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Zusammenfassung

Zusammenfassung

Fur die Gewebeziichtung sind multidisziplindre Ansétze zur Erzeugung artifizieller Organe
ndtig, um zukinftig auf den Einsatz von Spenderorganen und tierischen Materials verzichten
zu kdnnen. Neben der Forschung an Zellen und Stammzellen, missen kompatible Materialien
entwickelt werden. Ein funktionales Gewebe kann durch Kombination der entsprechend
lebenden Komponente mit einem passenden formgebenden Material entstehen. Dieses sollte
im besten Fall mit der Zeit vollstdndig von den Zellen besiedelt und ab-, beziehungsweise zu
zelleigenem Material umgebaut werden. Mit dem Begriff Biofabrikation wird eine Vielzahl an
Technologien beschrieben, welche es ermdglichen, Material und Zellen gemeinsam und
gleichzeitig zu verarbeiten. Meist werden dafur additive Fertigungstechniken verwendet, die
einen heterogenen und hierarchischen Aufbau der Strukturen, wie im nattrlichen Vorbild,
ermoglichen. Eine Methode der Biofabrikation ist der Biodruck, bei dem aus Zellen und
Material bestehende Biotinten in genau definierte dreidimensionale Strukturen extrudiert
werden. Neben der technischen Herausforderung ist die Biomaterialkomponente
entscheidend fiir den Erfolg dieser Methoden. Das Material, meist ein Hydrogel, bestimmt die
generelle Druckbarkeit der Biotinte und die Viabilitat der Zellen. Die im darauffolgenden
stattfindende zellulare Entwicklung und Reifung des Konstruktes muss in vielen Fallen
zusatzlich gesteuert werden. Hierfur bietet sich die Stimulation bestimmter zellularer Prozesse
durch die Gabe von Hormonen, Wachstumsfaktoren und anderer Signalmolekile an.

Besonders die Kontrolle Uber Zeitpunkt und Dauer ist flr deren exakte Wirkung wichtig.

Um dem Ziel der Biofabrikation naher zu kommen, wurden in der vorliegenden Dissertation
verschiedene Anséatze verfolgt. Grundlage hierflr war der 3D-Biodruck von Hydrogelen und
Biotinten aus dem rekombinanten Spinnenseidenprotein eADF4(C16) und weiteren davon
abgeleiteten Proteinvarianten mit speziellen Funktionen. Der erste Fokus der Arbeit lag auf
der Optimierung deren Druckbarkeit, der Entwicklung und Charakterisierung neuer Biotinten
mit erhohter Zelldichte fir zuklnftige funktionale Konstrukte und der Etablierung von
Wirkstoffsystemen zur Erweiterung der Biofabrikationsmaoglichkeiten. Dazu wurde der
Extrusionsdruck von azellularen Hydrogelen, sogenannten Biomaterialtinten, aus eADF4(C16)
betrachtet. Neue Erkenntnisse zur temperaturabhangigen Rheologie sowie dem Einfluss
verschiedener Spitzen am Druckkopf fihrten zur Verbesserung der Druckbarkeit. Es konnte
gezeigt werden, dass das rein physikalisch quervernetzte Hydrogel in komplexe Strukturen
gedruckt werden kann. Es wurde demonstriert, dass Abstande von mehreren Millimetern
verlasslich von einem Filamentstrang in der Luft Gberbrickt werden kdnnen. Dieser Erfolg
wurde zusatzlich durch den Druck des Hydrogels in die Form und GroR3e einer humanen
Aortenklappe, reproduzierbar mit zwei verschiedenen Extrusions-druckern, gezeigt. Die

gewonnenen Erkenntnisse konnten ebenfalls auf ein neu entwickeltes eADF4(C16)-Gel aus
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wassrig organischer Mischphase Ubertragen werden. Zunachst konnte die generelle
Druckbarkeit dieser Gele in der vorliegenden Arbeit gezeigt werden. Aul3erdem wurde das
azellulare Material ebenfalls zuverldssig durch Extrusion in eine Struktur im Zentimeterbereich

und mit Uberh&ngenden Abschnitten gebracht.

Ein zweiter Fokus der vorliegenden Arbeit war die Charakterisierung neu entwickelter
Biotinten. Basierend auf verschiedenen eADF4(C16) Varianten mit einer Zelldichte von bis zu
zehn Millionen Zellen pro Milliliter wurden deren Rheologie, Druckbarkeit und Viabilitat
untersucht. Dabei konnte gezeigt werden, dass sich sowohl das rekombinante
Spinnenseidenprotein eADF4(C16) als auch dessen Variante eADF4(C16)-RGD dazu eignen,
mit hohen Zelldichten verdruckt zu werden. Auch mit diesen Biotinten konnten Abstéande bis
zu 16 mm in der Luft Uberbrickt werden. Die mit dem Integrin-Bindepeptid RGD ausgestattete

Variante zeigte zusatzlich einen Vorteil wahrend der darauffolgenden Reifung der Konstrukte.

Der dritte Fokus der vorliegenden Arbeit lag in der Entwicklung neuer
Wirkstofffreisetzungssysteme. Zunachst konnten die aus wassrig-organischer Phase
gebildeten eADF4(C16)-Gele erfolgreich mit dem wasserunldslichen Wirkstoff 6-Mercaptoruin
nicht-kovalent beladen und dessen anschlieRende Freisetzung gezeigt werden. In
Kombination mit der ebenfalls in dieser Arbeit demonstrierten Druckbarkeit der Biomaterialtinte
ergeben sich fir diese neuartigen Gele beispielsweise Anwendungen als injizierbare
Wirkstoffdepots.

Der vierte Fokus lag in der Kontrolle der Freisetzung von Substanzen. Im letzten Abschnitt
dieser Arbeit wurden Wirkstoffsysteme durch kovalente Bindung an rekombinante
Spinnenseidenproteine etabliert. Daflir wurde sowohl ein redox- als auch ein pH-sensitives
System durch genetische und chemische Modifikation auf verschiedene eADF4(C16)-
Varianten Ubertragen. Es konnten Modellwirkstoffe und die in der Chemotherapie relevanten
Zytostatika 6-Mercaptopurin  und Doxorubicin reversibel an Partikel und Filme aus
rekombinanten Spinnenseidenproteinen gekoppelt werden. Beide Systeme zeigten Stabilitét
unter physiologischen Bedingungen mit der Madoglichkeit zur kontrolliert auslosbaren
Freisetzung der Substanzen. Diese Modifikationen erlauben es in Zukunft, Biomaterial- oder
Biotinten aus rekombinanten Spinnenseidenproteinen entweder direkt oder durch zusatzliches
Einkapseln beladener Partikel zu funktionalisieren. Dadurch kdnnen zellulare Prozesse

wahrend der Reifung der gedruckten Konstrukte gezielt gesteuert werden.
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Summary

Tissue engineering relies on multidisciplinary approaches to generate artificial organs. The
goal is to reduce the usage of donor tissue and animal-sourced material. The research requires
knowledge about cells and stem cells and biocompatible materials have to be developed.
Functional tissues can be generated by combining the appropriate living component and
suitable structural parts. In the optimal case, the scaffold is degraded and reorganized by the
cells. During this maturation, the cells build up their own extracellular matrix. Biofabrication
describes various technologies that enable the simultaneous processing of cells and materials.
With the aim to simulate the hierarchical and heterogeneous nature of tissues and organs,
mostly additive manufacturing techniques are employed. Bioprinting, for example, is used to
deposit so-called bioinks, containing cells and material, in defined three-dimensional
structures. In addition to the technical challenges, the success of these methods relies on the
material components, which are mostly hydrogels. Their properties decide the printability of
the bioinks and the viability of the encapsulated cells. After printing, the constructs have to
undergo maturation. This process can and needs to be guided additionally. Cellular
development can be stimulation with specific hormones, growth factors, and other signaling
molecules. For the desired effect, the exact time and duration of their action have to be

controlled.

To work towards the goal of biofabrication, different strategies were employed within this
dissertation. The bioprinting of hydrogels and bioinks made of the recombinant spider silk
protein eADF4(C16) and variants derived thereof were the foundation this thesis was built on.
The first focus lay on optimizing their printability, characterizing new bioinks with increased cell
densities, and establishing new drug delivery systems on recombinant spider silk proteins to
create additional possibilities for biofabrication applications. Therefore, the extrusion printing
of acellular eADF4(C16) hydrogels, so-called biomaterial inks, was investigated. New insights
into temperature-dependent rheological behavior and the effect of different printing nozzles
enabled the optimization of the printing outcome. Within this work, printing the physically cross-
linked hydrogel into complex structures was demonstrated. Distances of multiple millimeters
could be bridged without additional support. This success was verified by creating the shape
and size of a human aortic heart valve, reproducible on two different extrusion based
bioprinters. The knowledge gained during this part was applied to print a newly developed
eADF4(C16)-gel formed in aqueous organic solvents. In this work, the general printability of
these gels was demonstrated. Additionally, it was shown that this acellular biomaterial ink can

be printed into a complex structure as well.
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The second focus of this dissertation dealt with the characterization of newly developed
bioinks. Based on the recombinant spider silk proteins, bioinks with cell densities of up to ten
million cells per milliliter were generated and their rheological behavior, printability, and cell
viability examined. This work showed that both eADF4(C16) and its integrin-binding peptide
RGD containing variant eADF4(C16)-RGD are suitable for processing with high cell content
and to be extrusion printed. As demonstrated for the acellular biomaterial inks before, these
bioinks were able to bridge gaps up to 16 millimeters without any support. Regarding the
cellular development during maturation of printed construct, the RGD-containing variant
showed an advantage over eADF4(C16).

The third focus of this dissertation dealt with the development of new drug depots and delivery
release systems. Firstly, the eADF4(C16)-gel formed in an aqueous organic solvent was
successfully loaded with the water-insoluble drug 6-mercaptopurine. The subsequent release
from the gel was demonstrated as well. In combination with the before achieved printability,
new possibilities were enabled for this material. For example, the gels could find applications

as injectable drug depots.

The fourth focus lay in controlling the release of drugs and substances. Therefore, two covalent
systems were established on recombinant spider silk proteins. Using genetic as well as
chemical modifications, redox- and ph-sensitive coupling was achieved on different
eADF4(C16)-variants. In this work, model substances, as well as the therapeutically relevant
drugs 6-mercaptopurine and doxorubicin were reversibly coupled on particles and films made
of recombinant spider silk proteins. Both systems showed stability under physiological
conditions with the option to controllably release the substance upon applying a specific trigger.
These modifications allow for future functionalization of biomaterial- and bioinks, either via a
direct coupling or via encapsulation of drug-loaded particles within the material. This will enable

to navigate the cellular development during the maturation of biofabricated constructs.
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1. Einleitung

1.1 Biofabrikation

1.1.1 Entwicklungen und Methoden der Gewebezlichtung

Mit dem Ziel Ersatzgewebe zu entwickeln um verlorengegangene biologische Funktionen
wiederherzustellen, zu erhalten oder zu verbessern wurde die Gewebeziichtung (tissue
engineering) im Jahr 1993 an den Schnittstellen zwischen Ingenieur- und Biowissenschaften
definiert.1? Der urspriingliche Ansatz zur Gewebetherapie basierte auf der Vermehrung
organspezifischer Zellen. Diese wurden dem Patienten entnommen, unter Laborbedingungen
vermehrt und schlieBlich wieder eingebracht. Je nach Grad der Schadigung bzw. des
Organverlustes, ist diese Zufihrung von funktionalen Zellen allerdings keine ausreichende
Therapie. Um ganze Gewebe oder Teile davon zu ersetzen, werden zusatzlich
Tragermaterialien bendtigt. Sie sollen von Zellen besiedelt werden und zu funktionalen
Geweben reifen. Hierflr wurden zunachst native patienteneigene Gewebe, wie zum Beispiel
Fett- oder Hautgewebe, homologe patientenfremde Donorgewebe oder heterologe Gewebe,
zum Beispiel aus Rindern, verwendet.®>4 Aufgrund des Mangels an Donorgewebe und
Komplikationen durch AbstofRungsreaktionen gegeniiber patientenfremden Materialien, liegt
die Zukunft der Gewebezlichtung allerdings in der Verwendung kiinstlicher Matrices. Der sich
stéandig weiterentwickelnde Bereich der Zellbiologie wird ergéanzt durch neue Materialien und
eine Vielzahl an Fabrikations- und Prozessierungstechniken.® Aufgrund der Vermeidung von
Material tierischen Ursprunges ergibt sich aul3erdem das Potential fir die Entwicklung
biologisch relevanter 3D-Modelle, die fur die Forschung an neuen Medikamenten und
Therapien herangezogen werden konnen.®’ Entscheidend fiir die biologische Funktion von in
vitro hergestelltem Gewebe sind dabei die verwendeten Zellen. Mit Fortschritten in der
Stammzellforschung wird die Notwendigkeit von patienteneigenen organspezifischen Zellen
durch die Moglichkeit der Verwendung und Differenzierung von Stammzellen erganzt.2° Die
Materialien, die als Matrix bzw. Gerist eingesetzt werden, sind form- und strukturgebend fir

die dreidimensionalen Konstrukte und kénnen die zellulare Entwicklung unterstiitzen.*01!

Die klassischen und alteren Verfahren zur kiinstlichen Gewebezlichtung werden als ,von-
oben-nach-unten® (top-down) Herangehensweisen bezeichnet (Abbildung 1A). Hier wird
zunachst ein bioabbaubares poréses Gerlst hergestellt, danach kommt es zur Besiedelung
mit Zellen. Wahrend der darauffolgenden Kaultivierung sollen die Zellen das Gerist
umgestalten bzw. durch Abbau und Ablage eigener extrazellularer Matrix ersetzen. Dieser

Prozess kann durch mechanische und biologische Stimulation unterstiitzt werden.?
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(A) top-down Ansatz (B) bottom-up Ansatz
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Abbildung 1. Unterschiedliche Anséatze der Gewebezlichtung. A) Bei der ,von-oben-nach-unten®
(top-down) Herangehensweise wird zuerst die oberste Hierarchieebene, das Material ohne Zellen,
in gewlnschter Form hergestellt und anschlieRend die Poren/Oberflachen mit Zellen besiedelt. B)
Der ,von-unten-nach-oben® (bottom-up) Ansatz beginnt auf der kleinsten Ebene, mit dem Vereinen
von Zellen und Material zu Gewebebausteinen, welche danach durch Selbstassemblierung oder
gerichtet in makroskopische Konstrukte gebracht werden. In beiden Féllen ist die anschlieende
Reifung zum Gewebekonstrukt essentiell.

Traditionell werden die dreidimensionalen Gerlste hierfir mittels Gefriertrocknung,
Auswaschung von Partikeln oder Salz, Schaumen oder thermisch induzierter
Phasenseparation hergestellt. Dadurch kénnen die Dimensionen gut kontrolliert werden. Die
Mikroarchitektur, wie zum Beispiel die Grolze, Geometrie und Verbindung der Poren, lassen
sich nur bedingt steuern.*1® Mit Aufkommen der additiven Produktionstechnik wurden auch
neue Methoden zur Gerustherstellung fiir die Gewebeziichtung ermdglicht. Eine Vielzahl von
natirlichen und synthetischen Polymeren, Keramiken und sogar Metallen kénnen zum Beispiel
mittels Stereolithografie, selektiver Lasersinterung oder Schmelzschichtung prozessiert
werden. Das bei diesen Methoden verwendete Verfahren der Substratschichtung (layer-by-
layer) ermoglicht verbesserte Auflosung und Genauigkeit der Geriste.!” Durch die
computergesttitzte Konstruktion, auf der die additive Manufaktur beruht, kbnnen aufwandigere
und auch patientenspezifische Konstrukte realisiert werden. Aul3erdem ergibt sich eine gute
Reproduzierbarkeit der makroskopischen Strukturen. Die Mikroanordnung und Heterogenitat
naturlichen Gewebes sowie die hierarchische Anordnung verschiedener Zellen und
Materialien konnen allerdings auch mit fortschrittichen Methoden der klassischen

Gewebezlichtung nicht erreicht werden.1217:18
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In den letzten Jahren wurden die sogenannten ,von-unten-nach-oben (bottom-up) Anséatze
etabliert (Abbildung 1B). Im Gegensatz zu vorangegangenen Verfahren werden hier die Zellen
von Beginn an, alleine oder zusammen mit dem Material, in einer Art Modulbauweise
verwendet, um Gewebe zu ziichten. Biokompatible Materialien kénnen in unterschiedlichsten
Morphologien, wie zum Beispiel als Partikel, als eindimensionale Fasern und Filme oder als
dreidimensionale Hydrogele mit Zellen in der Nano- und Mikroebene kombiniert werden. Diese
Bausteine kénnen dann durch Selbstassemblierung oder gerichtet durch entsprechende
Verarbeitungstechnologien zu makroskopischen Gewebekonstrukten vereint werden.*®1° Mit
dem fruhen Einbringen der Zellen ergibt sich ein hoherer Anspruch an die
Verarbeitungstechnologien. Diese missen nun nicht mehr nur geeignet fur die
entsprechenden Materialien, sondern auch kompatibel mit den meist weitaus empfindlicheren
Zellen sein. Die Kombination von Material und Zellen zu Beginn mit anschlielender
Verarbeitung eréffnet allerdings neue Mdoglichkeiten zur Erzeugung heterogener und
hierarchischer Konstrukte. Zum Beispiel kdnnen adh&sive und/oder funktionalisierte
Oberflachen verwendet werden um Zellrasen zu ziichten. Nach dem Abldsen entstehen durch
Stapeln, Rollen oder Falten dreidimensionale Konstrukte.?®?! Ebenso konnen
dreidimensionale Zellverbande, sogenannte Zell Spharoide, als Bausteine verwendet
werden.?? Hierbei handelt es sich um selbstassemblierte Zellaggregationen, die von Zell-Zell-
und Zell-Matrix-Interaktionen getrieben sind. Verglichen mit der Verwendung vereinzelter
Zellen, ermdglichen diese Zellverbénde durch die starke Vernetzung ein deutlich verbessertes
Verhalten, welches dem von natirlichem Gewebe nahekommt.?>2® Biokompatible Materialien
kénnen zusatzlich als Schichten zwischen Zelllagen oder als Fasern und Partikel in

Zellverbande eingebracht werden.?4%

Mit der Entwicklung fortschrittlicher Technologien zur gerichteten Assemblierung der Material-
und Zellbausteine wurde die Biofabrikation als eigenstandiger Bereich der bottom-up
Gewebeziichtung etabliert. Hauptsachlich, aber nicht ausschlie3lich, werden additive
Verfahren eingesetzt, um Zell-Biomaterial-Konstrukte zu generieren. Von Bioassemblierung
wird gesprochen, wenn zellhaltige Gewebebausteine, zum Beispiel durch gerichtete Fusion
von Spharoiden, verarbeitet werden.?® Mittels Biodruck werden neben bereits fabrizierten
Bausteinen auch kleinere Einheiten, zum Beispiel nur Zellen, Proteine oder Signalmolekile
verwendet, um gewebeaquivalente hierarchische Konstrukte herzustellen.?”-? Die Entwicklung
geeigneter 3D-Druck-Technologien ermoglicht dabei, durch direkte Platzierung, mehr
Kontrolle Uber zellulare Verteilung und Heterogenitat.?® Neben der Positionierung von
Sphéroiden gibt es noch zahlreiche weitere Madglichkeiten, Zellen und Materialen
computergesteuert zu organisieren. Unabhangig von den verwendeten Technologien wird
dabei zwischen der Verarbeitung von Biomaterial- und der von Biotinten unterschieden.

Biotinten bestehen wéahrend der Prozessierung mindestens aus Zellen, welche optional mit
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Materialien kombiniert werden kdnnen. Bei Biomaterialtinten handelt es sich um reines,
natirliches oder synthetisches, Material, welches zum Zeitpunkt der Verarbeitung keine
lebende Komponente enthalt. Nach Bioassemblierung oder Biodruck kénnen die aus
Biomaterialtinten erschaffenen Konstrukte ebenfalls mit Zellen in Kontakt gebracht werden.?®
Einzelne Zellen oder Spharoide werden zum Beispiel als Suspension verarbeitet. Zusatzlich
konnen Partikel oder Fasern, als Trager von Wirkstoffen oder zur Verénderung der
mechanischen Eigenschaften, Teile von Biotinten sein. Haufige Basis von Biotinten sind
Hydrogele oder Vorstufen solcher. Ganz allgemein handelt es sich dabei um feste, gel-artige
Materialien, im Bereich zwischen weich und schwach bis fest und zah. Das Hydrogel besteht
aus dreidimensional vernetzten flexiblen Polymerketten. Das Netzwerk kann eine grol3e
Menge an Wasser aufnehmen und quellen.*°3! Hydrogele konnen ebenfalls die Grundlage fur
Biomaterialtinten sein. Da hier Zellen nicht Bestandteil der Formulierung sind, ergibt sich
daruber hinaus eine groRere Auswahl an Materialien und Verarbeitungstechnolgien. Es
kdnnen zusatzlich zu Polymergelen auch Metalle, Keramiken, Zemente und Silikone entweder
als temporare oder dauerhafte Stutzstruktur in mittels Biotinten generierte Konstrukte
eingebracht oder als Matrix firr die anschlieRende Besiedelung mit Zellen verarbeitet werden.*

Bei allen Ansatzen der Gewebeziichtung, unabhangig davon ob ein zellfreies Gerlst nach
Herstellung besiedelt werden soll oder ob z.B. ein zellhaltiges Hydrogel mittels 3D-Druck
verarbeitet wird (siehe Abschnitt 1.1.2), unterliegen die Materialien strengen Anforderungen.
Fur die medizinische Anwendung kommen nur biokompatible Materialien in Frage. Dadurch
werden toxische Stoffe und solche, die eine Immunantwort erzeugen, ausgeschlossen.
Aulerdem sollen die Materialien fir die gewiinschte biologische Funktion geeignet sein, diese
unterstiitzen und dabei keinen negativen Einfluss auf benachbartes Gewebe haben.®? Fir die
gewiinschte zelluldare Entwicklung sollten die Matrices mdglichst ahnlich zur natlrlichen
extrazellularen Matrix sein. Der gewollte Abbau der kiinstlichen Matrix und der Aufbau einer
naturlichen zelleigenen Proteinumgebung sollte dabei an die Werkzeuge und an die
Geschwindigkeit des ebenfalls im natirlichen Gewebe standig stattfindenden Umbaus der
Matrix angepasst sein.®® Die Auswahl an geeigneten Materialien wird weiterhin durch die fur
die jeweilige Verarbeitungstechnik notwendigen chemischen und mechanischen
Eigenschaften bedingt und eingeschrankt. Das verwendete Material und dessen
Funktionalisierung, zum Beispiel durch Peptide oder Enzyme ermdglicht neben der
strukturellen Unterstiitzung des Konstruktes auch das Steuern der Selbstassemblierung der

Gewebebausteine und das Stimulieren der Zellen.?%34
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1.1.2 Biodrucktechnologien

Bevor im nachsten Abschnitt aufgrund der Relevanz fiir die vorliegende Arbeit genauer auf
den pneumatischen Extrusionsdruck eingegangen wird, sollen zunachst alle in der
Biofabrikation zum Einsatz kommenden Biodrucktechnologien zur Verarbeitung von

Biomaterial- und Biotinten basierend auf Hydrogelen vorgestellt werden.

Zunachst kann zwischen der Extrusion eines kontinuierlichen Filamentstranges und der
Generation mit anschlielender Positionierung individueller Tropfchen unterschieden
werden.® Grundsatzlich besteht der Aufbau eines Biodruckers aus einer mit Bio- oder
Biomaterialtinte geflllten Kartusche mit einer Duse, durch welche das Material auf einem
Druckbett platziert wird. Hierfir werden die Kartusche und das Druckbett gegeneinander,
zunachst in Richtung der x- und y-Achse bewegt und anschlieBend der Abstand in z-Ebene
vergroRert, um das Konstrukt Schicht-flr-Schicht aufzubauen (siehe Abschnitt 1.1.3). Die
Extrusion eines Filaments erfolgt dabei entweder pneumatisch oder durch mittels Kolben oder
Schrauben erzeugter mechanischer Krafte (Abbildung 2A).%¢ Mit dieser Technologie kénnen
niedrig bis hochviskose Biotinten verarbeitet werden. Der vergleichsweise einfache technische
Aufbau kann durch eine Temperaturkontrolleinheit, ein UV-System zur Nachbehandlung oder
die Verwendung mehrerer austauschbarer Kartuschen nebeneinander erweitert werden.
Limitierungen des Extrusionsdruckes zeigen sich bei der Druckgeschwindigkeit und der
Auflosung. AuRerdem kann durch die Platzierung von Hydrogelstrangen mit Durchmessern im
Mikrometerbereich keine heterogene Anordnung von Zellen oder Materialien auf Nanoebene

erzielt werden.3®
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Abbildung 2. Ubersicht verschiedener Biodrucktechnologien. A) Beim Extrusionsdruck wird
durch einen nach unten gerichteten mechanischen Druck die Biotinte durch eine Dise extrudiert
und dabei ein kontinuierlicher Filamentstrang erzeugt. B) Durch ein Heizelement oder einen
piezoelektrischen Aktuator, sowie C) durch ein elektromagnetisches Ventil kdnnen Tropfchen am
Ende der Duse erzeugt und platziert werden. D) Mittels Laser konnen direkt, ohne Dise, Trépfchen
erzeugt werden.

kontinuierliche
Extrusion



Einleitung

Fur die Erzeugung kleinster Tropfchen werden zum einen Technologien des Tinten-
strahldruckers verwendet. Diese Drucker bestehen ebenfalls aus einer mit Biotinte beflllten
Kartusche innerhalb eines in drei Achsen bewegbaren robotischen Systems. Die Duse ist mit
spannungsgetriebenen thermalen, piezoelektrischen oder elektrostatischen Systemen zur
Tropfchengenerierung ausgestattet (Abbildung 2B). Durch diese Techniken kénnen Trépfchen
in GroRen zwischen 10 und 100 um entweder kontinuierlich erzeugt und platziert oder einzeln
gesteuert werden.*” Im thermischen System wird die Diise computergesteuert aufgeheizt. Die
plotzliche Erwarmung verursacht eine Volumenzunahme, wodurch es zur Ausstof3ung der
Biotinte und Bildung eines Tropfchens kommt. Ist die Dise mit einem piezoelektrischen
Material umgeben, kommt es durch mechanische Deformation, bzw. Kontraktion der Duse als
Reaktion auf ein elektrisches Feld ebenfalls zur Materialausstof3ung. Elektrostatisch
getriebene Systeme sind weitaus seltener, da hierfir leitfahige Biotinten benotigt werden.3®
Diese Methoden zeichnen sich durch eine erhéhte Auflésung aus, welche nur durch die
Tropfchengrof3e limitiert ist. Es ergeben sich allerdings mehr Anforderungen an die Biotinten,
so kdnnen zum Beispiel nur weniger viskose Materialien verdruckt werden. Aul3erdem sind die
Zellen wahrend des Druckprozesses einem hdheren mechanischen Stress ausgesetzt, was

sich negativ auf deren Viabilitat auswirken kann.337

Neben diesen Tintenstrahltechnologien kénnen kleinste Einheiten von Biotinten oder sogar
einzelne Zellen durch Mikroventile (Abbildung 2C) oder laserbasiert (Abbildung 2D) exakt im
dreidimensionalen Raum platziert werden. Elektromagnetische Ventile an der Diise kdnnen
fur ein Minimum von 0.1 ms gedffnet werden. In Kombination mit pneumatischem Druck kommt
es bei Uberschreiten der Oberflachenspannung und Viskositat der Biotinte zur AusstoRung
des Materials. Auch hier limitiert die kleine Dusen6ffnung (bis 250 um) die maximale Viskositét
und die Menge an Zellen, die in der Biotinte verteilt sind. Im Gegensatz hierzu handelt es sich
bei dem laserbasierten Druck um eine Technologie, welche komplett ohne Dise auskommt.
Der Aufbau besteht aus einer Donor- und einer Kollektorschicht. Die Donorschicht ist aus einer
energie-absorbierenden Schicht und einer Schicht aus Substrat, zum Beispiel einem Hydrogel
mit Zellen, aufgebaut. Ein pulsierender Laser gibt gezielt Energie auf die oberste Schicht ab,
welche diese absorbiert, wodurch Druck auf die darunterliegende Substratschicht ausgelibt
wird. Dieser Druck bewirkt die Abgabe eines Tropfchens auf die mit einem Abstand von 350 -
500 um darunterliegende Kollektorplatte, wo das gedruckte Konstrukt entsteht. Nachteile
dieser Methode zeigen sich in der geringen Durchsatzrate und in mdglichen negativen Effekten
der energie-absorbierenden Schicht, welche in direktem Kontakt zur Substratschicht liegen
muss. Die Dusen-freie Technik erlaubt jedoch die Verwendung von Biotinten mit hoher

Zelldichte und hoher Viskositat.353°
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1.1.3 Pneumatischer Extrusionsdruck und Biotinten

Der gesamte Prozess des Biodruckes, in diesem Abschnitt am Beispiel des Extrusionsdruckes
aufgezeigt, beginnt mit der Entwicklung und Herstellung der Bio- oder Biomaterialtinte und des
rechnerunterstitzten Entwurfs des zu druckenden Konstruktes. Die Bewegungen und
Operationen des Druckers werden anschlieBend durch den sogenannten G-Code
beschrieben. Bei diesem handelt es sich um die generelle Kommandosprache fir CNC-
Maschinen (Computerized Numerical Control).*® Wahrend und unmittelbar nach dem Druck
muss die korrekte Ausbildung eines Filamentstranges und dessen Formtreue evaluiert
werden. Bei Verwendung von Biotinten folgt die Reifung und Kultivierung der Zellen mit
anschlieBender Analyse des Konstruktes. Wahrend dieser ist eine optimale Umgebung fir
zellulare Prozesse notwendig (Abbildung 3). Besonderes Augenmerk wahrend des gesamten
Vorganges liegt auf den rheologischen Eigenschaften (FlieRverhalten) der Biotinte in den
einzelnen Schritten, sowie der Viabilitat der eingesetzten Zellen. Dabei muss vor allem das
Zusammenspiel funktionieren. Wahrend die Zellen die Materialeigenschaften deutlich
beeinflussen koénnen, wirkt sich die Materialkomponente einer Biotinte maf3geblich auf das

Uberleben und die Entwicklung der Zellen aus.*42
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Abbildung 3. Darstellung des Extrusionsdruckes von Biotinten in der Biofabrikation. Zu
Beginn des Prozesses steht die Rechnerunterstiitzte Entwicklung des Modells sowie die Herstellung
der Biotinte. Durch Anlegen von Druckluft kommt es am Ende der Druckkopfspitze zur Extrusion des
Biotinten-Filamentes; dabei wird der Druckkopf softwaregesteuert in x- und y-Richtung, und nach
Vervollstandigung jeder Schicht auch in der z-Achse bewegt. An den Druckprozess schlief3t sich die
Kultivierung der im Konstrukt vorhandenen Zellen an, wobei es zur Reifung des Konstruktes kommt.
AnschlieRend kann das Gewebekonstrukt auf Vitalitdt und Funktionalitat untersucht werden.

Die Grundlage von Bio- und Biomaterialtinten sind meist Hydrogele aus natirlichen oder
synthetischen Polymeren. Natlrliche Materialien, darunter Agarose, Alginat, Zellulose,
Chitosan, Kollagen, Dextran, Fibrin, Gelatine und Seide, tberzeugen durch ihre Ahnlichkeit

mit der im natlrlichen Gewebe vorkommenden extrazellularen Matrix, ihrer Abbaubarkeit und
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der vorwiegend einfachen Verarbeitung.*®* Synthetische Materialien hingegen sind zwar meist
weniger biokompatibel, besitzen aber deutlich geeignetere mechanische Eigenschaften,
welche durch Modifikationen, die genaue Kompositionen und die Art der
Polymerisierungsreaktionen einstellbar sind. Als Monomere in der Hydrogelsynthese werden
zum Beispiel Acrylsauren, Acrylamide, Methacrylate, Glykole und Vinyle verwendet.2%4 Um
die Eigenschaften der verschiedenen Materialien zu vereinen und zu variieren, werden
Materialien unterschiedlichsten Ursprunges miteinander kombiniert. So entstehen zum
Beispiel Hydrogele aus den natirlichen Polymeren Chitosan und Gelatine, sowie dem
synthetischen Polymer Polyvinylalkohol, welches die Stabilitat verbessert.**“¢ AuBer anhand
der Materialklassen, kénnen Hydrogele auch nach der Vernetzungsart der einzelnen
Polymerketten klassifiziert werden. Zum einen gibt es physikalisch quervernetze Hydrogele,
die haufig in der Natur vorkommen. Hierbei handelt es sich um Verwickelungen der Ketten,
zusatzlich stabilisiert durch nicht-kovalente Wechselwirkungen, wie
Wasserstoffbriickenbindungen. Diese Art der Quervernetzung ist meist nur temporar und
reversibel. Polymere kdnnen auf3erdem chemisch quervernetzt werden. Hierbei handelt es
sich um kovalente VerknlUpfungen der Ketten. Mit dem Grad der Vernetzung kénnen die

mechanischen Eigenschaften und das Schwellverhalten der Hydrogele beeinflusst werden.*’

Die Druckbarkeit der Tinte steht in direktem Zusammenhang mit den rheologischen
Eigenschaften. Fur den Druckprozess entscheidend ist scherverdiinnendes Verhalten. Dieses
beschreibt den Zusammenhang zwischen Viskositat einer Lésung oder eines Hydrogels mit
dem darauf wirkenden Scherstress. Mit zunehmendem Stress verringert sich bei einem
scherverdiinnenden Material die Viskositat (Abbildung 4A). Wéahrend des Extrusionsdruckes
kommt es bei konstantem Druck durch die Verjungung im Ubergang zwischen Kartusche und
Duse zu vermehrtem Scherdruck. Nur im Falle einer damit verbundenen verringerten
Viskositat kann es zur Extrusion kommen. Dieser Effekt ist auf die Unterbrechung der
Interaktionen und die Entwirrung der Ketten zurtickzufiihren. Im besten Fall erholt sich die
Viskositat nach Abfall des Scherstresses, um die Stabilitat des gedruckten Stranges zu
garantieren.*®% Um wahrend des Druckprozesses zu hohe Scherraten und eine mdogliche
dauerhafte Beeintrdchtigung des Netzwerkes zu vermeiden, kdnnen zum Beispiel
niederviskose Gele gedruckt und nach Extrusion chemisch oder durch UV-Nachbehandlung
guervernetzt werden.5%%2 Neben dem scherverdiinnenden Verhalten sind die Viskoelastizitat
und die FlieRgrenze entscheidend fur die Druckbarkeit der Tinte. Diese beiden GréRen kdnnen
durch oszillatorische Messungen der Rheologie bestimmt werden. Wichtige Messgré3en sind
das Speicher- und das Verlustmodul. Das Speichermodul (G‘) beschreibt den elastischen
Anteil des Materials. Gemessen wird die Energie, die bei Verformung im Material gespeichert
wird und nach Entspannung zur Riickformung in den Ausgangszustand verwendet werden

kann. Beim Verlustmodul (G*) handelt es sich um Energie, welche wahrend der Deformation,
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zum Beispiel in Form von Warme, verloren geht. Es beschreibt somit den viskosen Anteil des
Materials. Im Ruhezustand besitzt ein Hydrogel ein groReres Speicher- als Verlustmodul. Die
dominierende Eigenschatft ist die Elastizitat. Durch Einwirken steigender Scherkraft wahrend
der rheologischen Messung kommt es zu einem Ubergang, der sogenannten FlieRgrenze
(Abbildung 4B). Das Verlustmodul liegt nun Uber dem Speichermodul, das Material wird
fliussig. Die Lage der FlieBgrenze steht im direkten Zusammenhang mit der Anzahl an
chemischen und physikalischen Quervernetzungen der Polymerketten. Der sich wahrend des
Druckprozesses erhohende Stress auf das Material sollte in keinem Fall zur irreversiblen
Uberschreitung der FlieRgrenze fiihren. Fir die Stabilitat des gedruckten Konstruktes ist die

Erholung des Speichermoduls und damit des elastischen Anteils entscheidend.®0%354
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Abbildung 4 Druckbarkeit von Hydrogelen. Fir die Extrusion muss das Material A)
scherverdinnendes und B) viskoelastisches Verhalten zeigen. C) Es darf weder zur
Tropfchenbildung an der Dise, noch zur unkontrollierbaren Extrusion kommen; das Filament muss
gerade und homogen extrudieren. D) Mehrlagige Gitterstrukturen dienen zur qualitativen Evaluation.
E) Formtreue der Filamente und des gesamten gedruckten Konstruktes wird durch den Vergleich
mit dem Entwurf analysiert.

Nach Charakterisierung des rheologischen Verhaltens der Tinte erfolgt die qualitative
Evaluation des Druckes. Neben dem FlieRverhalten haben weitere Parameter Einfluss auf die
Druckbarkeit der Tinte. Die Temperatur des Materials kann zum Beispiel dessen Viskositat
verandern.®® AuRerdem wirkt sich die Geometrie der Diise, hier gibt es hauptsachlich konisch
geformte Spitzen aus Kunststoff und zylindrisch geformte Nadeln aus Stahl, auf die sich
wahrend des Prozesses entwickelnden Scherkrafte, und damit auf das Druckergebnis aus.%®
Das Filament kann bereits wahrend der Extrusion optisch auf seine Form kontrolliert werden.
Von einer guten Extrusion wird gesprochen, wenn der entstehende Hydrogelstrang homogen,
weder nicht durchgéngig in Tropfchenform, noch durchgéngig aber mit nicht kontrollierbarer
Geschwindigkeit die Duse verlasst (Abbildung 4C).>” Fur die Ablage eines geraden,

gleichméaRigen Stranges muss die Extrusionsgeschwindigkeit anhand des Luftdruckes
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passend zur Bewegungsgeschwindigkeit des Druckkopfes eingestellt werden. Die Formtreue
des gedruckten Stranges bzw. Konstruktes ist ein weiteres wichtiges Kriterium (Abbildung 4D).
Hier wird die genaue Form und Verformung des Filaments analysiert. Dies beinhaltet zum
Beispiel, in welchem Male sich der bei senkrechtem Austritt aus der Duse kreisférmige
Querschnitt des Filaments, nach waagerechter Ablage auf dem Substrat, hin zu einem Oval
verformt. Ein weiterer wichtiger Aspekt der Formtreue ist die Fahigkeit eines Filamentstranges
die strukturelle Integritat durch Auflage auf nur einigen wenigen Punkten aufrecht zu
erhalten.® Diese Eigenschaft ist meist ab dem Druck der zweiten Schicht notwendig.
Ublicherweise werden die parallel orientierten Strange schichtweilze um 90°-rotiert abgelegt,
welche dann nicht mehr komplett auf einer Oberflache, sondern nur noch auf den darunter
befindlichen Strangen liegen. Die Formtreue sollte das Gewicht des Materials Uber die kurzen
Abstande zwischen den Stréngen der unteren Schicht tragen kénnen (Abbildung 4E). Diese
Fahigkeit wird noch wichtiger, wenn nicht nur einfache Gitterstrukturen, sondern komplexere
Formen gedruckt werden sollen, bei denen zum Beispiel ein Hohlraum im Inneren der Struktur
durch die obersten Schichten verschlossen werden muss. Aul3erdem sind die exakten Male
der Filamente, verglichen mit dem durch dem G-Code vorgegebenen GréRRen entscheidend
fur die Formtreue. Zur Evaluation kdénnen sowohl der extrudierte und platzierte Strang
vermessen, als auch die Dimensionen und das Gewicht des gesamten Konstruktes mit dem

am Computer erstellten Entwurf verglichen werden, 36535459

Mit Beginn der Biofabrikation standen Entwicklungen der Biodrucktechnologien und der
Materialien im Vordergrund. Biotinten wurden zunachst mit Fokus auf deren Druckbarkeit
entwickelt. Das Augenmerk bei den zellularen Komponenten lag hauptsachlich auf dem
erfolgreichen Einbringen der Zellen, deren Uberlebensrate wahrend des Druckprozesses und
der strukturellen Integritat der Biotinte.5%¢! Beispielsweise zeigten Kollagen-basierte Biotinten
mit steigender Konzentration an Knorpelzellen erhohte Speichermodule und erhohte
Viskositaten vor Gelierung, und verminderte Speichermodule nach Gelierung. Die Auflosung
des Biodruckes konnte durch hohere Zellzahlen verbessert werden.®? In einer weiteren Studie
wurden Biotinten basierend auf Gelatine und humanen Endothelzellen untersucht. Hier flhrten
hdhere Zelldichten zu steigenden Speicher- und Verlustmodulen, sowie zu einer verminderten
FlieBgrenze. Die rheologischen Verdnderungen hatten in diesem Fall keinen Einfluss auf die
Druckbarkeit der Biotinte.®®* Neben den sich standig entwickelnden Technologien der
Biofabrikation wird es fir deren Erfolg zukiinftig stetig wichtiger, die Langzeitentwicklung der
gedruckten Konstrukte und nicht nur die Viabilitat, sondern auch die Funktionalitat der Zellen
zu beobachten und zu optimieren.®* Um die Entwicklung der Zellen wahrend und nach dem
Biodruck zu steuern, werden vermehrt Wirkstoffsysteme in der Gewebeziichtung eingesetzt
(siehe Abschnitt 1.2.3).
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1.2 Wirkstofffreisetzungssysteme

1.2.1 Wirkstoffdepots und Wirkstofftransporter

Das Ziel von Wirkstofffreisetzungssystemen ist es, die therapeutische Effizienz durch
Transport und Freisetzung (passiv oder aktiv) eines Wirkstoffes am Zielort im Patienten zu
maximieren und dabei die Akkumulation in nicht-Zielgeweben zu minimieren.®® Dies wird
verfolgt, indem die Pharmakokinetik des Wirkstoffes optimiert wird. Dabei handelt es sich um
alle Prozesse, die der Wirkstoff im Korper des Patienten durchlauft. Angefangen von der
Absorption (Aufnahme) und Verteilung, Uber die Verstoffwechslung, bis hin zur Exkretion
(Ausscheidung).®® Eines der einfachsten und altesten Wirkstoffsysteme besteht aus dem
Einkapseln aktiver Substanzen, welche oral aufgenommen, aber nicht bereits im Magen,
sondern erst im Darm wirken sollen. Hierfir werden Huillen aus magensaftresistenten
Polymeren verwendet, welche bei saurem pH (Magen) stabil sind, und in weniger saurem

Milieu (Dinndarm) abgebaut werden.®7-6°

Mit der Entwicklung neuer Wirkstoffarten ergeben sich mehr Moglichkeiten, aber auch
Anforderungen an Wirkstofffreisetzungssysteme. Neben kleinen Molekilen werden
heutzutage ganze Proteine (zum Beispiel Insulin), Antikérper und Nukleinsduren
verabreicht.”%72 Aktuell kbnnen die Methoden, welche die Wirksamkeit von Wirkstoffen
verbessern sollen, in drei Klassen eingeteilt werden.® Direkte Modifikationen an den aktiven
Substanzen verbessern hauptsachlich deren Stabilitdt, Loslichkeit und biologische
Halbwertszeit (Abbildung 5A). Zum Beispiel konnen Proteine durch Konjugation mit
Polyethylen Glykol (PEG) von proteolytisch aktiven Enzymen geschiitzt werden, wodurch sich
die Zirkulierungsdauer erhoht.”®* Zur zweiten Klasse gehoren Strategien, die den Wirkort,
also das direkte Umfeld des Wirkstoffes, zu dessen Gunsten madifizieren (Abbildung 5B). Hier
werden meistens Kombinationstherapien angewandt. Die Dispersion oder Zellaufnahme
werden zum Beispiel durch die Gabe von Additiven, die diese Prozesse unterstitzen,
verbessert.®® Durch die Zugabe von pH-Modulatoren kann auRerdem die Auflésung von
Wirkstoffformulierungen mit pH-abhéngiger Loslichkeit gesteigert werden.” Ein weiterer
wichtiger Faktor zur Verbesserung von Therapien ist die Lokalisierung, also das gezielte
Einbringen der Wirkstoffe. Bei erfolgreicher Anreicherung am Zielort, beziehungsweise im
Zielgewebe, kann die Menge des zu verabreichenden Wirkstoffes verringert und damit
Nebenwirkungen auf nicht-Zielgewebe vermindert werden. Beispielsweise missen bei der
Behandlung von Tumoren bislang durch systemische Verabreichung von toxischen
Substanzen erhebliche Nebenwirkungen auf samtliche Organe und Gewebe des Patienten in
Kauf genommen werden, um die Wirkstoffkonzentration am Tumor ausreichend hoch zu
erhalten.”® Die gesteuerte Lokalisierung und Freisetzung von Wirkstoffen wird durch
Wirkstoffdepots (Abbildung 5C) und Wirkstofftransporter (Abbildung 5D) ermdglicht. Dabei
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werden die aktiven Substanzen an Trager verschiedener Morphologien und Materialien
gebunden, assoziiert oder verkapselt. Zum einen kann dadurch ebenfalls die Ldslichkeit und
Abbaubarkeit der Wirkstoffe beeinflusst verbessert werden.”” Durch die Verbindung mit einem
Wirkstofftrager kdnnen die Wirkstoffe au3erdem kontrolliert freigesetzt werden (Abbildung 5E,
siehe auch Abschnitt 1.2.2).
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Abbildung 5. Wirkstoffsysteme. A) Zu einfachen Wirkstoffsystemen gehoéren die Modifikationen
und Formulierung von Wirkstoffen (hier beispielhaft 6-Mercaptopurin) in Arzneimitteln zur
verbesserten Aufnahme, zur Behebung von Loslichkeitsproblemen und zur Verlangerung der
biologischen Halbwertszeit. B) Durch die Anwendung von Kombinationstherapien kann die direkte
Umgebung des Wirkstoffes optimiert werden. Werden die Wirkstoffe an Tragermaterialien
gebunden, kénnen sie entweder C) ortsgebunden oder D) mobil im Patienten freigesetzt werden. E)
Durch die Art der Bindung an das Tragermaterial kdnnen verschiedene Mechanismen genutzt
werden, um die Freisetzung zu kontrollieren.

Als Wirkstoffdepots wurden urspriinglich stationdre Konstrukte bezeichnet, welche an einem
Ort aktive Substanzen freisetzen. Hierzu zahlen beispielsweise Kontaktlinsen, die mit einem
Wirkstoff gegen Grauen Star beladen sind. So kann die regelmafiige Gabe von Augentropfen
durch permanente Abgabe einer konstanten Menge des Wirkstoffes ersetzt werden.”® Ein
weiteres Beispiel flr stationdre Depots sind transdermale Pflaster, meistens basierend auf
Hydrogelen, welche zur Behandlung von akuten oder chronischen Hauterkrankungen
eingesetzt werden. Diese kénnen Wirkstoffe zur Unterstitzung der Wundheilung oder zur
Therapie spezieller Beschwerden enthalten und an die betroffene Stelle abgeben. Solche
Wirkstoffdepots sollen ebenfalls die Notwendigkeit regelméRiger Anwendungen von Cremes
ersetzen und zugleich eine optimale Umgebung zur Heilung schaffen.” GroRes Potential von
Wirkstoffdepots liegt beispielsweise auch in der Behandlung von Typ 1 Diabetes. Hierfur
werden subkutane Implantate entwickelt, welche als Reaktion auf externe Stimuli Insulin
freigeben. In der Zukunft sind hier Mechanismen denkbar, die auf interne Veranderungen,
bevorzugt den Blutzuckerabfall, reagieren. Somit waren keine regelmafligen Eingriffe mehr

notwendig.8%82 Neben Hydrogelen und Filmen kdnnen auch Nanopartikel als Wirkstoffdepot
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verwendet werden. Im Falle der Behandlung von Diabetes wird zum Beispiel an mit Insulin
beladenen Partikeln gearbeitet. Diese sollen mobil im Blutkreislauf oder oral aufgenommen
werden und anhaltend Insulin freigeben oder auf Stimuli reagieren.®® Obwohl es sich hierbei
um keine stationaren, sondern mobile Systeme handelt, wird in diesem Falle weiterhin von
Wirkstoffdepots gesprochen. Entscheidend fiir diese Einordnung sind ebenfalls die geplante
langanhaltende Freisetzung und die Abwesenheit von Funktionen zum aktiven Transport,

wobei die Grenzen der Begrifflichkeiten hier nicht genau definiert sind.

Aufgrund ihrer Mobilitdt werden Nanopartikel jedoch deutlich haufiger als Wirkstofftransporter
beschrieben. Die aktuelle Forschung in diesem Bereich ist stark auf die Entwicklung von
verbesserten Therapien zur Behandlung von Krebserkrankungen fokussiert. Der gerichtete
Transport von Anti-Tumor-Medikamenten zum betroffenen Gewebe verspricht bessere
Heilungschancen bei verminderten Nebenwirkungen auf gesundes Gewebe.?48 Auch hier
kénnen zunéachst die physikalischen Eigenschaften der entsprechenden Wirkstoffe durch
Bindung an einen mobilen Trager verbessert werden. Substanzen, die schlecht in wassrigen
Systemen |6slich sind und im Koérper zu schnell abgebaut werden, kénnen durch
Wirkstofftransporter erst die Moglichkeit zur Anwendung finden.2® Die erwiinschte Selektivitat
kann zusatzlich durch passive Anreicherung oder aktiven Transport zum Tumorgewebe
erreicht werden. Durch die Assoziation des entsprechenden Wirkstoffes, meist kleine
organische zelltoxische Molekile, mit einem Nanopartikel werden die GroRe und das
Molekulargewicht der sich bewegenden Einheit im Patienten deutlich erhéht. Im Vergleich zu
kleinen Molekilen werden Nanopartikel nicht sofort durch die Niere aus dem intravendsen
System des Patienten gefiltert. Der Wirkstoff zirkuliert aufgrund des Tréagers léanger im
Blutkreislauf. Die Grof3e der Nanopartikel kann au3erdem das Eindringen durch die gesunde,
normal gewachsene Endothelschicht aus der Blutbahn in Gewebe erschweren. Im Unterschied
dazu weisen Tumorgewebe und dessen Anbindung an den Blutkreislauf h&ufig Morphologien
auf, welche die Penetration der Nanopartikel erleichtern. Unkontrolliertes und schnelles
Wachstum resultiert in lockerem Gewebe, ungleichméaRiger Vaskularisierung und schlechterer
Ausleitung von Metaboliten und Abfallprodukten. Die verlangerte Zirkulation der Nanopartikel,
verbunden mit der Tendenz zu Tumorgeweben, kann auf Dauer dort zu einer passiven
Anreicherung fuhren. Dieser sogenannte EPR-Effekt (erhdhte Permeabilitat und Retention) ist
stark abhangig von der genauen Biologie des Tumorgewebes und der GréRe und Form der
Nanopartikel. Im optimalen Fall von kugelférmigen 40 — 400 nm Durchmessern konnte eine
70-fache Akkumulation im Tumorgewebe und dessen Umgebung erreicht werden.®7-8°
Aufgrund stark variierender Erfolgsberichte wird die tatsédchliche Nutzbarkeit des
beschriebenen Effektes in der Krebstherapie jedoch angezweifelt und die urspriingliche
Begrifflichkeit des passiven Transportes mit der Formulierung der passiven Anreicherung

ersetzt.®%%! Weitaus vielversprechender ist der aktive Transport der mit Substanzen beladenen
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Nanopartikel, welche hierfir mit zusétzlichen Funktionen ausgestattet werden. Tumore
besitzen nicht nur eine generell abnormale Architektur des Gewebes, sondern
Uberexprimieren spezielle Molekile auf der Zelloberflache. Darunter befinden sich
Neurotransmitter, Hormone, Zell-Adhasionsmolekuile, Nahrstoffe und Zytokine. Jeder Tumor
weist dabei eine einzigartige Kombination und Anordnung dieser aktiven Oberflachenmolekiile
auf.®? Diese Eigenschaft kann ausgenutzt werden, um eine Selektivitat fur das erkrankte
Gewebe zu erreichen. Dazu werden die Wirkstofftrager, meist Nanopartikel, mit den jeweilig
passenden Gegenstiicken zu den spezifischen Rezeptoren ausgestattet.®® Einige Tumorzellen
nehmen beispielsweise vermehrt Folsaure auf, weshalb sie Ubermé&Rig Folsdurerezeptoren
auf der Zelloberflache prasentieren. Um dies als Ziel fur die Wirkstofftrager zu nutzen, kénnen
die Nanopartikel mit dem Liganden, also der Folsdure, ausgestattet werden. Nach Bindung an
den Rezeptor kommt es dann im Idealfall zur Aufnahme des gesamten Transporters inklusive
des Wirkstoffes.92%4% Das groRe Potential der aktiven Zielfiihrung von Wirkstofftransportern
in der Krebstherapie hat sich allerdings bislang noch kaum Uber die Forschung hinaus in

klinische Studien entwickeln kénnen.?’

1.2.2 Tragermaterialien und Mechanismen der Wirkstofffreisetzung

Fur die Auswahl an geeigneten Materialien als Wirkstofftrager ist zunachst, wie fir alle
Biomaterialien, die Biokompatibilitdt entscheidend. Das Material muss die angedachte
Funktion erfillen, ohne dabei nachteilig auf den Organismus zu wirken. Im Falle der
Wirkstofftrdger beinhaltet dies beispielsweise neben der Abwesenheit von Toxizitadt und
Immunaktivitdt auch die korrekte Abgabe der Substanzen in beabsichtigter Konzentration und
am Zielort. Die Abbaubarkeit der Materialien spielt ebenfalls eine wichtige Rolle. Nicht-
abbaubare Materialien sind fur Langzeitanwendungen von Vorteil. Hier muss die vollstandige
Ausscheidung oder die operative Entfernung nach Behandlung sichergestellt werden.
Abbaubare Materialien kénnen, je nach Kinetik des Abbaus, fur die Freisetzung der Wirkstoffe
genutzt werden (Abbildung 6). Neben Metallen und Keramiken sind Polymere die am meisten
genutzte Materialklasse fur Wirkstoffsysteme. Natirliche und synthetische Polymere kdnnen
durch eine Vielzahl an Technologien in unterschiedliche Morphologien prozessiert werden.
Dabei konnen chemische Modifikationen vorgenommen und die Eigenschaften, wie zum
Beispiel die Abbaubarkeit, eingestellt werden.%-1%° Natiirliche Polymere basieren entweder auf
Polysacchariden, darunter Chitosan, Hyaluronsaure und Agarose, oder auf Proteinen, wie
Gelatine, Kollagen und Seide. Zu den synthetischen Polymeren gehdren unter anderem
Polyester, Polyamide, Polyanhydride und Silikone.1®* Fir stationare Wirkstofftrager kommen
Morphologien ahnlich wie fir die Anwendung in der Gewebeziichtung in Frage (siehe

Abschnitt 1.1.1). Es werden Hydrogele, Filme als Beschichtungen, Schdume und additiv
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hergestellte Materialkonstrukte mit Wirkstoffen beladen.°21% Da hier, anders als bei der
Biofabrikation, der Kontakt mit einem biologischen System erst nach vollstandiger
Prozessierung stattfindet, sind die Methoden zur Herstellung der Wirkstofftrager weniger
eingeschrankt. Beispielsweise konnen synthetische Polymere, wie Polyvinylalkohol,
Polymilchsaure, Polycaprolacton und Polyethylenglykol mittels Schmelzschichtung unter
hohen Temperaturen, bis tiber 200°C, 3D-gedruckt werden.%41% Bei mobilen Wirkstofftragern
werden meist Nanopartikel eingesetzt. Bei diesen handelt es sich per Definition um sphérische
Partikel mit einem Durchmesserbereich von 10 — 1000 nm.'% Partikulare Nanotrager konnen
allerdings noch weiter unterteilt werden. Bestehen die Partikel nicht aus Polymeren, sondern
Lipiden, wird von Liposomen gesprochen, amphiphile Materialien bilden Mizellen und stark

verzweigte Polymere kénnen Dendrimere ausbilden. %1%

(A) Linker-Spaltung (B) Diffusion (€) Quellung (D) Abbau
'

A Polymer
& Quer-
vernetzung

v* Linker

\ . Wirkstoff
\/t_\& freigesetzter
J [ Wirkstoff

Abbildung 6. Mechanismen der Wirkstofffreisetzung aus Polymeren. A) Wirkstoffe kénnen
reversibel kovalent an die Matrix gebunden und kontrolliert freigesetzt werden. B) Bei nicht-
kovalenter Assoziation oder Einkapselung kommt es zur diffusionsgesteuerten Freisetzung. Durch
C) Quellung oder D) Abbau der Matrix als Reaktion auf die Umgebung kénnen Wirkstoffe ebenfalls
abgegeben werden.

Das Material und die Art der Wirkstoffbindung beziehungsweise —assoziation entscheidet
letztendlich Uber Freisetzung und deren Kinetik. Morphologie-lbergreifend gibt es vier
grundséatzliche Methoden, polymere Materialien mit Substanzen zu be- und entladen. Die
Wirkstoffbindung kann dabei wahrend der Prozessierung, also beispielsweise zusammen mit
der Partikelausbildung, oder im Nachhinein erfolgen. Die Substanzen kdnnen nicht-kovalent,
eingekapselt oder aufgrund von elektrostatischen oder hydrophoben Wechselwirkungen
eingebracht werden.'® Der Wirkstoff kann ebenfalls kovalent tber funktionelle Gruppen an
das Tragermaterial gekoppelt werden.'® In diesem Fall kommt es erst beim Losen der
chemischen Verknupfung zur Freisetzung des Wirkstoffes (Abbildung 6A). Die Art des Linkers
bestimmt dabei die Geschwindigkeit und den Ort der Freisetzung. pH-sensible Linker,
beispielsweise Hydrazon-Linker, sind stabil unter basischen und neutralen Bedingungen, und
offnen sich erst bei saurem pH-Wert. Diese Chemie wird haufig fur die reversible Kopplung
und kontrollierte Freisetzung von Zytostatika fur die Entwicklung von Krebstherapien

verwendet. Neben der Anreicherung oder dem gezielten Transport von Nanopartikeln zu
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Tumorgeweben soll dabei ausgenutzt werden, dass Krebszellen durch ihr schnelles
Wachstum haufig ein saures Milieu umgibt. Die kovalente Bindung verhindert eine friihzeitige
Freisetzung wahrend des Transportes unter physiologischen Bedingungen.1°%1! Eine weitere
reversible Kopplung kann tber Disulfidbriicken erfolgen. Diese Bindungen sind im oxidierten
Zustand stabil und 6ffnen sich bei Reduktion.'2114 Dije Stabilitat der Verbindungen bis zum
Erreichen des Auslésers (pH-Senkung/ Reduktion) zur Freisetzung ist ein grof3er Vorteil dieser
kovalenten Systeme. Ist der Wirkstoff nicht kovalent mit dem Trager assoziiert, verlasst er
diesen weniger kontrolliert durch Diffusion (Abbildung 6B). Die Geschwindigkeit der
Freisetzung kann durch das Milieu zwar beeinflusst, aber nicht verhindert beziehungsweise
ausgeldst werden. Die Erhohung der Salzkonzentration oder die Veranderung des pH-Wertes
der Umgebung konnen die Freisetzung beispielsweise durch Abschwéachen der
elektrostatischen Krafte beschleunigen.*>® AuRerdem gibt es Materialien, welche selbst auf
Veréanderungen in ihrer Umgebung reagieren und dabei nicht-kovalent gebunden Wirkstoffe
freisetzen. Zum Beispiel kdnnen Polymere pH-abhangig quellen, wodurch sich die Poren des
Materials vergréRern und zuvor eingekapselte Wirkstoffe austreten kdnnen (Abbildung
6C).1°2117 Durch den Abbau der Polymermatrix kénnen Wirkstoffe ebenfalls freigesetzt werden
(Abbildung 6D). Beispielsweise sind natlrliche Polymere anfallig fir Hydrolyse oder
enzymatischen Abbau.?®118119 Aufgrund der unumganglichen und durchaus gewtinschten
Abbaubarkeit der meisten Materialien in Wirkstoffsystemen ergibt sich oft eine Kombination

aus dem gewahlten Mechanismus zur Freisetzung und der durch Abbau der Matrix.

1.2.3 Wirkstoffsysteme in der Gewebezilichtung

Die Forschungsbereiche der Wirkstofffreisetzungssysteme und der Gewebezlichtung
Uberschneiden sich und kénnen voneinander profitieren. Grundlegend gibt es zunachst
vergleichbare Anforderungen an Materialien und Prozessierungstechniken. Beispielsweise
werden Hydrogele und deren Verarbeitung sowohl fiir Geruste in der Biofabrikation als auch
fur die Anwendung als Wirkstoffdepots entwickelt.}?%1?1  Mit Fortschritten der
dreidimensionalen Zellkultur in der Gewebeziichtung ergeben sich biologische relevante
Modelle, welche in der Testung von Wirkstofffreisetzungssystemen Anwendung finden.22124
Im Gegenzug ist auch das Einbringen von Wirkstoffen wahrend der Gewebeziichtung
essentiell. Anders als in der Therapieentwicklung werden hier hauptsachlich aktive
Substanzen mit positiver Wirkung auf die Zellen verwendet. Im natirlichen Gewebe werden
zahlreiche Wachstumsfaktoren und Signalmolekile durch unterschiedliche Zellarten und
Prozesse freigesetzt. Die Grundversorgung der Zellen im Labor wird durch das
Zellkulturmedium, in dem sich Rinderblut Serum mit zahlreichen Faktoren befindet, gedeckt.'?

Durch das zusatzliche Einbringen spezieller Komponenten wahrend der Gewebeziichtung in

20



Einleitung

vitro kbénnen auRerdem bestimmte zellulare Prozesse angesteuert, verstarkt oder unterdriickt
werden. So lasst sich zum Beispiel vaskulare Entwicklung durch den vaskularen endothelialen
Wachstumsfaktor (VEGF, Vascular Endothelial Growth Factor) unterstitzen.126:127

Die Beeinflussung einzelner zellularer Prozesse wahrend der Gewebeziichtung verlangt
neben den speziellen Signalmolekulen oft auch die genauen Lokalisierungen und Zeitpunkte
sowie die Dauer der Wirkstofffreisetzung. Beispielsweise missen wéhrend der in vitro
Differenzierung von humanen Stammzellen zu Kardiomyozyten mehrere Signalmolekile
nacheinander wirken.?® Der Einsatz von Wirkstoffsystemen kann zum einen die Stabilitat und
Loslichkeit der Substanzen verbessern und soll zum anderen vor allem mehr Kontrolle tiber
deren Freisetzung ermdoglichen. Dazu kénnen die bereits aufgefiihrten Morphologien und
Systeme zur Bindung und Freisetzung verwendet werden (Abschnitt 1.2.2). Hydrogele eignen
sich beispielsweise fir die Kombination aus Grundlage einer Biomaterial- oder Biotinte und
integrierter Wirkstofffreisetzung (Abbildung 7). Je nach Material und Anwendung kénnen die
Wirkstoffe entweder direkt an das Hydrogel oder an zusatzlich eingebrachte Partikel oder

Fasern assoziiert werden.*2%-131

Partikel Fasern Hydragele >
Wachstumsfaktoren |
—als Trager von —  \virkstoffen

Signalmolekilen

kontrollierte Freisetzung

V’ R und Stimulation
plus gAY R wahrend Reifung
\ Zellen /

funktionalisierte
Biotinte

Abbildung 7. Funktionalisierte Biotinte als Beispiel eines Wirkstoffsystemes in der
Biofabrikation. Uber Partikel, Fasern oder das Hydrogel selbst kénnen neben den Zellen aktive
Substanzen in eine Biotinte eingebracht werden. Abhéangig von Art der Substanz und Art der
Assoziation mit dem Trager kommt es nach (kontrollierter) Freisetzung zur Beeinflussung der Zellen
wahrend des an den Druck anschlieenden Reifungsprozesses.
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1.3 Spinnenseide

1.3.1 Natirliche Spinnenseide

Der Begriff Seide umfasst weit mehr als das in der Textilindustrie genutzte Material aus Kokons
der Seidenraupe Bombyx mori. Seide wird unter anderem von Tausendfl3ern, Spinnentieren
und Insekten produziert. Dazu zahlen neben den erwéhnten Raupen beispielsweise
Gluhwirmchen, Wasserflohe, Silberfische, Wespen und Bienen, Libellen, Schmetterlinge und

Netzspinnen.*2

Seide basiert auf fibrillaren Proteinen mit hochrepetitiven Aminoséuresequenzen, die als
Flussigkeit hochkonzentriert in spezialisierten Drisen innerhalb der Tiere gespeichert werden
und wahrend des Exkretionsprozesses Fasern ausbilden.'®® Die Seiden der verschiedenen
Tiere haben sich wahrend der Evolution unabhéngig voneinander entwickelt. Trotz gewisser
Diversitaten, wie zum Beispiel verschiedener nicht-homologer Spinndrisen, zeigen alle
Seiden Gemeinsamkeiten. Die Proteine sind jeweils reich an den Aminosauren Alanin, Serin
und/oder Glycin, weisen eine Faltung in einer dominanten Sekundarstruktur auf und bilden
Fasern mit hoher mechanischer Festigkeit und/oder Zahigkeit.'*2 Wahrend viele der Tiere
lediglich eine Seidenart fur die Beutepraservation oder Entwicklung (Kokon) nutzen,
produzieren weibliche Radnetzspinnen bis zu sieben Arten von Seide. Fur jede besitzen sie
eigene Speicher- und Spinnorgane. Fir das Netz werden davon funf Seiden verwendet. Die
Speichen und der stabile Rahmen bestehen aus Major Ampullate Seide (Abbildung 8A). Die
Fangspirale wird aus der Flagelliform Seide gebildet, die sich durch hohe Dehnbarkeit
auszeichnet (Abbildung 8B). Zum Fangen der Beute wird die Spirale zusatzlich mit der
klebrigen Aggregate Seide beschichtet (Abbildung 8C). Die Minor Ampullate Seide dient
aullerdem zur Verstarkung des Netzes in Form einer Hilfsspirale (Abbildung 8D). Die Pyriform
Seide besitzt ebenfalls eine Klebefunktion und wird zur Befestigung der Netzankerpunkte auf
verschiedenen Substraten verwendet (Abbildung 8E). Die nahezu wasserunlosliche
Cylindriform Seide wird von der Spinne als Material fir die &ufRere Schale des Eikokons
verwendet (Abbildung 8F). Weniger widerstandsfahig ist die Aciniform Seide, welche als innere
Kokonhiille und zur Umhillung und Praservation der Beute dient (Abbildung 8G).134

Seidenfaden von Spinnen bestehen lberwiegend aus Faserproteinen, den sogenannten
Spidroinen. Diese sind aus einer Kerndomane aus repetitiven Einheiten, flankiert von nicht-
repetitiven Modulen aufgebaut. Die bis zu 100-fach wiederholten Einheiten im Kern bestehen
aus je 40-200 Aminosauren und beinhalten, je nach Funktion der Seide, verschiedene
Strukturmotive. Die terminalen, nicht-repetitiven globuldren Domé&nen werden von 100-150
Aminosauren gebildet und sind fur die Speicherung im Koérper der Spinne und bei Exkretion
und Faserbildung wichtig.*** Neben der Funktion im Netz dient die Major Ampullate Seide der

Spinne als Abseilfaden und Rettungsleine (Abbildung 8A). Diese sogenannte Dragline Seide
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ist eine der am meisten wissenschaftlich untersuchten Spinnenseiden. Die Struktur dieser
Seidenfaden weist drei hierarchische Ebenen auf. Auf makroskopischer Ebene ist die Faser
aus einem Kern und einer Hulle aufgebaut (Abbildung 8). Der verhaltnismafig diinne Mantel
besteht aus Lipiden, Glykoproteinen und Minor Ampullate Seide und dient zum Schutz vor
Austrocknung und Bakterien. Der Kern besteht hauptsachlich aus zwei Major Ampullate
Spidroinen (MaSpl und MaSp2), die auf mesoskopischer Ebene aus einzelnen Fibrillen
Faserbiindel bilden. Diese beiden Proteinklassen variieren vor allem bezlglich ihrer
Hydrophobizitaten und ihrem Gehalt an Prolin. Auf molekularem Level befinden sich kristalline
B-Faltblatt-reiche Regionen, eingebettet in eine amorphe Matrix aus locker gepackten
helikalen Strukturen. In diesem Zwei-Phasen-Modell spiegelt sich die auf3erordentliche
Zahigkeit der Dragline Seide wider. Die kristallinen Regionen sorgen fir die hohe Zugfestigkeit
der Faser, wahrend die amorphen Bereiche deren Dehnbarkeit ermoglichen.'®*%" Die
Kombination aus Festigkeit und tberdurchschnittlicher Elastizitat ergibt eine Zahigkeit, hoher

als die von Kevlar, Nylon, Karbonfasern oder Stahl.**

(AN Q;‘,B}/ W (D), GG Lipide

Glykoproteine

G] (G w

(@) .

Abbildung 8. Seidenarten weiblicher Radnetzspinnen und schematischer Aufbau des Abseil-
fadens. A) Der Rahmen des Netzes, die Speichen und der Abseilfaden werden aus Major Ampullate
Seide gebildet. B) Die Flagelliform Seide bildet die Fangspirale welche mit C) der klebrigen
Aggregate Seide beschichtet ist. D) Das Netz wird durch eine Hilfsspirale aus Minor Ampullate Seide
verstarkt. E) Zur Befestigung dient die Pyriform Seide. G) Die Aciniform Seide fungiert als innere
Kokonhdlle und zur Umhullung und Praservation der Beute. F) Die &uf3ere Kokonhdlle besteht aus
Cylindriform Seide. Im Kern des Abseilfadens befinden sich Biindel aus Nano- und Mikrofibrillen,
welche aus kristallinen Bereichen eingebettet in eine amorphe Matrix bestehen. Die Schutzhille
besteht aus mehreren Schichten (Minor Ampullate Seide, Glykoproteine und Lipide).

Neben den besonderen mechanischen Eigenschaften weist die Spinnenseide hohe
Biovertraglichkeit und geringe Stimulation des menschlichen Immunsystems auf. Bereits weit
vor der modernen medizinischen Forschung machte sich der Mensch diese Eigenschaften
zunutze. Beispielsweise wurde Spinnenseide als Nahtmaterial zum Wundverschluss
verwendet.®® Im Gegensatz zur Raupe Bombyx mori, kénnen die meisten Spinnen jedoch
aufgrund ihres kannibalistischen Verhaltens und des Umwelteinflusses auf die genaue
Zusammensetzung der Seide nicht im grof3en Ansatz geziichtet und zur Seidengewinnung

gemolken werden. 140141
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1.3.2 Rekombinante Spinnenseidenproduktion

Biotechnologie ermdéglicht die Herstellung von Metaboliten, Vitaminen, Antibiotika oder
Proteinen tierischen oder pflanzlichen Ursprunges mit Hilfe eines fremden Wirtsorganismus im
grof3en Mal3stab. Der urspriingliche Prozess der Fermentation, bei dem Hefe oder Pilze zur
Gewinnung von beispielsweise Antibiotika oder Garungsprodukten verwendet werden, wird
heutzutage durch die DNA-Technologie erweitert. Mit dem Einbringen artifizieller DNA in
vorwiegend Mikroorganismen, kénnen diese zur Produktion fremder Molekdle, Proteine und
Antikorper gebracht werden.'*? So konnte zum Beispiel die Isolation von Insulin aus Rinder

Pankreas durch die Produktion von humanem Insulin in Bakterien abgelost werden.43

Die Dragline Seide der Europdischen Gartenkreuzspinne Araneus diadematus diente als
Vorlage zur rekombinanten Produktion von Spinnenseidenproteinen. Die beiden in der Major
Ampullate Seide hauptsachlich vorkommenden Proteine, ADF-3 und ADF-4 (Araneus
diadematus Fibroin-3 und -4) unterscheiden sich in deren Loslichkeit und Assemblierungs-
verhalten. Beide weisen unter anderem elastische [3-Spiralen aus prolinhaltigen Sequenzen
(GPGXX, X= Q, G, Y) und kristalline B-Faltblatter aus alanin-reichen Sequenzen ((A)n,
n =4-12), sowie helikale N- und C-terminale Domanen auf.}#414> Sowohl die repetitiven
Kerndomanen als auch die Termini und Kombinationen daraus konnen rekombinant
hergestellt werden. Dadurch konnten beispielsweise Informationen zur genauen Rolle der
unterschiedlichen Elemente wahrend des Spinnprozesses gewonnen werden.#4146 Aufgrund
der Relevanz fur die vorliegende Arbeit soll im Folgenden auf die Etablierung und Produktion
des rekombinanten Spinnenseidenproteins eADF4(C16) und Varianten davon eingegangen
werden. Grundlage hierfir war die repetitive Sequenz des Proteins ADF-4 (Abbildung 9A). Aus
dieser wurde eine Konsensus Sequenz, bestehend aus 35 Aminosauren, darunter Poly-
Alanine, GPG-Motive und die negativ geladene Aminosaure Glutamat (E), entworfen. Diese
Aminosauresequenz, das sogenannte C-Modul (GSSAAAAAAAASGPGGYGPENQGPS
GPGGYGPGGP), wurde anschlieRend durch reverse Translation in eine Nukleotidsequenz
Uberfiihrt. Dabei wurden nicht die fir die Spinne typischen Codons, sondern die fur den
zuklnftigen Wirtsorganismus Escherichia coli optimierten, verwendet. Durch Multimerisierung
entstand schlieBlich die Nukleotidsequenz eines repetitiven Proteins, welches aus 16
Einheiten besteht. Nach Transformation der Bakterien kann das polyanionische Protein mit
einem Molekulargewicht von 48 kDa mittels Fermentation und anschliel3ender Reinigung
produziert werden.** Wie das natirliche Vorbild, sind Materialien aus eADF4(C16) nicht
toxisch, rufen keine Immunantwort hervor und sind langsam bioabbaubar.*1%° Die
biotechnologische Herstellung von Protein gleichbleibender Qualitét und dessen
Biokompatibilitatt ~machen das rekombinante  Spinnenseidenprotein  zu  einem

vielversprechenden Biopolymer (siehe Abschnitt 1.4).
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(B) Module und Tags (Auswahl)

[ ] c-Modul (Glutaminsaure)

wore. - [[NRY R pescve ermomane TR

[ ] k-Modul (Lysin)
[ ] O-Modul (Glutamin)
C-Modul GSSAAAAAAAASGPGGYGPENQGPSGPGGYGPGGP}

# GGSGGRGDSPG

[} GCGGSGGGGSGGGG

RickUbersetzung in Nukleotidsequenz
Multimerisi 1

und Multimerisierung (16x) (C) Proteinvarianten (Auswahl)

¥

TN B1 50 510 581 51 5 |[|

Produktion in E. coli
und Reinigung

I—l eADF4(C16)-RGD

14

CHi(R)
=sorsci [ NNNRRRNRRRRENN I

Abbildung 9. Ubersicht der Produktion von auf ADF-4 basierenden Proteinvarianten.
A) eADF4(C16) basiert auf einer Konsensus-Sequenz (C-Modul) aus der repetitiven Kerndoméne
des Araneus diadematus Fibroin 4. Nach reverser Translation und Multimerisierung entsteht die
Nukleotidsequenz des Proteins mit 16 sich wiederholenden Einheiten, welches durch Fermentation
in E. coli und anschlieRender Reinigung produziert werden kann. B) Durch Austausch der
Aminosaure Glutaminsdure mit Lysin oder Glutamin entstehen neben der anionischen eine
kationische und eine neutrale Variante. Mithilfe von terminalen tags kdnnen weitere Funktionen, wie
beispielsweise Zelladhasion (RGD-tag) und Thiol-gruppen (Cystein-tag), eingebracht werden. C)
Kombination der einzelnen Bausteine ergibt Proteine mit unterschiedlicher Nettoladung und
Funktionalitat.

ntag®* -eADF4(k16)

eADF4(Q16)
4

Mit potentiellen Anwendungen im Blick wurden zuséatzliche Varianten des rekombinanten
Spinnenseidenproteins entworfen und produziert. Daftir wurden Molekularbiologisch weitere
Module und tags kloniert und anschlieRend zu Proteinen mit neuen Eigenschaften kombiniert
(Abbildung 9B und C).

Durch Austausch der unter physiologischen Bedingungen negativ geladenen Aminosaure
Glutamat mit entweder Lysin oder Glutamin wurden das k-Modul (positive Nettoladung) und
das Q-Modul (keine Nettoladung) erzeugt.’>*%52 Fir weitere Funktionalisierung wurden
terminale tags bestehend aus wenigen Aminosauren eingefihrt. Ein terminaler Cystein-Rest
ermdglicht durch dessen Thiol-Gruppe chemische Modifikationen am rekombinanten
Spinnenseidenprotein wahrend und nach der Prozessierung.'>® Die vergleichsweise geringe
Interaktion von eADF4(C16) mit humanen Zellen wurde durch C-terminales Anbringen des
Adhasionspeptides RGD (Arginin-Glycin-Asparaginsaure) erhoht.*>* Im Gegensatz zu diesem
Effekt, welcher sich gegen einen Grofiteil unterschiedlicher Zellen richtet, kdnnen auch
spezifischere Funktionen eingebaut werden. Beispielsweise wurde die Affinitdt des
rekombinanten Spinnenseidenproteins gegenuber Pré&-Osteoblasten durch Anbringen eines
Kollagen-Binde-Motivs erhoht.'®> AuBerdem wurde das Protein auf molekularer Ebene mit den
Sequenzen anderer Proteine kombiniert. So konnten Fusionsproteine zwischen eADF4(C16)

und dem Enzym Esterase oder dem grun fluoreszierenden Protein GFP erzeugt werden. Mit
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diesen Konstrukten konnte gezeigt werden, dass die Funktion jeweils beider Proteine, also
das Assemblierungsverhalten des rekombinanten Spinnenseidenproteins sowie die
enzymatische Aktivitdt oder Fluoreszenz des jeweils anderen Proteins, durch die Fusion

erhalten bleiben.16

Mittels Nass- und Elektrospinnverfahren kann das rekombinante Spinnenseidenprotein in
Fasern prozessiert werden. Fir technische Anwendungen wird das Protein hochkonzentriert
aus organischem Ldsemittel gesponnen. Beim Nassspinnverfahren wird die Proteinlésung in
ein Fallbad extrudiert, wo es zur Ausbildung von Fasern mit Durchmessern im
Mikrometerbereich kommt. Wahrend dieses Prozesses kdnnen sich die Proteine gut entlang
der Spin-Achse ausrichten, wodurch eine hierarchische Struktur mit aulRergewdhnlichen
mechanischen Eigenschaften erreicht werden kann. Das Elektrospinnen erzeugt Fasern ohne
Fallbad. Hier wird die Proteinldsung in ein elektrostatisches Feld extrudiert. Es kommt zur
Eruption eines dinnen Strahles, welcher geordnet oder ungeordnet auf eine Kollektorplatte
trifft und dort ein Vlies bildet.'*! Diese finden beispielsweise in der Filtertechnik
Anwendung.®"1% Mit der Moglichkeit zur Einbindung biologisch aktiver Molekile wurde
ebenso ein auf wassrigen Systemen basierender Elektrospinnprozess entwickelt.?>® Neben
dem Verspinnen zu Fasern kénnen die rekombinanten Spinnenseidenproteine, anders als von
der Spinne in der Natur, in zahlreiche weitere Morphologien, darunter Filme, Partikel und

Hydrogele, prozessiert werden.3®
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1.4 Anwendung rekombinanter Spinnenseide in Biomaterialien

1.4.1 Filme als Beschichtungen

Filme aus dem rekombinanten Spinnenseidenprotein eADF4(C16) kbnnen aus
Hexafluorisopropanol (HFIP) gegossen werden. Im Vergleich zum ungefalteten Protein in
wassriger Losung, weist es in organischem Losungsmittel einen erhéhten Anteil an a-helikalen
Strukturen auf. Nach schneller Verdampfung des HFIP entstehen, abhangig von der
Proteinkonzentration, Filme mit einer Dicke im niedrigen pm-Bereich. Um den Anteil an
B-Faltblattern in der Struktur der Filme und damit deren Stabilitat im wéassrigen System zu
erhdhen, mussen diese anschlieBend mit primarem Alkohol (100% Methanol/ 70% Ethanol)
oder Kaliumphosphat (1M) nachbehandelt werden.'¢%6! Wird das Protein in Ameisensaure
geldst, zeigt es in Losung und nach GielRen bereits einen héheren Anteil an B-Faltblattern.
Zudem kann eine zuséatzliche Nachbehandlung diesen weiter steigern. Beide organische
Losungsmittel konnen einen Anteil von B-Faltblattern in den Seidenfilmen von ca. 40%
erreichen. Ebenfalls kdnnen Filme aus wassriger Losung gegossen werden, welche allerdings
weniger stabil sind.*6? Fiir die Anwendung als Biomaterial sind die Oberflachenstruktur und die
Benetzbarkeit der Filme entscheidend. Abhéangig vom Lésungsmittel und der Oberflache, auf
die der Film gegossen wurde, ergeben sich verschiedene Hydrophobizitaten. Auf Polystyrol,
dem Material aus dem ZellkulturgefalRe normalerweise hergestellt sind, zeigen sich aus HFIP
gegossene Filme hydrophiler als aus Ameisensaure und wassrigem Puffer gegossene. Auch
auf Glas und Teflon war dieser Trend zu sehen.!®® Trotz unterschiedlicher Werte sind alle
Filme tendenziell eher hydrophil, was diese zu einem guten Substrat flr Zellen macht.
Mikroskopische Analysen zeigten auRerdem hauptséchlich glatte, homogene Oberflachen der
Filme. Das Einbringen zuséatzlicher Topographien kann die Adhasion und Proliferation von

Zellen erhthen.164

Filme sind geeignet, um Proteine auf deren Interaktion mit Zellen zu selektieren, um zukinftig
weitere Morphologien wie Schaume und Hydrogele/Biotinten aus praferierten Varianten
herzustellen. So konnte beispielsweise die gesteigerte zellulare Adhasion auf eADF4(C16)-
RGD gegenuber nicht modifiziertem eADF4(C16) gezeigt werden (siehe auch Abschnitt 1.3.2).
Nach Aussahen auf einem eADF4(C16) Film interagieren Fibroblasten (Maus, Balb-3T3)
zunachst stark miteinander, was ein Zeichen geringer Moglichkeiten fur Adhasion auf der
Oberflache ist. Nach Kultivierung von sechs Tagen sind deutlich weniger Zellen auf dem Film
zu finden. Im Gegensatz dazu zeigen die Zellen bereits von Beginn an gespreizte
Morphologien auf Filmen aus eADF4(C16)-RGD. Uber die Dauer der Kultivierung vermehren
sich die Zellen stark bis ein Zellrasen erreicht ist (Abbildung 10A).2%% In weiteren Studien
konnten Praferenzen von neonatalen Rattenzellen, sowie zu Kardiomyozyten induzierte

humane pluripotente Stammzellen gegeniiber verschiedener Varianten des rekombinanten
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Spinnenseidenproteins gezeigt werden. Neben Assays zur Funktionalitat der Zellen, also
deren Schlagverhalten und Antwort auf bestimmte Stimuli, wurde ebenfalls die Adhé&sion
betrachtet. Wahrend humane induzierte Kardiomyozyten kaum auf dem negativ geladenen
eADF4(C16) und dem neutralen eADF4(Q16) anhafteten, konnten drei Tage nach Aussahen
Zellrasen sowohl auf Filmen aus dem positiv geladenen eADF4(k16) als auch auf allen mit

RGD-modifizierten Proteinen nachgewiesen werden (Abbildung 10B).165-167

eADF4(C16)-RGD  eADF4(k16)-RGD  eADF4(Q16)-RGD

Abbildung 10. Analyse des Zellverhaltens auf Filmen aus Varianten des rekombinanten
Spinnenseidenproteins. A) Maus Fibroblasten (griin, gefarbt mit Calcein) zeigen schlechte
Adhasion und Proliferation auf eADF4(C16)-Filmen und gute Interaktion mit eADF4(C16)-RGD-
Filmen. Malistabsbalken: 100 um. Nachdruck mit freundlicher Genehmigung des Verlags.
Modifiziert nach Wohlrab, S. et al., Cell adhesion and proliferation on RGD-modified recombinant
spider silk proteins. Biomaterials (2012), 6650-6659. Copyright (2021) Elsevier. B) Kardiomyozyten
aus induzierten humanen pluripotenten Stammzellen (rot: Sarkomere, mit a-Aktinin gefarbt; blau:
Zellkerne, mit HOECHST gefarbt) zeigen nach drei Tagen in Kultur Selektivitdt zwischen
eADF4(C16), eADF4(Q), eADF4(k16) und den RGD-modifizierten Varianten. Mafistabsbalken:
100 pm. Nachdruck mit freundlicher Genehmigung des Verlags. Modifziert nach Esser, T.U. et al.,
Designing of spider silk proteins for human induced pluripotent stem cell-based cardiac tissue
engineering. Materials Today Bio (2021), 100114. Copyright (2021) Elsevier.

Tag 1 Tag 6

hiPSC Kardiomyozyten

Die geringe Interaktion zwischen Fibroblasten und eADF4(C16) kann fir die Beschichtung von
medizinischen Produkten genutzt werden. Silikonimplantate, welche mit einer Schicht aus dem
rekombinanten Spinnenseidenprotein (1 um) beschichtet wurden, zeigten nach Implantation
in Ratten den positiven Effekt verminderter Kapselbildung und Kollagenablagerungen.14":149 |n
einer weiteren Studie konnte keine Zelladh&sion oder Proliferation verschiedenster Zelllinien
auf mit eADF4(C16) beschichteten Kathetern nachgewiesen werden.'®® Zusatzlich zur
geringen Interaktion mit Zellen tierischen Ursprungs konnte ebenfalls die Abweisung von
Bakterien auf mit eADF4(C16) beschichtetem Silikon nachgewiesen werden.5216° Neben
diesen positiven Eigenschaften als Biomaterial kdnnen Filme aus dem rekombinanten
Spinnenseidenprotein ebenfalls mit Wirkstoffen beladen werden. Fir die entsprechende
Studie wurden 100 pm dicke Filme aus HFIP auf Teflon gegossen und mit Methanol
nachbehandelt. Die Filme aus dem anionischen eADF4(C16) wurden anschlieRend mit zwei
kationischen Modellwirkstoffen (Methylviolet und Ethacridinlactat) (ber elektrostatische
Interaktion nicht-kovalent beladen und die Freisetzung gemessen. Die Geschwindigkeit der
tiber mehrere Tage anhaltenden Freisetzung konnte durch die genaue Zusammensetzung des

Puffers und die Zugabe von Proteasen beeinflusst werden.!"°
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1.4.2 Partikel als Wirkstofftrager

Fur Anwendungen in Wirkstofffreisetzungssystemen konnen das rekombinante
Spinnenseidenprotein eADF4(C16) und Varianten davon in Partikel prozessiert werden. Am
einfachsten wird das Protein dafir aus wassrigem Puffer mit Kaliumphosphat (1M)
ausgesalzen. Abhangig von der Proteinkonzentration und Mischintensitdt ergeben sich
Durchmesser zwischen etwa 200 nm und 5 um (Abbildung 11A).1"* Die Partikel weisen einen
hohen Anteil an B-Faltblattern auf (64%) und nehmen beim reversiblen Ubergang zwischen
trockenem und hydriertem Zustand eine signifikante Menge an Wasser auf, was zu einer
Volumenverdopplung fiihrt.1’217® Auch bei Partikeln zeigen sich zwischen den verschiedenen
Proteinvarianten Unterschiede im Verhalten mit Zellen. So konnte qualitativ durch
fluoreszenzmikroskopische Aufnahme, sowie quantitativ mittels Durchflusszytometrie eine
deutlich gesteigerte Aufnahme von eADF4(C16)-RGD und eADF4(k16)- gegenuber
eADF4(C16)-Partikeln in humane Zellen (Hela Zelllinie) gezeigt werden (Abbildung 11B).154174
Bisher wurde ebenfalls die nicht-kovalente Beladung der Partikel mit Modellsubstanzen und
deren Freisetzung untersucht. Aus eADF4(C16) gebildete anionische Partikel konnten
erfolgreich mit den Farbstoffen Rhodamin, Methylviolet und Ethacridinlactat beladen und diese
anschliel3end freigesetzt werden. Vergleichbar zur diffusionsgetriebenen Freisetzung aus
Filmen (siehe Abschnitt 1.4.1), konnte die Geschwindigkeit der Freisetzung durch
Pufferbedingungen beeinflusst werden. Beispielsweise kann die Freisetzung von
Ethacridinlactat mit Senkung des pH-Wertes beschleunigt werden (Abbildung 11C). Die
vermehrten Protonen in der Tragermatrix fihren in diesem Fall zu einer Verdrangung der
Substanz. Im Falle von kationischen Partikeln aus eADF4(k16) konnte ebenfalls eine Beladung
und Freisetzung von negativ geladener DNA und der Modellsubstanz Carboxyfluoreszein
gezeigt werden.™ Auch hier kommt es in jeder gewahlten Bedingung (Salzkonzentration, pH)
zu einer kontinuierlichen Freisetzung. Diese kann zwar beeinflusst, nicht aber fur einen

bestimmten Zeitpunkt komplett verhindert und anschlieRend ausgeltst werden. 175176

Neben diesen Studien zur nicht-kovalenten Beladung von rekombinanten Spinnenseiden
partikeln mit Substanzen wurde ebenso eine Mdglichkeit der direkten Funktionalisierung der
Partikel entwickelt. Durch molekularbiologische Fusion der Sequenz des eADF4(C16)-
Proteins mit der des Modell-Antigens des Proteins Ovalbumin wurde ein Hybridprotein mit
dazwischenliegender Cathepsin-Schnittstelle erzeugt. Nach subkutaner Injektion in M&use
akkumulierten Partikel aus diesem Hybridprotein durch Transport in dendritischen Zellen in
den Lymphknoten. Es kam auf3erdem durch Abspaltung und Prasentation des Antigens zur
spezifischen Aktivierung von zytotoxischen T-Zellen, was einen essentiellen Prozess wahrend
der Entwicklung einer Immunantwort darstellt. Partikel aus reinem eADF4(C16) zeigten als

Kontrolle keine derartige Reaktion des Immunsystems. Die auf das Immunsystem stimulierend
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wirkenden funktionalisierten Partikel kdnnten in Kombination mit der Beladung eines Vakzins

eine neue effiziente proteinbasierte Impfstrategie ermoglichen.4®

(A) (B) eADF4(C16) eADF4(C16)-RGD  eADF4(k16)
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Abbildung 11. eADF4(C16)-Partikel als Wirkstofftrager. A) Rasterelektronenmikroskopische
Aufnahmen zeigen den Einfluss von Mischintensitat und Proteinkonzentration wéahrend der Fallung
auf die GroRRe der Partikel. MaRRstabsbalken: 2 um. Nachdruck mit freundlicher Genehmigung des
Verlags. Modifiziert nach Lammel, A., et al., Processing Conditions for the Formation of Spider Silk
Microspheres. ChemSusChem (2008), 413-416. Copyright (2021) John Wiley and Sons. B)
Fluoreszenzmikroskopische Aufnahmen zeigen unterschiedliche Aufnahme von eADF4(C16),
eADF4(C16)-RGD und eADF4(k16) Partikeln (rot, gefarbt mit Rhodamin) in Hela Zellen (blau,
gefarbt mit HCS Cell Mask™). Mal3stabsbalken: 10 um. Nachdruck mit freundlicher Genehmigung
des Verlags. Modifiziert nach Elsner, M.B., et al., Enhanced cellular uptake of engineered spider silk
particles. Biomaterial Science. (2015), 543-551. The Royal Society of Chemistry. C) Die
Modellsubstanz Ethacridinlactat kann nach nicht-kovalenter Beladung pH-abhangig aus
eADF4(C16)-Partikeln vollstandig freigesetzt werden. Nachdruck mit freundlicher Genehmigung des
Verlags. Modifiziert nach Lammel, A., et al., Recombinant spider silk particles as drug delivery

vehicles. Biomaterials (2011), 2233-2240. Copyright (2021) Elsevier.

Die Morphologie der Partikel sowie von Filmen wurde ebenfalls verwendet, um die Interaktion
der rekombinanten Spinnenseidenvarianten mit den Bestandteilen menschlichen Blutes zu
analysieren. Dabei zeigte sich, dass negativ geladene Varianten, wie eADF4(C16), vermehrt
Proteine des Komplementsystems und Immunoglobuline anreichern. An der Oberflache von
positiv geladenen Varianten, wie eADF4(k16), kommt es hauptsachlich zur Adsorption von
Fibrinogen-basierten Proteinen, was nachteilige Fibrinablagerungen und Blutgerinnungen zur
Folge hat.*’” Diese Ergebnisse bedeuten, dass eADF4(k16) nur eingeschrankt als Biomaterial
geeignet ist. Denkbar sind weiterhin Anwendungen im Bereich des Wundverschlusses, wo

eine schnelle Blutgerinnung von Vorteil ist.
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1.4.3 Hydrogele fir Biotinten

Rekombinante Spinnenseidenproteine bilden physikalische Hydrogele, welche sich als
Grundlage fur Wirkstoffsysteme oder fir Biomaterial- und Biotinten in der Biofabrikation
eignen. Das in wassriger Losung ungefaltete Protein bildet unter bestimmten Bedingungen
Nano-Fibrillen. Dies geschieht durch Zugabe von Kaliumphospat (< 300 mM) oder Methanol
(10% v/v) sowie ohne Additive ab einer Proteinkonzentration von 10 mg/ml. Wahrend dieses
Prozesses bildet sich zunachst ein Nukleationskeim, an welchen sich weitere Molekile
anlagern. Die so entstehenden verzweigten Nanofibrillen arrangieren sich wahrend der
anschliel3enden Gelierung durch hydrophobe Interaktionen und Verstrickungen in physikalisch
quervernetze B-Faltblatt-Strukturen. Diese visko-elastischen Hydrogele sind tGber Wochen
stabil und zeigen, abhangig von der Proteinkonzentration, Elastizitatsmodule im niedrigen kPa-
Bereich (20 mg/ml eADF4(C16)-Hydrogel: E-Modul = 1 kPa).17818 Bei einer Belastung von
etwa 90% erreichen die Hydrogele die FlieRgrenze. Es kommt zur irreversiblen Zerstérung der
Struktur. Die Stabilitat kann durch Nachbehandlung mit APS (Ammonium-peroxodisulfat) und
Rubpy (Tris(bipyridin)-Ruthenium Chlorid) erhéht werden, was allerdings die Verwendung als
Biomaterial aufgrund der Toxizitat der Chemikalien ausschlie3t.178180

Hydrogele aus dem rekombinanten Spinnenseidenprotein eADF4(C16) konnten bereits
erfolgreich als Wirkstoffdepots getestet werden. Dabei wurden die wasserldslichen
Modellproteine Rinderserumalbumin (BSA), Meerrettichperoxidase (HRP) und Lysozym
entweder bereits vor der Gelierung mit der Proteinldsung vermischt oder per Diffusion in
bereits gelierte Hydrogele eingebracht. Die beiden neutral/negativ geladenen Proteine BSA
und HRP wurden anschieRend, nur wenig beeinflusst von unterschiedlichen Puffern, zligig aus
den Hydrogelen freigesetzt. Im Fall des positiv geladenen Lysozyms konnte die
Geschwindigkeit der Freisetzung durch den Salzgehalt des Puffers signifikant beeinflusst
werden. Eine weitere Mdglichkeit die Freisetzung zu steuern, stellt die Einstellung
unterschiedlicher Porengréfzen im Hydrogel dar. Mit steigender Proteinkonzentration ergeben
sich kleinere Poren. Gezeigt wurde dies durch Rasterelektronenmikroskopie-Aufnahmen von
3%, 4% und 5% (w/v) Hydrogelen (Abbildung 12A). Kleinere Poren fiihren zu einer
langsameren und unvollstéandigen Freisetzung der Modellproteine im statischen Messsystem
(Abbildung 12B). Im Anschluss konnte auRerdem die intakte Funktionalitat der freigesetzten

Proteine nachgewiesen werden.8!

Das rekombinante Spinnenseidenprotein eADF4(C16) und aufgrund der erhghten
Zellinteraktion auch eADF4(C16)-RGD sind ebenfalls als Materialkomponente in Biotinten
etabliert. Die ohne Zellbestandteil rheologisch charakterisierten, scherverdiinnenden
Hydrogele konnen mittels pneumatischem  Extrusionsdruck, ohne und mit

elektromagnetischem Ventil, in mehrlagige Gitterstrukturen gedruckt werden (Abbildung
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12C).181182 Bjotinten konnen durch simultanes Einkapseln von Zellen wahrend des
schonenden Gelierungsprozesses erzeugt und ebenfalls verdruckt werden. Humane
Fibroblasten wurden mit einer Konzentration von 1-:10° Zellen/ml in eADF4(C16) eingekapselt
und zeigten 48 Stunden nach Druck sowie in der nicht gedruckten Kontrolle 70% vitale Zellen
(Abbildung 12D).182 Bei Verwendung von eADF4(C16)-RGD basierten Hydrogelen wurde auch
Proliferation von murinen Fibroblasten (ebenfalls 1- 106 Zellen/ml) beobachtet. Ein optimiertes
Protokoll zur Einkapselung der Zellen sowie die Zugabe von Gelatine als Additiv fihrten zur
erhohter Zelliberlebensrate und im Fall von eADF4(C16) auch zu verbesserter
Druckbarkeit.183
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Abbildung 12. eADF4(C16)-Hydrogele als Wirkstoffdepot und Biotinte. A) Rasterelektronen-
mikroskopische Aufnahmen zeigen mit steigender Proteinkonzentration (30, 40 und 50 mg/ml)
zunehmend kleinere Poren in Hydrogelen aus eADF4(C16). Malistabsbalken: 10 pm. B) Die
PorengroRe beeinflusst die Geschwindigkeit der Freisetzung von Modellproteinen; hier am Beispiel
von Lysozym. Nachdruck mit freundlicher Genehmigung des Verlags. Modifiziert nach Kumari. S.,
et al., Recombinant Spider Silk Hydrogels for Sustained Release of Biologicals. ACS Biomaterials
Science & Engineering (2018), 1750-1759. Copyright (2021) American Chemical Society. C)
eADF4(C16) Hydrogele (30 mg/ml) koénnen mittels pneumatischer Extrusion in mehrlagige
Gitterstrukturen gedruckt werden. Mal3stabsbalken: 3 mm. D) Nach 70% Viabilitat wahrend der
Gelierung, zeigen humane Fibroblasten eine 97% Uberlebensrate wahrend des Druckprozesses
(lebende Zellen: griin, gefarbt mit Calcein; tote Zellen: rot, gefarbt mit Ethidium Homodimer).
Mafstabsbalken: 200 um. Nachdruck mit freundlicher Genehmigung des Verlags. Modifiziert nach
Schacht, K., et al., Biofabrication of Cell-Loaded 3D Spider Silk Constructs. Angewandte Chemie
International Edition (2015), 2816-2820. Copyright (2021) John Wiley and Sons.

Obwohl bislang der Einfluss von Zellen auf die Rheologie und Druckbarkeit von Tinten aus
rekombinanten Spinnenseidenproteinen nicht untersucht wurde, konnte gezeigt werden, dass
alleine die Zugabe von Zellkulturmedium die Gelierung und die mechanischen Eigenschaften
dieser verandert. Die Gele zeigen weiterhin unveranderte Sekundarstrukturen und werden auf
der Basis von Nano-Fibrillen gebildet. Durch den gesteigerten Salzgehalt kommt es allerdings

zu schnelleren Gelierungen und insgesamt steiferen Gelen.®*
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2. Zielsetzung

Das rekombinante Spinnenseidenprotein eADF4(C16) und Varianten davon sind aufgrund
geeigneter Materialeigenschaften und Prozessierungsmdoglichkeiten als vielversprechendes
Biomaterial etabliert. Auf Basis der unter Abschnitt 1.4 vorgestellten Studien im Bereich der
Wirkstofffreisetzungssysteme und der Biofabrikation sollten diese in der vorliegenden Arbeit
weiterentwickelt werden. Im Zentrum der Arbeit stand dabei die Herstellung und
Charakterisierung neuer Biotinten und die Entwicklung von Wirkstofffreisetzungssystemen,
welche allein fur sich stehen, zuséatzlich aber auch in der Biofabrikation Anwendung finden
kénnen (Abbildung 13).

Mit Aufkommen der Biofabrikation und des 3D-Druckes von Hydrogelen und Biotinten mussten
zunachst die Technologien, Materialien und Zellen miteinander kombiniert werden. Auch fir
Hydrogele aus rekombinanten Spinnenseidenproteinen war es notwendig das Einkapseln und
Uberleben von Zellen sowie die generelle Druckbarkeit zu zeigen. Um in den zukinftigen
Entwicklungen des Feldes weiterhin als relevantes Material zu bestehen, sollten nun im
Rahmen dieser Dissertation die nachsten Schritte in Richtung Funktionalitéat der gedruckten
Konstrukte unternommen werden. Dazu sollte in dieser Arbeit zunachst der Druck zellularer
Biomaterialtinten genau analysiert und optimiert werden. Einen wichtigen Punkt stellte hier
beispielsweise der Einfluss der Temperatur auf die Rheologie und die wéhrend des Druckes
verwendeten Duse dar. In diesem Zusammenhang sollte das Potential eines rein physikalisch
qguervernetzen Hydrogels gezeigt werden, per Extrusion in Strukturen gedruckt werden zu
konnen, welche Uber die bereits etablierten Gitterkonstrukte hinausgehen. Damit biofabrizierte
Konstrukte in dem an den Druck anschlieRenden Reifungsprozess eine Funktionalitat zeigen,
mussen die Zellen in ausreichendem Kontakt zueinanderstehen. Hierfur ist es essentiell, dass
der Zellgehalt der auf rekombinanten Spinnenseidenproteinen basierenden Biotinten
hinreichend hoch ist. In der vorliegenden Arbeit sollte zum ersten Mal der Einfluss von Zellen
Uberhaupt, und auch deren unterschiedliche Konzentrationen, auf die Gelierung,
rheologischen Eigenschaften und Druckbarkeit von Biotinten untersucht werden. Es sollte
gezeigt werden, dass die zuvor optimierte Druckbarkeit von Biomaterialtinten auch auf
Biotinten mit hohem Zellgehalt Ubertragbar ist. AuRerdem sollte durch die Verwendung
verschiedener Varianten des rekombinanten Spinnenseidenproteins ebenfalls eine mdgliche

Interaktion des Integrin-Bindemotivs RGD mit den Zellen untersucht werden.
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Abbildung 13. Ziel der vorliegenden Arbeit war die Entwicklung neuer Biotinten mit hohen
Zelldichten, der Analyse von deren Rheologie und Druckbarkeit sowie die Etablierung neuer
Wirkstofffreisetzungssysteme mit Potential fur die Biofabrikation.

Im zweiten Teil der Arbeit sollten die Moglichkeiten unterschiedlicher Morphologien
rekombinanter Spinnenseidenproteine als Wirkstofftrdger zu fungieren weiter ausgebaut
werden. Hierfur sollte ermdglicht werden, schlecht wasserlosliche Substanzen nicht-kovalent
in Gele einzubringen und daraus wieder freizusetzen. Im Gegensatz zu bereits etablierten
Hydrogelen aus wassrigem System, sollte dafiir ein wassrig-organisches System betrachtet
werden. Mit zukinftigen Anwendungen als injizierbares Wirkstoffdepot sollte die Druckbarkeit
des neuartigen Geles gezeigt werden. AuRerdem sollte die Funktionalitat als Wirkstoffdepot
untersucht werden. Dieses sowie alle zuvor vorgestellten Systeme zur Beladung und
Freisetzung beruhen auf nicht-kovalenten Interaktionen und kénnen dementsprechend nur
bedingt gesteuert werden. Um mehr Kontrolle Uber die Freisetzung von Wirkstoffen zu
erhalten, sollten in einem dritten Teilaspekt im Rahmen dieser Arbeit rekombinante
Spinnenseidenproteine als kovalente, auslosbare Wirkstofftrager etabliert werden. Diese
kénnen direkt Anwendung in zukinftigen Wirkstofffreisetzungssystemen finden. AuRerdem
stellen sie eine Mdglichkeit dar, Wirkstoffe wahrend der Herstellung von Biotinten in diese
einzubringen und zu einem spateren Zeitpunkt freizusetzen. Um die entsprechenden Systeme
zu entwickeln, sollten Wirkstoffe an Partikel und Filme aus rekombinanten
Spinnenseidenproteinen gekoppelt werden und deren Stabilitdt mit anschlieRend ausgeldster

Freisetzung gezeigt werden.

34



Synopsis

3. Synopsis

Die vorliegende Arbeit umfasst vier Publikationen, welche in Abschnitt 5 aufgelistet sind. Ein
Ubersichtsartikel (Teilarbeit 1), der als Erstautorin verfasst wurde, beschaftigt sich mit dem
aktuellen Stand der Gewebeziichtung und der Verwendung von seidenbasierten Materialien
mit Fokus auf der Regeneration von mineralisiertem Gewebe. Des Weiteren beinhaltet diese
Arbeit zwei Daten-Publikationen zum Thema Wirkstofffreisetzungssysteme basierend auf
rekombinanten Spinnenseidenproteinen als Partikel, Filme und Hydrogele (Teilarbeit Il und
Teilarbeit 1V), wovon letztere als Erstautorin verfasst wurde. Ein weiteres Manuskript
(Teilarbeit Il), ebenfalls als Erstautorin verfasst, akzeptiert und zur Veroffentlichung vorbereitet
beschaftigt sich mit Rheologie und 3D-Druck von Hydrogelen und Biotinten aus rekombinanten

Spinnenseidenproteinen.

Nachfolgend werden wichtige von mir erzielte Ergebnisse der einzelnen Teilarbeiten
dargestellt, diskutiert und in Verbindung zueinander gebracht. Die Publikationen und das

Manuskript sowie die jeweiligen Eigenanteile sind in Abschnitt 6 aufgefuhrt.

3.1 Optimierung und Analyse der Druckbarkeit von Hydrogelen aus eADF4(C16)

Hydrogele basierend auf den rekombinanten Spinnenseidenproteinen eADF4(C16) und
eADF4(C16)-RGD zeigen scherverdinnendes und viskoelastisches Verhalten und wurden in
vorangegangenen Publikationen bereits erfolgreich durch Extrusion, mit und ohne

elektromagnetischem Ventil, in einfache Gitterstrukturen gedruckt,18%.182

Zur Optimierung des Druckes von 3% (w/v) Hydrogelen aus eADF4(C16) wurden in Teilarbeit
Il die Einflusse verschiedener Druckparameter auf dessen Qualitat untersucht. Experimentelle
Beobachtungen wéhrend der Datengenerierung zeigten zunéchst, dass durch die
Verwendung von konischen Spitzen, anstelle der zuvor verwendeten zylindrischen Nadeln,
generell ein besseres Druckergebnis erreicht werden konnte. Unabhangig vom Durchmesser
der Spitze kommt es am abrupten Ubergang zwischen Kartusche und Nadel wahrend des
Druckens zur Entwicklung héherer mechanischer Kréfte auf das Material, als wahrend der
graduellen Verengung innerhalb einer konischen Spitze.'8 Damit verbunden ist ein signifikant
hoherer notwendiger Luftdruck, um eine Extrusion des Materials zu erreichen. Fir den Druck
desselben Materials, durch unterschiedliche Geometrien mit gleichem Innendurchmesser der
Spitze, kann so der bendtigte Druck mehr als verdoppelt beziehungsweise halbiert werden
(nicht veroffentlichte Daten). Dies erklart, warum es bei der Verwendung von Stahlnadeln
vermehrt zum Auftreten von Phasenseparation des Hydrogels und allgemein ungleichmafiger
Materialextrusion kommt. Die hohere mechanische Belastung auf das Material fuhrt zu

teilweise irreversibler Zerstérung des nicht chemisch quervernetzten Polymernetzwerkes.
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Im Zusammenhang damit wurde au3erdem der Einfluss der Temperatur auf die rheologischen
Eigenschaften und damit auch auf das Druckergebnis untersucht. Daflr wurden drei fir die
Praxis relevanten Temperaturen verwendet. Die Standardausfihrungen der meisten
kommerziellen Drucker beinhalten keine heiz- oder kihlbaren Druckkopfe. Soweit die
Materialeigenschaften dies zulassen, wird also hauptsachlich bei Raumtemperatur (25°C)
gedruckt. Zusatzlich wurde das Material bei 37°C und 4°C vermessen, um die rheologischen
Eigenschaften wahrend beziehungsweise direkt nach Gelierung oder Lagerung im
Kihlschrank zu betrachten. Es konnte gezeigt werden, dass mit steigenden Temperaturen
auch die von der Scherrate abhangigen Viskositaten, vor allem im niedrigen Bereich, steigen
(Abbildung 14A). Normalerweise verringert sich die Viskositat einer Probe mit Erhdhen der
Temperatur. Im Fall von Materialien welche temperaturabhangig ausharten, zu denen
Hydrogele aus rekombinanten Spinnenseidenproteinen gehéren, kann dieser Effekt allerdings
auch entgegengesetzt sein.>° Ebenfalls zeigten sich steigende FlieBpunkte der Hydrogele bei
Erwarmung (Abbildung 14B). Hohere Viskositaten und Flie3punkte werden normalerweise mit
einem besseren Druckergebnis, vor allem hinsichtlich der Ausbildung des Filaments und
dessen Formtreue, in Verbindung gebracht. Sie fihren allerdings auch zu erhéhtem Druck und
dadurch vermehrten Scherkraften wahrend der Extrusion.>?
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Abbildung 14. Temperaturabhangige Rheologie von 3% (w/v) eADF4(C16)-Hydrogelen.
Messungen wurden bei 4°C, 25°C und 37°C durchgefihrt. A) Viskositaten wurden Uber einen
Anstieg der Scherraten gemessen. B) FlieRpunkte stellen den Ubergang zwischen Speicher- und
Verlustmodul wahrend steigender Belastung (0,01% bis 1000,0%) bei konstanter oszillierender
Scherrate (10,0 Rad/s) dar (**P<0,05). C) Stabilitit der Module wurde auf3erdem wahrend
konstanter Belastung (1,0%) mit steigender oszillierender Frequenz (0,1 bis 100,0 Rad/s) betrachtet.
Nachdruck mit freundlicher Genehmigung des Verlags. Modifiziert nach Lechner, A., et al., Impact
of Cell Loading of Recombinant Spider Silk Based Bioinks on Gelation and Printability.
Macromolecular Bioscience (2022), 22, 2100390. Copyright (2022) John Wiley and Sons.

Bei dem verwendeten Material fiihrten diese rheologischen Anderungen, wie bereits wahrend
Betrachtung der unterschiedlichen Spitzen-Geometrien, zu einer Verminderung der
Druckqualitat. Grundsatzlich lasst sich aus den erhaltenen Daten empfehlen, dass die
Parameter (Spitze und Temperatur) fir die Extrusion von Hydrogelen aus rekombinanten
Spinnenseidenproteinen so gewahlt werden sollten, dass der notwendige Druck moglichst

gering ist. Dies bedeutet, dass durch niedrige Temperaturen und konische Spitzen ein
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optimales Druckergebnis erzielt werden kann. Frequenzabhéngige oszillatorische Messungen
zeigten auRBerdem die Instabilitdt der Speicher- und Verlustmodule bei 37°C gegenuber
stabilen Werten bei 4°C und 25°C auf (Abbildung 14C), weshalb das Drucken bei 37°C in

jedem Fall vermieden werden sollte.

Mithilfe des erlangten Wissens zur Optimierung des Druckes konnte in Teilarbeit || ebenfalls
das Potential von Hydrogelen aus eADF4(C16) bezliglich deren Druckbarkeit und Formtreue
gezeigt werden. Es war moglich, aus 3% (w/v) Hydrogelen die Form einer humanen
Aortenklappe reproduzierbar mit zwei unterschiedlichen Extrusionsdruckern zu erzeugen.
Dazu wurden eine konische Spitze mit einem Innendurchmesser von 200 um (27G) sowie die
Drucker Bioplotter von RegenHU und BioX von Cellink mit manuell justiertem Druck im Bereich
zwischen 400 und 420 mbar verwendet. Die Konstrukte mit einer Dimension von etwa 25 x 25
x 15 mm (Lange x Breite x Hohe) zeigten hohe Formstabilitat, kein Kollabieren der Hohlrdume
im Inneren durch obere Schichten und nahezu identische Form und Gréf3e (Abbildung 15A).
Die Oberflachenstruktur wiesen jedoch optische Unterschiede auf. Wahrend im Ergebnis des
Bioplotters die einzelnen Schichten sichtbar waren, waren die Poren im Inneren der vom BioX
gedruckten Struktur erkennbar. Diese Abweichungen sind aufgetreten, obwohl alle
Verbrauchsmaterialien, wie Kartusche und Spitze, als auch alle Einstellungen, wie
Schichthéhe und genaue Menge und Geometrie der Fillstruktur, identisch waren. Diese
Ergebnisse zeigten zum einen die gute Reproduzierbarkeit des Extrusionsdruckes bestimmter
Formen, allerdings auch den Einfluss von automatisch und separat generierten G-Codes auf

Details innerhalb der jeweiligen gedruckten Konstrukte.

Besonders hervorzuheben ist die Fahigkeit des Materials, Strecken im Bereich von mehreren
Millimetern ohne Probleme in der Luft zu Uberbriicken. Diese Eigenschaft wird beim Drucken
von Strukturen mit iberhangenden Bereichen und Hohlrdumen, welche durch obere Schichten
geschlossen werden missen, wichtig. Der sogenannte Filament Collapse Test wurde 2019
von Ribeiro et al. entwickelt, um diese Fahigkeit anhand eines einzelnen Stranges und
unterschiedlichen Streckenlangen zu evaluieren.*® Dieser wurde ebenfalls mit einem 3% (w/v)
Hydrogel aus eADF4(C16), einer konischen Spitze mit 410 um (22G) Innendurchmesser und
dem Bioplotter von RegenHU durchgefiihrt. Die aus der Literatur®® stammende Saulenstruktur
wurde leicht fir eine einfachere Anwendung am Bioplotter modifiziert und per FDM-
Technologie (Schmelzschichtung) aus PLA (Polymilchséure) gedruckt. Die Dimensionen der
einzelnen S&dulen sowie deren zunehmende Abstande zueinander (1, 2, 4,8 und 16 mm)
blieben erhalten. Fir eine realistische Reprasentation wurde das Ergebnis von 12 dieser Tests
betrachtet (Abbildung 15B). Es konnte deutlich gemacht werden, dass 3% (w/v) eADF4(C16)
Hydrogele durch pneumatischen Extrusionsdruck mit einer konischen Spitze Strecken bis zu
8 mm verlasslich Uberbriicken kdnnen. Abstande von 16 mm konnten ebenfalls erfolgreich

gedruckt werden. Hier kommt es allerdings, vermutlich durch kleinere Inhomogenitaten im
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Material, vermehrt zum AbreiRen des Filaments. Aufl3erdem wurde der Winkel der sich
teilweise durchbiegenden Stréange bestimmt (Teilarbeit I Figure 1D). Dieser sollte fur ein
formtreues Druckergebnis mdglichst gering sein. Der Grad an Verformung wird hauptsachlich
von den rheologischen Eigenschaften des Materials bestimmt. Dies wurde bereits
beispielsweise fur synthetische Hydrogele aus unterschiedlichen Mischungen von Poloxamer
407 und Polyethylen Glykol gezeigt. Auch hier wurde wieder der allgemeine Trend gezeigt,
dass hohere Viskositaten und FlieRpunkte zu einem besseren Druckergebnis flihren.53% Aus
eADF4(C16) gedruckte Hydrogele kénnen sich gut in die publizierten Ergebnisse einreihen.
Mit dem FlieBpunkt bei 150 Pa (siehe Abbildung 14B), zeigte das Hydrogel aus 3% (w/v)
eADF4(C16) gleiche Verformung (zwischen 0.1 und 0.4 rad) wie die Polymermischungen mit

vergleichbaren FlieRpunkten.>®

(A) STL-Modell (B)

v ™\ T , R
RegenHU Cellink ﬁ u /1 m - "1

Bioplotter BioX LI 1 mWmL1 1
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* Uberextrusion ** optimale Extrusion

Abbildung 15. Formtreue von gedruckten Hydrogelen aus 3% (w/v) eADF4(C16). A) Die Form
einer humanen Aortenklappe wurde mit einer 27G konischen Spitze und zwei unterschiedlichen 3D-
Druckern (RegenHUs Bioplotter und Cellinks BioX) identisch gedruckt. B) Die Fahigkeit des
Materials, Strecken in der Luft zu Gberbricken (1, 2, 4, 8, 16 mm), wurde mittels 12-facher
Ausfiihrung des Filament Collapse Testes gezeigt. Hervorgehoben sind je ein Beispiel zu starker
Extrusion, was zu Verformung des Filaments fuhrt (*) und ein Beispiel optimaler Extrusion (**).
Nachdruck mit freundlicher Genehmigung des Verlags. Modifiziert nach Lechner, A., et al., Impact
of Cell Loading of Recombinant Spider Silk Based Bioinks on Gelation and Printability.
Macromolecular Bioscience (2022), 22, 2100390. Copyright (2022) John Wiley and Sons.

Die hier gezeigten Daten machen auf3erdem deutlich, wie wichtig eine exakte Einstellung des
Luftdruckes ist. Wird zu schnell (Abbildung 15B*) oder zu langsam extrudiert, fehlt die optimale
Abstimmung mit der Bewegungsgeschwindigkeit des Druckkopfes, was automatisch zu
Verformungen oder Abrei3en des Stranges flihrt. Diese Erkenntnis fuhrt zur Empfehlung, den
Filament Collapse Test nicht nur zur Evaluation der Druckqualitéat, sondern auch als Werkzeug
zur standardmafigen Einstellung des Luftdruckes vor jedem Druck zu verwenden. Verglichen
mit dem Einstellen des Druckes anhand der senkrechten Extrusion in Luft oder der Ablage auf
einer Oberflache, kénnen durch diesen Test Unstimmigkeiten zwischen Extrusions- und

Bewegungsgeschwindigkeit besser erkannt und korrigiert werden.
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3.2 Rheologie und Druckbarkeit von Biotinten mit erhohter Zelldichte

Funktionale Konstrukte konnen durch die Verarbeitung von azellularen Biomaterialtinten mit
anschlieRender Besiedelung von Zellen generiert werden. Weit relevanter fir die
Biofabrikation ist allerdings der simultane Druck von Zellen und Biomaterial in Biotinten. In
Teilarbeit Il der vorliegenden Arbeit wurden deshalb Biotinten mit hoher Zelldichte erzeugt und
charakterisiert. In vorangegangenen Studien wurde bereits der Einfluss von Zellkulturmedium
auf die Gelierung und Rheologie von Hydrogelen aus den rekombinanten Spinnen-
seidenproteinen eADF4(C16) und dessen Variante eADF4(C16)-RGD mit erhéhter
Zellinteraktion untersucht.'8184 | ogischerweise kénnen Zellen, vor allem wenn sie aktiv mit
der Materialkomponente interagieren, ebenfalls die mechanischen Eigenschaften von
Biotinten beeinflussen. Die Literatur zeigt die Individualitéat verschiedener Material- und Zell-
Kombinationen. Die Ergebnisse reichen von kaum veranderten rheologischen Daten und

Druckverhalten bis hin zu signifikanten Effekten von Zellen auf Biotinten,52:63:18

Fur Hydrogele aus rekombinanten Spinnenseidenproteinen ist bereits bekannt, dass der RGD-
tag sowohl zu schnellerer Gelierung als auch zu steiferen Hydrogelen bei gleicher
Proteinkonzentration fuihrt.182183 Bei der Betrachtung von Biotinten in der vorliegenden Arbeit
wurde aus diesem Grund eine weitere Proteinvariante, eADF4(C16)-RGE, aufgenommen. Der
Austausch des Asparaginsaurerestes (D) mit einem Glutaminsaurerestes (E) im tag ergibt eine
Proteinvariante mit zu eADF4(C16)-RGD vergleichbaren physikochemischen Eigenschaften,
darunter die Nettoladung und Ladungsverteilung, und mit zu eADF4(C16) vergleichbarer
geringer Zellinteraktion.’®* Messungen der Gelierungskinetik zeigten beschleunigte
Ausbildung von Fibrillen und Hydrogelen im Falle der beiden mit tags modifizierten Proteine
eADF4(C16)-RGD und eADF4(C16)-RGE. AuBerdem konnten unterschiedliche Effekte von
Zellen auf die Proteinvarianten gezeigt und erklart werden. Im Falle von eADF4(C16) und
eADF4(C16)-RGE bewirkt die Prasenz von Zellen eine Beschleunigung der zunachst
stattfindenden Ausbildung der Fibrillisationskeime. Eine Stérung des Netzwerkes durch die
Zellen fihrte allerdings ebenfalls zu insgesamt verlangsamten Gelierungen. Dieser Effekt
wurde bei Biotinten aus eADF4(C16)-RGD nicht beobachtet, was vermuten lasst, dass hier
die Zellen durch Interaktion mit dem RGD-tag ihrem destruktivem Effekt entgegenwirken
(Teilarbeit 1l Figure 3A). Fir bessere Vergleichbarkeit der rheologischen Eigenschaften der
Tinten aus den verschiedenen Proteinen wurde fir die im nachsten Teil durchgefuhrten
Messungen die Konzentration der von Grund auf weniger steifen eADF4(C16)-Hydrogele auf
40 mg/ml erhdht, wahrend eADF4(C16)-RGD und eADF4(C16)-RGE mit einer Konzentration
von 30 mg/ml eingesetzt wurden. Alle Proteinvarianten wurden sowohl als azellulare
Hydrogele ohne und mit Zellkulturmedium, als auch als Biotinte mit Zellkulturmedium und
steigenden Mengen an humanen Zellen vermessen. Dafur wurde die aus einem Pankreas-

Adenokarzinom isolierte Zelllinie BxPC-3 verwendet.'®” Es konnte ein Einfluss der Zellen,
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abhéngig von der Proteinvariante, auf die Viskositat und FlieBpunkte gezeigt werden
(Abbildung 16A). Zunéchst bewirkt die Zugabe von Zellkulturmedium vor Gelierung eine
Zunahme der Viskositaten der drei Hydrogele, wodurch zuvor publizierte Ergebnisse flr
eADF4(C16) und eADF4(C16)-RGD bestatigt und mit Daten fir eADF4(C16)-RGE erganzt

werden konnten.184
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Abbildung 16. Rheologie von auf rekombinanten Spinnenseidenproteinen basierenden
Hydrogelen und Biotinten. Hydrogele und Biotinten aus 4% (w/v) eADF4(C16), 3% (w/v)
eADF4(C16)-RGD und 3% (w/v) eADF4(C16)-RGE wurden ohne und mit eingekapselten BxPC-3
Zellen unterschiedlicher Mengen (nur Protein, Protein plus 15% (v/v) Zellkulturmedium, Protein plus
1 Million Zellen/ml, Protein plus 5 Million Zellen/ml, und Protein plus 10 Millionen Zellen/ml in jeweils
15% (v/v) Zellkulturmedium) rheologisch vermessen. A) FlieRpunkte wurden als Ubergang zwischen
Speicher- (G*) und Verlustmodul (G*), gemessen bei konstanter oszillierender Scherrate (10,0
Rad/s) wahrend steigender Belastung (0,01% bis 1000,0%), bestimmt. Viskositat wurde bei einer
Scherrate von 10 s gemessen. B) Stabilitat des Speicher- (G') und Verlustmoduls (G*) wurde bei
konstanter Belastung (0,1%) fur 100 Sekunden gemessen. Erneute Messung nach kurzzeitiger
Erhohung der oszillierenden Scherrate auf bis 100 s (Daten nicht dargestellt) zeigt die Erholung
von G*und G*“. Nachdruck mit freundlicher Genehmigung des Verlags. Modifiziert nach Lechner, A.,
et al., Impact of Cell Loading of Recombinant Spider Silk Based Bioinks on Gelation and Printability.
Macromolecular Bioscience (2022), 22, 2100390. Copyright (2022) John Wiley and Sons.
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Trotz Anpassung der Proteinkonzentration unterschieden sich die reinen Hydrogele weiterhin
deutlich in ihrem FlieBpunkt. Durch eine hohere Konzentration des unmodifizierten
eADF4(C16) konnte der Flie3punkt hier von zuvor 150 Pascal (Abbildung 14B) auf 250 Pascal
erhoht werden. Hydrogele aus den beiden mit tag ausgestatteten Varianten zeigten allerdings
beide einen FlieBpunkt um 450 Pascal (Abbildung 16A). Wahrend der vergleichsweise niedrige
FlieBpunkt des Hydrogels aus eADF4(C16) durch die Zugabe von Zellkulturmedium anstieg,
nahmen die Werte fur die Hydrogele aus beiden tag-Varianten deutlich ab. Im weiteren Verlauf
der verschiedenen Zusammensetzungen der Biotinten mit steigender Zelldichte verhielten sich
die Viskositaten und FlieBpunkte der jeweiligen Proteinvariante im gleichen Trend. Beide
Werte der auf eADF4(C16) basierenden Biotinten fielen mit Zugabe von Zellen deutlich ab,
stiegen allerdings mit steigender Menge an Zellen Uber die urspringlich gemessenen Werte
der azellularen Hydrogele hinaus an. Hier konnte erneut gezeigt werden, dass Zellen zunachst
die Struktur des Hydrogelnetzwerkes stéren. In der vorliegenden Arbeit wurden zum ersten
Mal Biotinten mit Zelldichten tGber 1 Million Zellen/ml hergestellt und charakterisiert. Dass dies
im Fall von eADF4(C16) basierenden Biotinten zu steiferem Material fuhrte, kdnnte durch eine
Interaktion der Zellen untereinander erklart werden. Ebenfalls belegen die Zellen andernfalls
freies Volumen, wodurch sich effektiv die Proteinkonzentration erhdht, was auch zu steiferen
Hydrogelen fluhrt. Dieser Effekt der Zellen wurde fir Biotinten aus eADF4(C16)-RGD und
eADF4(C16)-RGE nicht in gleichem Ausmald beobachtet. Lediglich im Falle der eADF4(C16)-
RGD Biotinte wurde, bereits mit der niedrigsten Zelldichte, ein Anstieg gemessen. Alle
weiteren Viskositaten und FlieBpunkte fur die RGD- und die RGE-Variante des rekombinanten
Spinnenseidenproteins blieben auch mit steigenden Zellmengen im gleichen Bereich. Diese
Ergebnisse deuten darauf hin, dass hier die physikalischen Eigenschaften der Proteine und
Hydrogele alleine stéarkeren Einfluss auf die Rheologie haben, als die eingekapselten Zellen.
Die Netzwerke beider Proteine werden durch die Zellen weder signifikant geschwacht noch
gestarkt (Abbildung 16A). Fir den Prozess des Extrusionsdruckes entscheidend ist die
Fahigkeit der Biotinte, deren rheologische Eigenschaften nach hoher Scherbelastung in der
Verengung der Druckkopfspitze grof3tenteils wiederherzustellen. Fir Biotinten aus
rekombinanten Spinnenseidenproteinen wurde dies mittels Messung der Stabilitt des
Speicher- (G*) und Verlustmoduls (G*) bei konstanter Belastung vor und nach Anlegen einer
hohen Scherrate dargestellt (Abbildung 16B). Die gemessenen Kurven der einzelnen
Materialzusammensetzungen zeigen einen zur Entwicklung der FlieBpunkte vergleichbaren
Trend. Im Fall von eADF4(C16) basierenden Zusammensetzungen konnte die beste
Regeneration der Module fiur die Probe aus reinem Protein und fiir die Probe mit niedrigster
Zelldichte gezeigt werden. Fir Hydrogele und Biotinten aus eADF4(C16)-RGD und
eADF4(C16)-RGE konnte die Wiederherstellung durch Zugabe von Medium alleine und mit

Zellen signifikant verbessert werden. Diese direkte Korrelation zwischen hohen Flie3punkten
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und schlechterer Wiederherstellung der rheologischen Eigenschaften bestatigt die in dieser
Arbeit bereits zuvor gemachte Beobachtung. In Abschnitt 3.1 wurden erhdhte FlieBpunkte
durch steigende Temperatur ebenfalls mit verminderter Qualitdt der Filamentausbildung

wahrend der Extrusion in Verbindung gebracht.

Nach rheologischer Charakterisierung der Hydrogele und Biotinten konnte in Teilarbeit I
zusatzlich die Druckbarkeit der auf eADF4(C16) und eADF4(C16)-RGD basierenden Tinten
gezeigt werden. Dazu wurde wieder der Filament Collapse Test ausgefihrt (Abbildung 17A).
Rheologische Unterschiede konnten durch Anpassung des angelegten Druckes kompensiert
werden. Alle Hydrogele und Biotinten konnten erfolgreich Abstande bis 16 mm uberbrucken.
Die gemessenen Winkel der Filamente waren dabei jeweils im Bereich zwischen 0 und 0.4
rad, wie ebenfalls fir 3% eADF4(C16) unter Abschnitt 3.1 bestimmt. Im Gegensatz dazu war
es nicht mdéglich, homogene Filamente aus eADF4(C16)-RGE basierenden Tinten zu
extrudieren. Hier konnte die Geschwindigkeit der Extrusion nicht mit der
Bewegungsgeschwindigkeit des Druckkopfes synchronisiert werden. Der fir die Extrusion
bendtigte Luftdruck fuhrte hier zu unkontrollierbarer, schneller Ausbildung eines Filaments. Die
maximale Geschwindigkeit des Druckers von 20 mm/s war fiir die Ablage eines homogenen

Stranges nicht ausreichend.

(A) 4% eADF4(C16) 3% eADF4(C16)-RGD 3% eADF4(C16)-RGE
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Zusammensetzung

Abbildung 17. Vergleich der Druckbarkeit von Hydrogelen und Biotinten basierend auf
rekombinanten Spinnenseidenproteinen mit unterschiedlichen Zellbeladungen. A)
Ausfiihrung des Filament Collapse Testes mit verschiedenen Zusammensetzungen aus
eADF4(C16), eADF4(C16)-RGD und eADF4(C16)-RGE ohne und mit BxPC-3 Zellen. Einzelne
Filamentstrange wurden mit einer 22G konischen Spitze Uber mit wachsendem Abstand (1, 2, 4, 8,
16 mm) platzierte Saulen extrudiert. B) Der Luftdruck wurde manuell fir ein optimales Druckergebnis
eingestellt. Nachdruck mit freundlicher Genehmigung des Verlags. Modifiziert nach Lechner, A., et
al., Impact of Cell Loading of Recombinant Spider Silk Based Bioinks on Gelation and Printability.
Macromolecular Bioscience (2022), 22, 2100390. Copyright (2022) John Wiley and Sons.
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Der fur die Durchfihrung des Filament Collapse Testes manuell angepasste Luftdruck zur
Extrusion der verschiedenen Hydrogele und Biotinten wurde im Bereich zwischen 400 mbar
und 1400 mbar variiert. Interessanterweise zeigte sich allerdings das gleiche Muster fir alle
drei Proteine mit unterschiedlichen Zellbeladungen (Abbildung 17B). Hydrogele, welche in der
Anwesenheit von Zellkulturmedium geliert waren, brauchten mehr Druck als reine Hydrogele.
Durch die Zugabe von Zellen sank zunéachst der benétigte Druck, stieg dann mit steigender

Zellmenge in allen drei Fallen deutlich an.

Neben der Druckbarkeit von Biotinten muss der Fokus natirlich auf den Zellen und deren
Uberleben sowie Entwicklung liegen. In Teilarbeit || wurde deshalb ebenfalls gezeigt, dass die
eingekapselten und extrudierten Zellen direkt nach dem Druckprozess sehr hohe Viabilitat
aufweisen. Betrachtungen nach sieben und 14 Tagen zeigten eine Zunahme der Zellzahl und
Viabilitat in Biotinten mit eADF4(C16)-RGD und Abnahmen in den Biotinten mit eADF4(C16)
und eADF4(C16)-RGE (Teilarbeit Il Figure 5 und Figure S2). Diese Ergebnisse bestétigten
erneut den positiven Effekt des mit einem Integrin-Bindepeptid RGD maodifizierten
Spinnenseidenproteins. In Kombination mit der in dieser Arbeit erzielten verlasslichen und
reproduzierbaren Druckbarkeit kbnnen in Zukunft funktionale Konstrukte mit komplexeren

Geometrien durch pneumatischen Extrusionsdruck erzeugt werden.

3.3 Extrusionsdruck von eADF4(C16)-Gelen aus wassrig-organischer Mischphase

Neben der Druckbarkeit von Hydrogelen aus eADF4(C16) wurde diese auch flr in Teilarbeit
IIl neu entwickelten Gele aus wassrig-organischen Mischphasen gezeigt. Inhalt der Publikation
waren Gele basierend auf eADF4(C16) (negativ geladen), eADF4(k16) (positiv geladen) und
eADF4(Q16) (neutral geladen) und deren Charakterisierung. Die neuartige Assemblierung
fand dabei entweder in einer Mischphase aus 66% (v/v) wassrigem Anteil und 33% (v/v)
organischem Anteil (DMSO (Dimethylsulfoxid) oder DMF (Dimethylformamid)) oder nach
Dialyse gegen DMSO in rein organischer Phase statt. Es wurden die Ausbildung der Fibrillen
und Assemblierung in Gele, sowie deren Morphologie und Rheologie betrachtet und mit Gelen
aus rein wassrigem System verglichen (Teilarbeit Il Figure 1 und 2). Teil der vorliegenden
Arbeit war es, die Druckbarkeit der aus eADF4(C16) gebildeten neuen Gele zu zeigen
(Abbildung 18). Wassrig-organische Gele konnten zunachst sowohl mit konischer Spitze, als
auch mit zylindrischer Stahlnadel mittels des Bioplotters von RegenHU in einfache

Gitterstrukturen gedruckt werden.
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(A) (D)

_ Briicke

Abbildung 18. Extrusionsdruck von eADF4(C16) Gelen aus wassrig-organischer Mischphase
und rein organischer Losung. Aus wassrig-DMSO Mischungen konnten Gitterstrukturen sowohl
aus A) konischen Spitzen, sowie aus B) zylindrischen Nadeln gedruckt werden. C) Die aus
konischen Spitzen gedruckte Form einer Tarantula zeigt die Fahigkeit des Materials, Strecken in der
Luft zu Uberbricken (siehe Pfeil). D) In reinem DMSO gebildete Gele konnten ebenfalls in
Gitterstrukturen gedruckt werden. Mafstabsbalken: etwa 10 mm. Nachdruck mit freundlicher
Genehmigung des Verlags. Modifiziert nach Neubauer, J.V., Trossmann, V.T., Jacobi, S., Dobl, A.,
und Scheibel, T., Recombinant Spider Silk Gels Derived From Aqueous-Organic Solvents as Depots
for Drugs. Angewandte Chemie International Edition (2021), 11847-11851. Copyright (2021) John
Wiley and Sons.

Aulerdem konnte ebenfalls, wie bereits fir eADF4(C16)-Hydrogele, der 3D-Druck in
aufwandigere Strukturen gezeigt werden. In diesem Fall wurde dafir die Form einer Tarantula
gewahlt. Diese Struktur weist vergleichbare Dimensionen zur zuvor gedruckten Aortenklappe
(Abschnitt 3.1) auf, besitzt allerdings keine Hohlrdume im Inneren der Struktur. Anhand der
Beine des Tieres konnte hier die Moglichkeit zum Drucken von tberhangenden Bereichen
beziehungsweise zum Ausbilden von Briicken demonstriert werden (Abbildung 18C). Gleiche
Ergebnisse konnten ebenfalls fir eADF4(C16) aus reinem organischem Ldsemittel (DMSO)
erzielt werden. Das Material wurde sowohl in Gitterstrukturen (Abbildung 18D) als auch in die

Form der Tarantula (nicht gezeigt) gedruckt.

3.4 Gele aus wassrig-organischer Mischphase als Wirkstoffdepots

Die unter Abschnitt 3.3 aus Teilarbeit 11l beschriebenen Gele wurden mit der Mdglichkeit zur
Einkapselung und Freisetzung von in Wasser schlecht bis gar nicht I6slichen Wirkstoffen
entwickelt. Die Uberlegenheit eines Geles aus Wasser/DMSO Mischphase konnte in der
vorliegenden Arbeit mit dem klinisch relevanten Wirkstoff 6-Mercaptopurin gezeigt werden. Die
Substanz konnte nicht-kovalent wahrend des Gelierungsprozesses homogen in das Gel
eingeschlossen werden. Im rein wassrigen Hydrogel als Kontrolle kam es zum Ausfall des
Wirkstoffes, wodurch dieser nicht gleichmafig verteilt werden konnte und stellenweise zu
Boden sank. Dieser Unterschied zwischen den beiden verschieden hergestellten Gelen konnte
durch Messung der Freisetzungskurven gezeigt werden (Abbildung 19A). Die homogenere
Verteilung des Wirkstoffes im wassrig-organischen Gel flihrte zu mehr Freisetzung als aus
dem Kontrollgel. Strukturelle Unterschiede der Gele konnten durch Transmissions- und
Rasterelektronenmikrospie festgestellt werden. Auffallig hier war vor allem eine starke

44



Synopsis

Verflechtung der einzelnen Fibrillen in Anwesenheit von DMSO (Teilarbeit Il Figure 2). Im
Vergleich zum Hydrogel, welches die typische Porenstruktur aufwies (Abbildung 19B) zeigte
das gefriergetrocknete wassrig-organische Gel eine von Fibrillen gepragte Struktur (Abbildung
19C).
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Abbildung 19. Kumulative Freisetzung von 6-Mercaptopurin aus wassrig organischem
eADF4(C16)-Gel (blau) und rein wassrigem eADF4(C16)-Hydrogel (grin). A) Der in DMSO
geloste Wirkstoff wurde vor Gelierung zu den Gelen gemischt. Zur Freisetzung wurden die Gele flr
definierte Zeitintervalle in 1:1 Mischungen aus Wasser:DMSO inkubiert und die Menge an Wirkstoff
durch UV-spektroskopische Messungen quantifiziert. Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen
eines B) eADF4(C16)- Hydrogels und eines C) Mischgels aus eADF4(C16) aus wassrig-organischer
Phase. MaRstabsbalken: 20 pm. Nachdruck mit freundlicher Genehmigung des Verlags. Modifiziert
nach Neubauer, J.V., Trossmann, V.T., Jacobi, S., D6bl, A., und Scheibel, T., Recombinant Spider
Silk Gels Derived From Aqueous-Organic Solvents as Depots for Drugs. Angewandte Chemie
International Edition (2021), 11847-11851. Copyright (2021) John Wiley and Sons.

Diese neu entwickelten Gele versprechen, durch ihre Kombination aus Druckbarkeit und der
Moglichkeit zum Einkapseln von wasserunldslichen Substanzen, Anwendungen in der
Biofabrikation als Biomaterialtinte oder in der Medizin als injizierbares Wirkstoffdepot. DMSO
ist eine durch die FDA (U.S. Food and Drug Administration) zugelassene aktive
pharmazeutische Substanz, die unter anderem bereits Anwendung als Co-Ldsemittel, zur
Erhohung der transdermalen Penetration von Wirkstoffen und zur Kryokonservierung findet.8
Fur spezifische Anwendungen kdnnen zuklnftig die Interaktionen zwischen Wirkstoff und
Material weiter angepasst werden. Im auf elektrostatischen Interaktionen beruhenden System
wéare die Verwendung von Spinnenseidenproteinen mit unterschiedlichen Nettoladungen
denkbar. Fiur mehr Kontrolle Uber die Freisetzung bendtigt es allerdings ein kovalentes
Wirkstoffsystem (siehe Abschnitt 3.5).
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3.5 Etablierung kovalenter Wirkstofffreisetzungssysteme mit potentieller
Anwendung in der Biofabrikation

Im letzten Teil der vorliegenden Arbeit wurden die Mdoglichkeiten fir Materialien aus
rekombinanten Spinnenseidenproteinen als Wirkstofftrager erweitert. Dafr wurden in
Teilarbeit IV zwei Systeme zur kovalenten Bindung und dadurch kontrollierten Freisetzung von
Substanzen an genetisch und chemisch modifizierte Spinnenseidenproteine etabliert. Zum
einen wurden die Varianten ntag®®*-eADF4(C16) und ntag®*-eADF4(k16) verwendet, welche
beide einen Cystein-Rest und damit eine Sulfhydrylgruppe in der Sequenz enthalten. An diese
funktionale Gruppe konnte im reduzierten Zustand die Modellsubstanz ,Ellman-Reagenz®
(DTNB, 5,5'-Dithiobis-2-nitrobenzoesaure), beziehungsweise jeweils ein halbes Molekil
davon (TNB, 2-Nitro-5-Thiobenzoesaure), Uber Disulfidbriicken gebunden werden. Durch
anschlieende Zugabe des Reduktionsmittels Glutathion (GSH) konnte TNB- (2-nitro-5-
Thiobenzoat) freigesetzt werden, welches anschlielRend im neutralen und basischen Milieu
zum Dianion deprotoniert. Fir das pH-sensitive System wurden die Carboxylgruppen des
rekombinanten Spinnenseidenproteins eADF4(C16) durch Reaktion mit Hydrazin mit
Hydrazon-Linkern ausgestattet. An diesen konnte in der vorliegenden Arbeit der
Modellwirkstoff ,Ehrlichs Reagenz® (DMAB, p-Dimethylaminobenzaldehyd) iber dessen
Aldehydgruppe reversibel kovalent gebunden werden. Senkung des pH-Wertes fiihrte zur

Freisetzung der Substanz (Teilarbeit IV Scheme 1).

Zur Etablierung der Systeme wurden zunachst Partikel und Filme aus rekombinanten
Spinnenseidenproteinen gewahlt. Die Effizienz der Kopplungen wurde jeweils sowohl fiir beide
Morphologien als auch fiir die Proteine im ungefalteten Zustand in Lésung mit anschlieRender
Prozessierung ermittelt. Im Falle des redox-sensitiven Systems konnte die theoretisch
maximale Menge von einem Molekll Modellwirkstoff pro einem Proteinmolekil am besten
durch Kopplung in Lésung angenahert werden (0,717 + 0,028 Mol/Mol ntag®*-eADF4(C16)
und 0,693 + 0,033 Mol/Mol ntag®*-eADF4(k16). Fur das pH-sensitive System tragt
eADF4(C16) theoretisch 17 Carboxylgruppen zur Modifikation mit Hydrazon-Linkern und
Kopplung des Modellwirkstoffes. In der vorliegenden Arbeit konnte im besten Fall durch
Kopplung an bereits geféllte Partikel eine Menge von 2,026 + 0,051 Mol/Mol eADF4(C16)
erreicht werden. Obwohl verglichen mit dem redox-sensitiven System mehr Molekile des
Modellwirkstoffes gebunden werden konnten, besteht in diesem System die Option zur
Optimierung der Funktionalisierung und Wirkstoffbindung, um die absolute Menge an
Wirkstoffbeladung zu erhdéhen. Zur Kontrolle der spezifischen Kopplung wurde jeweils auch
nicht mit Hydrazin funktionalisiertes Protein in den unterschiedlichen Morphologien zur
Kopplung angesetzt. Hier konnte gezeigt werden, dass es weder an Protein in Lésung (0,077 +
0,014 Mol/Mol eADF4(C16)) noch an Partikeln (0,067 £ 0,019 Mol/Mol eADF4(C16)) zu

46



Synopsis

signifikanter unspezifischer Bindung/Assoziation kommt. Auffallig war die deutlich héhere
unspezifische Bindung an Filmen (0,367 + 0,049 Mol/Mol eADF4(C16)), verglichen mit der
Menge gemessen nach Reaktion mit aus Hydrazin funktionalisiertem Protein bestehenden
Filmen (1,482 + 0,115 Mol/Mol eADF4(C16)).

Fur das redox-sensitive System konnte in Teilarbeit IV die vollstandige Freisetzung des
Modellwirkstoffes von Partikeln und Filmen durch geeignete Bedingungen (5 mM GSH)
innerhalb von Minuten bis wenigen Stunden gezeigt werden. Zusatzlich zu dieser
intrazellularen Konzentration des Reduktionsmittels wurden die extrazellulare Konzentration
(5 M) und nicht-reduzierende Bedingungen (0 M) getestet. Wéhrend es unter extrazellularen
Bedingungen zu einer geringen Freisetzung kam, war die Bindung in Abwesenheit des
Reduktionsmittels fir den gemessenen Zeitraum stabil. Die Freisetzung konnte in beiden
Fallen fUr beide Proteinvarianten und Morphologien durch spéatere Zugabe von Glutathion

ausgelost werden (Teilarbeit IV Figure 2).

Im Gegensatz zur zlgigen Freisetzung im redox-sensitiven System konnte fur das pH-
sensitive System in der vorliegenden Arbeit eine langer anhaltende Freisetzung des
Modellwirkstoffes DMAB gezeigt werden (Abbildung 20). Bei dem hier verwendeten statischen
System zur Messung der Freisetzung wird das Material flr bestimmte Zeitspannen in jeweils
neuen Puffern inkubiert. Dabei stellt sich jedes Mal ein Gleichgewicht zwischen am Material
gebundener Substanz und freier Substanz im Uberstand ein. Durch die gewahlten
Zeitabschnitte und das Verhaltnis zwischen Material und Puffervolumen kdnnen
dementsprechend die Geschwindigkeit der Freisetzung beziehungsweise der Kurvenverlauf
beeinflusst werden. Um diesen Einfluss mdglichst gering zu halten, wurde zunéachst der
Zeitrahmen der Gleichgewichtseinstellung ohne Austausch des Puffers betrachtet. Fir das
gewahlte System dauerte die Freisetzung von Filmen in den ersten acht Stunden an und stieg
danach nicht weiter. Von Partikeln wurde innerhalb von 24 Stunden stetig mehr Modellwirkstoff
in den Puffer freigesetzt (Abbildung 20A). Um mdglichst ein dynamisches System zu
simulieren, wurden fir die anschlieenden Messungen der Freisetzung gemeinsame Intervalle
von vier Stunden gewdahlt. Wie bereits flr nicht-kovalente Wirkstofffreisetzungssysteme
gezeigt, konnte auch hier die Geschwindigkeit der Freisetzung durch den gewahlten Puffer
beeinflusst werden. Mit sinkendem pH-Wert kam es zur schnelleren Freisetzung. Beim
niedrigsten pH-Wert (pH 4) kam es zur hochsten Freisetzung wahrend der gesamten
Messung. Obwohl nach 48 Stunden lediglich 50 % der urspringlich gebundenen Menge an
Substanz im Uberstand quantifiziert wurde, erreichte die Kurve hier die Sattigung.
AnschlieRende Bestimmung des am Trager zuriickbleibenden Wirkstoffes (1% der zu beginnt
gekoppelten Menge) bestétigte die vollstandige Freisetzung (Teilarbeit IV Table S1). Der
teilweise Verlust des Wirkstoffes ist in diesem Fall auf Verlust von Partikeln wahrend der

Durchfihrung des Experimentes zurlickzufihren. Durch das kovalente System konnte in
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dieser Arbeit zum ersten Mal eine stabile, anhaltende Wirkstoffbindung an eADF4(C16)
gezeigt werden. Unter physiologischen Bedingungen bei pH 7,4 kam es innerhalb von 36
Stunden zu keiner Freisetzung des Modellwirkstoffes. Die Stabilitét konnte durch Auslésen der
Freisetzung durch Austausch des Puffers (von pH 7,4 zu pH 4) zu diesem spéaten Zeitpunkt
bestatigt werden (Abbildung 20B). Auch von Filmen konnte vergleichbar pH-abhangig der
Modellwirkstoff freigesetzt werden. Im Gegensatz zur Betrachtung der Partikel erreichte hier
die Kurve nach 48 Stunden noch nicht die Sattigung. Nach Beenden der Messung konnte noch
10% gebundene Substanz am Trager aus rekombinanter Spinnenseide nachgewiesen werden
(Teilarbeit IV Table S1). Die zwar geringe, jedoch stetige Freisetzung vom Kontrollfilm aus
nicht mit Hydrazin funktionalisiertem Protein, bestatigte den zuvor angesprochenen Anteil an
nicht spezifisch gebundenem Modelwirkstoff (Abbildung 20C).
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Abbildung 20. pH-sensitive Freisetzung des Modellwirkstoffes DMAB (p-Dimethylamino-
benzaldehyd) nach kovalenter Bindung an Partikel und Filme aus eADF4(C16). A) Die Dauer
der Gleichgewichtseinstellung zwischen gebundenem und freigesetztem DMAB wurde im gewahlten
System (1 mg Partikel in 1 ml Freisetzungspuffer) Uber 24 Stunden gemessen. Freisetzung von B)
Partikeln und C) Filmen bei unterschiedlichen pH-Werten (pH 7,4, pH 6, pH 5 und pH 4) wurde Uber
48 Stunden gemessen. Proben, welche zuvor bei pH 7,4 inkubiert waren, wurden nach 36 Stunden
und zu den darauffolgenden Zeitpunkten in pH 4 inkubiert (durch Pfeile gekennzeichnet). Nachdruck
mit freundlicher Genehmigung des Verlags. Modifiziert nach Herold, H., D&bl, A., Wohlrab, S.,
Humenik, M., und Scheibel T., Designed Spider Silk-Based Drug Carrier for Redox- or pH-Triggered
Drug Release, Biomacromolecules (2020) 21 (12), 4904-4912. Copyright (2021) American Chemical
Society.

Beide mit Modellwirkstoffen charakterisierte und etablierte Systeme (redox- und pH-sensitiv)
konnten in der vorliegenden Arbeit anschlieBend auf zytostatisch aktive, fiir die Krebstherapie
relevante Wirkstoffe Ubertragen werden. Dafir wurde 6-Mercaptopurin Uber dessen
Sulfhydrylgruppe durch Disulfidbriicken reversible an Partikel aus ntag®*-eADF4(k16) und
Doxorubicin Uber dessen Ketogruppe an Partikel aus mit Hydrazin funktionalisiertem
eADF4(C16) gebunden. In beiden Fallen konnte die Funktionalitdt der Systeme, also die
Stabilitdt der Bindungen bei physiologischen Bedingungen mit kontrollierter Auslésung der
Freisetzung durch Pufferwechsel, bestéatigt werden (Abbildung 21). Fir diese Experimente
wurden beide Kopplungen an bereits geféllten Partikeln vorgenommen, was die

vergleichsweise geringe Freisetzung von 6-Mercaptopurin aus ntag®*-eADF4(k16)-Partikeln
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erklart. Die Menge an gekoppeltem Wirkstoff konnte durch Optimierung, wie zuvor fur die

Modellsubstanz gezeigt, durch Reaktion in Losung erhéht werden.

(A)

0,05

0,00

kumulative Freisetzung [mol/mol]

0,15 1

.
———A— %

4

\/

0

—

0

5

10 15 20 25 30
Zeit [min]

(8)

1,2

0,8

0,4

0,0

kumulative Freisetzung [mol/mol]

s 4

v

y
v

.oo'

Zeit [h]

"0 12 24 36 48 60 72

—8a—5mMGSH —a— 5uM GSH

—9— 0 M GSH o— Kontrolle Y pH74. —e

Kontrolle

Abbildung 21. Kontrollierte Freisetzung von zytostatischen Wirkstoffen aus Partikeln aus
rekombinanten Spinnenseidenproteinen. A) 6-Mercaptopurin wurde kovalent und redox-sensitiv
an ntag®s-eADF4(k16)-Partikel gekoppelt und durch Reduktion freigesetzt. B) Doxorubicin wurde
kovalent und pH- sensitiv an Partikel aus mit Hydrazin-funktionalisiertem eADF4(C16) gekoppelt und
durch Erniedrigung des pH-Wertes freigesetzt. Pufferwechsel von physiologischen zu freisetzenden
Bedingungen zeigen die Funktionalitat der Systeme (durch Pfeile gekennzeichnet). Nachdruck mit
freundlicher Genehmigung des Verlags. Modifiziert nach Herold, H., Dobl, A., Wohlrab, S., Humenik,
M., und Scheibel T., Designed Spider Silk-Based Drug Carrier for Redox- or pH-Triggered Drug
Release, Biomacromolecules (2020) 21 (12), 4904-4912. Copyright (2021) American Chemical
Society.

In Teilarbeit IV wurde au3erdem die Anwendbarkeit der an rekombinanter Spinnenseide neu
etablierten Systeme in Kontakt mit Zellen gezeigt. Fir die aus eADF4(C16) bestehenden
Partikel musste daflir zunachst ausreichende Interaktion mit den Zellen sichergestellt werden.
Fir eADF4(k16)-Partikel wurde bereits eine aufgrund der positiven Ladung ausreichende
Zellaufnahme publiziert.’> Um dies ebenfalls fur Partikel aus dem negativ geladenem
eADF4(C16) zu erreichen, wurden diese in der vorliegenden Arbeit mit der Variante
eADF4(C16)-RGD beschichtet. Diese Methode wurde zuvor bereits verwendet, um Partikel
mit Schichten aus unterschiedlich geladenen Proteinen fur Wirkstoffsysteme zu generieren.*®!
Die Aufnahme dieser so hergestellten Partikel in humane Zellen (HeLa Zelllinie) konnte durch
zusatzliche dauerhafte Fluoreszenzmarkierung tiber einen NHS-Ester (N-Hydroxysuccinimid-
Ester) mit Fluorescein gezeigt werden. Nach 24 Stunden gemeinsamer Inkubation mit
anschlieBender Fixierung und Fluoreszenzmarkierung der Zellen konnten Partikel sowohl
aufRerhalb als auch innerhalb der Zellen hachgewiesen werden (Abbildung 22A). Um das pH-
sensitive Wirkstoffsystem zu testen, wurden Partikel aus eADF4(C16) zur Detektion
permanent mit dem roten Fluoreszenzfarbstoff Rhodamin markiert (NHS-Ester). Uber den
zuvor am Protein angebrachten Hydrazon-Linker wurde auf3erdem das griin fluoreszierende
Molekul 6-Carboxyfluorescein als Modelwirkstoff reversibel gekoppelt. Nach Beschichtung der
Partikel mit eADF4(C16)-RGD wurden diese zusammen mit HelLa Zellen inkubiert und in

Echtzeit mittels Fluoreszenzmikroskopie detektiert (Abbildung 22B). Zuné&chst ergab sich fir
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die Partikel aufgrund der Uberlagerung beider Farbstoffe ein gelbes Fluoreszenzsignal. Nach
16 Stunden in Kultur konnte gezeigt werden, dass sich das Signal der in Zellen
aufgenommenen Partikel deutlich hin zu roter Farbung &ndert. Dies zeigte die Freisetzung des
grun fluoreszierenden Modellwirkstoffes innerhalb der Zellen. Partikel, die nicht aufgenommen
wurden, behielten ihre urspringliche Farbung, womit die Stabilitdt der pH-sensitiven Bindung
aulBerhalb der Zellen gezeigt werden konnte. In einem parallelen Experiment mit redox-
sensitiven Partikeln konnte deren Funktionalitdt ebenfalls gezeigt werden (Teilarbeit IV
Figure 4).

(A)

Abbildung 22. Intrazellulare pH-sensitive Freisetzung von 6-Carboxyfluorescein nach
Aufnahme von Partikeln in HeLa Zellen. A) Durch Beschichtung von eADF4(C16)-Partikeln mit
eADF4(C16)-RGD wurde deren Zellaufnahme induziert (rot: Aktinfilamente der Zellen, mit
Phalloidin-Rhodamine gefarbt; blau: Zellkerne, mit DAPI gefarbt; grin, eADF4(C16)-Partikel, mit
NHS-Fluorescein gefarbt). B) Freisetzung von Uber den Hydrazon-Linker gekoppeltem 6-
Carboxyfluorescein (grin) aus mit NHS-Rhodamine dauerhaft markierten (rot) eADF4(C16)-
Partikeln nach Aufnahme in HelLa Zellen Uber 16 Stunden. Gekennzeichnet ist jeweils ein Beispiel
fur intrazellulare (durchgezogene Linie) und extrazellulare (unterbrochene Linie) Partikel.
Mafstabsbalken: 25 pm. Nachdruck mit freundlicher Genehmigung des Verlags. Modifiziert nach
Herold, H., Débl, A., Wohlrab, S., Humenik, M., und Scheibel T., Designed Spider Silk-Based Drug
Carrier for Redox- or pH-Triggered Drug Release, Biomacromolecules (2020) 21 (12), 4904-4912.
Copyright (2021) American Chemical Society.

Die in Teilarbeit IV etablierten kovalenten Wirkstoffsysteme bilden die Grundlage fur eine
Vielzahl an Anwendungen. Speziell das pH-sensitive System, welches sich durch lange
Stabilitat der Bindung und langsamer, anhaltender Freisetzung auszeichnet, stellt einen Vorteil
gegenlber nicht-kovalenten Systemen dar. Filme aus entsprechend funktionalisiertem
rekombinanten Spinnenseidenprotein kénnten als Beschichtungen, beispielsweise von
Medizinprodukten, Anwendung finden. Partikel kdnnten zusatzlich durch genetische
Modifikation an eADF4(C16) mit Liganden zum gezielten Transport in bestimmte
Gewebe/Zellen ausgestattet werden und so zum Beispiel in der Chemotherapie eingesetzt
werden. Neben der Anwendung als Wirkstoffsysteme in der therapeutischen Medizin ergeben
sich auch Mdglichkeiten fir den Einsatz in der regenerativen Forschung. Wirkstoffe und
Signalmolekule konnten mittels Filmen oder Partikel wéhrend der Biofabrikation zur
Unterstiitzung und Steuerung von zellularen Prozessen eingebracht werden. Im Fall von
Biotinten koénnten beispielsweise nicht nur Zellen, sondern auch beladene Partikel in
Hydrogele aus rekombinanten Spinnenseidenproteinen eingebracht werden. AufRerdem

konnten die Wirkstoffe direkt an das Protein, welches das Hydrogel bildet, gekoppelt werden.
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Abstract: Hard tissues, e.g., bone, are mechanically stiff and, most typically, mineralized. To design
scaffolds for hard tissue regeneration, mechanical, physico-chemical and biological cues must align
with those found in the natural tissue. Combining these aspects poses challenges for material and
construct design. Silk-based materials are promising for bone tissue regeneration as they fulfill several
of such necessary requirements, and they are non-toxic and biodegradable. They can be processed into
a variety of morphologies such as hydrogels, particles and fibers and can be mineralized. Therefore,
silk-based materials are versatile candidates for biomedical applications in the field of hard tissue
engineering. This review summarizes silk-based approaches for mineralized tissue replacements, and
how to find the balance between sufficient material stiffness upon mineralization and cell survival
upon attachment as well as nutrient supply.

Keywords: silk fibroin; silk spidroin; biomineralization; composite materials; bone; teeth; carti-
lage; tendon

1. Introduction

The development of hard tissue in the human body is a process of mineral forma-
tion by cellular metabolism, named biomineralization, yielding support structures of the
skeleton and neighboring tissues such as tendon and cartilage or functional tissues such
as teeth [1]. There are several different mineralization pathways, but they are not yet
fully explored [2]. Generally, mineral formation in tissues needs to be highly controlled to
prevent local over-mineralization, which could be pathogenic [2]. The high process control
of biomineralization is provided by tissue-specific cells and biopolymers such as proteins,
which are templating and nucleating mineral formation [3]. Therefore, biogenic crystals
often exhibit a different morphology than their geogenic counterpart [4].

Tissue-specific cells are taking a crucial role in biomineralization as they trigger min-
eral nucleation and growth upon secretion of so-called non-collagenous proteins [2,5].
The main proteinous material (90 wt.%) of hard tissues is collagen type I as flexible
filler in this composite material, while the non-collagenous proteins cover the remain-
ing 10 wt.% [2]. Collagen is not mineralized on its own, but collagen fibrils can interact
with non-collagenous proteins, which induce mineralization from saturated media at the
gap regions of the stacked triple-helical collagen fibrils [2,5]. The phosphorylated, non-
collagenous proteins of the so-called SIBLING family (Small Integrin-Binding Ligand,
N-Linked Glycoprotein) include bone sialoprotein and osteopontin in bone-related tissues,
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whereas in teeth dentin and cementum, dentin matrix protein 1 and dentin phosphoryn
are present. These proteins provide two functions, as on the one hand, they can bind at
specific locations to the structural collagen scaffold and on the other hand, they can bind
ions due to their, in most cases, highly charged nature with repetitive motifs of glutamic or
aspartic acid residues [5]. This local charge density allows to accumulate mineral ions and,
thereby, to initiate crystal nucleation, when the ion density reaches a critical concentration,
which then triggers the further mineralization processes in mineralized tissues, such as
bone, teeth, cartilage and tendon [5].

Further, mineralization is driven by tissue-related osteoblasts (in bone and tendon),
odontoblasts (in teeth) and chondrocytes (in cartilage) upon the accumulation of ions from
the surrounding environment in mostly separated membrane vesicles [6]. With ongoing
mineralization, the extracellular matrix around these cells densifies, and nutrients and
oxygen are increasingly provided only passively by diffusion until easy nutrient supply is
finally prevented. In the case of bone and neighboring tissue, osteoblasts differentiate into
osteocytes [1]. Osteoclasts, on the other hand, are constantly remodeling fully mineralized
tissue to guarantee healthy and reconstructed bone [7].

For traditional and engineering approaches to reconstruct hard tissues, natural pro-
cesses have to be understood. Further, as bone represents the most abundant fully mineral-
ized tissue, a majority of tissue engineering approaches focus on respective reconstructive
solutions. Bone defects such as fractures easily occur, for example due to critical non-
physiologically high loads. Shortly after fracture, inflammatory responses are initiated at
the defect site, followed by a cell-induced regeneration cascade for initial callus formation,
which is then remodeled to form new bone. With progressing age, bones become increas-
ingly brittle due to changes in the cellular metabolism of osteoblast cells, which is indicated
by 1040 times lower strain rates until breakage. One possible reason might be remodeling
cycles, which affect the mineral phase and allow more micro-cracking, finally leading to
bone failure [8]. Once fractured, bone defects can be detected by X-raying of the defect site.
New techniques such as ultrasonography for detecting bone fractures are more sensitive
than classical radiographs, which are typically used to trace fractures of long bones. Sono-
graphic methods provide the advantage of no radiation exposure, lower cost and wider
availability in non-hospitals. A study among German general practitioners showed that
most articulated sono-methods are inferior to classical X-ray [9]. In clinical procedures, the
defect site is often bridged and stabilized with bone platelets or screws to stabilize material
in place during the regeneration process [10]. In order to further support bone healing or
large defects with bone loss, hard tissue engineering methods are increasingly used. In
contrast to the self-regenerating ability of bone tissue, other mineralized tissues rely more
on artificial replacement than supportive healing.

In the following, approaches for hard tissue engineering, with the focus on bone, and
some examples including teeth, cartilage and tendon, based on silk scaffolds are discussed
in detail.

2. Tissue Engineering Approaches

Defined in 1993, tissue engineering is the combination of principles of engineering
and life sciences with the goal of developing biological substitutes that are able to restore,
maintain or improve biological tissue function or a whole organ [11,12]. While one part of
this interdisciplinary field deals with the generation of 3D models for the development of
therapies, its main potential lies in regenerative medicine. With the goal of replacing tissues
and organs damaged by trauma, disease or age, the ever-extending field of TERM (tissue
engineering and regenerative medicine) includes basic and advanced cell and stem cell bi-
ology, scaffold material research and various fabrication and processing techniques [13,14].
The classical TERM approach to overcome drawbacks of autografts or allografts consists of
scaffold-based top-down strategies (Figure 1). Such engineered tissues are typically created
by manufacturing biodegradable polymeric scaffolds on which cells are seeded. During
cultivation, and in some cases stimulated by perfusion, growth factors or mechanical
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cues, cells dynamically remodel and replace the scaffold through degradation and new
extracellular matrix (ECM) deposition [15]. Traditionally, three-dimensional scaffolds are
manufactured by employing techniques such as freeze-drying, leaching of particles or salt,
chemical or gas foaming and thermally induced phase separation [16-19]. While these
processes allow partial control over the scaffold properties, there are severe restrictions to
generate precise micro-architectures, including pore size, geometry and connectivity.

tissue equivalent

.p - =7,

tissue equivalent

|

Figure 1. Schematic illustration of engineering approaches to fabricate tissue. In top-down strategies,
a scaffold is produced, followed by cell seeding and/or addition of factors for cellular stimulation.
This technique is called tissue engineering. Bottom-up approaches use cells and raw materials
simultaneously to build larger constructs, which are then maturated. This technique is called
biofabrication.

With the rise of additive manufacturing, more techniques are available to create
scaffolds for tissue engineering, overcoming previous restrictions. With an emphasis on the
regeneration of bone tissue, four major layer-by-layer methods have been reviewed recently
by Madrid et al. [20]. A variety of natural and synthetic polymers, as well as ceramics and
bioceramics and even metals can be processed using stereolithography (SLA), selective laser
sintering (SLS), fused deposition modeling (FDM) and three-dimensional printing (3DP).
These techniques generally allow for more accurate scaffolds with better resolution. The
specific processes, including laser and heat treatment, nevertheless tremendously restrict
the choice of material [20]. Since additive manufacturing is based on computer-aided-
design, structures that are more sophisticated can be created, including patient-specific
scaffolds with the help of computer tomography. While these top-down approaches allow
for good reproduction of the macroscopic structures of desired tissues and organs, the
complexity, micro-arrangement and heterogeneity of natural tissues, including different cell
types and materials, is far beyond what is found in such artificial acellular scaffolds [15,21].

To overcome this limitation, a multitude of bottom-up approaches has been developed
in recent years. In contrast to traditional top-down approaches, where first the scaffold is
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produced, followed by seeding with cells, in bottom-up approaches, cells are used from the
very beginning in combination with materials to build up tissue constructs step-by-step
(i.e., bottom-up) (Figure 1). Biocompatible materials in various morphologies, like particles,
one-dimensional fibers, two-dimensional films and three-dimensional hydrogels, have been
used, alongside cells, as building blocks to generate assemblies at the nano- or micro-scale.
Further self- or directed-assembly leads to engineered macroscopic three-dimensional tissue
constructs. A comprehensive review examining these advanced bottom-up approaches has
recently been published by Gaspar et al. [21,22].

Benefits of these strategies include the involvement of cells in the development of
the tissue right from the beginning, as well as the possibility to generate constructs made
from different types of assemblies, leading to various cell types and materials organized
hierarchically within the resulting construct. Different assemblies can be divided into two
main categories, mostly scaffold-free cell-rich and cell-biomaterial assemblies. Adhesive
surfaces, possibly in combination with functionalized and/or non-adhesive surfaces, are
used to generate monolayer cell sheets by cultivation and subsequent detachment of the
grown layer. Stacking, rolling and folding of these monolayer sheets is the basis to create
combined three-dimensional assemblies, including multicellular and pre-vascularized
constructs [23,24]. By using cellular spheroids, often made of mesenchymal stem cells, as
scaffold-free building blocks, processes like cell-cell and cell-ECM interactions, differen-
tiation and fusion are recapitulated [25,26]. In addition, genetic or chemical engineering
of the cell surface allows control over cellular behavior and assembly into higher-order
structures [27,28]. Inclusion of biological materials is a crucial part of bottom-up tissue
engineering strategies, such as the addition of biocompatible layers within cellular sheets,
functionalized with nucleic acids, viruses, enzymes and structural proteins, as well as pep-
tides and polymers. To increase structural assembly within cellular spheroids or hydrogels,
fibers and particles can be incorporated. These materials can add structural support and
guidance, promote and/or control the assembly of building blocks and stimulate cellular
behavior in general [21,29,30]. For example, a silk fibroin derived hydrogel was used as a
scaffold for articular cartilage tissue engineering, and integrated poly(lactid-co-glycolid)
nanoparticles were used to simultaneously deliver two growth factors, resulting in benefi-
cial effects on proliferation and differentiation of dental pulp stem cells [31]. On the way
to tissue or organ replacement, such multicellular and multimaterial assemblies are used
to generate vascularized multicomponent constructs or spatially organized multiblock
hydrogels [21].

In the context of advanced bottom-up tissue engineering approaches, a new field
called biofabrication has been reviewed recently by Groll et al. [32]. Biofabrication mainly,
but not solely, uses additive manufacturing techniques to process bottom-up building
blocks into hierarchically structured cell-biomaterial constructs. Biofabrication describes
the automated generation of biologically functional constructs through bioprinting, mean-
ing the direct spatial arrangement of cells, materials and/or factors, and through the
automated assembly of cell-containing building blocks, so-called bioassembly. In both
cases, in vitro maturation and or fusion of the products is a crucial step before obtaining a
tissue equivalent for implantation or pharmaceutical screening [32]. Relevant technologies
within biofabrication have been recently reviewed by Moroni et al. [33]. With the possibility
of simultaneous deposition of cells and material in an additive manufacturing process,
bioplotting, ink-jet bioprinting and valve-jet bioprinting are major biofabrication tools for
bottom-up tissue engineering and regenerative medicine. Formulations of materials, cells
and biological molecules, so-called bioinks, are processed using these technologies. Bioplot-
ting, also called robotic dispensing or extrusion bioprinting, dispenses continuous filaments
of hydrogel materials or bioinks through a nozzle (piston-, screw-, or pneumatic-driven).
Droplets are ejected over a nozzle head, controlled either by piezo- and thermal-actuators
(ink-jet) or by solenoid micro-valves (valve-jet) [32,33].

All approaches, whether they include manufacturing a scaffold followed by cell-
seeding or bioprinting/bioassembly, have strict requirements on the used material. Phys-
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ical and mechanical properties need to be suitable for processing using the respective
technology on the one hand and ensure cellular survival and proliferation on the other.
The material also plays an important role in guiding specific cellular development and
maturation, for example, by surface functionalization, the inclusion of biological molecules
or the tuning of degradation behavior. With the goal of implantation of constructs, bio-
compatibility, meaning the performance of intended purpose without evoking an immune
response, is absolutely required and can be enhanced e.g., upon introduction of nanopar-
ticles [34-36]. Due to their inherent biological and chemical similarities to native tissue,
natural polymers, natural polymer-based composites and bioceramics are of great interest
for tissue engineering applications. Due to the high load-bearing requirement, hard tissue
engineering approaches so far mainly focus on top-down strategies using porous scaffolds
for cell seeding [37,38].

3. Hard Tissue Engineering
3.1. State of the Art

After diagnosis of a bone defect, the respective site is commonly deprived from ex-
tensive movement as both bone sides need to reconnect during regeneration in a correct
manner, otherwise malfunction might be the result of improper healing. The origin of the
cells, which are taking part in bone repair, were found to influence the healing progress.
The cells present in bone encompass, for example, stem cells during bone healing or
endothelial cells building vasculature, but also pre-osteoblasts, which differentiate into
osteocytes during bone formation and maturation as described above. Osteoclasts are
undertaking the function of degradation, which is a continuously ongoing process to
maintain healthy bone and allow for expansion of the skeleton during the development
of children [39]. When artificially delivered into bone defects, neural crest-derived frontal
bone and mesoderm-derived parietal bone cells from newborn rats were found to exhibit
both similar bone regeneration ability, although the mesodermal cells showed a potentially
higher bone regeneration efficiency in vitro [40]. MC3T3 E1 pre-osteoblast cells were posed
in hydroxyapatite microcracks similar to bone fractures and found to underlie initial apop-
tosis at a region of 200 nm around the cracks [41]. Besides fixation, flexoelectricity, meaning
the ability to generate electricity under pressure, was found crucial for bone healing [41].
Exposed to strain such as physical activity during bone healing, bone regeneration was
increased, and so rehabilitation measures actively contributed to tissue regeneration [42].
With near-infrared fluorescent probes [43], bone repair could be imaged concerningin vitro
differentiation of human mesenchymal stem cells into osteoblasts. A cyclic peptide coupled
with a fluorophore was used to bind to «531 integrin as an osteoblast-specific marker.
A second probe was coupled with the drug pamidronate to a fluorescent gold nanoclus-
ter, where the drug bound specifically to hydroxyapatite and allowed for monitoring
osteogenesis [43].

Loss of bone material due to cancer or other pathogenic relations such as osteoporosis
is often not recovered spontaneously and needs tissue replacement. Autologous bone
grafts are still considered as the gold standard transplant due to facilitated integration at
the defect site. As concerns about donor availability, healing and disease transmission arise,
artificial bone substitutes become increasingly attractive to overcome these obstacles [39].
Therefore, titanium implants are state of the art as they are biologically inert materials,
which offer high load transmission. Unfortunately, these foreign body materials are rarely
fully integrated into the surrounding tissue and might become loose; therefore, surgical
rearrangement might be necessary. One major reason for this issue is a bacterial infection,
especially concerning dental implants with extensive biofilm formation [34]. To improve in-
tegration, for example titanium alloy (Ti6Al4V) implants with TiO, nanotubes were coated
with silk fibroin, which was found to enhance osteoconductive and osteogenic properties
in case of bone implant performance [44]. Bone, cell and implant interaction was found to
be enhanced for MG63 bone cells and human mesenchymal stem cells, which is beneficial
for implant applicability. Biomimetic minerals for hard tissue engineering, which enhance
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osseointegration, can rely on biosimilars such as calcium sulfate or phosphate ceramics as
synthetic and hydroxyapatite as a naturally occurring form of bone mineral [39]. Building
scaffolds out of these materials can be realized upon melting and fusing individual ceramic
particles using laser sintering at temperatures above 1000 °C [45-47]. Utilizing this rapid
prototyping technique, also polymeric carrier materials can be fused at lower temperatures
(about 70-200 °C) whilst molding and binding ceramic particles into bionanocomposites
and simultaneously removing the binder [48,49]. With such polymeric binders, 3D extru-
sion and additional sintering of the composite materials is possible, yielding solely the
remaining solid ceramic structures (Figure 2) [50,51].

Figure 2. Scaffolds containing 50 wt.% hydroxyapatite nanoparticles suspended in poly(vinyl
alcohol) as matrix material. (A) CAD design of a layered scaffold showing porous structures in
the cylinder. Extrusion printed scaffolds after drying and thermal curing in side-view (B(i)) with
higher magnification of a channel pore (B(ii)), and in top view (C(i)) with higher magnification of a
channel (C(ii)), showing individual hydroxyapatite particle agglomerates (C(iii),C(iv)). Reprinted
and adopted with permission from ref. [50]. Copyright 2015 Elsevier.

Further, injectable calcium phosphate cements including ceramics and a curing agent
were invented by Brown and Cho in the 1980ies to fill dental cavities in the first place [52].
As state of the art, synthetic polymeric materials are widely used as matrix materials in
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B) physico-chemical
binding sites
for cells (e.g. RGD motif)
and growth factors

hard tissue engineering, however, they often cannot complement features of biomaterials
such as non-toxic degradation products and bioactive surfaces for cell adhesion [53].

3.2. Design Criteria and Challenges

It is important that various design criteria and factors have to be taken into account in
tissue engineering approaches to fulfill the requirements of a successful tissue engineering
construct (Figure 3). In the case of hard tissues, besides biological and physico-chemical
cues, also the appropriate mechanics play an important role. In the following, these
aspects are discussed in more detail and illuminated why they can be challenging during
scaffold preparation.

A) biological

cell colonization

with (pre-)osteoblasts
or stem cells

and differentiation

to osteoblasts or -cytes

C) mechanical
mineralization

of hydroxyapatite by
cell-induced mineralization
or incubation in
mineralization media

Figure 3. Illustration of biological, mechanical and physico-chemical factors of scaffold materials relevant for hard tissue

engineering. (A) Media, growth factors, etc. are needed for tissue-specific cell colonization and differentiation on artificial

scaffolds. (B) Materials/scaffolds have to provide binding sites for cells, factors and minerals. (C) Biomineralization is

necessary to gain composite materials with adopted mechanical properties (such as stiffness, etc.).

Concerning the mechanical design, it has to be taken into account that mature bone
has compressive strengths in the order of up to 20 GPa [54], whereas they are far lower
for immature bone, as the mineralization process is still ongoing [55,56]. However, not
only high strength but also flexibility must be provided. Therefore, mostly brittle materials
are not suitable for bone regeneration applications, as the risk of failure is high [8]. It
can be challenging to combine high load-bearing materials with high flexibility, but these
mechanical requirements can be fulfilled in biomaterial matrices applying reinforcing
filler materials such as ceramic particles into composite materials. To gain homogenous
mineralization, it is important that filler and matrix material interact well with each other to
avoid phase separation, which is an additional criterion. Practical hints can be found when
taking a closer look at the natural blueprint: Bone is a composite material [57] with collagen
fibrils (20-30 wt.%) and ceramic particles made of hydroxyapatite (60-70 wt.%) [2]. Besides
composite materials, biomineralization of protein precursor materials can be triggered
in vitro upon immersion in mineralization agents forming calcium phosphate species.
These can for example be single aqueous salt solutions, which are subsequently applied to
the materials [58-60]. More complex mineralization is provided by Simulated Body Fluid, a
model solution at pH 7.4, which was designed to simulate mineralization processes found
during bone formation. Its ion composition and concentration are proximately close to
human blood plasma [61].

Tailoring mechanical properties upon controlled mineralization is highly intercon-
nected with the scaffold’s biological function and vice versa. During mineralization of
tissue, cells play an important role as they secrete non-collagenous proteins with highly lo-
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cated charge [2]. Especially SIBLING proteins [5] are to be mentioned among others, as they
coordinate nucleation, growth and inhibition phase during mineral formation as they accu-
mulate ions from the surrounding intestinal fluids [62]. Further, hydroxyapatite precursor
phases can be accumulated in cell membrane-bound vesicles and released at mineralization
sites [6]. As a result, tissue-specific cell colonization is an additional design cue to mimic
natural tissue in engineered constructs. Its respective challenge is posed not only by cell
adhesion to the surface or in the construct but also to trigger osteoblast lineage in osteoblast
precursor cells or stem cells. Biomineralization and osteogenic differentiation were found to
be highly dependent on matrix stiffness [63]. 2D surfaces of different controllable substrate
stiffness showed the best results for medium stiffness (50-100 kPa), as mineralization was
completed after three weeks. Osteoblast differentiation was directly related to the formed
mineral layer and only indirectly regulated by matrix stiffness [63]. The release of ions
from the material, which is sensed by cells, can also lead to differentiation responses. One
example for such materials is 4555 Bioglass embedded in silk fibroin/gelatine scaffolds [64].
The bioglass composition comprises SiO,, CaO, Na,O and P,Os, and the ion release profile
triggers osteogenic cell differentiation [65]. For this functionalization, it is important to
control the osmotic balance of the media for cell survival.

Moreover, not only mechanical but also physico-chemical properties of the scaffold
can lead to desired cell differentiation. The design of such cues can be related to binding
sites for cells, growth factors or minerals. Besides cell-specific binding motifs [66], the
integrin binding peptide motif arginyl glycyl aspartic acid (RGD) [67] is universally applied.
The incorporation of this motif can be a challenge when it is not intrinsically provided
by the biomaterial. This can be solved upon genetic engineering of proteins used in the
material or chemical coupling of the motif to the material [68]. Related to the natural
tissue, growth factors such as the most important one, the Transforming Growth Factor
beta (TGF-beta), as well as bone morphogenetic proteins are agreed to have a beneficial
impact on the success of hard tissue engineering scaffolds [69]. The factors can be delivered
via the construct and trigger stem cells towards osteo-differentiation [70]. As a challenge,
their concentration must be maintained [69] at levels confirmed to be active (nM) during
cell cultivation by specific binding, otherwise, scaffolds become depleted fast by diffusion.
Binding sites for ions were discussed above to be provided by non-collagenous proteins
with located charges. Mimics of these proteins can be designed and incorporated into
the scaffold. However, the preparation of hybrid proteins from silk and non-collagenous
proteins can be challenging to gain functional mineral binding sites [71,72].

Taking all these complex requirements into regard, scaffolds must comply not only
with mechanical but also physico-chemical and biological demands to build a successful
hard tissue engineering construct. One crucial role plays the material choice. The named
requirements can be met, for example, with synthetic or natural materials [14]. However,
synthetic materials pose the risk of toxic degradation products during tissue regeneration,
and their biocompatibility is limited [73]. Naturally derived materials avoid these obstacles.
Further, they naturally can provide biological and/or mineral binding sites. However,
disease transmission from donor animal sources and material heterogeneity must be
avoided. Collagen and gelatin are common materials due to their native occurrence in
bone and the presence of biomineralization nucleation sites. Moreover, bone takes a long
time to develop, and the collagen will often degrade before it can be remodeled. Among
artificial natural biomaterials, silk appears to be an attractive material, as it provides non-
toxicity and biodegradability. Further, silk proteins can be produced biotechnologically,
modified and processed into a variety of morphologies [73]. The upcoming sections will
shed light on how silk materials can be used, for example, as matrix materials for bone
tissue engineering.
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4. Silk
4.1. Naturally Derived Silk

Silks are a class of protein fibers spun by arthropods such as fleas, mites, spiders and
silkworms, amongst others. They are based on fibrous proteins containing highly repetitive
amino acid sequences stored in the animal as liquid and transformed into fibers once shear
stress is applied during spinning [74].

Fibers produced by the silkworm Bombyx mori consist of two silk fibroins (SF) and
glue-like (non-silk) proteins named sericins. The fibroin heavy chain consists of a highly
repetitive (12 times) glycine and alanine-rich region and two hydrophilic N- and C-terminal
domains. The fibroin light chain is an arginine- and lysine-rich non-repetitive protein [75].
Upon secretion, both fibroins and a third small glycoprotein, p25, assemble into twin
filaments that represent the inner part of the core-shell structure typical for B. mori silk.
Sericins coat and stick these fibroin filaments together. The structure is completed by an
additional coating with various proteins for the protection of the cocoon [76].

The most commonly studied spider silk is dragline silk made of proteins secreted
from the major ampullate gland, and it consists of multiple proteins, called spidroins. The
overall layout and amino acid composition of these major ampullate spidroins (MaSps) are
similar to the architecture of the fibroin heavy chain. The primary structure (i.e., amino
acid composition) of the core domains, however, is quite different. One spidroin filament is
coated with a thin shell containing other silk proteins, lipids and glycoproteins constituting
a core-shell-structure [77]. While most silk fibers have a high toughness compared to man-
made fibers, spider silk outperforms the others concerning its mechanical properties [75].

Natural spider silk fibers, mostly from female adult Nephila spiders, have been used
as suture threads or processed into scaffolds for neuron guidance, skin repair and bladder
reconstruction [78]. While most spiders exhibit cannibalistic behavior, silkworms can
easily be farmed to harvest their silk in large quantities [79]. Consequently, silk from the
domesticated silkworm B. mori has been extensively characterized and is the main silk
material used in biomedical applications, for example, as sutures and in tissue engineering
and regenerative medicine approaches [38]. To extract fibroin from the harvested cocoons, a
thermochemical treatment is applied, called degumming. This step is particularly important
since it also removes the sericin component from the fibroin fibers, which has been shown
to be problematic by causing immune reactions [80].

4.2. Bioengineered Silk

Advanced tissue engineering approaches cannot only take the physical properties of
the fabricated scaffold into account. Apart from biocompatibility, the degradation rate of
specific scaffolds is highly important. In the best case, the degradation should be identical
to the rate at which new tissue is formed by the cells. When working with B. mori silk fibroin
materials, the degradation behavior can be tuned by the choice of fabrication strategy, for
example, the use of different solvents during processing, or by the incorporation of enzyme-
sensitive peptides or degradation-promoting supplements [81]. To mimic the complexity
of natural tissue, engineering approaches are destined to use multiple materials, fabricated
in various morphology, together with cells and biologicals to carry out specific functions.
Genetic engineering is further used to extend the availability and functionality of different
silks for tissue engineering applications. Nagano et al. added a poly(glutamic acid) domain
to the repetitive amino acid sequence of B. mori fibroin to incorporate calcium-binding sites
for mineralization [82]. In another study, Saotome et al. improved revascularization by
introducing the vascular endothelial growth factor and the RGD-cell adhesion motif into
the silk fibroin heavy chain of transgenic B. mori silkworms [83].

The majority of recombinant spider silk proteins for biomedical applications is pro-
duced in the heterologous expression system Escherichia coli. Therefore, the natural silk
sequence is determined first and then engineered to be produced in the host organism.
After transformation and production, protein purification yields recombinant spider silk
proteins [78]. Most recombinant sequences are based on proteins of the major ampullate
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silks from either Nephila clavipes or Araneus diadematus spiders [84]. For example, a chimeric
protein was genetically engineered containing a consensus sequence from N. clavipes’
dragline silk fused to the carboxyl-terminal domain of the dentin matrix protein 1 [85]. In
another work, Gomes et al. created a fusion protein by combining a consensus sequence
from N. clavipes” dragline silk with the complete sequence of bone sialoprotein for im-
proved cell attachment and deposition of calcium phosphate [71]. Cellular adhesion and
proliferation were enhanced on materials made of an A. diadematus derived recombinant
spider silk protein fused with the cell adhesion motif RGD [68]. Alternatively, mineral- and
collagen-binding motifs were introduced to this protein for materials applications at the
tendon-bone interface [72].

4.3. Silk-Based Morphologies

Naturally derived or bioengineered silk proteins can be processed into various mor-
phologies. B. mori fibroin films are obtained by dissolving the proteins in aqueous lithium
bromide solutions and dialysis against water, followed by film casting. To obtain insoluble
films, they can be treated with a mixture of water and methanol [86,87]. Similarly, recombi-
nant spider silk proteins are processed into films by dissolving them in the organic solvent
hexafluoroisopropanol (HFIP), followed by casting and post-treatment with isopropanol or
methanol [88,89].

To imitate the natural fibrous ECM more closely for tissue engineering applications,
non-woven mats containing fibroin or spider silk fibers have been produced using elec-
trospinning. The technique constantly evolved to gain more control over the process and
outcome. Traditionally, B. mori fibroin is dissolved in organic solvents like HFIP, hexaflu-
oroacetone (HFA) or formic acid and spun by applying voltages between 2 kV to 30 kV.
Non-woven mats containing fibers with diameters in the low nanometer range up to one
micrometer were generated with this set-up [90,91]. In a recent work by Keirouz et al. [92],
composite fibers were spun using nozzle-free electrospinning. DeSimone et al. [93] de-
veloped an all aqueous electrospinning process for recombinant spider silk proteins. The
elimination of harsh processing conditions led to the conformational stability of biological
components throughout spinning and posttreatment, promising the inclusion of sen-
sitive biological components for tissue engineering applications [93]. Upon blending
poly(caprolactone) (PCL) with poly(glycerol sebacate) and silk fibroin, also the hydrophilic-
ity of the non-woven mats could be increased, which is beneficial for tissue engineering
applications [94].

Nano- and microparticles are used in tissue engineering within three-dimensional scaf-
folds, e.g., to introduce biologically or chemically active factors in constructs or to increase
the mechanical stability. Silk particles can be produced by salting-out with potassium
phosphate. Tuning protein concentration and mixing intensity, particles in the size range
between 150 nm and 10 pm can be fabricated [95,96]. Fibroin particles with a diameter
of around 6 pm can also be produced by chopping and wet-milling B. mori fibers, while
even smaller particles, down to 200 nm, were produced using ethanol precipitation and
freezing [97,98]. Through well-suited loading and release properties for various substances,
silk particles can be applied as drug carriers. For example, a human recombinant bone
morphogenic protein has been successfully encapsulated in silk fibroin particles allow-
ing sustained delivery thereof in bone tissue engineering approaches [69]. Furthermore,
the recombinant nature of spider silk proteins allowed genetic modification for covalent,
triggerable substance delivery systems [99].

For top-down tissue engineering approaches, porous three-dimensional structures
offer adherence points and mechanical stability for cells, and pores facilitate nutrient,
oxygen and waste transport. Foaming of silk fibroin solutions with varying nitrous oxide
pressure and protein concentration led to scaffolds with pore sizes in the range between
100 and 400 pm [100]. Pore sizes below 100 um were generated by increasing the protein
concentration from 5 wt.% up to 12 wt.%, followed by freeze-drying and immersion in
methanol [101]. Recombinant spider silk proteins have been processed into scaffolds with
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pores sizes of around 100 pm by dissolving the protein in HFIP and using different sized
salt crystals as porogens [102].

Hydrogels are hydrophilic polymer networks, physically or chemically cross-linked,
that can absorb water up to thousands of times their dry weight [103]. Recombinant spider
silk proteins form hydrogels through chain entanglement, which can be printed using
dispense plotting at room temperature while supporting encapsulated cells [104]. Due to
unfavorable physical properties, like low viscosity, hydrogels made of B. mori silk fibroin
are less suitable for bioprinting applications without additives. Here, strategies to blend the
material with other (bio)polymers to enhance printability have been applied. For example,
Chameettachal et al. successfully bioprinted fibroin-gelatin-blends using dispense plotting
at room temperature [105].

5. Silk-Based Hard Tissue Engineering

The following chapter summarizes recent approaches in silk-based hard tissue engi-
neering, and in Table 1, various examples are listed. Upon providing multiple examples
for hard tissue engineering approaches based on silk, the adaptability and compatibility of
silk materials are shown.

Table 1. Overview of silk-based hard tissue engineering approaches.

. . . Filler Morphology/Fabrication Biocompatibility Target
Mineralization Silk Source Materials/Additives Technique Cell Types Study Tissue
non- Bombyx mori silk . . human dermal -
mineralized fibroin [106] glycerol, PEG 2D film casting fibroblasts in vitro bone
. in vitro and
_ Bombyx mori silk _ 3D porous m}c}:e?;? iﬁg{ziﬁm in vivo in rat bone
fibroin [107] scaffold /lyophilization cglls calvarial bone
model
Bombyx mori silk bamﬁr l?l . 3D hydrogels/3D mouse lung L
B fibroin [108] nanocetiu. 0se; rintin fibroblasts in vitro bone
torom photo-crosslinker P 8
.. 3D scaffold with . in vitro and tendon-
Bombyx mori silk . . rabbit bone marrow . . .
- fibroin [109] collagen I aligned or knitted stem colls in vivo in rotator to-bone
fibers/lyophilization cuff rabbit model  transition
biomineralized recombinant - 2D film castin: mouse in vitro :(e:l;io(;ne_
spider silk [72] & pre-osteoblasts o
transition
Cup le-nnzus' salei 2.5D fibers/naturally
- spider silk - harvested - - bone
fibers [110]
_pre Bombyx mori silk . . 3D porous . rabbit . -
mineralized fibroin 1111 alumina nanoparticles tfold /Ivophilizati adipose-derived in vitro bone
materials ibroin [111] scaffold/lyophilization stem cells
Bon?by x mort silk srap hene gxide, 3D porous rat bone marrow .
- fibroin, soy B-tricalcium . in vitro bone
protein [112] phosphate scaffold /lyophilization stem cells
bone marrow stem
Bombyx mori silk graphene oxide, 3D porous Cells/ ‘humap . bone, vas-
- fibroin [113] nano-hydroxyapatite scaffold/lyophilization umbilical vein in vitro culature
1orot Y yap yophitzatt endothelial cells
o (HUVECs)
Bombyz mori silk doped B-tricalcium 3D porous human ostec_)blasts, o bone,
- fibroin [114] phosphate, scaffold /lyophilization human articular invitro cartilage
crosslinker y chondrocytes
. stem cells from
_ Bombyx mori silk _ 3D porous sponges/salt human exfoliated in vitro teoth

fibroin [115]

leaching

deciduous teeth

5.1. Bone Tissue Engineering

Among the recent approaches in hard tissue engineering for various tissue types
(bone, tendon, cartilage), three types of scaffold materials are used. On the one hand,
there are studies based on non-mineralized scaffolds, which were examined concerning
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their biocompatibility and properties for bone repair without pre-mineralization. Others
were mineralized upon incubation with cells or mineralization agents. In the third set-
up, inorganic components such as bioceramics or minerals were directly added to the
fabrication process to yield composite scaffolds. The following section is describing these
three types in more detail, as well as the morphology of the underlying silk scaffolds.

5.1.1. Non-Mineralized Scaffolds

Scaffolds can be fabricated in different dimensions, from 1D fibers, to 2D films to 3D
printed scaffolds. Different processing methods have been used to influence the mechanical
properties of the silk scaffolds to be more bone-like and to adopt its performance in cell
culture. Silk fibroin films as 2D structures were blended with glycerol and poly(ethylene
glycol) (PEG) to improve ductility and porosity, beneficial for cell adhesion. Different
film properties were obtained upon adjusting the casting temperature. For example, the
ultimate tensile strength was increased when films were cast at 60 °C in comparison to
4 °C, indicating higher crystallinity in the films. Moreover, pore sizes decreased in the
same manner when film casting was conducted at elevated temperatures. Further, double
blends with PEG and glycerol showed the best results, as both additives might interact,
yielding stable constructs [106].

Hard tissue repair has high demands regarding the form of the construct, as defect
sites are individual and often complex and, therefore, 3D structures such as foams, sponges,
injectable or printable hydrogels are of most interest. Silk scaffolds with no chemical
crosslinker were fabricated using a solvent exchange method. Silk fibroin as well as
spider silk proteins were dissolved in formic acid or HFIP and blended with sodium
chloride crystals as porogens to control pore sizes between 200-300 um. The obtained
structures showed high content of (3-sheet structures resulting in stable constructs [116].
3D spongy silk/sericin scaffolds were fabricated using freeze-drying in order to investigate
the influence of sericin addition to the material. Structural, biological and immunological
properties were investigated with different weight ratios of sericin (0—4.7 wt.%). Further,
scaffolds were chemically crosslinked using glutaraldehyde vapor. Structural transition
towards (3-sheets was induced upon immersion in ethanol. These highly porous structures
with more than 90% porosity showed a decrease in pore size in the presence of increasing
amounts of sericin. Similar trends were observed for mechanical properties, which were
significantly higher upon increasing sericin content. As a result, cell culture studies with
human osteoblast MG63 cells revealed no enhanced cytotoxic effect of the sericin present in
the scaffolds. Further, macrophage adhesion was not highly pronounced, and inflammatory
marker genes were not upregulated with increasing sericin content [117]. Another scaffold
was fabricated using lyophilization to investigate the effect of pre-seeding of human
adipose-derived mesenchymal stem cells for bone regeneration in vitro and in vivo [107].
Harsh crosslinking agents could be avoided, and constructs were solely post-treated
in ethanol. In cell studies, cytocompatibility was confirmed, and a mineralized matrix
formation was found after two weeks as a sign of osteogenic differentiation [107]. Rat
calvaria models served to evaluate the in vivo performance of cell-seeded scaffolds in
comparison to that of non-seeded silk scaffolds. Micro-CT showed no significant impact
on the amount of regenerated bone after 12 weeks [107]. However, looking deeper into the
composition of the newly formed tissue, new bone with a higher amount of collagen and
vasculature was formed in pre-seeded scaffolds [107].

When using hydrogels for hard tissue engineering, mechanical properties must be
investigated and adapted. Different crosslinking methods were used in the following
three approaches: Long et al. [118] mixed silk fibroin and elastin to assemble hybrid
hydrogels using a physical heat crosslinking method for higher 3-sheet content in the
silk material and chemical crosslinking with glutaraldehyde between silk and elastin. In
this case, silk was used due to its easy processing into different morphologies and elastin
to add biochemical cues to the material. Hydrogels exhibited 4-70 kPa in compressive
modulus and shear compressive moduli up to 40 kPa. A proliferation assay using L929
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lung fibroblasts showed no negative effects of the chemical crosslinking. Wu et al. [119]
also combined two crosslinking methods for silk fibroin hydrogels, but in this case, ethanol
for physical and y-ray for chemical crosslinking of the solutions were applied. Crosslinking
through irradiation occurred with the assumed mechanism of radical formation as a result
of high energy transfer to silk fibroin molecules. Such treated hydrogels could cover
several orders of magnitude in elastic moduli from the Pa range up to hard hydrogels in
the MPa range upon different irradiation times (Figure 4). Reflecting the possible variation
of mechanical properties, irradiation did also alter pore structure, resulting in denser
gels with smaller pores upon increasing crosslinking. Interestingly, biodegradation in the
presence of protease XIV was not influenced upon irradiation but upon ethanol physical
crosslinking, as the latter is related to silk crystallinity. Cell toxicity of rat bone marrow
mesenchymal stem cells was studied using supernatants from scaffolds, as irradiation
might cause toxic radicals in solution, but no significant changes compared to the control
group were observed.
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Figure 4. (A) Photographs of Bombyx mori silk fibroin hydrogels with a controlled degree of crosslinking using y-radiation
(yellow) and ethanol treatment (blue) to cover six orders of magnitude of material stiffness. Crosslinking mechanism upon
(B) y-radiation, triggering radical water splitting and the evolution of free radicals, leading to combinational events between
polymer chains and (C) ethanol treatment, inducing hydrogen bonding and intermolecular interaction. Reprinted and
adopted with permission from ref. [119]. Copyright 2020 American Chemical Society.

Laomeephol et al. [120] used a phospholipid (1,2-dimyristoyl-sn-glycero-3-phospho-
(1'-rac-glycerol) sodium salt) as a gelling additive to accelerate hydrogel formation of silk
fibroin solutions. Changing the concentration of the lipid resulted in different gelation rates,
and, thereby, gelation could be controlled. The mechanism is based on the amphiphilic
nature of the lipid, which forms electrostatic and hydrophobic interactions with silk fibroin.
Cytocompatibility was confirmed using ISO 109931:2009 cell tests and cell lines such as
1929 lung fibroblast and NIH/3T3 fibroblasts [120]. While proliferation was found in the
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gels using these cell lines, cancer-derived cells such as SaOS-2 did not proliferate after
21 days and stayed in round shape. In this case, the described constructs seemed to be
rather unfavorable substrates while showing inhibition of growth of cancer-derived cell
lines [120].

To use silk hydrogels in 3D printing applications, one blend was examined using silk
fibroin and alginate [121]. Since bioinks further contain cells for 3D printing applications,
they must be cytocompatible and printable to enable cell survival and, in the best case,
proliferation. As shear forces are acting on the material during printing, cells have to be
protected from damaging shear stress. In this study, 1 wt.% sodium alginate with 2 wt.%
silk fibroin underwent rapid gelation upon addition of calcium chloride, which crosslinks
alginate [121]. The addition of 1 wt.% rather than 0.5 wt.% alginate resulted in higher
strand fidelity during printing. Encapsulated osteosarcoma cells were loaded into the
hydrogel blends and manually printed from syringes, which represents a first printability
evaluation of a material. Extruded strands were cultured, and cell viability was evaluated
in live/dead staining after print-induced shearing. Besides few dead cells in one sample,
cells survived the process. Cell viability was confirmed using the metabolic PrestoBlue
assay. However, it was found that at higher amounts of silk fibroin, less signal could be
detected, although viable cells were found. This led to the assumption that the dye, but also
nutrients and waste products can only hardly travel through the construct upon increasing
silk fibroin content.

For the adjustment of mechanical properties and printability, filler materials such
as nanocellulose can be added to silk fibroin hydrogels [108]. Bacterial nanocellulose
was added, yielding composite hydrogels for 3D printing. Photo-crosslinking using
tris(bipyridine)ruthenium(II) chloride as crosslinker generated scaffolds, which differed
in their characteristics depending on the morphology of the nanocellulose used either as
a solution, fibers or whiskers. Structural information was related to 3-sheet content and
silk fibroin nanocellulose interaction, which is defined by inter-domain distance in the silk
fibroin determined using small-angle neutron scattering techniques. Scanning electron
microscopy images (SEM) showed that cellulose as an additive influenced pore sizes, yield-
ing especially dense structures in the presence of whiskers. Best rheological, tensile and
compression behavior was found in the presence of fiber fillers. Printability evaluated by
strand-width after printing was similarly high for fiber and whisker additives. However,
as a small drawback, these two morphologies were not reported to be cell friendly whilst
causing cytotoxicity upon oxidative stress or inflammatory response. Culturing L929 lung
fibroblasts on hydrogels, all blends showed proliferation and high viability tested after 1, 3
and 5 days.

In another approach, tyrosinase-crosslinked silk fibroin/gelatine hydrogel blends
were cell loaded and 3D printed to gain functional constructs [122]. Silk was functionalized
with gelatine and calcium chloride for sustained release of calcium ions from the scaffold,
similar to the extracellular release of calcium by osteoclasts during bone modeling (Figure 5).
Several aims were followed in this study: First, the material was optimized for 3D printing
concerning long-term stability for cell culture, and, therefore, rheological properties were
adjusted. It was found that at low shear rates, blend hydrogels showed shear thickening
behavior, presumably related to crystallization or entanglement between both components.
At higher shear rates, a sudden transition to shear thinning behavior was assumed as a
result of compound release. Further, the addition of calcium chloride increased the viscosity
in such hydrogel blends up to 100-fold due to faster gelation times and ionic interactions
with silk fibroin. Second, the osteogenic profile of the constructs was investigated upon
release of calcium ions. Ion release was found for 3 weeks, but the release was not complete
at that time point.
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Figure 5. (A) CAD sketch of a Bombyx mori silk fibroin/gelatine construct and (B) its 3D dispense
plotted result. (C) Release profile of calcium ions from Bombyx mori silk fibroin/gelatine hydrogels,
loaded with calcium chloride. (D) Light microscopy images of unloaded (i-iii) and loaded (iv—vi)
silk/gelatine hydrogels with human mesenchymal stem cells post-printing (i,iv), after 14 (ii,v) and
21 days (iii,vi). Unloaded scaffolds showed cells present in both the construct and in pores, whereas,
in the loaded construct, cells remained in the strands. SF = silk fibroin, G = gelatine. Reprinted and
adopted with permission from ref. [122]. Copyright 2019 American Chemical Society.

Third, the signaling pathway, which regulates osteogenic differentiation in human
bone marrow derived progenitor cells, was analyzed with regard to the influence of
calcium ions. The gene expression profile of parts of the canonical Wnt pathway with
specific expression of 3-catenin, BMP2 and BMP4 was investigated, and their concentration
was highest on day 21. It can be therefore assumed that BMP plays an important role in
osteogenic differentiation of human bone marrow derived progenitor cells.

The recombinant spider silk protein eADF4(C16), which is based on the consensus
sequence of one component of the A. diadematus dragline silk [123], was found to form
hydrogels in a controlled manner forming a physical fibrillar network [124,125], enabling
its processing via 3D printing for tissue engineering [126]. Further, this recombinant spider
silk protein could be modified to comprise the well-known RGD cell-binding motif [126].
Modifications of the processing technique, such as creating blends [127,128], incorporation
of silica particles [129] or the release of biologicals from hydrogels [130], were investigated
and successfully yielded stable gels.

Silk fibroin hybrid materials with two different silk morphologies were studied, for
example, by Ding et al. [131] 3-sheet rich silk fibroin nanofibers were encapsulated in
an amorphous silk matrix. Upon electric field exposition of 50 V for 30 min, nanofibers
traveled through the amorphous matrix and aligned. Scaffolds were crosslinked using
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horseradish peroxidase and yielded anisotropic scaffolds with up to 120 kPa in stiffness. In
in vitro studies, bone marrow mesenchymal stem cells showed osteogenic behavior, and
an ectopic in vivo bone model was used to investigate osteogenic properties in rate femurs.
Between week 8 to 12, newly formed bone was found in the case of the stiffest hydrogel
samples, whereas the aligned fiber structure also led to alignment in the new tissue. The
fabrication method with two silk fibroin morphologies and electric field alignment was then
used by the same group to fabricate gradient hydrogels [132]. In further detail, horseradish
crosslinking times and resulting gradient mechanical properties were investigated. The
distribution of p-sheet rich silk fibroin nanofibers in the scaffolds also led not only to
changed material stiffness but also to gradient pore structures resembling that of native
tissue. In cell culture studies, the construct’s properties translated into tissue-specific
differentiation of bone marrow mesenchymal stem cells, whereas the soft part induced
chondro-related genes, gradually triggering bone formation towards the stiffer end of the
scaffold, which was also confirmed in in vivo studies.

In another double silk approach, Liu et al. [133] used silk fibroin solutions, which
were first autoclaved to induce nanoparticle formation (in the range of 50-300 nm), then
embedded in silk fibroin solutions, followed by freeze-drying to form 3D sponges. To
stabilize structures in an aqueous environment, low-molecular weight PEG solutions were
used to induce B-sheet formation. Nanoparticles could be extracted, yielding cavities
and pores in the scaffold. This generated pore structure introduced permeability and
flexibility compared to silk sponges without particle loading. After methanol annealing,
better cell adhesion, distribution and growth on scaffolds were observed. In general,
particle-loaded constructs, especially with bioceramics, have the potential to support bone
tissue engineering due to their pre-mineralization, which is discussed in detail in the
section below.

5.1.2. Microcarriers for Bone Tissue Engineering

Microcarriers based on silk fibroin and gelatine were fabricated in a top-down ap-
proach for bone tissue engineering as injectable units or building blocks for scaffolds
(Figure 6) [134]. With a microfluidic asymmetric flow-focusing device, carriers of about
100-350 um were produced depending on the flow rate ratio of the aqueous and separation
oil phase also containing methanol. The material blend was tested as 2D films and 3D
microcarriers in rat mesenchymal stem cell culture. With increasing proportion of gelation
from 25 to 50 to 75 wt.%, increasing cell adhesion was found. This trend was similarly
confirmed for the carrier’s mechanical properties, as both higher blend situations were
in the range of 183 kPa and 139 kPa, respectively, values which are also described for the
osteoid region, where pre-osteoblast differentiation takes place.

5.1.3. Biomineralized Scaffolds Using Specific Mineralization Tags

As a template for biomineralization, natural spider silk fibers were collected from
adult females of Cupiennius salei. Biomineralization of dragline silk fibers took place upon
subsequent incubation in calcium hydroxide containing solution, followed by incubation
in diluted phosphoric acid. The procedure was also used the other way round as reversed
biomineralization, and further, both solutions were incubated on the fibers simultaneously
(Figure 7). Biomimetic hybrid materials were yielded with controlled hydroxyapatite
deposition, forming a homogenous coating on the fibers. The best mineralization re-
sults were obtained upon initial incubation in calcium-containing solutions, as silk fibers
were assumed to interact with the cations and induce higher mineralization with less
calcium-deficient hydroxyapatite. Mechanical characterization of the mineralized fibers
showed similar strength, toughness and Young’s Modulus in comparison to the natural
supercontracted fibers [110].
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Figure 6. (A) Scanning electron microscopy images of blend hydrogel microcarriers using Bombyx
mori silk fibroin and porcine gelatine at a 3:1 ratio and asymmetric flow focusing in a microfluidic
preparation method and (B) surface micro-topography at higher magnification. (C) Rat mesenchymal
stem cells on hydrogel microcarriers visualized using confocal microscopy after 96 h in live/dead
staining (dead cells in red, living cells in green) and (D) after 28 days. Purple coloring indicates
alkaline phosphatase activity of differentiated osteoblasts. Reprinted and adopted with permission
from ref. [134]. Copyright 2020 Elsevier.

Smaller fibers in the sub-micron range were produced using electrospinning of B. mori
silk fibroin out of formic acid and HFIP mixtures into an ethanol bath for instant crosslink-
ing by B-sheet formation. Freeze-drying of the multilayer yielded a 3D fibrous scaffold,
and biomineralization was induced upon incubation in two-fold Simulated Body Fluid
for up to 28 days. Imaging of the interconnected pores and the increase in fiber diameter
allowed an estimation of the ongoing mineral deposition. The effect of the mineralized
layers was investigated in vitro using bone marrow mesenchymal stem cells (BMSC) and
in vivo in rat cranial defect models. More migrated cells next to the newly formed bone
and capillaries confirmed bone regeneration ability of these biomimetic scaffolds [135].
Strong, ductile and lightweight materials were gained upon self-assembly of silk fibroin
nanofibers from an aqueous solution. In further processing steps, biomineralization was
initiated out of calcium chloride and sodium dihydrogen phosphate solutions before chitin
nanofibers were introduced in a hierarchical assembly. Mechanical characterization of the
scaffolds revealed a very lightweight material like aerogels but with high compressive
strength of up to more than 400 MPa [136].

Further, biomineralization was directed through silk components. Therefore, silk ex-
tracted sericin was added to dense collagen hydrogels. Due to the sericin’s negative charge
resulting from amino acid residues such as aspartic and glutamic acid, hydroxyapatite
formation could be induced. This acellular mineralization process in Simulated Body Fluid
yielded minerals after 3 days, with an ongoing process until 14 days resulting in 90 wt.%
mineral phase. SEM, energy-dispersive X-ray spectroscopy and X-ray diffraction studies
showed distinct spherulite particles. Mesenchymal stem cells were seeded on mineralized
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sericin-containing collagen hydrogels, and an osteogenic upregulation was observed in
metabolic activity [137].
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Figure 7. (A) Schematic illustration of the mineralization process of natural Cupiennius salei spider silk fibers. (B) Scanning
electron microscopy images of mineralized silk fibers after (i) 1 day of biomineralization and day 3 (ii) and 7 (iii) of reversal
biomineralization. Mechanical characterization of fibers in (C) stress-strain plots and (D) Weibull probability distribution as
parameter for homogenous fracture behavior. HA = hydroxyapatite. Reprinted and adopted with permission from ref. [110].
Copyright 2020 John Wiley and Sons.

However, biotechnology allows for tailoring recombinant peptides and proteins, and
silk proteins were combined with explicit peptide tags on the DNA level to trigger miner-
alization processes. Engineered sequences from N. clavipes dragline silk MaSp1 were C-
or/and N-terminally hybridized with the hydroxyapatite binding peptide VTKHLNQISQSY,
which was identified via phage display. Films processed out of these proteins were im-
mersed in calcium chloride and sodium phosphate solutions. Mineral formation, as well as
human mesenchymal stem cell differentiation, were especially enhanced in the case of dou-
ble functionalized constructs [60]. The same silk consensus sequence was functionalized
with a bone sialoprotein motif to introduce non-collagenous moieties. In this case, silk films
were mineralized in female mice in vivo. At first, a mild inflammatory response could be
observed using flow cytometry and also histology, but after 6 weeks, inflammation markers
decreased. Finally, no capsule formation was observed [71].

In another approach, recombinant spider silk fusion proteins were engineered with
different mineralization and collagen-binding motifs from non-collagenous proteins in
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bone. Proteins with N- and C-terminal peptide tags were compared concerning their
mineralization ability in Simulated Body Fluid and their interaction with MC3T3 E1 mouse
pre-osteoblasts. The variants showed mineralization tendency to a different extent but con-
firmed the formation of calcium and phosphate-containing species. Studying cell adhesion
on materials of the protein variants separately, no significant favor of one variant over the
other could be observed. However, when processing two materials into a gradient, cell
adhesion towards the collagen-binding motif was clearly favored over the mineralization
variant and could be maintained for 21 days. Therefore, these materials are also suitable
candidates for applications at the tendon-bone-interface [72].

5.1.4. Biomineralization of Scaffolds Using Pre-Mineralization

In one example, 1-10 wt.% alumina nanoparticles were added to 4 wt.% silk solutions,
and this emulsion was then lyophilized [111]. Additional mineralization was achieved
upon incubation of the scaffolds in Simulated Body Fluid [61] for 28 days, forming an
apatite layer in all constructs. The cell attachment of rabbit adipose-derived stem cells
was not significantly changed with varying alumina content as this material was already
reported to be bioinert, leading to the assumption that mechanical and structural cues were
affected by the particles. Osteogenic upregulation in an initial stage was found starting at
day 7 using alkaline phosphatase activity and Alizarin red staining of the cultures.

Another lyophilized scaffold comprised silk fibroin titanium dioxide and fluoridated
titanium dioxide nanoparticles [138]. Particles acted as bioceramic reinforcement for com-
pressive load. As the compressive modulus is often related to particle content, calculations
and experimental data were collected. Both approaches were in good agreement with
each other and showed open honeycomb structures in the constructs with a compressive
modulus of up to 1.297 £ 0.175 MPa in the presence of 20 wt.% TiO,.

Magnesium oxide nanoparticle-containing scaffolds at 15/20/25 wt.% were fabricated
upon electrospinning of silk fibroin and PCL at a 4:1 w/w ratio [139]. Increasing amounts
of nanoparticles lead to higher fiber diameters, respectively 651 nm /1055 nm /1251 nm,
with visibly entrapped particles. At higher amounts of inorganic fillers, water contact
angles decreased (below 30°), turning the materials more hydrophilic and favorable for
cells. In comparison, no significant differences between particle-loaded fiber meshes were
found concerning cytotoxicity for MC3T3 E1 mouse pre-osteoblast cells. The cumulative
release of Mg?* from the meshes reached a plateau after about 15 days. The ion release
is often related to osteogenic differentiation and was confirmed with extracts from fiber
mats after 21 days using both Alizarin Red and alkaline phosphatase staining. In vivo
studies in rat calvarial defects revealed a significant enhancement of bone regeneration
using nanofibrous membranes loaded with magnesium oxide particles in the twelfth week
post-surgery.

As actuation and dynamic cultures are improving bone regeneration, magnetic parti-
cles were incorporated inside silk fibroin scaffolds [140]. Scaffolds were soaked in biomin-
eralization solutions, and Ca/P containing species were obtained. Vibrating Sample Mag-
netometry was used to characterize magnetic properties, especially for further evaluation
of proliferation of MC3T3 E1 cells upon stimulation using a magnetic field. In general, cells
grew randomly in the absence and clustered in the presence of a magnetic influence.

Graphene oxide has also been added to silk fibroin solutions, followed by lyophiliza-
tion. In one study, 3D porous silk fibroin/graphene oxide constructs were freeze-dried
from solution, and the graphene oxide induced wrinkled surface nanotopographies [141].
Further, its incorporation into scaffolds decreased the diameter of the interconnected pores
from 25-60 nm to 10-30 nm. The compressive modulus was independent of the graphene
oxide concentration and ranged between 1.5-2 MPa for 3-10 wt.%. Water uptake is a
critical factor for cell compatibility and was found to be related to graphene oxide content.
Further, water uptake was also crucial for in vitro biomineralization in Simulated Body
Fluid. Although mineralization commenced from day 7 to 14, the crystal morphology in the
pores changed towards larger and smoother crystals. In a second approach, the synergistic
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or individual effect of graphene oxide with -tricalcium phosphate in a lyophilized silk
fibroin/soy protein blend scaffold was studied concerning osteoconductivity [112]. Both
particle types influenced mechanical properties in the range of 1 MPa. In vitro biomin-
eralization was induced in Simulated Body Fluid for 14 days, and rather small crystals
were found covering the whole construct’s surface. Both scaffolds with particles exhibited
more minerals than protein blend scaffolds on their own, however, nanocrystal deposition
was increased in the presence of graphene oxide only. Alkaline phosphatase activity of rat
bone marrow mesenchymal stem cells was highest at day 5, whereas RUNX2 expression
as osteogenesis-related gene marker increased until day 14. Osteocalcin expression, as a
marker of late osteoblastic differentiation, also increased up to day 14, indicating that the
material was suitable for long-term bone regeneration processes. A third filler material was
achieved using silk fibroin freeze-dried scaffolds and particles made of nanohydroxyapatite
and graphene oxide [113]. Scaffolds with both particle types showed oriented pore struc-
ture, similar to lamellae or channels, which was not observed in the other studies. Channel
structures were fabricated using a directional temperature field freezing technology, where
only one side of the scaffold was exposed to a cold surface and gradually frozen until the
fixed structure was freeze-dried. Both oriented and unoriented double-filled materials were
fabricated (Figure 8). Mechanical properties were in the kPa range and, therefore, lower
than in the two aforementioned studies. Regarding biomineralization, enzyme-directed
mineralization was analyzed using alkaline phosphatase activity from bone marrow mes-
enchymal stem cells. Interestingly, the highest cell viability, and proliferation was found in
the case of oriented double-loaded constructs, whereas unoriented constructs showed even
lower signals than silk fibroin scaffolds with nanohydroxyapatite only. Besides osteogenic
differentiation, the ability was studied to provide structures for vascularization. Human
umbilical vein endothelial cells (HUVECs) seeded on the 3D scaffolds migrated preferen-
tially into the aligned channel-like structures as they might sense orientation similar to
blood vessels.

For all studies, no phase separation between fillers and silk was observed, indicating
good compatibility between the material types. Only at very high filler content, particle
aggregates were observed.

5.2. Teeth and Mandible Tissue Engineering

State of the art for the regeneration of hard tissue in the mouth is placing implants
at the defect location, which need to integrate well at the implantation site. However,
it is important to remain the tooth socket for implants, which is rather relating to bone
regeneration than teeth themselves. First approaches into this field of application were
realized using B. mori silk fibroin based scaffolds, prepared via freeze-drying and studied
to preserve the jaw ridge [142]: An appropriate rate of material resorption was found for
silk fibroin scaffolds with pore sizes around 200 nm and nano-hydroxyapatite reinforce-
ments, which were additionally mineralized in vitro. These scaffolds showed osteogenic
differentiation in pre-osteoblast MC3T3 El1 cells after 21 days. Further, the interaction with
human bone marrow stromal cells showed good biocompatibility [142].

Another study focused on culturing stem cells from human exfoliated deciduous teeth
on silkworm sponges prepared from cocoon cuts. Cell proliferation could be confirmed,
but scaffolds for endodontic repair, which can simulate dynamic dental pulp repair, are
still at the beginning to commence the field [115].
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Figure 8. (A) Scanning electron microscopy images of lyophilized foam-like scaffolds with different orientation made of
plain Bombyx mori silk fibroin (i), foams loaded with hydroxyapatite nanoparticles (ii), foams loaded with hydroxyapatite
and graphene oxide nanoparticles in unoriented structures (iii), with directional structuring in cross-section (iv) and in
longitudinal ones (v). (B) 3D Confocal microscopy images of HUVEC cells in unoriented and oriented foams loaded
with hydroxyapatite nanoparticles and graphene oxide nanoparticles after 3 and 7 days. Scale bar not indicated. (C)
Cell viability assay for bone mesenchymal stem cells after 2, 5 and 10 days. (D) Scanning electron microscopy images of
bone mesenchymal stem cells in lyophilized foam-like scaffolds after 10 days for (i) silk fibroin, (ii) foams loaded with
hydroxyapatite nanoparticles loaded with hydroxyapatite and graphene oxide nanoparticles without (iii) and with (iv)
directional structuring. SF = silk fibroin, nHA = hydroxyapatite nanoparticles, GO = graphene oxide. Reprinted and
adopted with permission from ref. [113]. Copyright 2020 Royal Society of Chemistry.

5.3. Tissue Engineering of Bone Neighbouring Hard Tissues

Osteochondral defects can be caused by trauma, tumor resection or osteoporosis and
can lead to bone loss, osteoarthritis and even full tissue dysfunction when not treated.
Scaffolds used for osteochondral defects often show hierarchical arrangement of chondral
and bone bilayers. One example of scaffolds are blends of bacterial cellulose with silk
fibroin in an interpenetrating hydrogel to create artificial cartilage [143]. Bacterial cellulose
spongy cubes were prepared, squeezed to dry, and silk solutions were soaked in. MC3T3
cell cultures showed the best proliferation on plain silk fibroin, followed by the blended
scaffold and finally the cellulose sponge.

Ribeiro et al. [114] crosslinked silk fibroin with horseradish peroxidase as subchrondro-
layer and a tricalcium phosphate bone-like layer in a bilayered structure. The scaffolds
showed homogenous porosity with macro- and micropore sizes (500 and 10 pm) for the
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regions with denser structures when mineralized with tricalcium phosphate. Human
osteoblasts from femoral bone tissue and human articular chondrocytes were seeded on
the scaffolds, and tissue distinct expression patterns were found on the bilayered regions
in case of the flexible subchondral and supportive bone region.

In a trilayered scaffold, a cartilage layer, a calcified transition layer and a bony layer
were generated upon the addition of nanohydroxyapatite and paraffin-spheres [144]. First,
hydroxyapatite in silk solution with paraffin was cast and frozen. Then, on top of the
construct, the silk solution was applied and exposed to a cold cylinder using a temperature
gradient-guided thermal-induced phase separation technique. After leaching of the paraffin
spheres, a lamellar structure in the chondral part, round cavities in the bony part, and an
intermediate layer were formed (Figure 9). Adipose-derived stromal cells were seeded
on the scaffolds, and both sides had cell favorable structures with lamellae, round pores
or cavities. Upon induction of differentiation using respective chondral and bone factors,
glycosaminoglycans and collagen type II were found in oriented structures indicating
chondrogenic differentiation. In the same manner, bone-related matrix content was found,
such as calcium and collagen type I in bone pore structures.

Having confirmed to be able to control differentiation towards the desired tissues
based on structural cues, these scaffolds were then applied for rabbit bone repair in the
knee, with and without pre-cell seeding [145]. Defect evaluation took place 4, 8 and 12
weeks after implantation. At all points of evaluation, surface roughness and integrity, bone
smoothness and genetic upregulation were higher when cells were already present in the
scaffold. However, neither bone strength nor quality was affected thereby.

Neighboring tissues towards bone such as tendon or cartilage can also exhibit miner-
alized regions in a gradual manner. This gradual change in composition and mechanical
properties hinders crack propagation and allows a uniform transmission of loads. Qian
et al. [109] fabricated structures from collagen type I and silk fibroin with increasingly
aligned structures, generated using unidirectional freezing for application at the tendon-to-
bone interface. Aligned collagen structures with knitted silk fibers exhibited the highest
order. Implantation into rats showed that rather unoriented structures were favored for
bone repair, whereas aligned structures triggered tendon regeneration. Therefore, the
optimum structural combination still has to be found, as complex processes are interacting
at the joint between two tissues.

Bradner et al. [146] fabricated microfibers out of silk fibroin hydrogels with additional
functionalization using bovine serumalbumin and a bio-silica precursor peptide. Biomin-
eralization is required at the tendon-to-bone insertion to transmit loads on mineralized
fibrils. Silk at 5 wt.% and BSA at 0.2 wt.% resembled the natural ratio of collagen-to-elastin
in the tendon. Fibers were extruded and enzymatically crosslinked using horseradish
peroxidase, followed by thermal post-treatment. Fibers were braided or twisted by hand.
Fiber toughness was increased up to 125.4 + 3.50 Jm~2 upon the addition of BSA. An
explanation for this behavior could be the presence of additional sacrificial bonds, which
break before the structure collapses. Pre-and post-strained silk-BSA samples showed a
hierarchy-enabling microstructural rearrangement.
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Figure 9. (A) [llustration of a trilayer (e.g., chondral, interphase and bony layer) scaffold preparation
process using Bombyx mori silk. (B) Micro-CT (uCT) and scanning electron microscopy (SEM) images
of the individual layers in the scaffold: (i) uCT of the full construct, (ii) uCT of the chondral layer
(top), (iii) interphase, (iv) bony layer (bottom), and (v) SEM of a longitudinal section of the full
construct (red lines indicate interphases), (vi) of a longitudinal section of the chondral layer (red
arrows indicate orientation), (vii) of cross-sections of the chondral layer, (viii) of cross-sections
of the bony layer (red circle indicate a macropore and black arrows connections between pores).
(C) Confocal microscopy images of trilayer scaffolds of rabbit adipose-derived stroma cells after 3 d in
(i) longitudinal section and (ii) profile view with magnifications of (iii) the chondral layer and (iv) the
bony layer. Blue staining indicates cell nuclei (DAPI), green and red staining cell membranes (DiO,
Dil) confirming the interphase as an isolation layer. White solid arrows indicate stained cell nuclei,
white dashed arrows indicate unspecific staining, white stars indicate the cell-free intermediate layer.
SF = silk fibroin, nHA = hydroxyapatite nanoparticles. Reprinted and adopted with permission from
ref. [144]. Copyright 2014 American Chemical Society.
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6. Outlook

Major biomaterials in the current global orthopedic market are collagen, hydrox-
yapatite, calcium phosphates, calcium sulfate and hyaluronic acids [147]. While there
are no silk-based products in the field of hard tissue engineering available up until now,
recent strategies have shown the eligibility of such materials for hard tissue engineer-
ing. Tailor-made solutions for patients will enable personalized medicine, and therein
individual requirements for defect solutions can be met. However, top-down strategies
rely on construct fabrication, and various complex prerequisites need to be approached
concerning the choice of material. Biodegradability is thereby of high importance with
respect to non-toxic metabolites and material break down along with tissue regeneration.
Hence, biomaterials such as silk-based ones are increasingly in the focus of interest for
tissue engineering approaches as they are biocompatible, non-toxic and do not evoke a
strong immune reaction by the recipient. Additionally, recombinant silks can be genetically
fine-tuned and produced biotechnologically in a large scale. The processing of raw silk
proteins into a wide range of morphologies such as particles, fibers, foams and hydrogels
allows the coverage of scaffold complexity on various hierarchical levels. In hard tissue
engineering, construct design relies to a high degree on the fulfillment of biological and
mechanical prerequisites, some of which are based on proper mineralization. Biomimetic
mineralization of silk scaffolds can be conveyed upon the introduction of binding sites
to accumulate ions from the surrounding media. To our knowledge, currently no clinical
studies containing silk-based materials are under way for hard tissue engineering. The
available tools to modify and process these materials, as well as the presented promising
research results, however, are key further developments. For example, silk screws (B. mori)
applied as orthopedic fixtures, already successful in animal testing, show high potential for
clinical trials [148,149]. Especially with the rise of additive manufacturing techniques and
the need, as well as the possibility, for personalized scaffolds within hard tissue engineering,
silk-based materials might soon take the next step towards an application.
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1. Introduction

Printability of bioinks encompasses considerations concerning rheology and

extrudability, characterization of filament formation, shape fidelity, cell
viability, and post-printing cellular development. Recombinant spider silk
based hydrogels might be a suitable material to be used in bioinks, that is, a
formulation of cells and materials to be used for bioprinting. Here, the high
shape fidelity of spider silk ink is shown by bioprinting the shape and size of a
human aortic valve. Further the influence of the encapsulation of cells has
been evaluated on spider silk hydrogel formation, hydrogel mechanics, and
shape fidelity upon extrusion based bioprinting. It is shown that the presence
of cells impacts the gelation of spider silk proteins differently, depending on
the used silk variant. RGD-modified spider silk hydrogels are physically
crosslinked by the cells, while there is no active interaction between cells and
un-tagged spider silk proteins. Strikingly, even at cell densities up to ten
million cells per milliliter, cell viability is high after extrusion-based printing,
which is a significant prerequisite for future applications. Shape fidelity of the
printed constructs is demonstrated using a filament collapse test in the

absence and presence of human cells.
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Extrusion based bioprinting is one of
several advanced bottom-up tissue engi-
neering techniques in the evolving field
of biofabrication.!! Typically, continuous
strands of a hydrogel (acellular biomate-
rial ink) or bioink are dispensed through a
nozzle in a layer-by-layer fashion.!?) Bioinks
contain one or more material components
functioning as mimetic scaffolds as well
as cells as the living element.}] Biofab-
rication enables the simultaneous deposi-
tion of cells, materials, and factors into
hierarchically structured and personalized
constructs.l*] Each application and process-
ing technique requires individually opti-
mized bioinks. On the one hand, the cho-
sen material has to provide appropriate rhe-
ological properties, including viscosity, vis-
coelastic shear moduli, shear stress, and
elastic recovery, suitable for the desired pro-
cessing technique.l’) On the other hand, it
has to support cellular survival, proliferation, and maturation be-
fore, during, and after the printing process.l®! For bioink formu-
lations, natural polymers are often favored over synthetic mate-
rials, as the latter can cause limitations due to toxicity, low bio-
compatibility and/or the lack of biological binding sites.l”] The
choice of cell type dictates maturation from printed constructs
to functional tissues or tissue models. However, given the na-
ture of living cells, the interplay with the surrounding material
based on, for example, porosity and stiffness or presented bio-
logical cues, significantly influences cellular development.[®] Fur-
ther, mechanics and printability of the bioink are affected by in-
teractions between the materials and the cells and potential struc-
tural disruption based thereon.°l Evaluation of the performance
of a bioink includes consideration of rheological parameters, ex-
trudability, and filament characterization including shape fidelity
during and after printing.’] For successful bioprinting, bioinks
have to display shear-thinning behavior, with the viscosity de-
creasing with increasing shear stress during extrusion and rising
with the drop of shear stress after printing, and viscoelasticity,
which can be described by the storage (G’) and loss (G”) mod-
ulus during oscillatory measurements. Ideally, bioinks should
show a reversible, fast gel-solid transition, meaning easy flow
through the nozzle during extrusion followed by rapid elastic
shape retention after dispension.>!% Studies looking at the ef-
fect of cells on different aspects of bioink printability elucidate the
complexity of the underlying factors. For example, collagen based
bioinks showed increased storage moduli and viscosities before
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gelation and decreased storage moduli after gelation with increas-
ing chondrocyte densities. Notably, the printing resolution was
increased at higher cell densities.['!] Another study looked into
bioinks based on gelatin methacrylate, gelatin gum, and human
endothelial cells. While higher cell densities led to increased stor-
age and loss moduli as well as decreased flow points (stress at
the G’ G” crossover point), they had no influence on the reported
outcome of the printing.!'?!

Amongst other natural polymers, silk based materials are
employed as matrix and bioink components within biofab-
rication applications. They offer non-toxicity, biocompatibil-
ity, and biodegradability and can be processed into various
morphologies.l’! For example, a silk fibroin solution, prepared
after extraction from Bombyx mori cocoons, was successfully 3D
printed using extrusion bioprinters and by including sacrificial
particles and several post-treatment steps, hierarchical structures
with tunable pore sizes were generated.*] A cell-friendly gela-
tion process could be achieved through the addition of the syn-
thetic polymer polyethylene glycol (PEG) which induced f-sheet
formation, leading to physical cross-linking without the need for
post-treatment.* In other studies, gelatin was added to ink for-
mulations, to enhance the rather poor mechanical properties and
to tune the degradation profile of silk fibroin hydrogels.'>1¢]

Hydrogels made of recombinantly produced spider silk pro-
teins have recently been shown to be suitable as the mate-
rial component of printable bioinks without the need of addi-
tives. Based on the repetitive core sequence of the European
garden spider Araneus diadematus dragline silk fibroin 4, the
protein eADF4(C16) and its integrin-binding-motif-containing
variant eADF4(C16)-RGD form physically cross-linked hydro-
gel networks at aqueous conditions without the need for ad-
ditional crosslinking.['-1] Recombinant eADF4(C16)-based spi-
der silk proteins self-assemble from an intrinsically disordered
monomeric protein in solution into tightly packed cross-f
nanofibrils with a high g-sheet content via intra- and intermolec-
ular physical interactions.[*¥2%2!] During fibril self-assembly, the
poly-alanine stretches (Ala)g of each C-module form strong, crys-
talline, antiparallel f-sheets via hydrogen bonding, while the
glycine/proline rich sequence repeats (e.g. GPGXY) remain un-
structured or fold into helices or turns forming an amorphous,
flexible part embedding the f-sheet crystallites.!'®21-23] At higher
protein concentrations (above 2% (w/v)) eADF4(C16)-based spi-
der silk proteins self-assemble into stable p-sheet rich hydro-
gels with a nanofibrillar network stabilized by intra- and inter-
molecular physical interactions including hydrogen bonds, hy-
drophobic interactions, and physical entanglement.[*#2426] With.-
out crosslinking, hydrogels made of recombinant spider silk pro-
teins are stable, while displaying rather soft mechanical prop-
erties. The elastic moduli of 3% (w/v) eADF4(C16) hydrogels
were determined to be in the lower kilopascal range (<1 kPa).
This means, that hydrogels made of recombinant spider silk
proteins, without additional modifications, are well suited for
but also limited to the biofabrication of soft tissues. Mechan-
ical properties can, however, be increased to reach the range
of muscle, skin, and cartilage tissue,[?”) using chemical cross-
linking and increasing the protein concentration, which is fea-
sible up to 7% (w/v) in aqueous solution, to strengthen the hy-
drogel to elastic moduli up to 110 kPa.'®! The presence of salts,
by adding cell culture media to the protein solutions, resulted
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in faster gelation and stiffer hydrogels.I*’] Studies on different
variants of the recombinant spider silk protein showed a clear in-
fluence of the RGD-tag, which has been genetically engineered
into the protein, on the stiffness of hydrogels. Measured at the
same protein concentration, eADF4(C16)-RGD hydrogels dis-
played elastic moduli of ~0.2 kPa, compared to ~0.02 kPa for
hydrogels made eADF4(C16).1®! Consequently, the elastic mod-
uli could be adjusted to be similar by applying different protein
concentrations.?%]

The gentle gelation process allows us to simultaneously en-
capsulate cells within the shear-thinning, viscoelastic hydrogels
for 3D bioprinting. The suitability of spider silk based bioinks
to print straight-forward and cell-friendly grid structures using
micro-valve printing has been previously shown.?2¢! In this

25tudy, we further assessed and improved the printability of re-
combinant spider silk based bioinks. To obtain optimal printing
conditions, the influence of temperature on the rheological prop-
erties of eADF4(C16) hydrogels was evaluated. It was demon-
strated that these hydrogels can be successfully extrusion-printed
with high shape-fidelity into the shape of a human aortic heart
valve without the need of any additives or chemical crosslinkers.
Successful fabrication of biologically active constructs strongly
relies on the ability of an ink to encapsulate high amounts of
cells, while facilitating printability, cellular survival, and prolif-
eration. Building on previous studies dealing with recombinant
spider silk based bioinks, here, cell densities were increased from
one million up to ten million cells per milliliter. For the first time,
characterization of gelation kinetics as well as rheological evalu-
ation was performed on cell-containing bioinks based on recom-
binant spider silk proteins. This study shows the ability of recom-
binant spider silk protein based materials to be used as high cell-
content containing bioinks that are printable to yield advanced
structures.

2. Results and Discussion

2.1. Printability of Recombinant Spider Silk Inks

To evaluate the previously shown potential of extrusion print-
ing using recombinant spider silk inks/?#262% in terms of ge-
ometry as well as durability of the gained structures in detail,
the shape of a human aortic valve (model source: Cellink) was
printed (Figure 1A), as well as the filament collapse test was per-
formed (Figure 1B-D)i% using acellular 3% (w/v) eADF4(C16)
hydrogels. Tapered needles, instead of cylindrical ones, improved
the printing results for both set-ups. This might be due to re-
duced pressure and shear stress applied to the material in the ta-
pered geometry,*!) preventing phase separation, which was seen
during printing with cylindrical steel needles. Interestingly, the
shape-fidelity of the printed human aortic valve could be con-
firmed using two different extrusion bioprinters, RegenHU’s 3D
Discovery and Cellink’s BioX (Figure 1A). The size and shape of
both constructs, as well as the amount of material needed for both
prints (3 mL) were almost identical. Most apparent difference
were the closed layers on the 3D Discovery’s printed structure ver-
sus the open pores on the BioX’s print. These varieties occurred
even though all consumables, like cartridge and nozzle and ba-
sic setting, including layer height and infill pattern and density,
were identical. This result demonstrated in principle the good
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Figure 1. Shape fidelity of extrusion-printed spider silk hydrogels. A) As an example of printed complex scaffold structures, the shape of a human
aortic valve (stl-file source: Cellink) was printed with 3% eADF4(C16) hydrogels on two different bioplotters, namely RegenHU's 3D Discovery and
Cellinks’s BioX. B) Using a 22G tapered tip, one strand of hydrogel filament was printed over a pillar structure, and this process was repeated twelve
times. Pictures were taken immediately after printing. C) The failure of the hydrogel to bridge each gap increased with increasing distance. D) Angle of
deflection determined graphically from images of filament strands successfully extruded over increasingly spaced pillars (**p < 0.05).

reproducibility when printing distinct shapes on different print-
ers, but also showed the variation of separately acquired gcodes,
meaning the printer’s exact instructions, regarding details within
the printed shape. Advanced features in these printed structures
included overhanging walls and cavities on the inside bridged by
upper layers. To quantify the durability of the printed spider silk
strands, a filament collapse test was performed. One strand of
hydrogel was placed over several pillars with increasing gaps in
between (Figure 1B). For a realistic representation, 12 tests, in-
cluding failed bridges (Figure 1C) are displayed.

The results showed that bridging with the spider silk hydro-
gels is reliable up to 8 mm without failing. Further, the largest
gap with a length of 16 mm was bridged successfully seven out
of twelve times. Strand collapses possibly occurred due to small
inhomogeneities within the physically cross-linked hydrogel. The
angle of deflection was determined as a measure of shape fidelity
and the strands ability to hold its own weight against gravity (Fig-
ure 1D). With increasing gap size, the angle, and its deviation
increased. There was no significant difference between the an-
gles determined for 2, 4, and 8 mm gap lengths. The smallest
(1 mm) and largest (16 mm) distance however, resulted in signif-
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icant smaller or larger angles of deflection compared to all other
distances.

eADF4(C16) hydrogels show shear thinning and viscoelastic
behavior required for extrusion bioprinting independent of the
used silk concentration.'®*2°] However, during printing of the
heart valve and during the filament collapse test, it became appar-
ent that temperature has a severe impact on printability. There-
fore, rheology was measured at 25 °C as previously published,
but additionally at 4 and at 37 °C. With increasing tempera-
ture, higher shear-rate-dependent viscosities (Figure 2A), flow
points at higher stresses (Figure 2B) and longer linear viscoelas-
tic regions (Figure 2C) were identified. Normally, the viscosity
of a sample decreases with increasing temperature. However, if
a sample shows temperature dependent hardening, like the re-
combinant spider silk hydrogels, this effect can be reversed.[?]
Generally, higher viscosities and higher yield stresses are linked
to better printability, especially regarding filament formation and
stiffness after printing, but are also accompanied by an increased
pressure and shear stress during printing.”! This consequence
resulting from the rheological changes explained the observa-
tion made with recombinant spider silk inks. As already men-
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Figure 2. Temperature-dependent rheology of 3% eADF4(C16) hydrogels. Rheological measurements of the spider silk hydrogels were performed at 4,
25, and 37 °C. A) Viscosity was measured while increasing rotational shear rates from 0.01to 100 s~'. B) Flow points were determined as the crossover
of G’ (storage modulus) and G” (loss modulus) at constant angular frequency (10.0 rad s™') over increase in strain from 0.01% to 1000.0% using TRIOS
software (**p < 0.05). C) G’ and IG” at constant angular frequency (10.0 rad s™") over an increase in strain from 0.01% to 1000.0% and D) at constant
strain (1.0%) over an increase in oscillatory frequencies from 0.1 to 100 rad s~

tioned above, higher printing pressure led to decreased mate-
rial homogeneity, occasionally causing inconstant filament ex-
trusion. It turned out that the printing should be done, if com-
patible with the encapsulated cells, at room temperature. Oscil-
latory frequency-dependent measurements confirmed that find-
ing (Figure 2D). While at 4 °C and at 25 °C the samples showed
stability over the entire range of frequencies applied, at 37 °C a
clear instability of storage and loss modulus could be detected
over varying angular frequencies.

2.2. Gelation of Spider Silk Based Bioinks

The spider silk hydrogel variants eADF4(C16) and eADF4(C16)-
RGD were compared to hydrogels made of eADF4(C16)-
RGE in terms of usability in bioinks. eADF4(C16)-RGD and
eADF4(C16)-RGE are identical in most physico-chemical prop-
erties and differ only in one amino acid: in eADF4(C16)-RGE,
the glutamic acid (E) replaces the aspartic acid (D) of the
eADF4(C16)-RGD variant. This change has a severe impact on
cell binding, since the RGE peptide does not propetly fit into the
binding pocket of integrins yielding significantly lower binding
affinities.?”) However, the total net charge as well as charge distri-
bution remain the same. Not surprisingly, eADF4(C16)-RGE 2D
films showed a similar low adhesion and proliferation of Balb
3T3 fibroblasts as eADF4(C16).[*%)

In previous studies, we have already shown that eADF4(C16)
and eADF4(C16)-RGD hydrogels are suitable matrix materials
for cell encapsulation. Further, it has been shown that chang-
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ing the protein concentration upon gelation allowed us to adjust
the mechanical properties of the hydrogels.['#242¢] Here, gela-
tion of all three spider silk variants was investigated in the pres-
ence of RPMI media as well as, for the first time, in presence of
the mammalian cell line BxPC-3 (pancreatic adenocarcinoma cell
line) to analyze the respective influence on nano-fibril formation
and gelation kinetics. Since gelation strongly depends on the silk
variant itself, but also on the protein concentration used, it was
decided to leave the protein concentrations the same (3%(w/v))
in order to focus on the influence of the silk variant on kinetics
in the absence and presence of cells. To reveal the cellular impact
on hydrogel formation, cells were added either directly at the be-
ginning of the gelation process or at the end of the lag phase (i.e.,
nucleus formation for fibril growth followed by hydrogel forma-
tion) of spider silk assembly.**]

Both, eADF4(C16)-RGD and eADF4(C16)-RGE displayed an
accelerated fibril formation and gelation in comparison to
eADF4(C16) in presence of RPMI media (Figure 3A, red curves).
Interestingly, eADF4(C16)-RGE showed an increase in turbidity
shortly after adding the media with a short lag-phase (x40 min),
while eADF4(C16)-RGD displayed a lag-phase of ~#100 min be-
fore exponential fibrillization started. In contrast, eADF4(C16)
had the longest lag-phase of 500 min. During the lag-phase (nu-
cleation phase) soluble, intrinsically disordered, mostly unstruc-
tured spider silk proteins (monomers) transformed into thermo-
dynamically meta-stable f-sheet rich assemblies (oligomers) by
physical interactions. These oligomers acted as nuclei for ex-
ponential fibril growth by interaction with further soluble silk
monomers (fibril elongation phase) resulting in tightly packed
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Figure 3. Spider silk gelation in the presence of mammalian cells. A) Protein solutions were mixed with either only media or media plus BxPC-3 cells
at finally 1 million cells per milliliter. For each spider silk variant, cells were added either at the beginning of the incubation (¢ = 0 min) or at the end
of the lag phase (nucleation)/beginning of the exponential growth phase of nanofibrils (t = 500 min in case of eADF4(C16), t = 100 min in case of
eADF4(C16)-RGD, or t = 40 min in case of eADF4(C16)-RGE; marked with blue crosses). Fibrillization/gelation was quantified measuring the change
in turbidity at 570 nm and 37 °C. Appropriate blank values were subtracted and first data points were normalized to zero for better comparability of
the curves. Black arrows indicate the intermediate plateau of samples with cells. B) Rheological properties of 4% eADF4(C16), 3% eADF4(C16)-RGD,
and 3% eADF4(C16)-RGE hydrogels were analyzed in the absence or presence of BxPC-3 cells (only silk protein, silk protein + 15% (v/v) media, silk
protein + 1 mio cells per milliliter, 5 mio cells per milliliter or 10 mio cells per milliliter in 15% (v/v) media). Flow points were determined as crossover

of storage (G’) and loss modulus (G”) measured at constant angular frequency (10.0 rad s~") over increase in strain from 0.01% to 1000.0%. Viscosity

was determined at a shear rate of 10 s~

thermodynamically stable cross-# nanofibrils with a high g-sheet
content.!?!l The stationary phase upon completion of fibril for-
mation and gelation was seen after 300 min for both modified
variants and after 1500 min for eADF4(C16). These results indi-
cated that both peptide tags accelerated nucleation, fibril forma-
tion, and gelation. The acceleration of gelation of eADF4(C16)-
RGD and eADF4(C16)-RGE could be resulting from the addi-
tional charged amino acid residues ensuring for example ionic
bonding with ions from cell culture media.l?’]

The addition of BxPC-3 cells before fibrillization (Figure 3A,
green curves) affected the nucleation-dependent gelation in
different ways: while the initial nucleation of eADF4(C16)
was apparently accelerated (shorter lag-phase), in the case
of eADF4(C16)-RGE a deceleration was seen (longer lag-
phase). Thus, the formation of thermodynamically meta-stable
oligomers by intra- and maybe also intermolecular protein inter-
actions was faster in the case of soluble eADF4(C16), but slower
in case of eADF4(C16)-RGE. In contrast, initial fibril formation
of eADF4(C16)-RGD was not influenced in the presence of cells
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(identical lag-phase) indicating a similar formation of nuclei in-
dependent of cells. Interestingly, for all spider silk variants a sim-
ilar course of the following exponential fibril growth phase could
be detected: after a first increase in turbidity yielding an inter-
mediate plateau (Figure 3A, black arrows), a second turbidity in-
crease was seen until finally the stationary phase was reached.
These curves indicated that soluble silk proteins docked on the
pre-formed silk nuclei leading to fibril growth (first increase in
turbidity). During the intermediate plateau interval, no notable
fibrillization took place, and a first hydrogel network was al-
ready formed at this intermediate plateau. The second increase
in turbidity could be a rearrangement of silk fibrils caused by the
present cells leading to the formation of a denser packed, twisted,
cell-interconnected network of silk fibrils compared to pure hy-
drogels without cells. This fibril-cell network would also explain
the higher turbidity values of the stationary phase at the end,
where gelation was completed. Looking at the single proteins, it
could be seen that the exponential fibril growth of eADF4(C16)-
RGD was apparently not influenced by present cells, as both
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curves (with and without cells), overlapped until the intermedi-
ate plateau was reached. For eADF4(C16) and eADF4(C16)-RGE
the cells caused an acceleration of fibrillization. One reason could
be that the present cells minimize the free space in the solution
(i.e., a virtually higher protein concentration) forcing the solu-
ble silk proteins to interact with the already present silk nuclei
(while not showing protein—cell interactions), leading to an ac-
celerated fibril growth. However, the cells could always interact
with the cell-adhesive RGD peptide, regardless of whether the
protein is soluble or assembled in nuclei or fibrils. In the case
of eADF4(C16)-RGD, such a cell-protein interaction could com-
pensate the acceleration of fibril elongation.

To further analyze the cellular impact on exponential fibril
growth behavior of different spider silk variants, BxPC-3 cells
were added at the end of the appropriate lag-phases, where
first silk nuclei were already formed (Figure 3A, blue curves,
plus-sign). In this set-up, the curves overlapped with the curves
where only media was contained. Interestingly, the curves af-
ter cell addition were similar to the curves where the cells were
already included from the beginning. Thus, these results sup-
ported the hypothesis of cellular impact on fibril elongation and
gelation given above. Nevertheless, compared to the sample with-
out cells, it must be mentioned that in the case of eADF4(C16)
and eADF4(C16)-RGE the addition of cells initially slowed down
the fibril elongation (gelation), while it remained the same for
eADF4(C16)-RGD. One assumption is that the addition of cells
at the beginning of the exponential fibril growth phase initially
effects a destruction of the already formed network of silk nu-
clei and fibrils. This event in turn effects a short-term decelera-
tion of fibril elongation due to the reduced interaction of silk nu-
clei and soluble protein, which could be detected for eADF4(C16)
and eADF4(C16)-RGE. In the case of eADF4(C16)-RGD, one as-
sumption is that this destructive effect could be compensated by
an interaction of the cells with the RGD peptide independent of
whether the protein is soluble or assembled in fibrils, as it is
mainly driven by an integrin-RGD interaction.

2.3. Rheological Properties of Spider Silk Based Bioinks

For the following analysis of the silk bioinks regarding rheolog-
ical behavior, printability, and cell viability, the focus was on the
composition of the bioinks, that is, the influence of medium
and different cell densities on bioink performance. Therefore,
in contrast to the kinetics analysis, here the mechanical proper-
ties of the spider silk matrix should be similar. As it was known
from previous studies that eADF4(C16)-RGD forms stiffer hy-
drogels compared to eADF4(C16) at the same protein weight
to volume ratio,**] it was decided to use a concentration of 4%
(w/v) for eADF4(C16) and 3% (w/v) for eADF4(C16)-RGD and
eADF4(C16)-RGE to focus on the influence of the silk variant
in combination with the amounts of cells introduced. Based
on these concentrations, flow points and viscosities were deter-
mined (Figure 3B). Each hydrogel was analyzed upon addition of
cell culture media and further upon increasing cell density (1, 5,
and 10 million cells per milliliter). All three silk variant hydro-
gels showed an increase in viscosity upon the addition of media.
While the comparable low flow point of eADF4(C16) hydrogels
increased as well, the higher flow points of eADF4(C16)-RGD
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and eADF4(C16)-RGE ones dropped upon the addition of me-
dia. Both, viscosity and flow point of eADF4(C16) inks dropped
significantly upon the addition of cells and increased again with
increasing cell densities to values higher than initially measured
for the acellular hydrogels. The effect of increasing amounts of
cells was lower on the flow point and viscosity of inks made of the
other two variant hydrogels. While there was an initial increase
in both values for eADF4(C16)-RGD inks upon addition of the
lowest cell density, the values stayed in the same regime with in-
creasing cell densities (Figure 3B). Recovery experiments focused
on stabilities of storage and loss modulus at low shear rate before
and after high rotational shear stress (Appendix, Figure S1, Sup-
porting Information). The trend to recover its properties of each
ink/bioink was similar to the trend seen for the flow points (with
better recovery at lower flow points). For eADF4(C16), the inks
without additives, as well as the sample containing one million
cells per milliliter showed good recovery. Bioinks with increas-
ing cell densities displayed decreasing ability to recover both,
storage and loss moduli. In the case of eADF4(C16)-RGD and
eADF4(C16)-RGE, the recovery was significantly improved upon
addition of media and cells compared to samples without addi-
tives (Appendix, Figure S1, Supporting Information). This direct
correlation of higher flow points and lower recovery of inks con-
firmed the previous observation of unfavorable filament forma-
tion related to growing flow points, in the previous case due to
temperature increase (see Figure 2B).

2.4. Extrusion Bioprinting of Spider Silk Based Bioinks

Printability of all bioinks was assessed using the filament collapse
test (Figure 4A). In the case of all eADF4(C16) and eADF4(C16)-
RGD based bioinks, rheological differences could be compen-
sated by pressure adjustments. Each of these bioinks were able
to bridge all gaps (up to 16 mm) with angles of deflection in
the range of 0-0.4 rad, like that determined for 3% eADF4(C16)
(Figure 1D). In contrast, for eADF4(C16)-RGE based bioinks,
pressure adjustments were not sufficient, since the pressure
needed for continuous filament printing resulted in faster ex-
trusion, which could not be counteracted by the maximum
speed rate (20 mm s7') of the used printer (RegenHU’s 3D Dis-
covery). Stereo microscopy images of single bridging filament
strands showed the optical differences between printed hydro-
gels and hydrogels containing cell culture media (Figure 4B).
While clear and smooth-looking filaments were printed using
the hydrogels without additives, strands containing media, espe-
cially eADF4(C16) and eADF4(C16)-RGE based ones, appeared
opaque, scratchy, and larger in diameter. However, these optical
changes did not affect the performance during the filament col-
lapse test (Figure 4A). During printing, the pressure was indi-
vidually adjusted for optimal outcome and noted afterwards (Fig-
ure 4C). Interestingly, the applied pressure differed a lot (400
1400 mbar), but showed the same trend for bioinks made of all
three protein variants.

2.5. Cell Viability after Extrusion Bioprinting

For biofabrication, cell survival during encapsulation, after the
3D bioprinting process, and during subsequent cultivation and
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Figure 4. Shape fidelity of extrusion-printed spider silk bioinks. A) Using a 22G tapered tip, one strand of each bioink was printed (RegenHU’s 3D
Discovery) over a pillar structure; pictures were taken immediately after printing. B) Stereo microscopy images showed hanging strands between two
pillars of plain spider silk hydrogels or hydrogels + media (scale bars: 200 um). C) The printing pressure was manually adjusted for optimal filament

extrusion.

maturation is essential. Therefore, live/dead staining directly af-
ter printing and after a cultivation time of 7 and 14 days was con-
ducted for all bioinks (Figure 5 and Figure S2, Supporting Infor-
mation). Previous studies already showed that eADF4(C16) and
eADF4(C16)-RGD hydrogels strongly interact with EthD-I result-
ing in a red-stained background signal, which is also visible in the
here presented images.[?#2%] The high cell survival on day 1 di-
rectly after 3D bioprinting using tapered needles (viability values
for 10 mio cells per milliliter bioinks: 85% + 1% for eADF4(C16),
83% + 4% for eADF4(C16)-RGD, and 75% + 4% for eADF4(C16)-
RGE), indicated that the BXxPC-3 cells survived on the one hand
the encapsulation process using spider silk hydrogels and on the
other hand the 3D bioprinting process. Furthermore, the cells
were homogeneously distributed in all printed scaffolds without
big cell clustering or aggregation. These results are highly impor-
tant, as previous studies using a micro-valve printhead equipped

Macromol. Biosci. 2022, 22, 2100390 2100390 (7 of 10)
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with a steel needle (inner diameter 0.33 mm) showed cell death
rates of up to ~30%, mainly during the cell encapsulation pro-
cess, leading to the development of an adopted encapsulation
protocol (using more media [15%]) ensuring cell survival.?*2¢]
Here, the combination of the adjusted and improved encapsu-
lation protocol with cell-friendly pneumatic extrusion using ta-
pered needles was the basis for high cell survival.

Independent of the initial encapsulated cell number, BxPC-3
cells also displayed high cell viability on day 7, however, with-
out increase in cell number. Particularly, the smaller size of vi-
able cells in eADF4(C16)-RGE compared to that in eADF4(C16)
and eADF4(C16)-RGD scaffolds should be mentioned. Moreover,
BxPC-3 cells already began to die in eADF4(C16) and especially
in eADF4(C16)-RGE scaffolds after 7 days as indicated by the en-
hanced numbers of dead cells. This trend continued to day 14,
as a higher number of viable and larger BxPC-3 cells could be

© 2021 The Authors. Macromolecular Bioscience published by Wiley-VCH GmbH
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Figure 5. Viability of BxPC-3 cells (10 mio cells per milliliter) in printed constructs comprising 4% eADF4(C16), 3% eADF4(C16)-RGD, or 3% eADF4(C16)-
RGE. Spider silk bioinks were printed using a RegenHU Bioplotter with a 22G tapered tip at room temperature and cultivated for up to 14 days at 5% CO2,
95% relative humidity, and 37 °C. A) For CLSM imaging, live cells were stained with Calcein A/M (green) and dead cells with EthD-I (red). Background
staining occurs due to interaction of hydrogels with EthD-I (scale bars: 100 um). B) Quantification of viable cells on day 1 and day 14 (**p < 0.05).

visualized in eADF4(C16)-RGD (viability: 89% =+ 3%) scaffolds
compared to eADF4(C16) (viability: 60% + 6%) and eADF4(C16)-
RGE (viability: 56% + 7%) ones, although cell proliferation could
yet not be determined. The lack of cell proliferation inside 3D
bioprinted spider silk scaffolds was already shown by DeSimone
et al.?®l Factors could be the slow biodegradation of the recom-
binant spider silk matrix or changed mechanical properties af-
ter the printing process coming from structural rearrangement
during shear stress.**8] Additionally, by using 10 million cells
per milliliter, it should be analyzed whether high cell densities
have a positive effect on cell survival inside the bioinks. How-
ever, the present study showed that the used silk variant had a
higher impact on the cell survivability than the initial number of
encapsulated cells. As the amino acid sequence of eADF4(C16)
lacks any cell binding motifs,*! the decrease in cell viability over
time is not surprising. In contrast, the high cell viability of BxPC-
3 cells in eADF4(C16)-RGD scaffolds could be explained by the
modification with the integrin binding peptide RGD, which was
recognized by cell surface receptors triggering further cellular re-
sponses. A recent in vivo silk vascularization study showed that
surgically induced angiogenesis, indicated by the formation and
sprouting of new blood vessels from an arteriovenous loop, was
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clearly enhanced in implanted eADF4(C16)-RGD hydrogels com-
pared to eADF4(C16) ones.[*) Thus, the RGD integrin binding
tag is highly beneficial and necessary for successful tissue forma-
tion and growth. Nevertheless, an inadequate peptide tag, which
could not interact with cell surface receptors due to steric hin-
drance, such as RGE, was counterproductive and led to a de-
creased cell interaction within the scaffold and finally cell death.
It is known that RGD-resembling peptides, such as RGE, showed
two to four magnitudes lower affinity to cell receptors.3?]

3. Conclusion

Extrusion based printing of recombinant spider silk bioinks, us-
ing tapered tips, reduces the shear stress on cells, resulting in
increased cell viabilities. Our results showed that eADF4(C16)
and eADF4(C16)-RGD proteins are suitable for the generation
of hydrogel based bioinks with high cell densities that can be
used in advanced extrusion bioprinting. Even though we saw an
influence of different cell densities on rheological properties of
the bioinks, we were able to adjust the procedures to accomplish
reliable printing results for eADF4(C16) and eADF4(C16)-RGD
based inks. For future studies, the application of different types of
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cells and the examination of biological functions of printed con-
structs have to be studied. Even though each new bioink compo-
sition is expected to require new adjustments, valuable general
insights into gelation and the interplay between cell densities,
used nozzle, and applied pressure to optimize printing outcome
have been gained in this study. In summary, spider silk hydrogels
in bioinks show high potential for biofabrication by combining
the high biocompatibility of the hydrogels with their ability for
gentle cell encapsulation and reliable extrusion printing of ad-
vanced structures without the need of additives or crosslinking
procedures.

4. Experimental Section

Spider Silk Hydrogel Preparation: The recombinant spider silk pro-
tein eADF4(C16) (MW: 47.7 kDa) comprises 16 repeats of a so-
called C-module (sequence: GSSAAAAAAAA SGPGGYGPENQGPSGPG-
GYGPGGP) originating from the dragline silk of the European garden
spider A. diadematus.[*1l The modified variants eADF4(C16)-RGD (MW:
48.6 kDa) and eADF4(C16) RGE (MW: 48.6 kDa) were generated using ge-
netic engineering.['] While eADF4(C16)-RGD contains the integrin bind-
ing RGD sequence, the eADF4(C16)-RGE spider silk variant served as neg-
ative control. The recombinant spider silk proteins were generated as de-
scribed previously.#1l For preparing hydrogels, the lyophilized spider
silk proteins were solved in 6 M guanidinium thiocyanate (Roth, Germany)
for 1 h at RT, sterile filtered (0.2 um, Sartorius, Germany) and dialyzed
against 10 mm Tris/HCl (Roth, Germany) using dialysis membranes with a
molecular weight cutoff of 6-8 kDa (Spectra/Por, Fisher Scientific GmbH,
Germany) as described previously.l'32426] A subsequent dialysis against
25% w/v poly-ethylene glycol (MW: 20000 g mol~', Roth, Germany) was
conducted to increase protein concentrations using dialysis membranes
with a molecular weight cutoff of 6-8 kDa. For subsequent experiments,
protein concentrations between 30 and 50 mg mL~" were achieved. In
general, hydrogels self-assembled at 37 °C overnight.! 18]

Cell Culture:  The human BxPC-3 epithelial pancreas cell line (ATCC
CRL-1687), derived from an adenocarcinoma, was cultivated in RPMI-1640
medium (Sigma, Germany) supplemented with 10% v/v fetal calf serum
(FCS, Biosell, Germany), 1% v/v GlutaMAX (Gibco, USA), and 0.1% v/v
gentamycin sulfate (Sigma-Aldrich, Germany) at 37 °C in a humidified in-
cubator (95% relative humidity, 5% CO,, Heracell, Germany). BxPC-3 cells
were split using 0.25% trypsin/EDTA (Gibco, USA). Cell number and via-
bility were determined using trypan blue (Sigma-Aldrich, Germany) and
an automated cell counter (BioRad, Germany).

Preparation of Spider Silk Bioinks: To analyze the effect of cell cul-
ture medium as well as different cell densities, acellular hydrogel sam-
ples, and bioinks were generated at 40 (4% w/v) eADF4(C16) and 30 mg
mL~" (3% w/v) eADF4(C16)-RGD or eADF4(C16)-RGE. Therefore, either
47 (4.7% w/v) eADF4(C16) or 35 mg mL~" (3.5% w/v) eADF4(C16)-RGD/
eADF4(C16)-RGE solutions were diluted either with 15% v/v water or
RPMI medium to obtain acellular hydrogels or with 15% v/v RPMI contain-
ing BxPC-3 cells to generate respective bioinks. The solutions were filled
in 3cc cartridges with appropriate pistons (both Drifton, Denmark) and
sealed using a luer-lock syringe plug (Braun, Germany). For gel formation,
the cartridges were fixed on an overhead shaker (Intelli-Mixer RM-2, Ger-
many) and incubated at 37 °C overnight while rotating at 3 rpm to ensure
homogenous cell distribution and to prevent sedimentation.

Analysis of Gelation Kinetics: Hydrogel gelation kinetics of the differ-
ent spider silk proteins were analyzed in the absence and presence of
cells upon turbidity changes during nanofibril self-assembly at 570 nm.
Therefore, 35 mg mL™" (3.5% w/v) eADF4(C16), eADF4(C16)-RGD, and
eADF4(C16)-RGE spider silk solutions were prepared using PEG dialysis
as described above. For samples without cells, 15% v/v RPMI medium
were added to reach a final protein concentration of 30 mg mL™" (3% w/v).
100 pL triplicates of hydrogel solution were filled in transparent 96 well
plates (Nunc, Germany) and incubated at 37 °C under a humidified atmo-

Macromol. Biosci. 2022, 22, 2100390 2100390 (9 of 10)

www.mbs-journal.de

sphere in a cell culture incubator (Heracell, Germany). The increase in tur-
bidity indicating fibril formation was monitored at a wavelength of 570 nm
using a microplate reader (Berthold, Germany) in absorbance mode. Fur-
thermore, the impact of BxPC-3 cells, added either directly at the beginning
of the gelation process or at the end of the protein-dependent lag phase,
was analyzed. Therefore, BxPC 3 cells in 15% v/v RPMI were added with a
concentration of one million cells per milliliter at measurement timepoint
t =0 min, and t = 500 min for eADF4(C16), t = 100 min for eADF4(C16)-
RGD, or t = 40 min for eADF4(C16)-RGE.

Rheology of Spider Silk Bioinks: Rheological measurements were per-
formed on a Discovery HR-2 rheometer (TA instruments, New Castle, DE,
USA). Measurements were performed at 4, 25, or 37 °C as triplicates using
a 25 mm plate-plate geometry with a gap of 200 um. Viscosity was mea-
sured either at a constant shear rate of 10 s~' or shear rate dependent
from 0.01 to 100 s~'. Storage (G’) and loss (G”) moduli were measured
at a constant strain of 1.0% at increasing oscillatory frequencies from 0.1
to 100 rad s~ or at a constant angular frequency of 10.0 rad s~', while in-
creasing the strain from 0.01% to 1000.0%. Flow points were determined
as the crossover of G’ and G” using TRIOS software. Additionally, the sam-
ples were treated twice with a constant oscillatory strain of 0.1% for 100
s each. For 400 s in between, a steady increase of rotational shear rate up
to 100 s~ was applied. Recovery was recorded as stability of G’ and G” at
low strain before and after the higher shear rate.

4.0.0.1. 3D Printing the Shape of Human Aortic Valves: To demonstrate
the printability of recombinant spider silk hydrogels, 3% w/v eADF4(C16)
gels were printed in the size and shape of a human aortic valve (CAD-
model from Cellink, Sweden). In this context, reproducibility was shown
using two different models of extrusion bioprinters, BioX (Cellink, Swe-
den) and 3D Discovery Bioplotter (RegenHU, Villaz-Saint-Pierre, Switzer-
land). The stl-file was processed according to the printer's demands. For
BioX, the respective G-code was generated on the device, while the 3D
Discovery required an iso-file (RegenHU’s G-code analogous), which was
generated using the software MM Converter. For both printed constructs,
the infill was set to 25% and the printing speed to 10 mm s~'. Pneumatic
printheads were equipped with a 3cc cartridge, pistons (both Drifton, Den-
mark), and a 27G (0.2 mm inner diameter) tapered tip (Cellink, Sweden).
The printing pressure was set to exactly 400 mbar on the BioX and ad-
justed manually for optimal printing results on the 3D Discovery (400-420
mbar). In both cases, the constructs were printed on polystyrene surfaces
(Sarstaedt, Germany) and imaged using a mirrorless camera and appro-
priate lenses (Sony Alpha 6000, SELP1650 and SEL30M35).

Filament Collapse Test:  The ability of a hydrogel to bridge a certain dis-
tance and its degree of collapse can be assessed using the so-called fil-
ament collapse test, where a single strand of filament was extruded over
a row of pillars with defined gaps in between. The angle of deformation
caused by the weight of the filament can be used for quantification.[*?] The
template was slightly adjusted for more convenient handling. While pillar
height, size, and distance remained the same (gaps in millimeter: 1, 2, 4,
8, and 16) as published previously,?%] features were added allowing for
precise positioning at the origin of the print bed, like a base plate fitting
tightly on the print plate. The pillar structure was printed using an Ulti-
maker S5 FDM (fused-deposition-modelling) and standard PLA (poly lac-
tic acid) filaments (Ultimaker, Netherlands). During execution of each test,
one single strand of spider silk hydrogel or bioink was extruded onto indi-
vidual pillar constructs (printing speed 10 mm s~') using the 3D Discov-
ery Bioplotter (RegenHU, Villaz-Saint-Pierre, Switzerland) equipped with a
pneumatic printhead and a 22G tapered tip (Drifton, Denmark). Images of
extruded strands on pillars were taken directly after printing using a mir-
rorless camera (Sony Alpha 6000, SELP1650) and a Leica M205C stere-
omicroscope, equipped with a 0.93% objective and a polarization lens in
darkfield mode (Leica, Wetzlar, Germany). The angles of deflection were
determined using the taken images and adobe illustrator software.

Live/Dead Staining: ~ To visualize the viability of BxPC-3 cells inside the
printed bioinks directly after printing (day 1) and after 7 and 14 days of
cultivation, the 3D-printed spider silk scaffolds were stained using calcein
acetoxymethyl ester (Calcein A/M) and ethidium homodimer | (EthD-I)
(both Invitrogen, Thermo Fisher Scientific, Germany), respectively. There-
fore, the printed constructs were incubated in 1x PBS containing final con-
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centrations of 2 um Calcein A/M and 4 um EthD-I for 45-60 min at 37 °C
in a humidified incubator containing 5% CO2 (Heracell, Germany). For
subsequent imaging using confocal microscopy, the staining solution was
exchanged with fresh 1x PBS. Z-stacks were recorded using a DMI 8 con-
focal microscope (Leica, Wetzlar, Germany) equipped with lasers using
excitation wavelengths of 488 (Calcein A/M) and 552 nm (EthD-I). The vi-
ability rates of ten million cells per milliliter bioinks on day 1 and 14 were
determined by quantifying live and dead cells from confocal images.
Statistical Analysis:  To determine significance between generated data,
one-way ANOVA with significance level of p < 0.05 were performed.

Supporting Information

Supporting Information is available from the Wiley Online Library or from
the author.
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Figure S1. Storage (G’) and loss (G’’) moduli recovery of recombinant spider silk-based
bioinks. Different bioink formulations of 4 % eADF4(C16), 3 % eADF4(C16)-RGD and
3 % eADF4(C16)-RGE + BxPC-3 cells (only protein, protein + 15 % (v/v) media, protein
+ 1 mio cells/ml, 5 mio cells/ml or 10 mio cells/ml in 15 % (v/v) media) were
rheologically analyzed. Samples were treated twice with a constant oscillatory strain of
0.1% for 100 seconds each. For 400 seconds in between, a steady increase of rotational
shear rate up to 100 s-1 was applied (data not shown). Recovery was recorded as stability
of G’ and G’ at low strain before and after high shear rates.

104



Darstellung des Eigenanteils und Teilarbeiten

WILEY-VCH

A 1 mio cells/ml B 5 mio cells/ml

4% eADF4(C16) 3% eADF4(C16)-RGD 3% eADF4(C16)-RGE 4% eADF4(C16) 3% eADF4(C16)-RGD 3% eADF4(C16)-RGE

.- - :

day 1

day 7

day 14

Figure S2. Viability of A) 1 mio cells/ml and B) 5 mio cells/ml BxPC-3 cells in printed
constructs made of 4 % eADF4(C16), 3 % ¢ADF4(C16)-RGD or 3 % eADF4(C16)-RGE.
Bioinks were printed using a RegenHU Bioplotter with a 22G tapered tip at room
temperature and cultivated for up to 14 days at 5 % CO2, 95 % relative humidity and
37 °C. For CLSM imaging, live cells were stained with Calcein A/M (green) and dead
cells with EthD-I (red). Background staining occurs due to interaction of hydrogels with
EthD-I (scale bars: 100 um).
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Abstract: Hydrogels are widely used in various biomedical
applications, as they cannot only serve as materials for
biofabrication but also as depots for the administration of
drugs. However, the possibilities of formulation of water-
insoluble drugs in hydrogels are rather limited. Herein, we
assembled recombinant spider silk gels using a new processing
route with aqueous—organic co-solvents, and the properties of
these gels could be controlled by the choice of the co-solvent.
The presence of the organic co-solvent further enabled the
incorporation of hydrophobic drugs as exemplarily shown for
6-mercaptopurine. The developed gels showed shear-thinning
behaviour and could be easily injected to serve, for example, as
drug depots, and they could even be 3D printed to serve as
scaffolds for biofabrication. With this new processing route, the
formulation of water-insoluble drugs in spider silk-based
depots is possible, circumventing common pharmaceutical
solubility issues.

Hydrogels are used for biomedical applications such as
tissue engineering, drug delivery, and recently also biofabri-
cation.!!" Besides polysaccharides, such as alginate® or
chitosan,” proteins such as Bombyx mori silkworm silk* or
gelatine” have been processed into hydrogels using various
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methods. Also, hydrogel formation of the recombinant spider
silk protein eADF4(C16), which is engineered based on the
repetitive core domain of one of the Araneus diadematus
dragline silk proteins,”” has been investigated thoroughly.”!
Spider silk hydrogels exhibit shear-thinning behaviour,”!
which is a crucial requirement for 3D printing and biofabri-
cation! or the administration as drug depots.””! Modifications
during processing allowed incorporating water-soluble bio-
logicals in eADF4(C16) hydrogels and their sustained
release.”” However, several pharmaceutical active agents
show only poor water solubility or stability and cannot be
delivered using hydrogels. Therefore, the aim of this study was
to provide drug depots based on gels with the possibility to
formulate both water-soluble and water-insoluble drugs.

Tons such as potassium or phosphate effect folding!"” of
spider silk proteins,'!! and this kosmotropic ion-triggered
structure formation is part of the natural assembly process of
spider silk."! However, protein folding effects can be also
achieved using non-physiological organic co-solvents when
they are fully miscible in water."*) The presence of organic co-
solvents with varying polarity can change the solvation
conditions, often leading to protein conformational
changes."” The assumption that especially hydrophobic
interactions and hydrogen bonds are driving forces of protein
folding is commonly agreed with."!l Besides intramolecular
folding, also intermolecular structure formation can be
obtained in aqueous—organic solvents yielding protein assem-
bly and fibrillisation."”!

Therefore, we investigated a novel gelation route of
recombinant spider silk proteins upon fibril assembly in
aqueous-organic micro-heterogeneous phases, including the
underlying assembly mechanism, and we provide evidence for
the use of gels made therewith as drug depots as well as their
3D printability.

Recombinant spider silk proteins have previously been
reported to assemble into fibrils and/or particles upon
addition of potassium phosphate, and the gained morphology
depends on the concentration of the kosmotropic salt./®!!1¢!
Here, we investigated assembly in the presence of co-solvents
and -solutes such as DMSO and potassium phosphate and
obtained characteristic fibrillisation-based sigmoidal turbidity
curves™ (Figure 1A). In order to gain more mechanistic
insights into this behaviour, three spider silk protein variants
differing in their net charge but with otherwise identical
amino acid compositions were analysed (see Experimental
Section). Potassium phosphate induced fibrillisation of the
negatively charged e ADF4(C16),[*) which was used as positive
control, and its mechanism of fibrillisation has been reported
previously.'"!! The positively charged e ADF4(x16)!""! showed
accelerated protein aggregation and phase separation in the
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Figure 1. Assembly of three eADF4 variants in presence of different
Tris/DMSO volume ratios in comparison to that in presence of

150 mm potassium phosphate (KPi). [-Ill in 10 mm Tris pH 7.5, IV-VI
in presence of 150 mm KPi, VII-IX in presence of 5% (v/v) DMSO, X—
XIl in presence of 15% (v/v) DMSO, and XI1I-XV in presence of 30%
(v/v) DMSO. A) Turbidity measurements of eADF4(C16), eADF4(k16),
and eADF4(Q16) as indicated during fibril formation. Fibril assembly
is normalised to KPi samples. The arrow indicates particle formation
in case of eADF4(Q16). B) Stereomicroscopic images of gels at
conditions as indicated; scale bars 1 mm. Image VI shows reflections
of the light source appearing as a ring. Qualitative gel stabilities are
indicated by stability bars.

presence of potassium phosphate, and the uncharged e ADF4-
(Q16)!" showed particle formation, indicating a shift towards
lower critical potassium phosphate concentrations for particle
formation for this variant. The impact of DMSO was analysed
in aqueous—organic binary mixtures''” with different volumes.
Like in potassium phosphate, in DMSO the uncharged
variant showed the fastest nucleation and fibril growth
based on its low electrostatic repulsion, which was least
controllable. The positively charged variant showed a fast
turbidity increase assuming an aggregation-driven process,
yielding gelly morphologies, but no stable gels. The negative
variant exhibited the longest lag-phase and yielded well-
controllable gels. As this protein is based on the naturally
occurring spider silk consensus sequence, the best-controlled
assembly behaviour was expected. It has to be mentioned that
the addition of DMSO yielded decreased turbidity for all
variants and additionally slowed down fibrillisation for
eADF4(Q16) and extended the lag-phase for e ADF4(k16).

Interestingly, gel stability was dependent on both the net
charge of the eADF4 variant, as already mentioned above,
and the organic additive (Figure 1B), indicating charge-
dependent intra- and intermolecular structure formation, as
the variants differed in only one amino acid per module in the
repetitive sequence. Hydrogen bonds between DMSO and

www.angewandte.org © 2021 The Authors. Angewandte Chemie International Edition published by Wiley-VCH GmbH

Communications

Darstellung des Eigenanteils und Teilarbeiten

Angewandte

intemational Edition . CHEMIiE

glutamic acid residues within eADF4(C16) were likely the
reason for higher gel stability but were independent of the
DMSO concentration. In contrast, DMSO seemed to stabilise
eADF4(Q16) gels with increasing concentration, based on
hydrogen bonds with glutamine residues. The stability of
eADF4(k16) gelly morphologies decreased with increasing
concentration of DMSO, which forms fewer hydrogen bonds
with lysine residues.

To investigate the influence of solvent polarity, 3% (w/v)
e ADF4(C16) solutions, as the best controllable ones, were
used in water, and in blends with less polar DMF and with
least polar DMSO. Additionally, to gradually increase the
concentration of DMSO, 3% (w/v) eADF4(C16) solutions
were dialysed against this solvent. The organo-dialysis step
allowed a fast solvent exchange and simultaneously lead to
highly transparent gels. The effect on protein structure
formation was analysed using ATR-FTIR spectroscopy.
Secondary structures in gels were derived from the peaks of
the amide I and IT bands at 1720-1490 cm " (Figure 2 A) and
were quantified using Fourier self-deconvolution.

The highest p-sheet content (39 + 1% ) was found in case
of Tris-hydrogels as well as gels made in DMSO blends. Tris/
DMSO-gels from organo-dialysis showed a lower f-sheet
content of 28 + 5 %, which might be caused by faster gelation.
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Figure 2. Impact of organic additives on spider silk gels: Comparison
of gels from initial 3% (w/v) eADF4(C16) silk solutions in 10 mm Tris
pH 7.5 (Triso) diluted with one third volume ratio of the co-solvents
water (Trisg;), DMF (Trise;/DMF33), or DMSO (Triss;/DMSO;;), and
gels made upon dialysis against DMSO (DMSO;,_,/Tris,). A) Mean
ATR-FTIR spectra of the co-solvent gels. B) TEM images of silk fibrils
in the co-solvent gels. C) SEM images of the respective co-solvent gels
after freeze-drying. D) Mean amplitude sweep rheological measure-
ments of co-solvent gels. E) Normalised cumulative release of 6-
mercaptopurine from 2% (w/v) eADF4(C16) Triso gel (green data
points) and from 2% (w/v) eADF4(C16) Triss;/DMSOs; gel (blue data
points) at 37°C. F) Photo of a 3D printed tarantula from DMSO blend
gels (Trisq;/DMSO3;3). Scale bar as indicated.
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Far fewer (-sheets were found in the presence of water (24 +
5% ) or in case of blends with DMF (22 +4 % ). The formation
of fibrillar networks was pronounced in the presence of
DMSO, indicated by intertwined fibrils as found in TEM
images (Figure 2B). In presence of DMF or water, signifi-
cantly shorter fibrils were formed. SEM imaging showed
a sheet-like structure for lyophilised co-solvent gels with
DME. Fused pore structures were found upon water addition.
Strikingly, a highly fibrillary and porous structure was present
in case of DMSO-triggered gelation. At higher magnification,
pore walls showed fibrillar sub-structures in Tris/DMSO-gels
after organo-dialysis (Figure 2 C). Sharp pore structures were
found in Tris-gels with smooth, sheet-like pores as reported
previously." Fibrils in Tris-hydrogels might have collapsed
into these sheet structures upon freeze-drying. Rheological
characterisation (Figure 2D) showed slightly higher storage
and loss moduli for 2% (w/v) eADF4(C16) TrissDMSO-gels
in comparison to 3% (w/v) eADF4(C16) Tris-hydrogels.
Nonetheless, for Tris/DMSO-gels and Tris-hydrogels, moduli
were in the same range, and similar yield points were
detected, indicating comparable visco-elastic properties. 3 %
(w/v) eADF4(C16) TrissDMSO-gels from organo-dialysis
showed the highest storage modulus and a slight shift in the
yield point towards higher oscillation strain, indicating higher
resistance of the material until break.

Nonetheless, the new gels showed typical spider silk
hydrogel shear-thinning behaviour and stability (Fig-
ure S1A,B). Accordingly, using a RegenHU bioplotter, multi-
layer scaffolds with high shape stability could be 3D printed
using the DMSO blend gels (Figure 2F, Figure S3, and
Video S4).

To test the application of such gels as drug depots,
fluorescein (FITC) was loaded as a first model substance into
Tris/DMSO-gels, and a comparison was made to Tris-hydro-
gels regarding loading and release at 37°C. Both gel types
showed the same release profile (Figure S2), indicating the
possibility of generating injectable or transdermal drug-
loaded gel depots. Further, the poorly water-soluble 6-
mercaptopurine, as clinically relevant cytostatic drug, was
loaded into the DMSO-phase of 2% (w/v) eADF4(C16)
blend gels. The drug was incorporated by non-covalent
interactions, but in case a reversible coupling is intended,
arecently published system with a different spider silk variant
can be used.”” Upon non-covalent introduction in Tris-
hydrogels, the water-insoluble drug aggregated during the
gelation process and accumulated at the bottom of the gel. In
the DMSO blend gel, however, loading and release could be
accomplished. These results confirmed the suitability of co-
solvent-produced spider silk gels with clinically relevant
substances as injectable and even 3D printable drug depots.

Finally, we wanted to unravel the driving force of spider
silk assembly in presence of co-solvents. The herein reported
route towards spider silk gel formation in aqueous—organic
binary mixtures is driven in part by structure formation at
organic-water interfaces (Scheme 1). eADF4(C16) was found
to form water-insoluble B-sheet structures in microcapsules®®!!
with barrier function® upon adsorption at aqueous-organic
interfaces. In case of aqueous—organic binary mixtures, micro-
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How to implement water-insoluble drugs
in spider silk scaffolds
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Scheme 1. lllustration of routes towards drug depots made of recombi-
nant spider silk proteins. A) Potassium phosphate-induced co-precip-
itation of microparticles and any type of drugs. B) Hydrogels cannot
incorporate hydrophobic but only hydrophilic drugs during gelation.
C) New route of gel formation, allowing the incorporation of hydro-
philic as well as hydrophobic drugs. D) Microcapsules can incorporate
hydrophilic, hydrophobic, and amphiphilic (at the aqueous—organic
interface) drugs. Aqueous—organic binary mixtures as seen in (C)
represent intermediate conditions between hydrogel formation in one
homogenous (aqueous) phase (B) and phase-separation-induced f3-
sheet formation at the water—oil interface (D). X=selected amino
acids of the silk variants, that is, glutamic acid, glutamine, or lysine.

emulsions can form in presence of organic co-solvents such as
DMSO®! or DME,"®! which are miscible in water.

The formed interphases are micro-heterogeneous® and
are based on the interaction of hydrogen bond®! forming
molecules. These interphases can be described by a side-by-
side arrangement of both solvents in molecular clusters.”!
DMSO and DMF are amphiphilic molecules, which can form
hydrogen bonds, for example, with water but also enable
hydrophobic interactions among them or with other mole-
cules such as proteins. Similarly, e ADF4 exhibits amphiphilic
properties due to its amino acid sequence® and can therefore
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interact with hydrophobic as well as hydrophilic drugs/
molecules. Charged amino acid residues can form hydrogen
bonds with DMSO to a varying degree, and negatively
charged molecules are favoured over uncharged or positively
charged ones.”"

Spider silk gels made out of aqueous—organic co-solvents
enlarge the range of applications of spider silk-based materi-
als since material properties can be controlled by the choice of
the co-solvent and of the used spider silk variant. DMSO is
FDA approved®! in topical formulations at concentrations at
approximately 30% (v/v). Based on our results it can be
applied in spider silk gels in pharmaceutical formulations, e.g.
for transdermal applications. These gels allow formulation of
water-insoluble drugs along with adjustable organic content
to yield biocompatible, biodegradable, non-toxic, non-inflam-
matory, transdermal, injectable, and even 3D printable drug
depots. Depending on the application, the drug-silk inter-
action can be further controlled, for example, by reversible
covalent bonds.”!

Experimental Section

The engineered spider silk protein e ADF4(C16) comprises 16 repeats
of the consensus sequence GSSAAAAAAAASGPGGYG-
PENQGPSGPGGYGPGGP (named C-module). The C-module is
based on the consensus sequence of the repetitive core domain of the
MaSp2 dragline silk fibroin 4 of the European garden spider Araneus
diadematus.®’ e ADF4(C16) was purchased from AMSilk GmbH
(Planegg, Germany). In variant eADF4(k16),!'"! all glutamic acid
residues are substituted with lysine and in eADF4(Q16)!"*) with
glutamine ones. Both proteins were produced and purified as
reported earlier.l*'7™¥ Spider silk proteins were dissolved in 6m
guanidinium thiocyanate (Carl Roth, Karlsruhe, Germany) and
dialysed against 10 mm Tris buffer, pH 7.5 for several hours, whereas
the dialysis of e ADF4(Q16) was done at 4°C. Concentration adjust-
ment was conducted, if necessary, by follow-up dialysis in 20 % (w/v)
poly(ethylene glycol) (PEG, 20 kDa, Carl Roth, Karlsruhe, Germany)
as reported previously™ or using a high vacuum concentrator
(Speedvac, Eppendorf). For biphasic gels, co-solvents or co-solute
buffers were blended with 3% (w/v) silk solutions and gelled at 37°C.
For organo-dialysis gels, 3% (w/v) silk solutions were dialysed against
small volumes (1:100 volume ratio) of DMSO (Carl Roth, Karlsruhe,
Germany) at RT for 4 h without further thermal treatment.

For analysis of the gelation kinetics of recombinant spider silk
proteins, turbidity changes were monitored at 570 nm using a micro-
plate reader (Mithras LB 940, Berthold Technologies, Germany).
Triplicates of 100 uL aliquots were prepared for all solutions (3%
(w/v) eADF4(C16), 2% (w/v) eADF4(x16), and 1% (w/v) e ADF4-
(Q16)). Spider silk solutions were diluted by addition of different
volumes of DMSO to reach final concentrations of 5, 15, and 30 %
(v/v) DMSO in the blend. As a control, 150 mM potassium phosphate
was used as fibrillisation trigger, and data were normalised to this
sample’s endpoint.

Gel samples were transferred on glass slides for image collection
using a Leica M205C stereomicroscope (Wetzlar, Germany) with
Leica LAS software and light reflection from dark field mode. The
microscope was equipped with a polarisation lens and a 0.63 x
objective. For scanning electron microscopy (SEM), lyophilised gel
samples were investigated after platinum sputtering (2 nm). Images
were recorded using a Thermo Scientific (FEI) Apreo VS with a Field
Emission Gun at 2kV and a SE2-detector. Transmission electron
microscopy (TEM) images of stained (2% uranyl acetate) spider silk
fibrils immobilised on Pioloform-coated 100-mesh copper grids
(Plano GmbH, Germany) were recorded using a JEM-2100 TEM
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(JEOL, Japan), operated at 80 kV, and imaging was carried out using
a 4000 x 4000 charge-coupled device camera (UltraScan 4000, Gatan,
USA) and Gatan Digital Micrograph software (version 1.83.842).
Rheological behaviour was investigated using a Discovery Hybrid
Rheometer 3 (TA, USA) with a plate—plate geometry (diameter
25 mm) at 25°C. To prevent drying effects on the gels, a wet sponge
adapter was used. Amplitude sweeps (n=23) were recorded as
triplicates at 31.4 rads ™' and a strain of 0.1-1000 %.

Attenuated total reflectance-Fourier transformation infrared spec-
troscopy (ATR-FTIR) was conducted with lyophilised gel samples.
Spectra (n=3) were recorded using a Bruker Tensor 27 (Ettlingen,
Germany) with a germanium crystal at a spectral resolution of 2 cm™!
with 100 scans. Atmospheric compensation algorithm was applied in
OPUS 8.0 software to correct water vapour and carbon dioxide
fluctuations during the measurement. Fourier self-deconvolution was
carried out as reported previously® with band assignment for partial
secondary structure determination.*”

To study the release of 6-mercaptopurine (Sigma, USA) from 2%
(W/v) Trisygo and 2 % (w/v) Trisg;/DMSOs; e ADF4(C16) gels, the drug
was dissolved in 20 uL DMSO and added to the spider silk solutions
or the DMSO-phase. Triplicate release measurements were con-
ducted in 1:1 blends of MilliQ water:DMSO. UV absorbance was
monitored using a UV spectrometer (Genesys 10S UV/Vis, Thermo
Scientific). Spectra were recorded between 200 and 600 nm, and peak
maxima at 328 nm were used to determine cumulative release curves.
3D dispense plotting was carried out using a RegenHU 3D Discovery
Genl (Switzerland) bioplotter with cartridges size 3cc and according
pistons. The printing speed was pre-set to 10 mms™". 2% (w/v) Triss/
DMSO;; eADF4(C16) gels were printed with Luer lock plastic
needles with an inner diameter of 0.41 mm and an applied pressure of
0.3 bar.
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Experimental section

Rheological characterization of the co-solvent spider silk gels

Rheological behaviour was investigated using a Discovery Hybrid Rheometer 3 (TA, USA) with a plate-
plate geometry (diameter 25 mm) at 25 °C. To prevent drying effects, a wet sponge adapter was used.
Frequency sweep experiments (n=3) were recorded at angular frequencies between 0.1-100 rad/s and
100-0.1 rad/s for recovery at 50 % strain. Time sweep experiments (n=3) were recorded at angular
frequencies of 31.4 rad/s and 0.5 % strain for 120 s.

Release studies of FITC as model substance from co-solvent spider silk gels

To study the release of 5(6)-Carboxy-fluorescein (FITC, Thermo Scientific, Germany) from 2 % w/v Tris-
and 2 % wi/v Trise7/DMSOs3 eADF4(C16) gels, FITC was dissolved in 20 yL DMSO and added to the
spider silk solutions. Samples without FITC loading served as reference. Triplicate release
measurements were done in 1:1 blends of MilliQ water:DMSO. Fluorescence detection was conducted
using a fluorescence spectrometer FP-6300 (JASCO, Germany) at an excitation wavelength of 495 nm.
Spectra were recorded between 500 and 600 nm, and peak maxima at 517 nm were used to determine
release curves. Error bars were calculated according to the law of error propagation.

3D dispense plotting of co-solvent spider silk gels

For 3D dispense plotting, the printing speed of the RegenHu Bioplotter was pre-set to 20 mm/s. 2 % w/v
Trise7/DMSQO33 eADF4(C16) gels were printed with Luer lock plastic and blunt steel needles with an inner
diameter of 0.41 mm and an applied pressure of 0.3 - 0.5 bar. 3 % w/v Triss/DMSO-gels after organo-
dialysis were printed using Luer lock steel blunt needles with 0.51 mm inner diameter and an applied
pressure of 1.06 bar.
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Figure S1: Gels from initial 3 % w/v eADF4(C16) silk solutions in 10 mM Tris pH 7.5 (Tris1o0, green),
diluted with 33% v/v of the co-solvent DMSO (Trise7/DMSOss, blue), and gels made upon dialysis against
DMSO (DMSO100-x/Trisx, orange) were tested concerning the impact of organic additives. A) Mean
frequency sweep rheological measurements of co-solvent gels showed shear-thinning behaviour and

recovery properties of the gels. B) Mean time sweep rheological measurements of co-solvent gels
showed gel stability over time.
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Figure S2: Normalized release of the model drug 5(6)-Carboxy-fluorescein (FITC) from gels at 37 °C:
Gels from 2 % w/v eADF4(C16) silk solutions in 10 mM Tris pH 7.5 (Tris10, green) and in presence of
the co-solvent DMSO (Trise7/DMSOss, blue).
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Figure S3: Images of 3D printed scaffolds of A) 2 % w/v Trise7/DMSO33 eADF4(C16) gels printed using
a conical needle (0.41 mm diameter) on a RegenHU Bioplotter (left) and stereomicroscopic image of
one single strand (right); B) 2 % w/v Trise7/DMSO33 eADF4(C16) gels printed using a steel needle (0.41
mm diameter); C) 3 % w/v TrissDMSO-gels from organo-dialysis printed using a steel needle (0.51 mm
diameter) and larger line spacing. Scale bars as indicated.
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A Video of 3D dispense plotting of a tarantula scaffold is available as Supporting Information Video
S4.
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ABSTRACT: Targeted drug delivery and controlled drug release

can be obtained using specifically designed polymers as carriers. particles
Due to their biocompatibility and biodegradability and especially

the lack of an immune response, materials made of spider silk ‘ﬁ
proteins are promising candidates for use in such applications.
Particles made of recombinant spider silk proteins have previously
been shown to be suitable drug and gene carriers as they could
readily be loaded with various drug substances or biologicals, and
subsequent release was observed over a defined period of time.
However, the respective substances were bound non-covalently via
hydrophobic or charge—charge interactions, and hence, the release
of loaded substances could not be spatio-temporally controlled.
Here, we present a setup of chemically modified recombinant
spider silk protein eADF4 and variants thereof, combining their
well-established biocompatible properties with covalent drug binding and triggered release upon changes in the pH or redox state,
respectively. The usefulness of the spider silk platform technology was shown with model substances and cytostatic drugs bound to
spider silk particles or films via a pH-labile hydrazine linker as one option, and the drugs could be released from the spider silk
carriers upon acidification of the environment as seen, e.g., in tumorous tissues or endo/lysosomes. Sulfthydryl-bearing spider silk
variants allowed model substance release if exposed to intracellular GSH (glutathione) levels as a second coupling option. The
combination of non-immunogenic, nontoxic spider silk materials as drug carriers with precisely triggerable release chemistry presents
a platform technology for a wide range of applications.
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B INTRODUCTION immunogenicity, nontoxicity, and biodegradability.'> While
The development of drug delivery carriers is important for the synthetic polymer‘s offer w‘ell-deﬁned structures ‘and fine-
preparation, administration, site-specific targeting, pharmaco- tunable degradation behavior, they often require harsh
kinetics, and diminishing toxicity of active agents.l’2 In processing conditions limiting the range of drugs and/or
conventional therapies, drugs are mainly administered intra- biologicals to be loaded. In contrast, some natural polymers
venously without carrier in the hope of reaching and effecting can be processed under mild conditions such as in aqueous
the desired cells, even though drugs do not recognize diseased buffers. Adding to that, they carry functional groups on the
tissue/cells. Even in cases where the highest dose of drug with surface for modifications and can be loaded with drugs by
no life threating consequences is given, restrictions of the various mechanisms like electrostatic and hydrophobic
patient’s quality of life might occur caused by systemic side interactions as well as covalent bonding."* However, natural
effects.>* Association of otherwise stand-alone drug molecules polymers are often associated with an explicit immune
to particulate carriers made of lipids or polymers offers the response of the human body."*™"”

possibility to control their biodistribution and release profile. Amongst non-immunogenic natural materials, those made of

In addition, pharmacological properties like solubility and

circulating half-life of the drug can be improved by using drug

delivery vehicles.”® By choosing different materials as well as

modifications thereof, vehicles can be targeted to specific cells ]

or tissues, and the drugs can be released in a sustained and/or Rec.elved: July 30, 2020

in a triggered manner. -10 Rev1?ed: November 13, 2020
Nanoparticles are often used as a matrix for coupling or Published: November 28, 2020

adhesion of drug molecules as well as for encapsulation.'' The

applied material must meet general requirements for

biomedical applications such as high biocompatibility, non-

silk proteins have been investigated extensively for their use as
drug delivery vehicles in the past, as summarized in recently

© 2020 American Chemical Society https://dx.doi.org/10.1021/acs.biomac.0c01138
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published reviews."®'? For example, particles made of Bombyx
mori silk have been loaded with the cytostatic compound
gemcitabine and used to treat lung tumor-induced mice.” It
was shown that small molecules like dyes showed charge-
dependent release rates,”’ in the case of natural compounds
like resveratrol, solubility could be increased.** B. mori silk
derived particles have also been reported for the delivery of
proteins, genes, and vaccines.'? Studies using particles made of
B. mori silk make up the vast majority of data on drug delivery
using silk nano- and microparticles. A few studies, however,
employ engineered spider silk. For example, particles made of
proteins derived from Nephila clavipes have been loaded with
the chemotherapeutic doxorubicin showing tunable release
profiles.”* The advantage of using spider silk instead of B. mori
silk is the absence of sericin, a sometimes problematic
component of silkworm silk.**** Recombinant production of
spider silk proteins enables genetic modifications and ensures
homogeneity and constant quality of the material.”® All these
studies used non-covalent loading or encapsulation processes,
leading to only a partial control of the release. While release
rates could be influenced, the diffusion driven processes could
not be completely stopped and/or triggered.

eADF4(C16) is a recombinant spider silk protein based on
one protein of the dragline silk of the European garden spider
Araneus diatematus. The engineered polyanionic protein
consists of 16 repeats of the consensus sequence of the core
domain of A. diatematus fibroin 4 (ADF4) called C-module
(GSSAAAAAAAASGPGGYGPENQGPSGPG-
GYGPGGP).*”*® Particles are produced by salting out using
potassium phosphate, and particle sizes depend on protein
concentration and mixing intensity. Thereby, (sub)-
microspheres can be produced in the range between 200 nm
and 2 um.” After loading eADF4(C16) particles with small
positively charged molecules by diffusion, constant release
rates at physiological conditions and accelerated rates within
acidic environments have been realized in vitro, but only for a
few hours.*® Genetic engineering allowed further adjustment of
the protein’s amino acid sequence for specific applications. A
polycationic variant of the protein, eADF4(x16), has been
generated by exchanging all glutamic acid residues with lysine
ones. Particles made thereof showed enhanced uptake in HeLa
cells, as analyzed using flow cytometry.*' Based on electrostatic
interactions, these particles could be loaded with negatively
charged low molecular weight substances and nucleic acids.**
In a different setup to enhance the cellular uptake of
eADF4(C16) particles, the cell adhesion sequence RGD was
genetically added, resulting in the protein eADF4(C16)-
RGD.*' Further genetic engineering enabled the incorporation
of one individual cysteine residue in ntag”*-eADF4(C16) for
site-specific chemical modifications.”® Fusion of an antigenic
peptide from ovalbumin to the recombinant spider silk protein
eADF4(C16) led to uptake by dendritic cells and effective
priming of cytotoxic T cells necessary for successful
vaccination. In vivo experiments during this study confirmed
that the recombinant spider silk protein alone does not induce
pro-inflammatory or unspecific immune responses in mice.*

Here, (sub)micron-particles made of variants of eADF4-
(C16) were covalently bonded with drugs for stimulus-
responsive release. By coupling the model substance DTNB
(5,5'-dithiobis-2-nitrobenzoic acid) to cysteine-containing
variants of the recombinant spider silk protein via disulfide
bonds, a carrier setup was established for redox-responsive
release. Chemical modification of the proteins’ carboxyl groups

with a hydrazone linker and coupling of the model substance
DMAB (para-dimethylaminobenzaldehyde) led to a pH-
responsive carrier system. For possible applications as
stationary drug depots, we also investigated spider silk films
with the identical chemical entities. Further, controlled release
of cytostatics (i.e., 6-mercaptopurine and doxorubicin) from
recombinant spider silk particles was studied.

B MATERIALS AND METHODS

Protein Production and Purification. The polyanionic
recombinant spider silk protein eADF4(Cl16), the polycationic
variant eADF4(k16) as well as the cysteine-bearing variants of both
proteins, ntugcy“—eADF4(C16) and ntagcys—eADF4(K16) were pro-
duced and purified as described previously.””*>***5 Briefly, the
proteins were recombinantly produced in E. coli BL21 gold (DE3),
purified using a heat step in which they stayed soluble followed by
precipitation using ammonium sulfate and subsequent lyophilization
of the protein pellet.

Film Casting. The proteins were dissolved in hexafluoroisopro-
panol (HFIP) at 1 wt % and cast on polystyrene surfaces (12-well cell
culture plates, Nunc, Langenselbold, Germany) for drug release
studies or Petri dishes for contact angle measurements. After
evaporation of the organic solvent, the remaining spider silk films
were post-treated with ethanol to create water-insoluble films.*® For
contact angle measurements, spider silk films were cast at 0.25 mg/
cm®. To investigate substance coupling and release from films,
20 nmol spider silk were applied to every single well (3.7 cm?), and
the solvent was evaporated resulting in films with ~0.25 mg/cm’

Particle Production. First, spider silk proteins were dissolved in
6 M guanidinium thiocyanate (GdmSCN) and dialyzed against
aqueous buffer (25 mM Tris, pH 7.5) using a dialysis membrane with
a molecular weight cutoff of 6—8 kDa (Spectrum Laboratories, Irving,
Texas). For the preparation of the pH-sensitive system, 25 mM
HEPES-Na, pH 8 was used for dialysis. For particle production, the
dialyzed spider silk solution was diluted to 0.5 mg/mL and mixed by
inverting three times with an equivalent volume of 2 M potassium
phosphate (pH 7.5) inducing precipitation. After three washing steps,
the particles were lyophilized and stored at —20 °C.

Substance Coupling. Redox-Sensitive System. To bind TNB (S-
thio-2-nitrobenzoic acid) or 6-mercaptopurine via a disulfide bond to
the recombinant spider silk proteins, the latter were reduced by
addition of a 10-fold molar excess of TCEP (tris(2-carboxyethyl)-
phosphine) for 2 h. After removal of the reductive agent using dialysis
(soluble protein), centrifugation (particles), or exchange of super-
natant (films), a 25-fold molar excess of Ellman’s reagent or 6-
mercaptopurine (100 mM in DMSO) was added for 1 h. Thorough
washing of both films and particles in PBS enabled removing of non-
covalently bound substances. This process was monitored by checking
the supernatants after each washing step concerning UV/vis
absorbance of the bound substance.

pH-Sensitive System. To reversibly bind DMAB or doxorubicin to
eADF4(C16) in a pH-sensitive manner, the protein was function-
alized with hydrazine. Therefore, the carboxylic groups of eADF4-
(C16) were activated upon addition of 15-fold molar excess of EDC
(1-ethyl-3-(3-dimethylaminopropyl)carbodiimide), while at the same
time a 30-fold excess of hydrazine was added to the spider silk films or
particles to generate hydrazide groups. After shaking for 3 h at room
temperature, three washing steps followed. Addition of a 10-fold
molar excess of DMAB or doxorubicin for 24 h yielded the
corresponding hydrazone. Washing steps allowed removal of excess/
unbound substances. To weaken electrostatic attraction between
doxorubicin and the recombinant spider silk protein eADF4(C16),
washing steps after coupling were performed with the addition of
200 mM NaCl.

Coupling Efficiency. The degree of model substance coupling
was assessed after re-solubilization of the modified particles or films in
6 M GdmSCN at 50 mg/mL and subsequent dilution with buffer to
1 mg/mL, optionally adding TCEP as a reducing agent. The amount
of a coupled model substance per spider silk molecule was calculated

4905 https://dx.doi.org/10.1021/acs.biomac.0c01138
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Recombinant Spider Silk Protein (eADF4) Variants”

pubs.acs.org/Biomac

HN—NH, hydrazine DMAB
E Q.
o X
- P - 20 pooS
) Gl o. NH |
¢ Oy_OH —n O NH T N 0.t
E =] s H+
é |: 16 16 I: :|1e s l: ]16 i
8 | eADFa(C16) PR ﬁ\ . cADF4(Cl6)- eADF4(C16)-DMAB eADF4(C16) N
= N " hydrazid free DMAB
isourea byproduct
[o]
(o]
HO 0 o
- DTNB N H\ o
= O/N S\s N//o o /O
ol | (Caes [Smodd ]15 N on s N\<
> S
7 (e]
i TCEP S o ' o _SH o+
= ‘—_J
- Cys A Cys B
g 16 ntag’ Y. _eADF4(C16) O//N SH 16 ntag~”>-eADF4(C16) free TNB
(%]
2 oys (red) o ntag®YS-eADF4(C16)-TNB
-8 ntag~””-eADF4(C16) o)
o (ox)
can be adequately used as m
16 16

?(A) For pH-sensitive binding of para-dimethylaminobenzaldehyde (DMAB), the carboxylic groups of eADF4(C16) were activated using 1-ethyl-
3-(3-dimethylaminopropyl)carbodiimide (EDC) to bind hydrazine, which reacts with the aldehyde moiety of DMAB. At acidic conditions, the
covalent bond hydrolyses and the bound substance is released. (B) For the redox-sensitive system, ntag™ versions of two recombinant spider silk
proteins (negatively charged ntag™*-eADF4(C16) and positively charged ntag”*-eADF4(x16)) containing a single cysteine residue were employed.
Tris(2-carboxyethyl)phosphine (TCEP) was added to reduce the sulthydryl groups before applying $,5'-dithiobis-(2-nitrobenzoic acid) (DTNB)

to couple a TNB moiety to the respective spider silk protein. At reducing conditions, the 2-nitro-S-thiobenzoate (TNB") is released, followed by

ionization yielding the 2-nitro-5-thiobenzoate anion (TNB>").

upon measuring UV/vis absorbance and correlating the protein peak
at 280 nm to the respective model substance peak of DMAB at
350 nm or TNB?™ in the reduced state at 412 nm, (number of repeats,
n=3).

Zeta Potential. To characterize the spider silk particles’ surface
charge, their electrophoretic mobility was measured (number of
repeats, n = 3) in 1/11 PBS at 25 °C using a ZetaSizer NanoZ$
(Malvern Instruments, Worcestershire, UK), as described previ-
ously.”” The respective zeta potential was calculated according to the
theory of Smoluchowski.*®

Contact Angle. The hydrophobicity of the spider silk films
coupled with a model substance was analyzed by measuring the static
contact angle of a water droplet on the spider silk film surface. The
contact angles were determined (number of repeats, n = 3)
immediately after placement of the droplets using an OCA contact
angle system (Dataphysics Instruments GmbH, Germany) with
SCA20 software (Dataphysics Instruments GmbH, Germany) and a
Young—Laplace fit.*’

One Pot Steady State Substance Release. Steady state
substance release for both particles and films was determined by
investigating the materials containing 20 nmol of the modified spider
silk protein within 1 mL of release buffer (S mM GSH for release of
TNB*~ or 10 mM citrate, 137 mM NaCl, and 2.7 mM KCl at pH 4
for release of DMAB) at different time points within the solution, i.e.,
without renewing the release buffer (number of repeats, n = 3).

Cumulative Substance Release. Aliquots of particles corre-
sponding to 20 nmol of spider silk protein were resuspended in 1 mL
release buffer (redox-sensitive release: PBS at pH 7.4 or PBS plus
reducing agent; pH-sensitive release: PBS at pH 7.4 or 10 mM citrate,
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137 mM NaCl, and 2.7 mM KCl at pH 6, pH S, or pH 4) and
incubated for S min or 4 h (adjusted to 24, 4, and 12 h for
doxorubicin release) while shaking at 37 °C (Thermomixer compact;
Eppendorf, Germany) followed by centrifugation at 17000 X g for 2
or S min (redox system or pH system, respectively). The pellets were
resuspended in fresh release buffer, while the supernatants were
centrifuged again to remove possibly remaining particles before UV—
vis spectroscopic detection of the respective model substance or drug
in the supernatant (number of repeats, n = 3).

Films consisting of 20 nmol spider silk protein were submerged in
1 mL of the respective release buffer and shaken for 15 min or 4 h at
37 °C (Unimax 1010 shaker; Heidolph, Germany). Supernatants were
directly measured via UV—vis spectroscopy to determine the amount
of the model substance. The released amounts of model drug during
each release cycle were added up to depict the cumulative release of
the model substance from the respective carrier system.

Cell Culture Experiments. HeLa cells were cultured in
Dulbecco’s modified Eagle medium (DMEM) (Merck, Darmstadt,
Germany) supplemented with 10% v/v fetal bovine serum (Biochrom,
Berlin, Germany), 1.0% v/v GlutaMAX (Gibco, Grand Island, USA),
and 0.1% v/v gentamycin (Sigma-Aldrich, St. Louis, USA) in an
incubator (Thermo Fisher Scientific, Waltham, USA) at 5% CO, and
95% relative humidity at 37 °C. Cells were seeded on y-slides (8-well;
ibidi GmbH, Martinsried, Germany) at a cell density of 10—20,000
cells/cm? After 4 h, particles were added to adherent cells at a
concentration of 9.6 ng/ul. For particle uptake, eADF4(x16) and
eADF4(C16) particles were permanently labeled with fluorescein
using NHS chemistry (NHS-Fluorescein; Thermo Scientific, Wal-
tham, USA). To enhance cellular uptake of eADF4(C16) particles,

https://dx.doi.org/10.1021/acs.biomac.0c01138
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Table 1. Coupling Amount (Given in Mol Model Substance/Mol Silk) of DMAB and TNB to Particles, Films, and Soluble
Spider Silk Variants (Highest Values of Each System Are Highlighted)

DMAB to eADF4(C16)

TNB to ntag”-eADF4(C16)
[mol model substance/mol

[mol model substance/mol

samples silk] silk]

in solution 0.148 + 0.005 0.717 + 0.028
particles 2.026 + 0.051 0.197 + 0.020
films 1.482 + 0.115 0.143 + 0.013
controls”

solution 0.077 + 0.014

particles 0.067 + 0.019

films 0.367 + 0.049

TNB to ntag™-eADF4(x16)
[mol model substance/mol

TNB to eADF4(C16)
[mol model substance/

TNB to eADF4( x16)
[mol model substance/

silk] mol silk] mol silk]
0.693 + 0.033
0.542 + 0.060
0.384 + 0.015
0.004 + 0.001 0.017 + 0.001
0.023 + 0.000 0.071 + 0.001
0.004 + 0.000 0.00S + 0.000

“DMAB binding to unmodified eADF4(C16) and TNB binding to eADF4(C16/k16) without the cysteine-bearing ntagcy‘ served as controls to

analyze nonspecific binding.

Table 2. Physico-Chemical Characterization of Spider Silk Particles and Films upon Model Substance Coupling

zeta potential of particles [mV]

water contact angle on films [°]

spider silk particles and films  before coupling  hydrazine functionalized

eADF4(C16)-DMAB —235 + 1.5 -16.7 + 1.1
ntag™*-eADF4(C16)-TNB —282 + 14
ntag™*-eADF4(k16)-TNB +132 + 03

after coupling

before coupling  hydrazine functionalized  after coupling

—15.0 £ 1.2 519 + 2.4 61.3 + 0.9 673 £23
=279 + 1.4 570 £ 7.5 502 £2.2
+13.5 £ 0.7 571 £ 4.1 - 62.9 + 3.2

they were coated with eADF4(C16)-RGD.*> Therefore, the
particles were incubated for 1S min in a 1 mg/mL eADF4(C16)-
RGD solution in 25 mM TrisHCI pH 7.5 buffer prior to cell culture
experiments. After cultivation for 24 h, cells were fixed with 3.7% w/v
para-formaldehyde for 30 min, washed with PBS buffer, and
permeabilized for 20 min with 0.1% v/v Triton X. Nuclei and actin
filaments were stained at a final concentration of 100 nM DAPI and
100 nM rhodamine-phalloidin for 30 min at room temperature.
Imaging was performed using a confocal laser scanning microscope
(DMi8; Leica, Wetzlar, Germany). For intracellular release experi-
ments, particles were permanently labeled with rhodamine, again
using NHS chemistry (NHS-Rhodamine; Thermo Scientific, Wal-
tham, USA). Trigger-sensitive green fluorescent dyes, ie., S(6)-
carboxyfluorescein (Sigma-Aldrich, St- Louis, USA) coupled to
hydrazine-modified eADF4(C16) particles using a pH-sensitive
bond and MTS-CF488A (Biotium, Fremont, USA) coupled to
ntag™*-eADF4(C16/x16) using a redox-sensitive disulfide bond, were
additionally bound for release studies, as described above. Cells were
analyzed for 48 h in a LifeCell microscope (DMI6000; Leica, Wetzlar,
Germany).

B RESULTS AND DISCUSSION

It has been shown previously that small molecules as well as
proteins can be loaded onto recombinant spider silk particles
based on the sequence of ADF4 and subsequently released
over minutes to hours in a diffusion-driven way.*****>*' Here,
model substances were bound covalently, but reversibly to
materials made of variants of eADF4. The model substances
could be released in response to changes in pH or redox
potential, respectively (Scheme 1). For the pH sensitive
system, eADF4(C16) was modified with hydrazine to react
with aldehyde or ketone groups. The eADF4(C16)-hydrazide
was incubated in a DMAB solution to generate the
corresponding hydrazone. For the redox sensitive system, the
cysteine-containing silk proteins ntag”*-eADF4(C16) or
ntag”*-eADF4(x16), after the reduction of the sulfhydryl
groups, were incubated in Ellman’s solution (DTNB) to bind a
TNB moiety. DMAB was tested as a model for the aldehyde or
ketone group containing drugs like doxorubicin®* and
nabumeton,” while DTNB served as a model substance for
the sulfhydryl group containing drugs like 6-mercaptopurine.**

Coupling Efficiency. First, the coupling efficiencies of
DMAB to hydrazine-modified eADF4(C16) as well as the
coupling of TNB to the cysteine-containing variants ntag™*-
eDF4(C16) and ntag”*-eADF4(x16) were investigated in
solution, for particles (~1 ym) as well as for films (~0.25 mg/
cm?) (Table 1).

In the case of DMAB, coupling to particles showed the best
coupling efliciency. For each spider silk proteins molecule,
approximately two out of 17 potential binding sites could be
occupied with DMAB, which equals to a coupling efficiency of
~12%. The fact that coupling to films yielded a slightly lower
coupling efficiency, may be attributed to the lower surface-to-
volume ratio of films and respectively available coupling sites.
Coupling of DMAB to soluble spider silk protein was
decreased by a factor of ~10 in comparison to that to the
particles. The accessibility of carboxylic groups should be
improved in the soluble state, since the proteins are
intrinsically unstructured and fully extended. However, the
low coupling efficiency was caused most probably by
concomitant inter- and intramolecular crosslinking reactions
between the hydrazide groups and EDC-activated carboxylic
groups, thereby eliminating potential coupling sites.*® Control
samples of unmodified eADF4(C16) revealed that DMAB
barely bound non-covalently to eADF4(C16); however, for
eADF4(C16) films, a distinct amount of DMAB was present in
the sample even after several washing steps, which may be
caused by unspecific non-covalent hydrophobic interactions
between the substance molecules and the spider silk film.

In contrast, the best TNB coupling efficiency was achieved if
coupling was performed with soluble protein, since there is no
cross-coupling between the proteins. Both ntag”*-eADF4
variants offer one thiol group per spider silk molecule and
were modified with an efficiency of ~70% (Table 1).
Strikingly, no significant difference was observed between
TNB coupling to the negatively charged ntag”*-eADF4(C16)
and the positively charged ntag”*-eADF4(k16). In the case of
the substance coupling to particles and films, the cysteine
groups were less accessible. In particles and films, the amount
of coupled drug was further decreased due to charge—charge
repulsion with DNTB. As with the pH responsive system,
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coupling to particles yielded a higher coupling efficiency than
to films.

Zeta Potential of Particles and Contact Angle of
Films. The influence of the model substance coupling on the
physicochemical properties of the spider silk surfaces was
analyzed regarding spider silk film surface hydrophobicity and
particle surface charge (Table 2). Concerning the surface
charge of particles, as expected, hydrazine modification of
eADF4(C16) rendered them less negatively charged. Since the
zeta potential values were still negative (pKa 8), the hydrazine
functionalization was obviously incomplete explaining the low
coupling efficiencies with DMAB. Coupling of the neutral
DMAB molecule did not significantly alter zeta potential
values. The films’ hydrophobicity increased upon hydrazine
functionalization as well as upon subsequent DMAB coupling.
In contrast, TNB coupling had only minor effects on the zeta
potential, since modifications took place at the cysteine
residue, which does not contribute to the net charge of
polyanionic ntag”*-eADF4(C16) or polycationic ntag™"-
eADF4(k16). Likewise, the hydrophobicity, as evaluated by
water contact angle measurements, remained similar, in-
dependent of coupling of TNB. Since only one molecule per
protein could be bound, the degree of contribution was
negligible.

One Pot Substance Release. To determine the release of
the two model substances from spider silk particles and films at
release conditions, the amount of substance was quantified in
the supernatant at different time points and related to the
totally coupled amount of substance (Figure S1). pH-sensitive
hydrazone bond breakage was accompanied by subsequent
DMAB release, which was detectable over hours for both
particles as well as films. While the released DMAB was stable
at acidic pH, the absorption peak used for quantification
changed at neutral pH after 24 h and split up into two peaks,
and hence, could not be used for quantification. Therefore, a
shorter time period, i.e., 4 h, was chosen for subsequent release
studies. While the pH-sensitive DMAB-based system showed
sustained release over several hours, immediate release was
observed for the redox-sensitive system. A steady-state was
reached approximately after 1 min. Under the applied
conditions, the influence of electrostatic repulsion of TNB*~
from ntag”*-eADF4(C16) was less pronounced, and no
substantial differences could be detected between the release
kinetics from ntag”*-eADF4(C16) or ntag™*-eADF4(k16). For
practical reasons, a release time of S min was chosen for the
subsequent release studies.

Cumulative Substance Release. For cumulative release
studies, drug-loaded particles and films were incubated at
37 °C using the indicated release buffers. The supernatants
were removed for quantification and replaced with a fresh
release medium. At acidic conditions, as they occur for
particles after cellular uptake by endocytosis or in the
extracellular space of tumorous tissues, DMAB was released
from particles or films, whereas only a minor extent of release
took place at neutral pH mimicking e.g, blood conditions
(Figure 1). Within 24 h, almost 50% of DMAB could be
released from eADF4(C16) particles at pH 4 (Figure 1A),
whereas films showed release of almost 30% (Figure 1B)
within the same time. Yet, films showed a weak nonspecific
DMAB release at nonrelease conditions at pH 7.4, reflecting
the release of loaded DMAB without covalent cross-linking, as
depicted above. Therefore, the amount observed in the control
sample was subtracted from all curves to determine the amount
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Figure 1. Cumulative DMAB release from eADF4(C16) particles (A)
and films (B) at various pH values. Particles and films were incubated
in release media at different pH values. DMAB release was quantified
by UV—vis spectroscopy. The spider silk samples were incubated in a
fresh release medium after each measurement. The total amount of
model substance coupled to particles or films was set to 100% (Table
1). The plots show the accumulated released model substance. As a
control (gray dots), DMAB release from non-hydrazine-functionalized
eADF4(C16) was measured. To confirm the ability to trigger drug
release, the pH of the release medium was changed from pH 7.4 to 4
after 36 h, as indicated by arrows. All experiments were carried out at
37 °C.

of covalently bound and released DMAB. Nevertheless, with
increasing acidity of the release medium, more pH-labile bonds
were hydrolyzed and more DMAB was released. The release
could be triggered after 36 h upon changing the neutral
medium to an acidic one (pH 4), confirming the good stability
of the pH-labile bond at neutral pH. During the measurements,
some loss of particles occurred due to preparation issues, and
thus, the release curves did not reach up to 100%, and slightly
less release was seen if triggered after 36 h compared to instant
release.

For the redox-sensitive system, cumulative release of TNB>~
from particles and films was assessed at intra and extracellular
GSH levels, i.e., at S mM and 5 uM, respectively, in PBS and at
nonrelease conditions (0 M GSH) for comparison (Figure 2).
For particles, a very fast release was observed, and
approximately 80% of the loaded model substance could be
released within 15 min at conditions, mimicking an intra-
cellular redox environment (Figure 2A,C). For films, the
release kinetics were slightly slower resulting in 80% release
within 30 min (Figure 2B,D). While intracellular GSH levels
induced fast release, exposure of the samples to lower reducing
potential of the extracellular environment, or incubation in
PBS lead to only little TNB?™ release. Importantly, release
could again be triggered upon changing the redox potential to
S mM GSH after this incubation.

To investigate the completeness of the release, spider silk
carriers were dissolved in a chaotropic salt solution (6 M
guanidinium thiocyanate) subsequent to the release studies
and analyzed using UV—vis spectroscopy for the presence of
model substances (Table S1). These measurements were
performed as described before for the determination of
coupling efliciencies.

For TNB”", the release was almost complete (Figure 2),
which was confirmed by the little amount of detectable
substance in spider silk samples after denaturation. Although
there was only a release of up to 50% of DMAB detectable
upon release (Figure 1), the subsequent analysis revealed that
for particles nearly no further model substances were bound to
the carriers. This observation can be explained by loss of

4908 https://dx.doi.org/10.1021/acs.biomac.0c01138

Biomacromolecules 2020, 21, 4904—4912

123



Biomacromolecules

pubs.acs.org/Biomac

Darstellung des Eigenanteils und Teilarbeiten

A ntag™*-eADF4(C16) particles B ntag™*-eADF4(C16) films
g &
'g 100 2
@ J— @
= 7 1
..ug 60 " — .4%
5 40 s
2 2
: \
E A :
5 ot 2
0 5 10 15 20 25 30 0 15 30 45 60 75 90
time [min] time [min]
C ntag™*-eADF4(k16) particles D ntag®*-eADF4(x16) films
3 X
s 100 s 120 o an—n—n
m - n—n—8 2 g -— ¥
% 80 -/ e % —
w60 4y 60
z z
S 40 \ / = 40 \
£ / £ 3
8 20 A/\&A & 20
2 o g —a v—7
£ A e %—% e E ol=t=—3 oo o
2 0 5 10 15 20 25 30 E 0 15 30 45 60 75 90
time [min] time [min]
= 5mM GSH A SUMGSH  —v—OMGSH  —e— control ‘

Figure 2. Cumulative TNB? release from ntag™*-eADF4(C16) and
ntagcys—eADF4(K16) particles (A, C) and films (B, D). Free TNB*~ in
the supernatant was detected using UV—vis spectroscopy. After each
measurement, fresh release medium was added to the samples, and
the cumulative released TNB>~ amount was plotted against time. The
total amount of model substance coupled to particles or films was set
to 100% (Table 1). As a control, nonspecific TNB*~ release was
measured for eADF4(C16) or eADF4(x16) not containing a cysteine
residue. To confirm the ability to trigger drug release, the release
medium of all measurements was changed to 5 mM GSH after 20 min
(particles) or 60 min (films), as indicated by arrows. All experiments
were carried out at 37 °C.

particles during the preparation of samples while measuring the
release. In the case of films, a significant DMAB amount was
still bound to the spider silk scaffold, indicating the release
would have been continued over a time period even longer
than the evaluated time frame.

Coupling and Release of Cytostatic Drugs. To
demonstrate the versatility of the spider silk based carrier
systems, the cytostatic compounds 6-mercaptopurine and
doxorubicin were coupled as established for the model
substances. Release kinetics of 6-mercaptopurine from
ntag”*-eADF4(x16) particles (Figure 3A) and doxorubicin
from eADF4(C16) particles (Figure 3B) were indistinguish-
able to that of the model substances. Intracellular reducing
conditions ($ mM) led to quick release of 6-mercaptopurine
within the redox-sensitive system while nonreducing (0 M)
and extracellular conditions (S uM) caused very little drug
release. For both these samples, a release could be triggered
upon changing the reduction potential after 20 min (Figure
3A). For the pH-sensitive system, doxorubicine release was
investigated upon a pH-trigger, since the most important
feature of the pH-sensitive system is the long-term stability of
the reversible hydrazine bond at neutral conditions (pH 7.4),
followed by prolonged release after application of the trigger
(pH 4). With the coupling and release of doxorubicin, these
characteristics of the pH-sensitive system could be confirmed
(Figure 3B).

The focus for this proof of the principal study was to
demonstrate the functionality and transferability of the
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Figure 3. Cumulative redox-sensitive 6-mercaptopurine release from
ntag™”-eADF4(x16) particles (A) and cumulative pH-sensitive
doxorubicin release from hydrazine-functionalized eADF4(C16)
particles (B). Free drug in the supernatant was detected using UV—
vis spectroscopy. After each measurement, fresh release medium was
added to the samples, and the cumulative released drug amount in
relation to the total amount of protein in each sample plotted against
time. As a control, nonspecific release of 6-mercaptopurine from
eADF4(k16), lacking the cysteine residue and of doxorubicin from
non-hydrazine-functionalized eADF4(C16) was measured (gray
dots). To confirm the ability to trigger drug release, the medium
was changed to that providing release conditions after 20 min for the
redox-sensitive system (to S mM GSH) (A) or after 48 h for the pH-
sensitive system (to pH 4) (B), as indicated by arrows. All
experiments were carried out at 37 °C.

systems. These results confirm the applicability of the spider
silk platform for respective drugs or other substances.

Intracellular Model Substance Release in HelLa Cells.
To confirm the cellular uptake of eADF4(x16) and eADF4-
(C16) particles (coated with eADF4(C16)-RGD), confocal
laser scanning microscope images of HeLa cells incubated with
fluorescein-labeled particles were aquired. The pictures clearly
showed accumulation of both particle variants within cells near
the nuclei (Figure 4C,D). To demonstrate the applicability of
the drug carrier systems, cell culture experiments were
performed to qualitatively study intracellular release of green
fluorescent dyes and to reveal the effectiveness of the release.
In addition to pH- and redox-sensitive coupling of green dyes
to spider silk particles, they were permanently labeled with
rhodamine (red fluorescence) using NHS chemistry to enable
detection. HeLa cells were incubated with particles for up to 2
days. Using live cell microscopy, fluorescence images were
taken every hour, confirming the release of the green dyes
within cells, as the particles” color overlay changed from green
to more orange/red over time, indicating a reduced co-
localization of the green fluorescence dyes with the permanent
red fluorescence of the particles (Figure 4A,B). It is important
to note that the signals for the green fluorescence of the
released dyes were very weak, since they did not accumulate in
the cells.

pH-sensitive particles uptaken by cells underwent a change
in color during the first 16 h of incubation, while extracellular
particles kept their initial color within the same period,
indicating release only inside of the HeLa cells. The timely
manner of the release was in accordance with the results
obtained in vitro (Figure 1).

Redox-sensitive particles showed a release far more
persistent than measured in vitro. While the model substance
TNB?™ was released within minutes upon application of the
trigger (Figure 2), a visible color change indicating release of
the fluorescent dye started after 8 h of incubation and
continued for both intra- and extracellular particles (Figure 4).
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Figure 4. Intracellular pH- (A) and redox- (B) sensitive release of green fluorescent dyes (5(6)-caboxyfluorescein and MTS-CF488A). HeLa cells
were incubated with permanently rhodamine-labeled recombinant spider silk particles (red fluorescence) to analyze the uptake of such particles at
5% CO,, 95% humidity, and 37 °C. Additionally, the identical eADF4(C16) particles were functionalized with hydrazine and coupled with 5(6)-
carboxyfluorescein to analyze pH-sensitive release (A), and ntag™-eADF4(x16) particles were coupled with MTS-CF488A to analyze redox-
sensitive release (B). Representation of intra (continous lines) and extracellular (dotted lines) particles are selected for each release system.
Confocal laser scanning images of HeLa cells incubated with fluorescein-labeled eADF4(C16) particles coated with eADF4(C16)-RGD (C) and
eADF4(x16) particles (D) after 24 h of cultivation. Cells were seeded at a density of 10,000 cells/cm? and particles added at a final concentration
of 9.6 ng/ul. Cells were fixed, permeabilized and stained with DAPI and phalloidin-rhodamine prior to imaging. To enhance cellular uptake,
particles made of eADF4(C16) were coated with eADF4(C16)-RGD. Scale bars: 25 ym.

Like the pH-sensitive particles, these particles did not show a
release in the control sample without cells (Figure S2),
suggesting reducing conditions as a trigger in the cell culture
media caused by the cells. Responsible for the prolonged
release of the fluorescent dye might be an altered non-covalent
interaction between drug and carrier or weaker reducing
conditions within the cells than estimated.

B CONCLUSIONS

Spider silk particles have been previously established as
biocompatible drug carrier systems.”>***>#0#145% However,
the drug loading and release properties mainly relied on non-
covalent interactions, and hence, obstructed precise spatio-
temporally controlled drug release within target cells or tissues,
as the release would start instantaneously upon contact with
body fluids such as blood. Here, a versatile system is presented
to specifically and covalently bind drugs to spider silk carriers
allowing trigger-controlled drug release. Cysteine modifications
of the underlying spider silk protein allowed the development
of redox-sensitive carriers. Upon exposure to intracellular GSH
levels, TNB>~ as a model substance or 6-mercaptopurine as a
cytostatic drug was released with fast kinetics. While there are
reports of such fast kinetics using disulfide bonds as a redox
sensitive release system,” the majority of results show a
slightly slower release system, comparable to our findings from
cell culture experiments, which take place within hours up to 1
day.**%° In contrast, coupling of DMAB as a model substance
or doxorubicin as a cytostatic drug to hydrazine-modified
spider silk proteins enabled pH-responsive drug release.
Acidification of the carriers’ environment lead to a slow,
sustained release of drugs from the respective carriers. While
comparable release kinetics, meaning ongoing release for hours
up to multiple days, has been published for other systems using
a pH-sensitive hydrazone linker,”' ~>* our material additionally
combines biocompatibility with an easy, nontoxic, all aqueous
production, and the possibility for genetic and chemical
modification. In contrast to other natural and synthetic
polymers, recombinant spider silk particles do not evoke

unspecific immune responses and are not pro-inflammatory.>
Altogether, the presented platform technology constitutes a
highly versatile basis for future pharmaceutical applications,
such as for treatment of cancer or other acute or chronic
diseases. The data allows the development of safe and
efficacious remedies for a whole plethora of applications.
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Figure S1. Time-dependent evaluation of substance release from spider silk particles and films.
The required release time for model substance release was analyzed using UV-Vis spectroscopy.
The steady-state model substance amount was detected in the release medium at different time
points (without changing the release medium). DMAB release from eADF4(C16) (A) was
measured at pH 4, TNB? release from ntag®s-eADF4(C16) (B) and ntag®s-eADF4(k16) (C) in

PBS containing 5 mM GSH. Amounts are given in relation to the total amount of coupled model

substances.

Table S1. DMAB and TNB amount bound to the spider silk carriers after release. Measurements
were performed on samples treated with highest release conditions, i. e. incubation at pH 4 for 48
hours in the case of DMAB and incubation in the presence of 5 mM GSH for 30 minutes in the

case of TNB?. (percentage is shown in relation to the amount initially coupled).

DMAB to TNB to TNB to
eADF4(C16) ntagC¥-eADF4(C16) ntagCys-eADF4(k16)
[mol model [%] [mol model [%] [mol model [%]
substance/mol silk] substance/mol silk] substance/mol silk]
solution - - 0.028 £ 0.010 3.9 0.024 £ 0.002 34
particles 0.018 = 0.002 0.9 0.017 +0.003 8.6 0.015 +0.005 2.8
films 0.152 + 0.005 10.3 0.006 + 0.003 4.2 0.013 £ 0.004 3.4
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Figure S2. Control samples for spider silk particle stability. Permanently rhodamine-
labelled (red fluorescence) spider silk particles were incubated in cell culture media to analyze the
stability of the fluorescent signal in absence of cells at 5% CO, 95% humidity and 37°C.
Additionally, eADF4(C16)-particles were functionalized with hydrazine and coupled with 5(6)-
carboxyfluorescein (A), and nfag®’-eADF4(k16) particles were coupled with MTS-CF488A and

analyzed, respectively (B). Scale bars: 25 pm.
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