der in-vitro Zellbesiedlung in Bioreaktoren,
da hierbei der Einsatz und die Freisetzung von Medikamenten oder Wachstumsfaktoren von hohem

Interesse ist.

... materialchemischer Natur.
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Die PLA basierten wie auch PLA-Gal galaktosylierten PFS sollten in weiterfiihrenden Arbeiten in ihrer
Materialzusammensetzung variiert werden. Es ist anzunehmen, dass dies Maoglichkeiten zur
Steuerung der Zell-Substrat Haftung und gezielteren Anpassung der Zellbesiedlungskontrolle liefern
konnte. Hierzu gehort auch eine genauere Bestimmung der Interaktion von Zellen und Material in
Bezug auf Haftung (z.B. in Abhdngigkeit zum PLGA-PAGP Copolymer oder Galaktose-Blockldngen-
Anteil) und der Einfluss auf den Zellbesiedlungsprozess. Die Zugabe von Additiven (Kap. 1.2:
Wachstumsfaktoren, Enzyme, Medikamente usw.) und die weitere Entwicklung der PFS-Beschichtung
mit PLA-b-PAGP Systemen ist ebenso von Interesse (alternativ: Kollagen, Hyaluronsaure, Fibroin),
um die Vielfalt und Flexibilitit der abbaubaren PFS fiir weitere ECM abbildende (biomimetische)

Ansatze zu erweitern.

... rheologischer Natur.

Die Faserverteilung vor Gefrieren bzw. Gefriertrocknen (Kap. 1.6.5.1) ist ein entscheidender Faktor
fir die Qualitit der hergestellten PFS. Die Reproduzierbarkeit und Glaubwiirdigkeit der damit
durchgefiihrten Experimente werden durch sie mafdgeblich beeinflusst (Kap. 1.6.5.4). Die
grundlegenden Fragestellungen zur Homogenisierung konzentrierter Faserdispersionen, im Hinblick
auf ihre rheologischen Zusammenhinge, sollten daher in weiterfiihrenden Arbeiten genauer

untersucht werden.

... zZur Material- und PFS-Abbaubarkeit

Die Wahl des PFS-Basismaterials ist neben der bisherigen, rein in-vitro basierten Zellkulturanalyse
(M1, M2) auch fiir in-vivo Applikationen von hoher Bedeutung. Hier sollten jedoch auch andere
Basismaterialien mit geeigneterer Abbau-Geschwindigkeit gegeniiber des in dieser Arbeit
herangezogenen PLLA verwendet werden (z.B. amorphes PLA, PLGA, Mischsysteme PLA/PLGA usw.).
Das in dieser Arbeit verwendete PLA ist nicht fiir medizinische Anwendungen zugelassen und unter

physiologischen Bedingungen nur sehr langsam abbaubar.

... Zur Fluoreszenz

Eine noch genauere Analyse der Autofluoreszenzl?22l von Gal-Systemen (Steuerung der
Absorptions-/Emissionsbanden, Quantifizierung der Quantenausbeute u.d.) ist von hohem
Interesse fiir die Gewebezucht, da sie z.B. die parallel-Analytik von PFS-Struktur, Zell-Verteilung
und Proliferation erlauben. Gegebenenfalls konnten diese Analysen dann sogar mit Lebend/Tot
Messungen kombiniert werden. Auf diese Weise kdnnen noch weit mehr Informationen zur Zell-
Substrat-Interaktion und auch Zell-Viabilitdit nach Perfusion in Bioreaktor-Kultur gewonnen

werden.
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