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I		ÜBERSICHT	
	

Der	Kern	dieser	Dissertation	besteht	aus	dem	Design	und	der	Herstellung	einer	neuen	

Klasse	 wasserlöslicher	 Polyurethane,	 welche	 sich	 über	 einen	 neuartigen	

Gelierungsmechanismus	 zu	 physikalischen	 Hydrogelen	 vernetzen	 lassen.	 In	 Wasser	

bilden	 die	 anionischen	 Polyurethane	 Nano-Aggregate,	 welche	 durch	 negative	

Ladungsabstoßung	 in	 Lösung	 gehalten	 werden.	 Ladungsabschirmung	 führt	 zu	 einer	

schnellen	 physikalischen	 Gelierung,	 welche	 durch	 Zugabe	 verschiedener	 Salze	 oder	

durch	 Senken	 des	 pH-Wertes	 induziert	 werden	 kann.	 Auf	 diese	 Weise	 erhält	 man	

entweder	 pH-neutrale	 oder	 saure	 (pH	 4	 -	 5,5)	 Hydrogele,	 deren	 mechanische	

Eigenschaften	durch	eine	Reihe	von	Parametern	eingestellt	werden	können.	

Konventionelle	 Hydrogele	 auf	 Polyurethan-Basis	 werden	 über	 reaktive	 und	 toxische	

isocyanat-terminierte	 Präpolymere	 hergestellt.	 Diese	 werden	 in	 Wasser	 über	 die	

Bildung	 von	Harnstoffbindungen	 zu	 chemischen	Hydrogelen	 vernetzt,	was	 für	 einige	

biomedizinische	 Anwendungen	 problematisch	 ist.	 Der	 in	 dieser	 Arbeit	 vorgestellte	

physikalische	 Gelierungsmechanismus	 hingegen	 wäre	 für	 in	 situ	 Anwendungen	 in	

sensitiven	 biologischen	 Umgebungen	 geeignet.	 Darüber	 hinaus	 weisen	 die	 hier	

vorgestellten	 physikalischen	 Hydrogele	 eine	 äußerst	 schnelle	 Stress-Relaxation	 auf,	

welche	im	Kontext	von	Tissue	Engineering	und	Mechanotransduktion	gezielt	eingesetzt	

werden	könnte.	
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II		EINLEITUNG	
	

	

II.1		HYDROGELE	IN		

BIOMEDIZINISCHEN	ANWENDUNGEN	
	

Von	 Kontaktlinsen	 und	 Kosmetikartikeln	 über	 Wundauflagen	 bis	 hin	 zu	 komplexen	

Materialien	für	Drug	Delivery	oder	Tissue	Engineering	–	Hydrogele	finden	wegen	ihres	

hohen	 Wassergehalts	 und	 ihrer	 speziellen	 mechanischen	 Eigenschaften	 in	 unserem	

Alltag	 eine	 breite	 Anwendung.1-6	 Hydrogele	 sind	 schwammartige	 Materialien	 und	

können	 mit	 ihrer	 Netzwerk-Struktur	 das	 Tausendfache	 ihres	 Trockengewichts	 an	

Wasser	absorbieren.1	Die	meisten	Hydrogele	basieren	auf	wasserlöslichen	Polymeren,	

die	 durch	 leichte	 Vernetzung	 zu	 einer	 porösen,	 makromolekularen	 Struktur	 ihre	

schwammartigen	 Eigenschaften	 erhalten.2	 Hydrogele	 können	 aber	 auch	 aus	

aggregierten	 Partikeln	 oder	 kleinen	 Molekülen	 bestehen,	 die	 sich	 zu	 einer	

Netzwerkstruktur	anordnen.7-9		

	

Die	Netzwerkstruktur	und	der	hohe	Wassergehalt	bieten	interessante	Voraussetzungen	

für	biomedizinische	Anwendungen.	In	den	Poren	der	Hydrogele	können	beispielsweise	

Wirkstoffe	eingeschlossen	werden,	die	anschließend	kontrolliert	an	die	Umgebung	

wieder	abgegeben	werden	können.10-13	Dies	kann	durch	langsame	Diffusion	aus	den	

Poren	geschehen,	um	ein	schlagartiges	Freisetzen	zu	vermeiden13,14,	oder	gezielt	durch	

externe	Trigger	wie	Temperatur,	pH	oder	Bestrahlung.15-18		
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Responsives	Verhalten,	d.h.	die	Reaktion	auf	externe	Trigger,	tritt	bei	Gelen	durch	die	

vernetzte	 Struktur	 besonders	 zum	 Vorschein,	 da	 Reaktionen	 auf	

Umgebungsänderungen	oder	andere	Trigger	durch	das	Gelnetzwerk	hindurch	geleitet	

und	verstärkt	werden.19,20	Hydrogele,	die	auf	responsiven	Polymeren	basieren,	können	

verschiedene	 Volumen-	 und	 Strukturveränderungen	 durchlaufen,	 meist	 reversibel	

einstellbar.	Temperatursensitive	Hydrogele	können	auf	Temperaturänderungen	durch	

Phasenübergänge	 reagieren,	 ionische	Hydrogele	können	 in	Abhängigkeit	 von	pH	und	

Ionenstärke	 reversible	 Änderungen	 in	 Volumen	 und	 Porengröße	 durchlaufen.21-23	

Hydrogele	 sind	 somit	 Materialien,	 in	 welche	 man	 über	 die	 chemische	 Struktur	 der	

Polymere	verschiedene	responsive	Eigenschaften	 integrieren	kann,	was	vor	allem	bei	

einer	 Anwendung	 als	 Sensoren24-26	 oder	 für	 gezielte	 Wirkstoffverabreichung1,5	 zum	

Einsatz	kommt.	

	

In	 anderen	 Fällen	 ist	 ein	 gezielter	 Abbau	 der	 Hydrogele	 erwünscht.	 Der	 Einsatz	 von	

spaltbaren	 Vernetzern,	 wie	 beispielsweise	 hydrolisierbaren	 Esterbindungen,	 führt	 zu	

Hydrogelen,	 welche	 durch	 externe	 Trigger	 wie	 etwa	 eine	 pH-Veränderung	

desintegrieren,	 d.h.	 sich	 auflösen	 können,	 um	 beispielsweise	 Wirkstoffe	 gezielt	

freizusetzen.10,27-29		

	

Je	nach	Art	der	Vernetzung	sind	Hydrogele	elastische	oder	viskoelastische	Materialien,	

was	im	medizinischen	Bereich	besonders	interessant	ist.	Durch	gezieltes	Design	können	

die	mechanischen	Eigenschaften	biologischen	Gewebes	nachgeahmt	werden,	sodass	

Hydrogele	 unter	 anderem	 als	 Grundlage	 für	 die	Herstellung	 künstlichen	Gewebes	

eingesetzt	werden.30,31	Beispielsweise	können	Stammzellen	aus	Patienten	gewonnen	

werden,	welche	ex	vivo	auf	einer	Hydrogel-Matrix	kultiviert	werden	und	anschließend	

wieder	in	den	Patienten	transplantiert	werden	können	(siehe	Abbildung	1).32	
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Abbildung	1.32	Prinzip	des	Tissue	Engineering	in	der	Stammzellentherapie.	Gewebe	wird	vom	Patienten	

entnommen	(a),	um	Zellen	zu	gewinnen,	welche	zunächst	 in	vitro	kultiviert	werden	(b),	bevor	sie	auf	

einem	dreidimensionalen	Templat,	wie	etwa	einem	Hydrogel	weiter	gezüchtet	werden	(c)	(d),	sodass	

das	künstliche	Gewebe	letztendlich	wieder	in	den	Patienten	transplantiert	werden	kann	(e).	 

	

Man	 unterscheidet	 zwischen	 chemischen	 Hydrogelen,	 welche	 über	 kovalente	

Bindungen	 vernetzt	 sind,	 und	 physikalischen	 Hydrogelen,	 deren	 Netzwerkstruktur	

durch	physikalische	Assoziationen	wie	beispielsweise	 ionische	Wechselwirkungen33,34,	

Wasserstoffbrückenbindungen35-37	oder	makromolekulares	Self-Assembly38-40	entsteht.	

Die	meisten	Hydrogele,	welche	uns	im	alltäglichen	Gebrauch	begegnen,	sind	chemische	

Hydrogele,	 meist	 auf	 Basis	 synthetischer	 Vinyl-,	 Acrylat-	 oder	 Acrylamid-Polymere,	

welche	 durch	 bifunktionale	 Linker	 vernetzt	 werden.2	 PolyHEMA	

(Polyhydroxyethylmethacrylat)	 oder	 PMMA	 (Polymethylmethacrylat)	 wurden	 als	

Basismaterialien	 für	 weiche	 Kontaktlinsen	 bekannt;	 3	 sogenannte	 Superabsorber	 auf	

Polyacrylsäure-Basis	werden	in	Hygieneartikeln	und	Babywindeln	eingesetzt,	wo	sie	ein	

großes	Volumen	an	Flüssigkeit	absorbieren.41		

	

Im	biomedizinischen	Anwendungsbereich	ist	eine	etwas	komplexere	Funktionalität	und	

Responsivität	 der	 Hydrogele	 gefragt.	 Hydrogele	 auf	 Basis	 von	 Poly(N-

isopropylacrylamid)	 (PNIPAM)	 gehören	 zu	 den	 am	 besten	 studierten	 chemischen	

Hydrogelen.	PNIPAM	ist	ein	wasserlösliches,	temperatur-responsives	Polymer	mit	einer	

unteren	kritischen	Lösungstemperatur	(Lower	Critical	Solution	Temperatur,	LCST)	von	
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32°C.42,43	Während	das	Polymer	bei	Raumtemperatur	wasserlöslich	ist,	kollabieren	beim	

Erreichen	der	LCST	die	Wasserstoffbrücken-bindungen	zwischen	den	Amidgruppen	und	

den	 Wassermolekülen,	 sodass	 das	 Polymer	 ausfällt.	 Über	 leichte	 Vernetzung	 von	

PNIPAM	 durch	 den	 Einsatz	 von	 Bisacrylamiden	 wie	 beispielsweise	 N,N’-

Methylenbisacrylamid	 entstehen	 PNIPAM-Hydrogele,	 welche	 bei	 Raumtemperatur	

gequollen	vorliegen,	sich	 jedoch	oberhalb	der	LCST	zusammenziehen	und	kollabieren	

(siehe	 Abbildung	 2).	 Dieses	 Verhalten	 ist	 reversibel,	 sodass	 PNIPAM	 Hydrogele	 als	

stimuli-responsive	 Materialien	 in	 Drug	 Delivery,	 als	 Biosensoren	 oder	 als	 künstliche	

Aktuatoren	eingesetzt	werden.44-50		

	

	
Abbildung	 2.	 (A)	 Chemische	 Struktur	 von	 Poly(N-isopropylacrylamid)	 (PNIPAM).	 (B)	 Reversible	

Phasenübergänge	 durch	 Einstellung	 der	 Temperatur:	 Unterhalb	 der	 LCST	 liegt	 PNIPAM	 löslich	 bzw.	

gequollen	vor,	oberhalb	der	LCST	liegt	es	unlöslich	bzw.	kollabiert	vor.	

	

Im	 Bereich	 des	 Tissue	 Engineering	 gewannen	 Hydrogele	 auf	 Basis	 natürlich	

vorkommender	 Polymere	 an	 Bedeutung.	 Zu	 den	 am	 häufigsten	 eingesetzten	

Materialien	gehören	in	diesem	Zusammenhang	Alginat-Hydrogele.30,31,51,52	Alginsäure	

(bzw.	seine	Alginatsalze)	ist	ein	natürlich	vorkommendes	Polysaccharid,	das	aus	Algen	

gewonnen	wird.	Neben	dem	Einsatz	in	der	Lebensmittel-	und	Kosmetikindustrie	spielen	

Alginatgele	 eine	 wichtige	 Rolle	 als	 Basis	 für	 Zellkultivierung	 und	 künstliche	

Gewebe.30,31,51	 Alginate	 können	 durch	 divalente	 Ionen	 wie	 z.B.	 Calcium-Ionen	 zu	

physikalischen	Hydrogelen	vernetzt	werden.51	Um	robustere	Hydrogele	mit	stabileren	

mechanischen	 Eigenschaften	 zu	 erhalten,	 werden	 auch	 chemische	 Alginatgele	
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verwendet,	 welche	 durch	 bifunktionale	 Linker	 wie	 Polyethylenglykoldiamin	 kovalent	

vernetzt	werden.53-55		

	

Da	eine	kovalente	Vernetzung	 zu	 stabileren	Materialeigenschaften	 führt,	dominieren	

chemische	Hydrogele	derzeit	das	Feld.	Allerdings	zeigt	vor	allem	das	Beispiel	Alginat,	

dass	physikalische	Gele	 spezifische	Vorteile	haben,	die	 gerade	 im	Bereich	des	Tissue	

Engineering	und	der	regenerativen	Medizin	besonders	wertvoll	sind.	Deswegen	werden	

Alginatgele	am	häufigsten	ionisch	vernetzt	als	physikalische	Hydrogele	angewendet.53-55	

Über	 die	 Vorteile	 und	 spezifischen	 Eigenschaften	 physikalischer	 Hydrogele	 gibt	 der	

folgende	Abschnitte	einen	Überblick.		

	

	

II.1.1	PHYSIKALISCHE	HYDROGELE	

	

Physikalische	 Hydrogele	 werden	 in	 einigen	 biomedizinischen	 Anwendungen	

chemischen	Hydrogelen	vorgezogen,	da	 ihre	Vernetzung	nicht	auf	chemischen	–	und	

damit	in	der	Regel	toxischen	–	Reaktionen	basiert.	Gerade	für	Anwendungen,	wie	die	in	

situ	Verkapselung	von	Zellen	oder	im	Bereich	der	regenerativen	Medizin	als	injizierbare	

Hydrogele,	 die	 erst	 im	 Körper	 gelieren,	 sind	 chemische	 Gele	 sehr	 beschränkt	

einsetzbar.56	Der	milde	Gelierungsmechanismus	physikalischer	Hydrogele	macht	sie	

zu	 attraktiven	 Materialien	 für	 in	 situ	 Anwendungen	 in	 sensitiver	 biologischer	

Umgebung.57-60		

	

Zu	 den	 am	 häufigsten	 eingesetzten	 physikalischen	 Hydrogelen	 gehören	 die	 oben	

genannten	Alginatgele.53,54	Alginsäure	 ist	ein	natürlich	vorkommendes	Polysaccharid,	

das	 blockweise	 aus	 a-L-Guluronsäure	 und	 b-D-Mannuronsäure	 besteht	 (siehe	

Abbildung	3	oben).	Physikalische	Vernetzung	wird	durch	Hinzugabe	divalenter	Ionen	wie	

z.B.	 Ca2+	 Ionen	 erreicht,	 welche	 durch	 die	 Guluronatblöcke	 nach	 dem	 sogenannten	

„eggbox“	Modell	(Eierkarton-Modell)	komplexiert	werden	(siehe	Abbildung	3	unten).61	
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In	der	Regel	werden	Alginatgele	durch	einfaches	Mischen	von	wässriger	Alginatlösung	

mit	einer	CaCl2-Lösung	hergestellt.	 Zum	Beispiel	 können	durch	das	Hinzutropfen	von	

Alginatlösung	 in	 ein	 CaCl2-Bad	 Alginat-Kügelchen	 hergestellt	 werden.62,63	 Für	 die	

Herstellung	von	Gelfilmen	oder	größeren	Geometrien	bedient	man	sich	oft	schlechter	

löslicher	 Salze	 wie	 Calciumsulfat	 oder	 Calciumcarbonat.	 CaSO4	 oder	 CaCO3	

verlangsamen	 durch	 ihre	 schlechtere	 Wasserlöslichkeit	 die	 Gelierung,	 sodass	 diese	

besser	 kontrollierbar	 wird.64,65	 CaCO3	 wird	 oft	 in	 Kombination	 mit	 Glucono-d-lacton	

(GDL)	verwendet,	welches	in	wässriger	Lösung	unter	langsamer	Freigabe	von	H+-Ionen	

hydrolisiert	 und	 den	 pH-Wert	 der	 Lösung	 graduell	 senkt.	 So	wird	 das	 bei	 tiefem	 pH	

lösliche	CaCO3	langsam	in	lösliche	Ca2+	Ionen	überführt,	was	eine	homogenen	Alginat-

Gelbildung	ermöglicht.65	

	

	
Abbildung	3.61	Alginsäure	besteht	aus	Guluronat-Blöcken	(G)	und	Mannuronat-Blöcken	(M)	(oben).	

Die	G-Blöcke	können	Calcium-Ionen	nach	dem	sogenannten	Eggbox-Modell	komplexieren,	sodass	

durch	die	Vernetzung	ein	Hydrogel	entsteht	(unten).	 
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Physikalische	Hydrogele	als	Substrate	für	Zellkultivierung		

	

Der	 biomedizinische	 Anwendungsbereich	 von	 Alginat-Hydrogelen	 ist	 groß,	

beispielsweise	können	organische	Wirkstoffe	oder	Proteine	in	die	Poren	eingeschlossen	

und	 anschließend	 kontrolliert	 freigesetzt	 werden.66,67	 Doch	 vor	 allem	 als	 2-	 oder	 3-

dimensisonale	 Template	 für	 Zellkultur	 eignen	 sich	 Alginatgele,	 da	 sie	 in	 ihren	

strukturellen	 und	 mechanischen	 Eigenschaften	 exzellente	 biologische	 Modelle	

darstellen.30,31	 Oben	 wurde	 erwähnt,	 dass	 die	 mechanischen	 Eigenschaften	 von	

Hydrogelen	so	eingestellt	werden	können,	dass	sie	natürlichem	biologischen	Gewebe	

ähneln.	 Hydrogele	 werden	 oft	 als	 synthetische	 extrazelluläre	 Matrix	 eingesetzt;	

interessant	 ist	 hierbei,	 dass	die	natürliche	extrazelluläre	Matrix	 von	Zellen	nicht	 rein	

elastisch,	 sondern	 –	 wie	 physikalische	 Hydrogele	 –	 viskoelastisch	 ist.31,68,69	 Neben	

biologischen	Faktoren,	welche	Zellwachstum	und	-entwicklung	steuern,	nehmen	auch	

die	mechanischen	Eigenschaften	der	 Zellumgebung	einen	deutlichen	Einfluss	darauf;	

dieses	Phänomen	nennt	man	Mechanotransduktion.31,70-72	So	wachsen	und	entwickeln	

sich	Zellen	beispielsweise	auf	einem	harten	Substrat	anders	als	auf	einem	weichen.70-72	

Bei	 der	 Arbeit	 mit	 Stammzellen	 wird	 auch	 die	 Differenzierung	 durch	 die	 Härte	 des	

Substrats	 beeinflusst;	 eine	 gesteuerte	 Differenzierung	 zu	 Knochenzellen	 etwa	 wird	

durch	harte	Substrate	unterstützt.72		

	

Im	 direkten	 Vergleich	 zwischen	 chemisch	 und	 physikalisch	 vernetzten	 Alginatgelen,	

stellten	sich	die	physikalischen	Hydrogele	als	besonders	 interessant	 in	Hinblick	auf	

Mechanotransduktion	 heraus.	 Vergleicht	 man	 ein	 chemisch	 vernetztes,	 elastisches	

Alginatgel	 mit	 einem	 physikalisch	 vernetzten,	 viskoelastischen	 Alginatgel	 derselben	

Härte	(d.h.	desselben	E-Moduls),	so	verhalten	sich	Zellen	in	Bezug	auf	Wachstum	und	

Entwicklung	 im	 letzteren	 Fall	 als	 ob	 sie	 sich	 auf	 einem	 deutlich	 härteren	 Substrat	

befinden	würden.73,74	Nähere	Untersuchungen	ergaben,	dass	die	Eigenschaft	der	Stress-

Relaxation,	welche	 viskoelastischen	Materialien	besitzen,	 ein	 signifikanter	 Faktor	 in	

der	Mechanotransduktion	ist.	73,74		
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Stress-Relaxation	ist	somit	eine	Eigenschaft,	deren	Auswirkung	auf	Zellkultivierung	erst	

kürzlich	deutlich	wurde,	und	die	gezielt	eingesetzt	werden	könnte,	um	Zellwachstum	

und	-entwicklung	zu	steuern.	Zusammen	mit	dem	Vorteil,	dass	physikalische	Hydrogele	

besser	 für	 in	 situ	 Anwendungen	 in	 sensitiver	 biologischer	 Umgebung	 geeignet	 sind,	

stellen	 physikalische	 Hydrogele	 eine	 wirkungsvolle	 Alternative	 zu	 chemischen	

Hydrogelen	dar,	welche	derzeit	das	Feld	noch	dominieren.	

	

Alginatgele	sind	die	am	häufigsten	eingesetzten	physikalischen	Hydrogele,	insbesondere	

im	 Bereich	 Tissue	 Engineering.	 Als	 natürlich	 vorkommendes	 Polymer,	 das	 aus	 Algen	

gewonnen	wird,	ist	Alginsäure	ein	attraktives	Material	für	medizinische	Anwendungen,	

dessen	 Biokompatibilität	 gut	 untersucht	 ist.	 Allerdings	 ist	 die	 Heterogenität	 von	

Materialbeschaffenheit	 und	 -eigenschaften	 bei	 natürlich	 gewonnenen	 Polymeren	

immer	ein	Nachteil.	Die	genaue	chemische	Zusammensetzung	der	Alginate,	d.h.	Anteil	

und	Verteilung	der	Guluronat-	bzw.	Mannuronat-Blöcke	sowie	das	Molekulargewicht	

kann	 hier	 nicht	 exakt	 eingestellt	 werden	 wie	 etwa	 bei	 synthetischen	 Polymeren.	

Außerdem	 können	 bei	 Alginaten	 toxische	 Verunreinigungen	 auftauchen,	 wie	

Schwermetalle	oder	Endotoxine.75,76	Auch	die	chemische	Modifizierung	ist	bei	natürlich	

gewonnenen	 Polymeren	 oft	 beschränkt,	 insbesondere	 bei	 Polysacchariden	 aufgrund	

ihrer	 hohen	 Hydrophilie,	 welche	 sie	 oft	 unlöslich	 in	 einer	 Vielzahl	 organischer	

Lösungsmittel	 für	 eine	 modifizierende	 Synthese	 macht.77,78	 Damit	 ist	 man	 in	 der	

Möglichkeit	 strukturelle	 Variationen	 zu	 schaffen	 und	 gegebenenfalls	 Struktur-

Wirkungsbeziehungen	 auszunutzen,	 auf	 die	 natürlich	 vorkommenden	

Zusammensetzungen	beschränkt.	
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Kontext	

In	 dieser	 Arbeit	 wird	 eine	 neue	 Klasse	 synthetischer	 Polymere	 vorgestellt,	 die	 sich	

physikalisch	zu	Hydrogelen	vernetzen	lassen	und	deren	chemische	Struktur	einfach	und	

breit	variiert	werden	kann.	Darüber	hinaus	weisen	sie	eine	besonders	schnelle	Stress-

Relaxation	 auf,	 was	 vor	 allem	 im	 Kontext	 von	 Tissue	 Engineering	 und	

Mechanotransduktion	gezielt	eingesetzt	werden	könnte.	
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II.2		MIKROGELE	
	

Neben	Bulk-Gelen	sind	sogenannte	Mikrogele	besonders	spannende	Systeme,	da	sie	

polymere	Materialeigenschaften	mit	kolloidalen	Eigenschaften	kombinieren.79-82	 Je	

nach	Größe	werden	Mikrogele	manchmal	auch	als	Nanogele	eingestuft.83,84	Wie	Bulk-

Gele	definieren	 sie	 sich	durch	 ihre	 vernetzte	 Struktur,	weisen	 zudem	eine	definierte	

Größe	und	Geometrie	bei	gleichzeitig	unscharfer,	weicher	Oberfläche	auf.	Im	Vergleich	

zu	 Bulk-Gelen	 kommen	 Stimuli-Responsivitäten	 aufgrund	 der	 erhöhten	 Oberfläche	

deutlicher	 zum	 Tragen.	 Oben	 wurde	 beschrieben,	 wie	 die	 vernetzte	 Struktur	 zur	

Responsivität	 beiträgt;	 kollabiert	 etwa	 ein	 Teil	 des	 Netzwerks,	 ist	 das	 im	 restlichen	

Netzwerk	„zu	spüren“.5,16	Übertragen	wir	dies	nun	auf	kleine	definierte	Geometrien	wie	

Mikrogele,	 dann	 kommen	 z.B.	 getriggerte	 Volumenänderungen	 durch	 die	 erhöhte	

Oberfläche	besonders	zum	Tragen.	Ionische	oder	pH-responsive	Mikrogele	können	so	

deutlich	größere	Volumenänderungen	unterlaufen	als	entsprechende	Bulk-Gele.85-88		

	

	

II.2.1	MIKROGELE	AN	GRENZFLÄCHEN	

	

Dass	sich	Mikrogele	als	weiche	Materialien	anders	verhalten	als	harte	Partikel,	wird	auf	

interessante	Weise	deutlich,	wenn	man	ihr	Verhalten	an	Grenzflächen	beobachtet.	Wie	

harte	Partikel	sind	sie	grenzflächenaktiv,	d.h.	ordnen	sich	bevorzugt	an	Grenzflächen	

an,	 allerdings	 verformen	 sie	 sich	 dabei	 deutlich	 und	 bilden	 einen	 Film	 (siehe		

Abbildung	489).		
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Abbildung	4.89	Mikrogele	verformen	sich	an	Grenzflächen	und	bilden	einen	Film,	wobei	die	sphärische	

Geometrie	weiterhin	deutlich	sichtbar	bleibt. 

	

Eine	 gängige	 Methode	 Grenzflächenverhalten	 von	 Partikeln	 zu	 untersuchen	 ist	 die	

Herstellung	 von	 Langmuir-Blodgett-Filmen,	 wo	 Partikel	 an	 einer	 Grenzfläche	

zusammengeschoben	werden	und	der	dabei	entstehende	Druck	aufgenommen	wird.	

Bei	der	Untersuchung	pH-responsiver,	 ionischer	Mikrogele	stellte	man	fest,	dass	sich	

Mikrogele	 in	 ihrem	geladenen	Zustand	im	Langmuir-Trog	leichter	zusammenschieben	

lassen	als	in	ihrem	ungeladenen	Zustand	(siehe	Abbildung	5).90	Die	Coulomb-Abstoßung	

überwiegt	 hier	 somit	 nicht,	 womit	 sich	 Mikrogele	 gegenteilig	 zu	 geladenen	 harten	

Partikeln	verhalten,	welche	 sich	 stark	abstoßen.	 Im	Gegenteil,	 im	geladenen	Zustand	

scheint	der	höhere	Quellgrad	und	die	größere	Porengröße	dazu	zu	führen,	dass	sich	die	

Mikrogele	leichter	komprimieren	lassen.	
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Abbildung	5.90	Kompressions-Isotherme	als	Funktion	des	Drucks	in	Abhängigkeit	der	Mikrogel-Dichte	

für	 P(NIPAM-co-MMA)	 Mikrogele	 im	 geladenen	 (grau)	 und	 ungeladenen	 Zustand	 (schwarz).	 Im	

Gegensatz	 zu	 harten	 Partikeln	 lassen	 sich	 geladene	 Mikrogele	 leichter	 im	 Langmuir-Trog	

zusammenschieben	als	ungeladene. 

	

	

Stimuli-responsive	Pickering-Emulsionen	mit	Mikrogelen	

	

Da	 Mikrogele	 grenzflächenaktiv	 sind,	 können	 sie	 genutzt	 werden,	 um	 Pickering-

Emulsionen	herzustellen,	d.h.	Emulsionen,	welche	nicht	durch	Tenside,	sondern	durch	

kolloidale	Partikel	stabilisiert	werden.	Die	Responsivität	der	Mikrogele	kann	in	diesem	

Zusammenhang	intelligent	eingesetzt	werden,	etwa	um	Emulsionen	gezielt	zu	brechen,	

beispielsweise	 durch	 Änderung	 der	 Temperatur	 oder	 des	 pH-Wertes	 (siehe		

Abbildung	6).91		

Mit	stimuli-responsiven	Mikrogelen	kann	man	somit	responsive	Emulsionen	herstellen,	

die	durch	äußere	Trigger	gezielt	gebrochen	oder	geformt	werden	können.	
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Abbildung	 6.91	 Pickering-Emulsion,	 die	 mit	 pH-	 und	 temperatur-sensitiven	 Mikrogelen	 hergestellt	

wurde.	 Eine	 Heptan-in-Wasser-Emulsion	 kann	 durch	 Senken	 des	 pH-Wertes	 und	 anschließender	

Erhitzung	vollständig	gebrochen	werden.	

	

	

Kontext	

In	 dieser	 Arbeit	 werden	 neben	 Bulk-Gelen	 Mikrogele	 hergestellt,	 indem	 die	

Wassertröpfchen	einer	inversen	Emulsion	(Wasser-in-Öl-Emulsion)	als	Template	für	die	

Hydrogel-Partikel	genutzt	wurden.	Diese	Mikrogele	könnten	als	weiche	Bauteile	oder	als	

Stabilisatoren	für	intelligente	Pickering-Emulsionen	genutzt	werden.	
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II.3		POLYURETHANCHEMIE:	EINLEITUNG	
	

Polyurethane	stellen	eine	breite	Polymerklasse	dar	und	zeichnen	sich	durch	exzellente	

mechanische	 Eigenschaften	 aus,	 welche	 sich	 durch	 Polymerzusammensetzung	 und	

Kettenlänge	vielfältig	variieren	lassen.92-94	Dem	Laien	sind	Polyurethane	in	der	Regel	als	

Basismaterialien	 für	Schäume	oder	Schaumstoffe	bekannt,	die	vor	allem	 in	der	Bau-,	

Automobil-	 oder	 Verpackungsindustrie	 eingesetzt	werden;	 doch	 die	Anwendung	 von	

Polyurethanen	 ist	 deutlich	 vielfältiger.	 Vor	 allem	 die	 Herstellung	 im	 industriellen	

Maßstab	ist	bei	Polyurethanen	deutlich	einfacher	umsetzbar	als	z.B.	bei	radikalischen	

Polymerisationstechniken.95	Im	Vergleich	zu	anderen	Polymerisationsverfahren	ist	eine	

vollständige	 Eliminierung	 von	 toxischem	 Rest-Monomer	 bei	 der	 Herstellung	 von	

Polyurethanen	gut	realisierbar,	sodass	Polyurethane	als	biokompatible	Materialien	in	

verschiedenen	 biomedizinischen	 Kontexten	Anwendung	 finden.96-99	 Dank	 ihrer	 guten	

mechanischen	 Eigenschaften	 werden	 Polyurethane	 als	 kardiovaskuläre	 Materialien	

eingesetzt,	 wie	 z.B.	 für	 Herzklappenprothesen,	 Gefäßprothesen	 oder	 intraaortale	

Ballonpumpen.100-103	 Auch	 in	 der	 rekonstruktiven	 Chirurgie	 werden	 Polyurethane	 als	

Wundauflagen	oder	als	Kiefer-Gesichtsprothesen	verwendet.104		

	

Die	 Synthese	 von	Polyurethanen	basiert	 auf	 zwei	Monomerarten,	Diisocyanaten	und	

Diolen,	 welche	 durch	 Polyaddition	 und	 unter	 Bildung	 der	 Urethanbindungen	

polymerisiert	 werden	 (siehe	 Abbildung	 7).95	 Häufig	 verwendete	 Diisocyanate	 sind	

Toluoldiisocyanat	(TDI)	oder	Diphenylmethandiisocyanat	als	aromatische	Diisocyanate,	

oder	Hexamethylendiisocyanat	oder	 Isophorondiisocyanat	 (IPDI)	als	aliphatische	bzw.	

cyclische	Diisocyanate.	95	Als	Diole	werden	häufig	hydroxy-terminierte	Oligomere	oder	

Polymere	eingesetzt,	oft	Polyether	oder	Polyester,	wodurch	im	Produkt	segmentierte	

Polymere	entstehen.	95		
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Abbildung	 7.	 Grundreaktionen	 von	 Isocyanaten.	 (a)	 Urethanbildung	 mit	 Alkoholen,	 (b)	

Polyurethanbildung	mit	Diisocyanten	und	Diolen,	 (c)	 (d)	Harnstoff-	und	Ureabildung	mit	Aminen,	 (e)	

Amidbildung	mit	 Carbonsäuren	 unter	 Abgabe	 von	 CO2,	 (f)	 Reaktion	mit	Wasser	 zu	 Harnstoff	 unter	

Abgabe	von	CO2,	(g)	Trimeriserung	von	Isocyanten.	

	

In	 der	 Polyurethansynthese	 können	 problemlos	 mehrere	 verschiedene	 Diole	 als	

Monomere	 eingesetzt	 werden;	 Oligomere	 oder	 Polymere	 können	 einfach	 eingebaut	

oder	 miteinander	 durch	 Urethanbindungen	 verknüpft	 werden.	 So	 kann	 eine	 große	

strukturelle	 Vielfalt	 geschaffen	 und	 verschiedene	 mechanische	 Eigenschaften	

kombiniert	 werden.	 Segmentierte	 Polymere,	 z.B.	 Polyurethane,	 die	 flexible	 und	

hydrophile	Segmente	wie	etwa	Polyethylenglykol	beinhalten,	kombinieren	mechanische	

Eigenschaften	 von	Hart-	 und	Weichsegmenten	 (siehe	 Abbildung	 8).105	 Hartsegmente	

entstehen	 durch	 kristalline	 Bereiche	 und	 Wasserstoffbrückenbindungen	 zwischen	
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Urethangruppen	und	schaffen	ein	hartes,	belastbares	Material,	während	gleichzeitig	die	

Spröde	 durch	 Weichsegmente	 gesenkt	 wird,	 welche	 gute	 Flexibilität	 und	 Elastizität	

gewähren.	

	

	
Abbildung	8.105	Schematische	Darstellung	von	Hartsegmenten	(hell)	und	Weichsegmenten	(dunkel)	im	

ungedehnten	(links)	und	gedehnten	(rechts)	Zustand.	Urethaneinheiten	stellen	die	Hartsegmente	dar,	

welche	 durch	 ihre	 kristallinen	 Eigenschaften	 eine	 Härte	 ins	 Material	 einbringen,	 während	 eine	

Brüchigkeit	durch	flexible	Weichsegmente	wie	etwa	Polyethylenoxid-Einheiten	verhindert	wird.		

	

Polyurethanchemie	 kann	 man	 somit	 als	 einfachen	 und	 vielseitigen	 Baukasten	

betrachten,	mit	 welchem	 sich	 eine	Bandbreite	 an	 strukturellen	 und	mechanischen	

Eigenschaften	 erzielen	 lässt.	 Auf	 der	 anderen	 Seite	 ist	 Polyurethanchemie	 als	

Polyadditionsverfahren	nicht	so	exakt	wie	andere	Polymerisationstechniken	wie	etwa	

kontrollierte	 radikalische	 Polymerisationsarten	 und	 weisen	 eine	 breite	

Molekulargewichtsverteilung	mit	einem	PDI	im	Bereich	von	2	auf.95	Dies	ist	jedoch	kein	

Problem	im	Kontext	von	Hydrogelen,	wo	Polymere	ohnehin	heterogen	vernetzt	werden.	

Für	 die	 Herstellung	 von	 Basismaterialien	 von	 Hydrogelen	 bietet	 Polyurethanchemie	

somit	vielfältige	Möglichkeiten.	In	dieser	Arbeit	profitieren	wir	insbesondere	in	Hinblick	

auf	die	physikalische	Gelierung	von	der	Polyurethanchemie.	Oben	wurde	beschrieben,	

dass	die	Viskoelastizität	und	Stress-Relaxation	physikalischer	Hydrogele	in	biologischen	

Anwendungen	besonders	interessant	ist.	Durch	das	Verhältnis	von	Diisocyanat	zu	Diol	

kann	 außerdem	 das	 Molekulargewicht	 der	 Polymere	 über	 einen	 breiten	 Bereich	



	20	

eingestellt	werden.95	Dadurch	ist	die	Herstellung	kürzerer	Polymere	oder	Oligomere	

bei	 Polyurethanchemie	 deutlich	 besser	 umsetzbar	 als	 bei	 anderen	 Polymerisations-

verfahren.	Durch	kürzere	Kettenlängen	kann	so	eine	schnellere	Stress-Relaxation	 im	

Hydrogel	realisiert	werden.106	

	

	

II.3.1	POLYURETHAN-BASIERTE	HYDROGELE	

	

Bei	 allen	 Vorteilen	 bergen	 bisher	 bekannte	 Polyurethan-Hydrogele	 einen	

entscheidenden	Nachteil	in	Bezug	auf	biomedizinische	Anwendungen.	In	der	Regel	sind	

Polyurethan-Hydrogele	 nämlich	 chemische	 Gele,	 die	 auf	 isocyanat-terminierten	

Präpolymeren	basieren,	welche	sich	in	Wasser	unter	Bildung	von	Harnstoffbindungen	

zu	 Hydrogelen	 vernetzen.107-110	 Da	 Isocyanate	 sehr	 reaktiv	 sind	 und	 mit	 vielen	

Nukleophilen	selbst	bei	Raumtemperatur	reagieren,	sind	Isocyanate	hoch	toxisch.	Zwar	

können	 restliche	 Isocyanate	nach	der	Gelierung	 vollständig	entfernt	werden,	um	ein	

nicht-toxisches	 und	 biokompatibles	 Material	 zu	 erhalten	 (siehe	 oben),	 allerdings	

schließt	dies	jede	in	situ	Anwendung	des	Hydrogels	in	sensitiver	biologischer	Umgebung	

aus.	Alternative	isocyanat-freie	Syntheserouten	von	Polyurethanen	sind	ein	wachsendes	

Forschungsgebiet	 mit	 dem	 Ziel	 in	 situ	 Toxizität	 von	 Polyurethansynthesen	 zu	

reduzieren.111-113	 Allerdings	 stehen	 isocyanat-freie	 Methoden	 der	 konventionellen	

Polyurethanchemie	in	Vielseitigkeit	und	Reaktivität	deutlich	nach.		

In	 dieser	 Arbeit	 stellen	 wir	 daher	 ein	 Polyurethan	 vor,	 das	 sich	 durch	 einen	

physikalischen	Gelierungsmechanismus	vernetzen	lässt,	und	somit	für	biologische	in	situ	

Anwendungen	geeignet	ist.	
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Kontext	

In	 dieser	 Arbeit	 werden	 die	 synthetischen	 Vorteile	 von	 Polyurethanchemie	 mit	 den	

anwendungsbezogenen	 Vorteilen	 von	 physikalischen	 Hydrogelen	 verbunden.	 Hierzu	

wird	ein	neues	Polyurethan	 vorgestellt,	welches	 sich	physikalisch	 vernetzen	 lässt.	 Im	

folgenden	 Abschnitt	 wird	 das	 Konzept	 und	 Polymerdesign	 mit	 den	 verschiedenen	

Funktionalitäten	vorgestellt.	
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III		ERGEBNISSE	&	

DISKUSSION	
	

	

Anmerkung	 zur	 Strukturierung	 des	 Ergebnisteils:	 In	 dieser	 Dissertationsarbeit	 wird	

eine	neue	Klasse	wasserlöslicher	Polyurethane	vorgestellt,	die	durch	einen	neuartigen	

Gelierungsmechanismus	physikalische	Hydrogele	 formen	 können.	Die	 experimentelle	

Arbeit	dieser	Dissertationsforschung	lässt	sich	in	drei	Hauptteile	einteilen:		

1. Synthese	und	Charakterisierung	der	Polyurethane	

2. Herstellung	und	Charakterisierung	von	Bulk-Hydrogelen	

3. Herstellung	und	Charakterisierung	von	Mikrogelen		

Bevor	 die	 Auswertung	 der	 experimentellen	 Daten	 in	 dieser	 Reihenfolge	 ausführlich	

diskutiert	wird,	soll	zunächst	–	zum	besseren	Verständnis	der	gesamten	Diskussion	–	das	

allgemeine	 Konzept	 dieser	 Arbeit	 erklärt	 werden,	 welches	 jedem	 hier	 vorgestellten	

Experiment	 zu	 Grunde	 liegt,	 nämlich	 das	 allgemeine	 Polymerdesign	 und	 damit	 eng	

zusammenhängend	der	Mechanismus	der	physikalischen	Gelierung.	 Es	handelt	 sich	
hierbei	um	einen	neuartigen	Gelierungsmechanismus,	der	in	dieser	oder	ähnlicher	Form	

bei	 noch	 keinem	 synthetischen	 Polymer	 zuvor	 beobachtet	 wurde.	 Insbesondere	 im	

zweiten	Hauptteil,	bei	der	Herstellung	und	Charakterisierung	der	Bulk-Gele,	wird	dieser	

Gelierungsmechanismus	 immer	 wieder	 experimentell	 bestätigt.	 Das	 Prinzip	 dieses	

Mechanismus	 soll	 aber	 nun	 schon	 vorweggenommen	 werden,	 um	 ein	 besseres	

Verständnis	des	gesamten	Ergebnis-Teils	 zu	gewährleisten,	da	bereits	Polymerdesign	

und	Synthese	auf	diesen	Gelierungsmechanismus	abzielen.	
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III.1		ALLGEMEINES	KONZEPT		
	

III.1.1	POLYMERDESIGN	

	

Die	Vorteile	physikalischer	Hydrogele	für	biomedizinische	Anwendungen	wurden	in	der	

Einleitung	ausgiebig	diskutiert.	Mit	dem	Ziel	einen	vielseitig	einsetzbaren,	physikalischen	

Gelierungsmechanismus	 zu	 schaffen	 und	 eine	Multifunktionalität	 in	 der	 chemischen	

Struktur	zu	erreichen,	dienten	als	Grundlage	wasserlösliche,	ionische	Polyurethane.		

	

Den	Kern	dieser	Arbeit	bildet	das	Polyurethan	PU_1,	dessen	Struktur	in	Abbildung	9	

dargestellt	 ist.	 Es	 wurden	 außerdem	 weitere	 Polyurethane	 hergestellt,	 deren	

Eigenschaften	später	 im	Detail	diskutiert	werden.	Das	allgemeine	Konzept	basiert	auf	

der	Kombination	zweier	Schlüssel-Funktionalitäten,	nämlich	zum	einen	dem	ionischen	

Charakter	 des	 Polymers	 und	 zum	 zweiten	 seiner	 Fähigkeit	 Wasserstoffbrücken-

bindungen	auszubilden.	Auf	dem	Gegenspiel	dieser	beiden	Eigenschaften	basiert	auch	

der	physikalische	Gelierungsmechanismus,	der	in	Kapitel	III.1.2	beschrieben	wird.		

	

	
Abbildung	9.	Chemische	Struktur	von	Polyurethan	PU_1.	

	

Ionischer	Charakter		

Mit	Ausnahme	von	PU_kat	(siehe	Abbildung	12)	sind	alle	in	dieser	Arbeit	vorgestellten	

Polyurethane	 anionische	 Polymere,	 die	 Carbonsäuregruppen	 tragen	 (vergleiche	

Struktur	von	PU_1,		Abbildung	9).	Neben	der	Wasserlöslichkeit	und	pH-Responsivität,	
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welche	 die	 ionischen	 Gruppen	 einbringen,	 verhindern	 sie	 durch	 Ladungsabstoßung	

eine	spontane	Vernetzung	der	Polyurethane.	Durch	Ladungsabschirmung,	etwa	durch	

Salze	oder	Änderung	des	pH-Wertes,	wird	die	Gelierung	induziert	(siehe	Details	unter	

Kapitel	III.1.2).		

	

Wasserstoffbrückenbindungen	

Urethangruppen	sind	gute	Wasserstoffbrückendonoren	und	-akzeptoren	und	bieten	die	

Möglichkeit,	 starke	 bzw.	 kooperative	 Wasserstoffbrückenbindungen	 einzugehen.	

Dadurch	 erhalten	 die	 Polyurethane	 eine	 intrinsische	 Neigung,	 sich	 zu	

makromolekularen	 Strukturen	 zu	 organisieren.	 Diese	 Assemblierung	 wird	 durch	

Ladungsabstoßung	zwischen	den	 ionischen	Gruppen	kontrolliert	 (siehe	oben),	 sodass	

die	Polyurethane	in	Lösung	Nano-Aggregate	bilden.	

Weitere	Struktur-Wirkungsbeziehungen	werden	in	Kapitel	III.2.3	deutlich,	wo	auf	die	in	

dieser	Arbeit	verwendeten	Monomere	einzeln	eingegangen	wird.	An	dieser	Stelle	soll	

aber	 zunächst	 der	 neuartige	 Gelierungsmechanismus	 vorgestellt	 werden,	 der	 später	

mehrfach	 experimentell	 bestätigt	 wird.	 Wie	 oben	 erläutert,	 soll	 der	

Gelierungsmechanismus	 der	 detaillierten	 Diskussion	 der	 Experimentalarbeit	

vorangestellt	werden,	um	ein	umfassendes	Verständnis	zu	gewährleisten,	da	bereits	die	

Polymersynthese	auf	eben	diesen	Mechanismus	abzielt.	

	

	

III.1.2	GELIERUNGSMECHANISMUS	

	

Physikalische	 Hydrogele	 sind	 interessante	 Materialien	 für	 biomedizinische	

Anwendungen,	v.a.	im	Bereich	der	regenerativen	Medizin	oder	des	Tissue	Engineering.	

Normalerweise	 sind	 Hydrogele	 auf	 Polyurethan-Basis	 jedoch	 chemische	 Gele,	 deren	

Herstellung	 toxische	 und	 reaktive	 Isocyanat-Gruppen	 beinhaltet	 (siehe		

Kapitel	 II.3).	 In	 dieser	 Arbeit	 wird	 ein	 physikalisches	 Hydrogel	 auf	 Polyurethan-Basis	
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vorgestellt,	dessen	neuartiger	Gelierungsmechanismus	unserem	Wissen	nach	bisher	bei	

noch	keinem	synthetischen	Polymer	in	ähnlicher	Form	beobachtet	wurde.		

		

Er	ähnelt	mechanistisch	der	sogenannten	kalten	Gelierung	von	WPI	(Whey	Proteine	

Isolate;	 auf	 deutsch:	 Molkenprotein-Isolat)	 oder	 anderen	 Nahrungsmittelproteinen,	

welche	durch	Säuren	oder	Salze	induziert	wird.114-117		

	

	
Abbildung	10.114	Mechanismus	der	Gelierung	von	WPI.	Kolloidale	Partikel	bilden	eine	primäre	Struktur,	

die	sich	durch	weitere	Aggregation	der	Partikel	zu	einem	größeren	Netzwerk	aufbaut.			 

	

WPI-Gele	 sind	 Hydrogele,	 die	 im	 Lebens-	 und	 Nahrungsmittelbereich	 Anwendung	

finden.	 Durch	 Erhitzen	 wird	 WPI	 denaturiert,	 wodurch	 ein	 physikalisches	 Hydrogel	

entsteht.	Als	Alternative	zur	hitze-induzierten	WPI-Gelierung	wurde	die	Methode	der	

sogenannten	 kalten	 WPI-Gelierung	 entwickelt,	 um	 Nahrungsmittel-Gele	 mit	

verbesserten	Eigenschaften	herzustellen.	114	Hierbei	wird	zunächst	eine	entsalzte	WPI-

Lösung	mit	niedriger	 Ionenstärke	hergestellt,	welche	anschließend	zur	Denaturierung	

erhitzt	wird.	Aufgrund	der	niedrigen	Ionenstärke	herrscht	eine	starke	elektrostatische	
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Abstoßung	zwischen	den	WPI-Molekülen,	sodass	eine	Gelierung	selbst	im	denaturierten	

Zustand	 verhindert	 wird.	 Nach	 Abkühlen	 der	 denaturierten	 WPI-Lösung	 wird	 die	

Gelierung	 durch	 langsame	 Zugabe	 von	 Salzen	 induziert,	 welche	 die	 Ladungen	

abschirmen,	die	elektrostatische	Abstoßung	aufheben	und	so	eine	Gelierung	erlauben	

(siehe	Abbildung	10).	114	

	

Der	 in	 dieser	 Arbeit	 vorgestellte	 Gelierungsmechanismus	 funktioniert	 nach	 einem	

verwandten	 Prinzip:	Die	 hier	 vorgestellten	 Polyurethane	 besitzen	 eine	 intrinsische	

Neigung,	 in	 wässriger	 Lösung	 über	 Wasserstoffbrückenbindungen	 Aggregate	 zu	

bilden	bzw.	sich	zu	makromolekularen	Strukturen	zu	assemblieren.	Diese	Neigung	zur	

Aggregatbildung	 wird,	 ähnlich	 wie	 bei	 der	 kalten	 Gelierung	 von	 WPI,	 durch	

Ladungsabstoßung	und	Ladungsabschirmung	reguliert.	 Im	folgenden	Abschnitt	wird	

der	Gelierungsmechanismus	der	Polyurethane	im	Detail	erklärt.	

	

	
Abbildung	 11.	 Allgemeines	 Prinzip	 des	 Gelierungsmechanismus	 am	 Beispiel	 von	 PU_1.	 Nach	 der	

Synthese	in	organischen	Lösungsmitteln	ist	PU_1	zunächst	nicht	in	Wasser	löslich,	sondern	bildet	stabile	

Dispersionen	(A).	Unter	Hinzugabe	von	Base	und	Deprotonieren	der	COOH-Gruppen	bildet	sich	eine	

klare	Lösung	(B).	Durch	Hinzugabe	von	Säure	oder	von	Salzen	bildet	sich	ein	Bulk-Gel	(C).		
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In	Abbildung	11	ist	der	hier	vorliegen	Gelierungsmechanismus	schematisch	dargestellt.	

Es	 handelt	 sich	 um	 eine	 neuartige	 physikalische	 Gelierung,	 die	 nun	 schrittweise	

diskutiert	werden	soll.	

	

Zustand	A	(Dispersion).	Das	anionische	Polyurethan	weist	eine	unkonventionelle	pH-

Responsivität	auf,	welche	ausschlaggebend	für	den	Gelierungsmechanismus	ist:	Nach	

Synthese	des	Polyurethans	im	organischen	Lösungsmittel	(siehe	Kapitel	III.2.2)	wird	das	

Polymer	in	seiner	protonierten	(nicht-ionischen)	Form	erhalten.	In	diesem	Zustand	ist	

es	unlöslich	in	Wasser,	und	bildet	stattdessen	stabile	Dispersionen.	

	

Übergang	Zustand	A	–	Zustand	B	(Dispersion	–	Lösung).	Konventionelle	pH-sensitive	

Moleküle	 oder	 Polymere,	 welche	 etwa	 Carbonsäuregruppen	 enthalten,	 können		

pH-abhängig	und	reversibel	zwischen	einem	unlöslichen	und	einem	löslichen	Zustand	

hin-	und	herwechseln;	im	Falle	von	carbonsäurehaltigen	Molekülen	sind	sie	bei	hohem	

pH	deprotoniert	und	löslich,	bei	tiefem	pH	protoniert	und	unlöslich	in	Wasser.	

Hier	 liegt	allerdings	ein	anderer	Fall	vor,	der	unserem	Wissen	nach	bisher	noch	nicht	

beobachtet	 wurde:	 Durch	 Zugabe	 von	 Base	 wie	 z.B.	 NaOH	 gehen	 die	 dispergierten	

Polyurethane	augenscheinlich	in	Lösung.	Senkt	man	anschließend	den	pH	wieder,	etwa	

durch	Zugabe	von	HCl,	so	fällt	das	Polymer	nicht	wieder	aus,	sondern	bildet	ein	Hydrogel	

(Abbildung	11	C).	Der	Übergang	von	der	wässrigen	Dispersion	(Zustand	A)	zur	Lösung	

(Zustand	 B)	 ist	 somit	ein	 Schlüsselschritt	 in	 diesem	Gelierungsmechanismus,	 da	 er	

irreversibel	ist.	

	

Zustand	 B	 (Lösung).	 Die	 augenscheinlich	 klare	 Polyurethan-Lösung	 besteht	 aus	

löslichen	 Aggregaten	 im	 Nanometerbereich.	 Das	 Polyurethan	 besitzt	 nämlich	 eine	

intrinsische	Neigung,	in	wässriger	Lösung	vernetzte	Strukturen	zu	bilden;	die	treibende	

Hauptkraft	 führen	 wir	 auf	 kooperative	 Wasserstoffbrückenbindungen	 zurück.	 Diese	

Hypothese	wird	durch	die	Ergebnisse	der	Hydrogel-Charakterisierung	unterstützt	(siehe	

Kapitel	III.3).		
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Da	das	Polyurethan	nach	der	Synthese	zunächst	wasserunlöslich	ist	(Zustand	A),	kann	

die	Aggregatbildung	erst	mit	dem	Lösen	in	Wasser	beginnen.	Die	Deprotonierung	der	

Carbonsäuregruppen	durch	Hinzugabe	von	NaOH	initiiert	somit	die	Aggregatbildung,	

da	erst	durch	das	Lösen	die	freie	Beweglichkeit	der	Polymerketten	und	ein	Assemblieren	

zu	größeren	Strukturen	ermöglicht	wird.	

Gleichzeitig	 entstehen	 durch	 die	 Deprotonierung	 negative	 Ladungen,	 welche	 sich	

abstoßen.	Durch	diese	Ladungsabstoßung	ist	die	Assemblierung	der	Polymerketten	auf	

die	Bildung	von	Nano-Aggregaten	beschränkt.	Die	Bildung	größerer	Strukturen	ist	in	

diesem	 Zustand	 durch	 elektrostatische	 Abstoßung	 inhibiert.	 Es	 herrscht	 ein	

Gleichgewicht	 zwischen	 anziehenden	 Kräften,	 v.a.	 Wasserstoffbrückenbindung,	 und	

abstoßenden,	elektrostatischen	Kräften.	

	

Übergang	Zustand	B	–	Zustand	C	(Lösung	–	Hydrogel).	Durch	Aufheben	der	Ladungsab-

stoßung,	 also	 durch	 Ladungsabschirmung,	 wird	 den	 Polymerketten	 erlaubt,	 die	

Assemblierung	zu	größeren	Netzwerkstrukturen	fortzuführen,	wodurch	das	Hydrogel	

entsteht	 (Abbildung	11	C).	Dies	kann	entweder	durch	Zugabe	von	Salzen,	mono-	wie	

divalent,	oder	durch	Senken	des	pH-Wertes	geschehen.	Dieser	Übergang	ist	reversibel.		
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III.1.3	ZUSAMMENFASSUNG	

	

• Der	 physikalische	Gelierungsmechanismus	 basiert	 auf	 dem	Gegenspiel	 zweier	

Hauptkräfte:	 Wasserstoffbrückenbindungen	 als	 anziehende	 Kraft	 und	

Ladungsabstoßung	als	abstoßende	Kraft.		

• Das	 Polyurethan	 besitzt	 die	 intrinsische	 Neigung	 sich	 zu	 einem	

makromolekularen	 Gelnetzwerk	 zu	 assemblieren.	 In	 Wasser	 bildet	 das	

Polyurethan	lösliche	Nano-Aggregate;	die	Bildung	eines	Hydrogelnetzwerks	wird	

durch	 Ladungsabstoßung	 der	 ionischen	 Polyurethane	 inhibiert.	 Durch	 Zugabe	

von	Salzen	oder	Säure	wird	die	Ladung	abgeschirmt	und	die	Gelierung	induziert.	

• Der	 Gelierungsmechanismus	 wird	 durch	 DLS-Messungen	 sowie	 durch	 im	

nächsten	 Kapitel	 folgende	 Ergebnisse	 aus	 der	 Hydrogelcharakterisierung	

unterstützt.	
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III.2		SYNTHESE	&	CHARAKTERISIERUNG		

DER	POLYURETHANE	
	

In	dieser	Arbeit	werden	neuartige,	multifunktionelle	Polyurethane	vorgestellt,	welche	

physikalisch	–	durch	Zugabe	 von	Salzen	oder	durch	Regulierung	des	pH-Wertes	–	 zu	

Hydrogelen	vernetzt	werden	können.	Der	zu	Grunde	liegende	Gelierungsmechanismus,	

auf	welchen	die	Synthese	abzielt,	wurde	in	Kapitel	III.1.2	vorgestellt.	Die	Synthese	wird	

in	diesem	Kapitel	ausführlich	vorgestellt	und	diskutiert;	experimentelle	Details	sind	in	

Kapitel	V.2	nachzulesen.	

	

	

III.2.1	ÜBERSICHT	

	

Im	 Rahmen	 dieser	 Dissertation	 wurden	 5	 verschiedene	 Polyurethane	 synthetisiert	

(PU_1,	PU_COOH-14,	PU_DEG,	PU_SS	und	PU_kat),	welche	in	Abbildung	12	dargestellt	

sind.		

Im	Fokus	dieser	Arbeit	 liegt	PU_1,	welches	als	Grundlage	 für	den	Hauptteil	dieser	

Arbeit	 dient.	PU_COOH-14	 und	 PU_DEG	wurden	 im	 Laufe	 der	 Charakterisierung	 als	

Kontrollpolymere	zu	PU_1	synthetisiert,	um	den	Einfluss	verschiedener	Funktionalitäten	

auf	den	Gelierungsmechanismus	zu	untersuchen	(Kapitel	III.2.6).	Mit	PU_SS	wurde	eine	

Redox-Reponsivität	eingeführt	 (Kapitel	 III.2.7),	mit	PU_kat	ein	kationisches	Analog	 zu	

PU_1	hergestellt	(Kapitel	III.2.8).		
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Abbildung	 12.	Übersicht	 der	 in	 dieser	Dissertation	hergestellten	 Polyurethane.	 PU_1	 liegt	 im	 Fokus	

dieser	Arbeit	und	stellt	den	Hauptteil	der	experimentellen	Untersuchungen.	PU_COOH-14	und	PU_DEG	

wurden	 als	 Kontrollpolymere	 synthetisiert,	 um	 den	 Einfluss	 von	 COOH-Gehalt	 sowie	 Ethylenoxid-

Kettenlänge	zu	untersuchen.	PU_SS	 ist	ein	 redox-aktives	Polyurethan	mit	einem	reduktiv	spaltbaren	

Disulfid-Linker.	PU_kat	ist	das	kationische	Analog	zu	PU_1,	wo	das	Monomer	DMPA	durch	MDA	ersetzt	

wurde.	
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III.2.2	ALLGEMEINE	SYNTHESEROUTE	

	

Die	 allgemeine	 Syntheseroute,	 die	 allen	 hier	 vorgestellten	 Polyurethanen	 zugrunde	

liegt,	 ist	 in	 Abbildung	 13	 dargestellt;	 die	 eingesetzten	Monomerverhältnisse	 sind	 im	

Experimentalteil,	Kapitel	III.2.2,	beschrieben.		

	

	
Abbildung	13.	Allgemeines	Syntheseschema	am	Beispiel	von	PU_1.	

	

Dabei	sollte	erwähnt	werden,	dass	die	Anteilverhältnisse	der	Monomere	während	der	

Synthese	einfach	variiert	werden	können,	sodass	man	eine	beliebig	breite	Bibliothek	an	

Polyurethanen	nach	diesem	Konzept	herstellen	könnte.	Da	es	sich	hierbei	aber	um	ein	

neuartiges	Polyurethan	mit	einem	neuartigen	physikalischen	Gelierungsmechanismus	

handelt,	 konzentrierten	 wir	 uns	 auf	 die	 gründliche	 Untersuchung	 einer	 gezielten	

Monomerzusammensetzung,	 in	 unserem	 Fall	 der	 von	 PU_1,	 um	 Eigenschaften	 und	

Mechanismus	im	Detail	zu	verstehen.		
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III.2.3	AUSWAHL	DER	MONOMERE	

	

In	diesem	Kapitel	sollen	die	Struktur-Wirkungsbeziehungen	in	Hinblick	auf	die	in	dieser	

Arbeit	eingesetzten	Monomere	beleuchtet	werden.	

	

	

Isophorondiisocyanat	(IPDI)	

	
Abbildung	14.	Struktur	von	IPDI.	

	

Bei	der	Synthese	von	Polyurethanen	gehören	Toluoldiisocyanat	und	Diphenylmethan-

diisocyanat	zu	den	am	häufigsten	verwendeten	Diisocyanaten,	da	sie	als	aromatische	

Diisocyanate	 zu	 hervorragenden	 mechanischen	 Eigenschaften	 führen.118	 Wegen	 des	

biomedizinischen	 Kontextes	 dieser	 Dissertationsarbeit	 wurde	 allerdings	 auf	 die	

Verwendung	 aromatischer	 Diisocyanate	 verzichtet,	 da	 Abbauprodukte,	 die	 durch	

Hydrolyse	 der	 Urethangruppen	 entstehen	 könnten,	 in	 biologischen	 Umgebungen	

toxisch	sein	können.119	Die	am	häufigsten	verwendeten	aliphatischen	Diisocyanate	sind	

Hexamethylendiisocyanat	und	Isophorondiisocyanat	(IPDI).	Gegenüber	Hexamethylen-

diisocyanat	 hat	 IPDI	 den	 Vorteil,	 dass	 es	 ein	 nicht-symmetrisches	 Molekül	 ist.	

Diisocyanate	 neigen	 zu	 Di-	 und	 Trimerisierungen	 (siehe	 Abbildung	 7),	 was	 zu	

ungewünschten	 Nebenreaktionen	 und	 Verzweigungen	 führen	 kann.120	 IPDI	 hat	

aufgrund	seiner	Asymmetrie	eine	geringe	Neigung	zu	diesen	Nebenreaktionen.120		

	

Im	 Polyurethan	 ist	 die	 wichtigste	 Funktion	 der	 Urethangruppen	 die	 Ausbildung	 von	

Wasserstoffbrückenbindungen,	 welche	 die	 treibende	 Kraft	 bei	 der	 physikalischen	

Gelierung	sind	(siehe	Kapitel	III.1.2).		
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Dimethylpropionsäure	(DMPA)	

	
Abbildung	15.	Struktur	von	DMPA	

	

Der	 ionische	 Charakter	 der	 Polymere	 ist	 eine	 Schlüsseleigenschaft	 für	 den	

physikalischen	Gelierungsmechanismus	 (siehe	Kapitel	 III.1.2).	Der	Einbau	 funktionaler	

Gruppen	 in	 Polyurethane	 ist	 erschwert,	 da	 während	 der	 Synthese	 die	 reaktiven	

Isocyanate	 selbst	 mit	 schwachen	 Nukleophilen	 reagieren	 können.	 Die	

Carbonsäuregruppe	bei	Dimethylpropionsäure	(DMPA)	ist	allerdings	sterisch	gehindert	

(siehe	 Abbildung	 15),	 was	 DMPA	 zu	 einem	 beliebten	 Monomer	 für	 anionische	 und	

wasserlösliche	 Polyurethane	 macht.	 Neben	 der	 Wasserlöslichkeit	 wird	 eine	 pH-

Responsivität	eingeführt,	die	eine	wesentlich	Rolle	beim	Gelierungsmechanismus	spielt	

(siehe	Kapitel	III.1.2).	

	

Methyldiethynolamin	(MDA)	ist	ein	tertiäres	Amin,	welches	als	kationisches	Analog	zu	

DMPA	 getestet	 wurde.	 Die	 pH-Responsivität	 des	 kationischen	 Polyurethans	 ist	 hier	

umgekehrt;	 im	Sauren	liegt	das	Polymer	in	seiner	kationischen,	wasserlöslichen	Form	

vor,	im	Basischen	als	nicht-ionisches	Polymer.	
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Ethylenoxide:	PEG,	DEG,	HEDS	

	
Abbildung	16.	Chemische	Strukturen	von	PEG,	DEG	und	HEDS.	

	

Als	Kettenverlängerer	 wurden	 verschiedene	 Ethylenoxid-Segmente	 eingesetzt,	 PEG	

1000	 (PU_1,	 PU_COOH-14	 und	 PU_kat),	 Diethylenglykol	 (DEG)	 (PU_DEG)	 sowie	 der	

Disulfid-Linker	 2-Hydroxyethyldisulfid	 (HEDS)	 (PU_SS)	 (siehe	 Abbildung	 16).	 Durch	

Ethylenoxid-Einheiten	wird	 die	Hydrophilie	 und	Wasserlöslichkeit	 der	 Polyurethane	

erhöht.		

	

Zum	 einen	 bringen	 diese	 verschiedenen	 Kettenverlängerer	 verschiedene	

Funktionalitäten	in	das	Polymer	ein,	zum	anderen	wechselwirken	sie	in	verschiedener	

Weise	 durch	Wasserstoffbrückenbindungen	 mit	 den	 Urethangruppen,	 welches	 die	

Eigenschaften	 der	 resultierenden	 Hydrogele	 beeinflusst	 (siehe	 Kapitel	 III.2.6).	 Die	

längeren	PEG	1000-Segmente	 können	 zum	Beispiel	 kooperative	Wasserstoffbrücken-

bindungen	ausbilden,	was	zu	einer	stärkeren	Wechselwirkung	führt.	

	

HEDS	 bringt	 eine	 neue	 Funktion	 der	 Redoxaktivität	 ein.	 Die	 Disulfidbrücken	 können	

durch	Reduktion	gespalten	werden.	Auf	diese	Weise	könnte,	abhängig	vom	Anteil	der	

Disulfid-Linker,	eine	redoxinduzierte	Auflösung	der	Hydrogels	oder	eine	Schaltung	der	

Porengröße	realisiert	werden.		
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Cellobiose-Hexaacetat	

	
Abbildung	17.	Struktur	von	Cellobiose-Hexaacetat.	

	

Cellobiose	 ist	 ein	 Disaccharid	 bestehend	 aus	 zwei	 Glucose-Einheiten,	 die	 b-1,4-

glykosidisch	verknüpft	sind.	Cellobiose-Hexaacetat	(Cell-6OAc)	 ist	ein	ungewöhnliches	

und	 spannendes	 Monomer,	 dessen	 Herstellung	 im	 Experimentalteil,	 Kapitel	 V.1,	

beschrieben	 ist.	Ausgehend	von	vollständig	acetylierter	Cellobiose	wurde	hierzu	eine	

partielle	Deacetylierung	durchgeführt,	woraus	Cell-6OAc	isoliert	werden	konnte	–	ein	

Diol.	Die	Monomersynthese	orientiert	sich	an	einer	Vorschrift	von	Kahn	et	al.121,	die	wir	

an	verschiedenen	Stellen	modifizierten,	um	die	Ausbeute	von	Cell-6OAc	zu	maximieren.	

Nach	unserem	Wissen	wurde	Cellobiose	bisher	noch	nie	als	Diol	für	eine	Polyaddition	

eingesetzt.	

	

Die	 Cellobiose-Einheit	 spielt	 keine	 tragende	 Rolle	 bei	 der	 Gelierung;	 zur	 Kontrolle	

wurden	 Polyurethane	 ohne	 Cellobiose-Monomer	 hergestellt,	 welche	 ebenfalls	

physikalisch	 vernetzt	 werden	 konnten.	 Allerdings	 erhielt	 man	 ohne	 Cellobiose-

Monomer	 recht	brüchige,	 instabile	Materialien,	die	man	 z.B.	nur	 schlecht	mit	einem	

Spatel	 transferieren	konnte.	Die	Anwesenheit	der	Cellobiose-Einheit	 verbessert	die	

mechanischen	 Eigenschaften	 des	 resultierenden	 Hydrogels	 durch	 eine	 erhöhte	

Elastizität	und	Flexibilität.	Hydrogele,	welche	Cellobiose-Einheiten	besaßen,	konnten	

zu	 Hydrogelscheiben	 ausgestanzt	 und	 mit	 einem	 Spatel	 transferiert	 werden.	

Möglicherweise	 unterbricht	 die	 Cellobiose-Einheit	 die	 Kristallinität,	welche	 durch	 die	

Urethangruppen	geschaffen	wird	und	ermöglicht	dadurch	ein	elastischeres	Hydrogel.	
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III.2.4	ENTSCHÜTZUNG	DER	CELLOBIOSE-EINHEIT	

	

Die	 acetyl-geschützte	 Cellobiose-Einheit	 kann	 nachträglich	 vollständig	 entschützt	

werden,	 sodass	 eine	 freie	 Glucosegruppe	 entsteht.	 Diese	 könnte	 in	 biologisch	

besonders	 interessant	 sein,	da	Glucose	mit	der	Glycocalyx	einer	 Zelle	wechselwirken	

und	 dadurch	 auch	 Zelladhäsion	 unterstützen	 könnte.122	 Darüber	 hinaus	 könnte	 die	

Glucosegruppe	 als	Ankerpunkt	 für	weitere	 glykosidische	Modifizierung	 dienen,	 um	

spezifische	Interaktionen	mit	Peptiden	oder	Proteinen	einzugehen.123		

Bei	der	basischen	Entschützung	muss	mit	besonderer	Vorsicht	 vorgegangen	werden.	

Urethangruppen	sind	gegen	Hydrolyse	zwar	stabiler	als	Estergruppen,	trotz	allem	ist	es	

eine	Herausforderung	die	 richtigen	Bedingungen	zu	 finden,	welche	die	Estergruppen	

spalten,	 ohne	 die	 Urethanbindungen	 zu	 beschädigen.	 Daher	 wurden	 verschiedene	

Methoden	 zur	 basischen	Deacetylierung	 getestet,	 die	 in	 Tabelle	 1	 zusammengefasst	

sind.		

Unter	den	meisten	basischen	Bedingungen,	die	getestet	wurden,	wurde	eine	Zersetzung	

des	 Polyurethans	 beobachtet,	 allerdings	 stellte	 sich	 eine	 Entschützung	 mit	

Guanidiniumnitrat	und	Natriummethoxid	in	Methanol	als	geeignet	für	eine	milde	und	

selektive	 Entschützung	 heraus.	 Das	 1H-NMR-Spektrum	 des	 Polyurethans	 nach	 der	

Entschützung	 zeigt	 die	 erfolgreiche	 Entfernung	 der	 Acetylgruppen,	 wie	 aus	 den	

fehlenden	 Methylsignalen	 im	 Bereich	 2,2	 –	 1,9	 ppm	 abzuleiten	 ist	 (Abbildung	 18).	

Darüber	 hinaus	 zeigt	 das	 1H-NMR-Spektrum	 keine	 Zeichen	 von	 Zersetzung	 des	

Polymers.	Allerdings	 ist	eine	 teilweise	Zersetzung	aufgrund	der	Gesamtausbeute	von	

60%	nicht	auszuschließen.	
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Tabelle	1.	Übersicht	der	angewendeten	Entschützungsmethoden	und	deren	Reaktionsbedingungen.	

	

	 Base	 Reaktionszeit	[h]	 Temperatur	[°C|	 Grad	der	Entschützung	

1	 Borax-Puffer	pH	9,4	 1	 60	 40%	

2	 0,1M	NaOH	 4	 60	 50%	

3	 NaHCO3-Puffer	pH	10,0	 0,5	 90	 50%	

4	 NaOMe	10mol%	 2	 0	 60%	

5	 Guanidiniumnitrat	
NaOMe	

4	 23	 100%	

	

	

	
Abbildung	 18.	 1H-NMR-Spektren	 von	 PU_1	 vor	 (oben)	 und	 nach	 (unten)	 der	 Entschützung	 mit	

Guanidiniumnitrat	und	Natriummethanolat.	Die	Methylgruppen	der	Acetylschutzgruppen	erscheinen	

bei	einer	chemischen	Verschiebung	von	2,1	–	1,9	ppm	(eingekreist).	Nach	der	Entschützung	sind	diese	

Peaks	verschwunden,	während	der	Rest	des	Polymers	intakt	bleibt.		 	
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III.2.5	AUSWAHL	DES	KATALYSATORS	

	

Polyurethansynthesen	 werden	 oft	 durch	 cyclische	 Amine	 wie	 DABCO	 (1,4-

Diazacyclo[2.2.2]octan),	 DBN	 (1,5-Diazabicyclo[4.3.0]non-5-en)	 oder	 DBU	 (1,8-

Diazabicyclo[5.4.0]undec-7-en)	 katalysiert.120	 Metallorganische	 Katalysatoren,	 z.B.	

zinnorganische	 Verbindungen,	 wie	 sie	 in	 der	 Polyurethan-Schaumherstellung	

verwendet	werden,	 schlossen	wir	aufgrund	 ihrer	Toxizität	 im	Hinblick	auf	potentielle	

biomedizinische	in	situ	Anwendungen	der	Polyurethane	aus.		

	

	
Abbildung	19.	Chemische	Strukturen	von	DABCO,	DBN	und	DBU.	

	

Der	Mechanismus	 der	 Katalyse	 ist	 in	 Abbildung	 20	 dargestellt.	Nach	Aktivierung	 des	

Alkohols	 durch	 das	 tertiäre,	 cyclische	 Amin	 erfolgt	 der	 nukleophile	 Angriff	 auf	 das	

Isocyanat	und	die	Bildung	der	Urethangruppe.		

	

	
Abbildung	20.	Mechanismus	von	Katalysator	DABCO	während	der	Polyurethan-Synthese.	
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Wir	 beobachteten	 beim	 Einsatz	 cyclischer	 Amine	 eine	 Nebenreaktion	 mit	 dem	

acetylierten	 Cellobiose-Monomer.	 Diese	 Nebenreaktion	 scheint	 den	 Katalysator	

teilweise	 zu	 deaktivieren	 und	 führt	 zu	 deutlich	 längeren	 Reaktionszeiten	 und	 einem	

verringerten	 Umsatz	 (siehe	 Kapitel	 V.2).	 Um	 den	 Einfluss	 des	 Katalysators	 auf	 die	

Polyurethansynthese	zu	untersuchen,	verglichen	wir	die	Katalysatoren	DABCO,	DBU	und	

DBN.	Dabei	sollte	erwähnt	werden,	dass	die	Reaktion	mit	DABCO	in	NMP,	die	Reaktionen	

mit	DBU	und	DBN	aus	Löslichkeitsgründen	in	DMSO	durchgeführt	wurden.		

	

Die	 Polyurethansynthesen	 wurden	 mit	 den	 verschiedenen	 Katalysatoren	 wie	 im	

Experimentalteil	(Kapitel	V.2)	beschrieben	durchgeführt.	Die	basischeren	Katalysatoren	

DBU	 und	 DBN	 zeigten	 dabei	 keine	 effektive	 Katalysatorfunktion	 bzw.	 führten	 zu	

geringen	Umsätzen	von	15%	bzw.	59%,	was	unter	anderem	auch	auf	das	Lösungsmittel	

DMSO	zurückzuführen	ist.	In	NMP	wurde	selbst	ohne	Katalysator	ein	Umsatz	von	32%	

erzielt.	Mit	DABCO	(in	NMP)	wurde	ein	Umsatz	von	73%	erreicht,	wobei	eine	deutliche	

Braunfärbung	der	Reaktionslösung	während	der	Synthese	auftrat,	die	ebenfalls	auf	eine	

Nebenreaktion	hinweist.	

	

Um	 die	 Braunfärbung	 und	 die	 damit	 verbundene	 Nebenreaktion	 detaillierter	 zu	

untersuchen,	 führten	 wir	 Kontrollreaktionen	 mit	 verschiedenen	 Kombinationen	 aus	

DABCO	 und	 den	 eingesetzten	Monomeren	 durch.	 Die	 Reaktionen	 wurden	 bei	 einer	

Konzentration	von	0,5	mol/L	 in	NMP	durchgeführt	und	 jeweils	5	 Stunden	 lang	unter	

Schutzgasatmosphäre	 auf	 75	 °C	 erhitzt.	 Die	 Beobachtungen	 sind	 in	 Tabelle	 2	

zusammengefasst.	

	

Nur	 die	 Kombination	 von	 Cell-6OAc	 und	 DABCO	 führte	 zu	 einer	 Braunfärbung	 des	

Reaktionsgemisches,	welche	nach	ca.	15	Minuten	Reaktionszeit	auftrat.	Je	größer	der	

DABCO	Anteil	im	Reaktionsgemisch	war,	desto	dunkler	färbte	sich	die	Reaktionslösung.	

Daher	 gehen	 wir	 von	 einer	 Nebenreaktion	 oder	 Intermediatbildung	 zwischen	 dem	

Katalysator	 DABCO	 und	 dem	 Cellobiose-Monomer	 Cell-6OAc	 aus.	 Mögliche	
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Intermediate	sind	in	Abbildung	21	dargestellt.	Es	könnte	zu	einer	Adduktbildung	oder	

einer	übergangsweisen	Deprotonierung	einer	Alkoholgruppe	kommen.		

	

Tabelle	2.	Reaktionsübersicht	der	Kontrollreaktionen	/	Aufklärung	der	Nebenreaktion	von	DABCO.	

	 Substrat	A	 Substrat	B	 Verhältnis	A:B	 Beobachtung	

1	 Cell-6OAc	 DABCO	 1:1	 Braune	Reaktionslösung	/	viskos	

2	 Cell-6OAc	 DABCO	 1:	2,5	 Schwarze	Reaktionslösung	/	stark	viskos	

4	 DMPA	 DABCO	 1:1	 Leicht	verschobenes	DABCO	Singlett	

5	 PEG	1000	 DABCO	 1:1	 Keine	Reaktion	/	Interaktion	

6	 IPDI	 DMPA	 1:1	 Vollständiger	Verbrauch	von	IPDI	

7	 Cell-6OAc	 -	 -	 Keine	Zersetzung	

8	 DABCO	 -	 -	 Keine	Zersetzung	

	

	

	

	
Abbildung	21.	Mögliche	Nebenreaktionen	zwischen	DABCO	und	Cell-6OAc.	
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Das	 1H-NMR-Spektrum	 des	 Reaktionsgemisches	 zeigt	 die	 Entstehung	 einer	 neuen	

Acetylgruppe	bei	einer	Verschiebung	von	2,70	ppm	(siehe	Abbildung	22).	Dies	könnte	

auf	 eine	 Adduktbildung	 zurückzuführen	 sein,	 allerdings	 verbleibt	 die	 Struktur	 des	

genauen	Intermediates	an	dieser	Stelle	unklar.		

	

	
Abbildung	22.	1H-NMR-Spektra	von	DABCO	(blau),	Cellobiose-Hexaacetat	(grün)	und	dem	Addukt	

(rot).	
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Zusammenfassung		

• Es	tritt	eine	spezifische	Wechselwirkung	zwischen	dem	Katalysator	DABCO	und	

dem	Monomer	Cell-6OAc	auf,	welche	die	Aktivität	des	Katalysators	erniedrigt.	

Folgen	 sind	 ein	 erniedrigter	 Umsatz	 (73%),	 lange	 Reaktionszeiten	 und	 eine	

bräunliche	Verfärbung	der	Reaktionslösung.	Die	exakte	chemische	Struktur	des	

Intermediates,	 welches	 zwischen	 DABCO	 und	 Cell-6OAc	 gebildet	 wird,	 ist	 an	

dieser	Stelle	noch	unklar.		

• Alternative	 cyclische	 Amin-Katalysatoren	 (DBU,	 DBN)	 sind	 nicht	 effektiv.	 Ein	

Verzicht	auf	Katalysator	führt	zu	einer	Ausbeute	von	nur	32%.		 	
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III.2.6	SYNTHESE	&	CHARAKTERISIERUNG		

VON	PU_1	,	PU_COOH-14	UND	PU_DEG	

	

	
Abbildung	23.	Übersicht	über	Synthese	von	PU_1,	PU_COOH-14	und	PU_DEG.	

	

Im	 Fokus	 dieser	 Arbeit	 liegt	 das	 Polyurethan	 PU_1,	 dessen	 Synthese	 und	

Charakterisierung	nun	im	Detail	vorgestellt	wird.	PU_COOH-14	und	PU_DEG	wurden	zur	

Aufklärung	des	Gelierungsmechanismus	als	Kontrollpolymere	synthetisiert,	wie	unten	

näher	beschrieben	ist.	

	

Mit	Hinblick	auf	die	Anwendung	als	Basismaterial	für	ein	physikalisches	Hydrogel	und	

eine	 schnelle	 Stress-Relaxation	 war	 es	 das	 Ziel,	 kürzere	 Polymere	 oder	 Oligomere	

herzustellen,	 was	 durch	 Polyurethanchemie	 leicht	 realisierbar	 ist	 (vergleiche	 Kapitel	

II.3).	Die	Kettenlänge	wird	bei	Polyaddition	durch	das	Verhältnis	von	Diisocyanat	zu	Diol	

eingestellt;	das	größte	Molekulargewicht	wird	bei	einem	exakten	1:1	Verhältnis	erzielt,	

davon	abweichend	nehmen	die	Kettenlängen	ab.	In	dem	hier	vorgestellten	Fall	muss	der	

Einfluss	des	Katalysators	allerdings	mit	einbezogen	werden.	Es	wurde	beobachtet,	dass	

eine	 Wechselwirkung	 zwischen	 Katalysator	 DABCO	 und	 dem	 Cellobiose-Monomer	

auftritt,	welche	zu	einer	unvollständigen	Umsetzung	und	kürzeren	Kettenlängen	führt	
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(siehe	Kapitel	 III.2.5).	Aus	diesem	Grund	wurde	ein	1:1	Diisocyanat	zu	Diol-Verhältnis	

angewendet,	 was	 zu	 einem	 Umsatz	 von	 73%	 und	 Molekulargewichten	 in	 der	

Größenordnung	von	5-10	kDa	führte.		

	

PU_1	 wurde	 per	 Gelpermeationschromatografie	 (GPC)	 charakterisiert	 (siehe		

Abbildung	 24),	 wobei	 beachtet	 werden	muss,	 dass	 die	Messungen	 in	 DMF	 und	mit	

einem	Standard	von	Polystyrol	durchgeführt	wurden.	Messungen	in	wässrigen	Eluenten	

waren	 wegen	 der	 Nanoaggregatbildung	 (siehe	 Kapitel	 III.1.2	 bzw.	 Kapitel	 III.3)	 nicht	

möglich.	 Die	 GPC-Messungen	 liefern	 somit	 keine	 absoluten	 Daten	 und	 sind	 mit	

Polystyrol	anhand	eines	sehr	unterschiedlichen	Systems	kalibriert.	Allerdings	implizieren	

die	 Daten	 stark,	 dass	 es	 sich	 bei	 den	 vorliegenden	 Polymeren	 um	 Oligomere	 oder	

Polymere	 in	 einer	 groben	 Größenordnung	 von	 10	 kDa	 und	 es	 sich	 daher	 um	

verhältnismäßig	kurze	Kettenlängen	handelt.	Diese	sollten	 im	Vergleich	zu	 längeren	

Ketten	 eine	 größere	 Beweglichkeit	 in	 Lösung	 und	 damit	 eine	 schnellere	 Stress-

Relaxation	 mit	 sich	 bringen.	 Diese	 schnelle	 Stress-Relaxation	 wurde	 im	 Zuge	 der	

Hydrogel-Charakterisierung	bestätigt	(siehe	Kapitel	III.3).	

	

	
Abbildung	24.	Molekulargewichtsverteilung	von	PU_1	nach	GPC;	Eluent	DMF;	Standard:	Polystyrol.	
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Charakterisierung	 durch	 FT-IR-Spektroskopie	 lieferte	 charakteristische	

Urethanbanden	(siehe	Abbildung	25);	darüber	hinaus	bestätigt	die	Abwesenheit	einer	

Bande	 zwischen	 2250-2270	 cm-1	 die	 Abwesenheit	 von	 verbleibenden	 freien	 NCO,	

sodass	von	einem	vernachlässigbar	kleinen	Anteil	an	Restmonomer	ausgegangen	wird.	

	

	
Abbildung	25.	FTIR-Spektrum	von	PU_1.	

	

Um	 die	 Rolle	 des	 COOH-Gehaltes	 sowie	 der	 PEG-Einheit	 und	 deren	 Einfluss	 auf	 die	

Eigenschaften	 der	 resultierenden	 Hydrogele	 zu	 untersuchen,	 wurden	 zwei	 Kontroll-

Polymere	hergestellt:	PU_COOH-14,	welches	im	Gegensatz	zu	PU_1	statt	eines	COOH-

Anteils	von	20%	einen	verminderten	COOH-Anteil	von	14%	aufwies	(siehe	Tabelle	5),	

und	PU_DEG,	bei	welchem	die	längeren	PEG-Einheiten	durch	kürzeren	Diethylenglykol-

Einheiten	(DEG)	ersetzt	wurden	(siehe	Tabelle	6).	Insbesondere	sollte	der	Einfluss	des	

COOH-Anteils	 sowie	 der	 Länge	 der	 Ethylenoxid-Einheit	 (PEG	 vs.	 DEG)	 auf	 die	

Eigenschaften	des	Hydrogels	untersucht	werden.	Daher	verweisen	wir	an	dieser	Stelle	

auf	 Kapitel	 III.3,	 wo	 die	 Polyurethane	 PU_COOH-14	 und	 PU_DEG	 bzw.	 ihre	

resultierenden	Hydrogele	näher	untersucht	werden.		
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III.2.7	SYNTHESE	&	CHARAKTERISIERUNG	VON	PU_SS	

	

Ein	 großer	 Vorteil	 von	 Polyurethanchemie	 ist	 das	 Baukastenprinzip,	 nach	 dem	man	

leicht	verschiedene	Monomere,	in	diesem	Fall	verschiedene	Diole,	kombinieren	kann.	

Durch	 die	 Verwendung	 von	 2-	 Hydroxyethyldisulfid	 (HEDS)	 konnte	 eine	 weitere	

Funktionalität	eingeführt	werden:	eine	Redoxresponsivität	(siehe	Tabelle	7).		

	

	
Abbildung	26.	Chemische	Struktur	von	Polyurethan	PU_SS.	

	

Disulfidbindungen	 können	 reduktiv	 gespalten	 werden,	 was	 unter	 anderem	 bei	 Drug	

Delivery	 Devices	 genutzt	 wird.	 Hier	 werden	 Disulfid-Linker	 eingesetzt,	 um	 im	

reduzierenden	Milieu	 innerhalb	 der	 Zelle	 gespalten	 zu	werden,	 um	 auf	 diese	Weise	

Wirkstoffe	gezielt	freizulassen.124-126		

	

PU_SS	 wurde	 mit	 1H-NMR-Spektroskopie	 analysiert	 (siehe	 Abbildung	 27),	 wo	 die	

Spektren	der	Monomere	mit	dem	Spektrum	des	Polyurethans	verglichen	wurden.	Die	

Methylen-Tripletts	treten	beim	freien	Monomer	HEDS	bei	den	Verschiebungen	von	2,85	

ppm	bzw.	3,83	ppm	auf.	Durch	die	Bildung	der	Urethanbindung	beobachten	man	bei	

letzterem	 Signal	 eine	 Tieffeld-Verschiebung	 zu	 etwa	 4,18	 ppm.	 Dies	 lässt	 auf	 einen	

erfolgreichen	Einbau	von	HEDS	in	das	Polyurethan	schließen.	
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Abbildung	27.	1H-NMR-Charakterisierung	von	PU_SS	im	Vergleich	mit	den	Spektren	der	eingesetzten	

Monomere.		

	

PU_SS	 wurde	 mit	 den	 Reduktionsmitteln	 1,4-Dithiothreitol	 (DTT)	 und	 Glutathion	

behandelt	 und	 anschließend	 mittels	 GPC	 (Gelpermeationschromatografie)	

charakterisiert,	 um	 Bindungsspaltung	 der	 Disulfidlinker	 und	 den	 damit	 verbundenen	

Abbau	zu	kürzeren	Einheiten	nachzuweisen.	Diese	Daten	sind	hier	nicht	aufgeführt,	da	

die	 GPC-Messungen	 entweder	 keinen	 Molekulargewichts-Abbau,	 sondern	 teilweise	

sogar	 eine	 Zunahme	 aufwiesen.	 Wahrscheinlich	 kam	 es	 im	 Anschluss	 an	 die	

Reduktionsreaktion,	 während	 der	 Aufreinigung	 und	 des	 Entfernens	 des	

Reduktionsmittels,	zu	einer	Re-Oxidation	der	Thiole	zu	Disulfiden	und	einer	Neubildung	

der	Polymerketten.	

	

Hydrogele,	 welche	mit	 PU_SS	 hergestellt	 wurden,	 zeigten	 keine	 Disintegration	 nach	

Zugabe	von	DTT-	oder	Glutathion-Lösung.	Ein	gezielter	Abbau	des	Hydrogels	kann	somit	

auf	 diese	 Weise	 nicht	 erreicht	 werden.	 Allerdings	 kann	 durch	 Spalten	 der	

Disulfidbindungen	wahrscheinlich	die	mechanischen	Eigenschaften	des	Hydrogels	sowie	

dessen	Porengrößen	gezielt	verstellt	werden.	Die	größte	experimentelle	Hürde	für	eine	
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genauere	 Charakterisierung	 ist	 die	 Vermeidung	 von	 Re-Oxidation,	 nachdem	 das	

Reduktionsmittel	 entfernt	 wurde.	 Diese	 könnte	 in	 Zukunft	 durch	 Zugabe	 von	

Antioxidantien	vermieden	werden.	

	

	

Zusammenfassung	

• Durch	 Verwendung	 von	 HEDS	 können	 redoxsensitive	 Disulfidlinker	 in	 die	

Polyurethane	 eingebaut	 werden,	 wie	 durch	 1H-NMR-Spektroskopie	 bestätigt	

wurde.	

• Durch	 Reduktionsmittel	 wie	 DTT	 oder	 Glutathion	 könnte	 die	 Porengröße	

verändert	oder	bei	höherem	HEDS-Anteil	möglicherweise	das	Hydrogel	aufgelöst	

werden.	

• Die	Charakterisierung	der	Spaltprodukte	scheiterte	bisher	an	Re-Oxidation	der	

Thiole	unter	Neubildung	von	Disulfidbindungen.	Dies	könnte	 in	 Zukunft	durch	

Zugabe	von	Antioxidatien	wie	beispielsweise	Ascorbinsäure	vermieden	werden	

und	sollte	in	Zukunft	näher	untersucht	werden.	
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III.2.8	SYNTHESE	&	CHARAKTERISIERUNG	VON	PU_KAT	

	

Die	 bisher	 genannten	 Polyurethane	 sind	 anionische	 Polymere,	 welche	 unter	

Protonierung	 bzw.	 Abschirmung	 der	 Ladung	 physikalische	 Hydrogele	 bilden.	 Dieser	

Prozess	wird	in	Kapitel	III.1.2	im	Detail	diskutiert.	

Mit	 dem	 Ziel	 ein	 kationisches	 Analog	 herzustellen,	 ersetzten	 wir	 DMPA	 durch	

Methyldiethanolamin	(MDA),	einem	tertiären	Amin.		

	

	
Abbildung	28.	Chemische	Struktur	von	Polyurethan	PU_kat.	

	

Die	 Synthese	 wurde	 nach	 derselben	 allgemeinen	 Vorschrift	 wie	 die	 anionischen	

Polyurethane	 durchgeführt	 (siehe	 Experimentalteil,	 Tabelle	 8).	 Dabei	 wurde	

beobachtet,	dass	das	Reaktionsgemisch	eine	 intensive	dunkle	Verfärbung	bekam	und	

außerdem	stark	viskos	wurde.	Es	schien	sich	eine	vernetzte	Struktur	zu	bilden,	welche	

die	Aufarbeitung,	v.a.	die	Aufreinigung	durch	Dialyse	erschwerte.	Diese	Beobachtungen	

sind	wahrscheinlich	 auf	 eine	 Interaktion	 oder	Nebenreaktion	 zwischen	 den	 tertiären	

Aminen	des	MDA	und	der	Cellobiose-Einheit	zurückzuführen.	 In	Kapitel	 III.2.5,	wurde	

ein	 ähnliches	 Phänomen	 beschrieben,	 wo	 die	Wechselwirkung	 zwischen	 Cellobiose-

Hexaacetat	 und	 dem	 Katalysator	 DABCO,	 ebenfalls	 ein	 tertiäres	 Amin,	 untersucht	

wurde.	

Eine	Charakterisierung	von	PU_kat	durch	1H-NMR-Spektroskopie	zeigte	zweit	Tripletts	

(8,2	 ppm,	 7,5	 ppm)	 und	 ein	 Singulett	 (2,4	 ppm),	welche	 auf	 die	Methylen-	 bzw.	 die	

Methylgruppen	von	MDA	zurückzuführen	sind	(siehe	Abbildung	29).	
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Abbildung	29.	1H-NMR-Spektrum	von	PU_kat.	

	

Ein	 kationisches	 Analog	 zum	 anionischen	 PU_1	 ist	 aus	 verschiedenen	 Gründen	

interessant.	 Zunächst	 wird	 die	 pH-Abhängigkeit	 in	 einen	 anderen	 pH-Bereich	

verschoben;	nun	liegt	das	Polymer	im	Sauren	in	seiner	ionischen,	im	Basischen	in	seiner	

nicht-ionischen	Form	vor.	In	Hinblick	auf	ein	entsprechendes	Hydrogel	würde	man	ein	

Material	erhalten,	welches	im	Basischen	stabil	ist,	sich	jedoch	im	Sauren	auflöst.	

Darüber	 hinaus	 wäre	 die	 Bildung	 von	 Polymer-Polymer-Komplexen	 zwischen	

kationischen	und	anionischen	Polyurethanen	denkbar.	Auf	diese	Weise	könnten	Mikro-	

oder	Nanopartikel	hergestellt	werden.	
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Zusammenfassung	

• Durch	Verwendung	von	MDA	anstelle	von	DMPA	konnte	an	kationisches	Analog	

zu	PU_1	hergestellt	werden,	wie	durch	1H-NMR-Spektroskopie	bestätigt	wurde.	

• Es	entsteht	ein	stark	vernetzte,	viskoses	Material	mit	 intensiver	Braunfärbung,	

was	auf	ungewünschte	Wechselwirkungen	zwischen	MDA	und	dem	Katalysator	

DABCO	 zurückzuführen	 ist.	 Für	 eine	 vollständige	 Aufarbeitung	 müsste	 ein	

anderer	 Katalysator	 verwendet	werden.	 In	 Rahmen	 dieser	 Dissertationsarbeit	

wurde	das	zunächst	nicht	umgesetzt,	da	metallbasierte	Katalysatoren	für	eine	

Anwendung	 im	 biomedizinischen	 Bereich	 ungeeignet	 sind;	 doch	 als	 Proof-of-

concept	wäre	 die	 Herstellung	 eines	 sauberen,	 kationischen	 Polyurethans	 und	

eines	 entsprechenden	 Hydrogels	 in	 Hinblick	 auf	 viele	 weitere	 Anwendungen	

spannend.	
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III.2.9	ZUSAMMENFASSUNG	

	

Durch	 Polyurethanchemie	wurden	multifunktionale	 Polymere	 hergestellt,	welche	 die	

Fähigkeit	 besitzen	 physikalische	 Hydrogele	 zu	 bilden.	 Durch	 einen	 hohen	 Anteil	 an	

Urethan-Gruppen	erhalten	die	Polymere	ausgeprägte	Fähigkeit	zur	Ausbildung	starker	

Wasserstoffbrückenbindungen.	 Gleichzeitig	 handelt	 es	 sich	 um	 ionische	 und	 pH-

responsive	 Polymere,	welche	 durch	 Ladungsabstoßung	 und	 Ladungsabschirmung	 die	

Gelierung	steuern,	wie	im	nachfolgenden	Kapitel	experimentell	bestätigt	wird.	

	

Nach	unserem	Wissen	wurde	in	dieser	Arbeit	außerdem	zu	ersten	Mal	ein	Dissaccharid	

als	 Monomer	 für	 eine	 Polyadditions-Synthese	 verwendet.	 Dadurch	 wurde	 eine	

interessante	funktionelle	Gruppe	eingeführt,	die	Biokompatibilität	und	Biointeraktivität	

erhöhen	könnte	und	als	Ausgangspunkt	 für	 zukünftige	glykosidische	Modifizierungen	

dienen	könnte.		

Auch	die	Einführung	redoxaktiver	Gruppen	ist	über	die	Auswahl	entsprechender	Diole	

als	Monomere	möglich.	Prinzipiell	sind	viele	strukturelle	Variationen	durch	Verwendung	

verschiedener	Diole	als	Monomere	denkbar.	

	

Alle	 in	 dieser	 Arbeit	 hergestellten	 Polyurethane	 folgen	 demselben	 Syntheseprinzip.	

Während	dieser	Synthese	können	sowohl	die	Anteile	der	Monomere	als	auch	die	Art	der	

Monomere	 einfach	 verändert	 werden,	 sodass	 sich	 diese	 Syntheseroute	 für	 die	

Herstellung	einer	breiteren	Bibliothek	eignet.	Etwa	durch	Variierung	von	COOH-Gehalt	

und	der	Kettenlänge	der	Ethylenoxid-Einheit	können	die	mechanischen	Eigenschaften	

der	resultierenden	Hydrogele	dramatisch	beeinflusst	werden,	wie	im	folgenden	Kapitel	

demonstriert	wird.	
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III.3		BULK-HYDROGELE:		

HERSTELLUNG	&	CHARAKTERISIERUNG	
	

Diese	 Dissertation	 behandelt	 einen	 neuartigen	 physikalischen	 Gelierungs-

mechanismus,	 der	 in	 ähnlicher	 Form	 bei	 noch	 keinem	 synthetischen	 Polymer	

beobachtet	wurde.	Die	physikalische	Gelierung	beruht	zunächst	auf	der	 intrinsischen	

Neigung	des	Polyurethans	sich	zu	größeren	Strukturen	zu	assemblieren.	Die	Gelierung	

verläuft	 gewissermaßen	 in	 zwei	 Stufen.	 Zunächst	 bilden	 die	 Polyurethane	 in	Wasser	

lösliche	 Nanoaggregate,	 die	 durch	 Ladungsabstoßung	 davon	 abgehalten	 werden,	

größere	Netzwerkstrukturen	zu	bilden.	 Im	Anschluss	an	diese	Vorassemblierung	wird	

durch	 Ladungsabschirmung,	 d.h.	 durch	 Zugabe	 von	 Salzen	 oder	 Säure,	 das	

Fortschreiten	 der	 Assemblierung	 ermöglicht	 und	 damit	 eine	 sehr	 schnelle	 Gelierung	

induziert	(siehe	Abbildung	30).	

	

	
Abbildung	 30.	 Gelierungsmechanismus	 /	 Allgemeiner	 Ablauf:	 Nach	 der	 Synthese	 erhält	 man	 das	

Polyurethan	 in	 seiner	 protonierten,	 wasserunlöslichen,	 aber	 dispergierbaren	 Form	 (A).	 Durch	

Deprotonierung	 unter	 Zugabe	 von	Base	 bilden	 sich	Nanoaggregate,	 die	 durch	 Ladungsabstoßung	 in	

Lösung	 gehalten	 werden	 (B).	 Durch	 Ladungsabschirmung	 schreitet	 die	 Aggregation	 fort	 und	 ein	

Hydrogel	entsteht	(C).	
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Die	 Anwesenheit	 löslicher	 Nano-Aggregate	 wurde	 durch	Dynamische	 Lichtstreuung	

(DLS)	nachgewiesen.	DLS-Messungen	von	verdünnten	Polyurethan-Lösungen	(2	mg/mL)	

zeigten	nicht	nur	die	Bildung	von	Nano-Aggregaten,	sondern	auch	eine	pH-abhängige	

Veränderung	des	Aggregationsverhaltens	(Abbildung	31	A).	Da	die	Gelierung	bei	einem	

pH-Wert	 von	 5,5	 beginnt,	 wurden	 4	 DLS-Messungen	 zwischen	 pH	 7,0	 und	 pH	 5,5	

durchgeführt.		

	

Bei	 neutralem	pH	7,0	 liegen	Nanoaggregate	 im	Größenbereich	 von	100	nm	vor.	Mit	

sinkendem	pH-Wert	beobachtet	man	die	Entstehung	größerer	Aggregate,	sowie	eine	

allgemeine	Zunahme	der	Polydispersität	und	eine	allgemeine	Verschiebung	hin	 zu	

größeren	Partikeldurchmessern	(Abbildung	31	A).	Hierbei	sollte	erwähnt	werden,	dass	

die	 DLS-Messungen	 mit	 2	 mg/mL	 bei	 deutlich	 geringeren	 Polymerkonzentrationen	

durchgeführt	wurden	 als	 die	 Konzentrationen,	 die	 für	 die	Herstellung	der	Hydrogele	

verwendet	 wurde	 (2-10	 wt%),	 um	 einen	 sinnvollen	 Messbereich	 zu	 gewährleisten.	

Daher	sind	die	Ergebnisse	der	dynamischen	Lichtstreuung	keine	exakte	Repräsentation	

des	Gelierungsvorgangs,	zeigen	jedoch	einen	deutlichen	pH-abhängigen	Trend	hin	zu	

zunehmend	größeren	Aggregats-Strukturen,	selbst	in	verdünnten	Lösungen.		

	

Entsprechende	 DLS-Messungen	 wurden	 außerdem	 in	 Abhängigkeit	 von	 CaCl2	

Konzentration	 durchgeführt	 (siehe	 Abbildung	 31	 B).	 Hier	 ist	 der	 Effekt	 nicht	 so	 gut	

verfolgbar	 wie	 bei	 Zugabe	 von	 HCl.	 Dies	 ist	 nachvollziehbar,	 da	 eine	

Ladungsabschirmung	durch	Salze	einen	schwächeren	Effekt	hat	als	eine	Protonierung	

der	Carboxylate	durch	Säure.	Darüber	hinaus	kann	der	Effekt	der	Salzbrückenbindung	

bei	 den	 tiefen	Messkonzentrationen	 von	 2	mg/mL	 nicht	 in	Wirkung	 treten,	 welcher	

jedoch	 bei	 Hydrogel	 eine	 wesentliche	 Rolle	 spielt.	 Doch	 trotz	 dieser	 Bedingungen	

erkennt	man	eine	deutliche	Verbreiterung	der	Größenverteilung	und	eine	zusätzliche	

Aggregatbildung	 an	 der	 oberen	 Grenze	 des	 Messbereichs,	 wenn	 auch	 weniger	

ausgeprägt	als	unter	 Zugabe	von	Säure.	Wie	oben	 im	vorherigen	Abschnitt	 erwähnt,	

wird	 der	 Gelierungsmechanismus	 darüber	 hinaus	 indirekt,	 aber	 deutlich	 von	 den	
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Ergebnissen	 der	 Hydrogel-Charakterisierung	 bestätigt,	 die	 im	 folgenden	 Kapitel	

aufgeführt	werden.	

	

	
Abbildung	31.	DLS-Messungen	von	2mg/mL	PU_1	in	Abhängigkeit	vom	pH	(A)	und	in	Abhängigkeit	von	

der	CaCl2	Konzentration	(B).	
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III.3.1	SAURE	HYDROGELE		

	

Nicht	 nur	 bei	 physiologischem	 pH	 sind	 Hydrogele	 interessant	 für	 biomedizinische	

Anwendungen.	Hydrogele,	die	in	einem	sauren	pH-Bereich	stabil	sind	oder	im	Sauren	

gebildet	 werden,	 können	 in	 dermatologischen	 Anwendungen	 als	 pH-hautneutrale		

(pH	5,5)	Materialien	eingesetzt	werden.	Auch	in	der	oralen	Wirkstoffverabreichung	oder	

für	Anwendungen	im	Magen-Darm-Trakt,	wo	saurer	pH	herrscht,	sind	saure	Hydrogele	

interessant.		

	

	
Abbildung	32.	Fotos	von	4	wt%	PU_1	Lösungen	in	Abhängigkeit	vom	pH-Wert.	Unterhalb	von	einem	

pH-Wert	von	5,5	beginnt	die	Gelierung.	

	

In	dieser	Arbeit	stellen	wir	ein	neuartiges	Polyurethan	vor,	das	sowohl	pH-neutrale	als	

auch	 saure	 Hydrogele	 bilden	 kann.	 Durch	 Zugabe	 von	 Säure	 zu	 einer	 wässrigen	

Polyurethanlösung	erhält	man	Hydrogele	im	pH-Bereich	von	4	-	5,5.	Der	genaue	Prozess	

ist	im	Experimentalteil	beschrieben.		

Die	 Gelierung	 verläuft	 schlagartig,	 sobald	 ein	 pH	 von	 unter	 5,5	 erreicht	 wird	 (siehe	

Abbildung	 32).	 Die	 sehr	 schnelle	 Gelierung	 ist	 darauf	 zurückzuführen,	 dass	 die	

Polyurethane	 in	 Lösung	 bereits	 vororganisiert	 in	 Aggregaten	 vorliegen	 (vergleiche	

Kapitel	III.1.2).	Um	trotz	der	schnellen	Gelierungskinetik	eine	homogene	Gelstruktur	zu	

gewährleisten,	 wurde	 als	 Säure	 Glucono-d-lacton	 (GDL)	 verwendet	 (siehe		

Abbildung	33),	ein	natürlich	vorkommendes	Lacton,	das	als	Lebensmittelzusatz	bekannt	
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ist.	In	Wasser	hydrolisiert	GDL	teilweise	unter	Bildung	von	Gluconsäure,	wodurch	der	

pH	der	Lösung	 langsam	sinkt;	die	Hydrolisierungsrate	 ist	dabei	von	Temperatur	und	

Anfangs-pH	der	Lösung	abhängig.		

	

	
	Abbildung	33.	Chemische	Struktur	von	GDL	und	Hydrolyse	zu	Gluconsäure.	

	

In	 dieser	 Arbeit	 wurde	 GDL	 als	 „langsame	 Säure“	 für	 die	 Herstellung	 aller	

Hydrogelproben	 verwendet,	 wobei	 an	 dieser	 Stelle	 erwähnt	 werde	 sollte,	 dass	 eine	

Gelierung	mit	einer	Vielzahl	von	starken	und	schwachen	Säuren	beobachtet	wurde.	Wir	

gehen	davon	aus,	auch	in	Hinblick	auf	unser	Verständnis	des	Gelierungsmechanismus,	

dass	eine	Gelierung	mit	jeder	Art	von	Säure	möglich	ist.	Allerdings	entstehen	z.B.	durch	

Hinzugabe	 von	 HCl	 leicht	 heterogene	 Gelklümpchen,	 da	 die	 Gelierung	 sehr	 schnell	

verläuft.	

	

Um	eine	Bildung	von	Klümpchen	gänzlich	zu	vermeiden,	wie	z.B.	durch	vorübergehend	

lokal	 erhöhte	 Säurekonzentration	 bei	 der	 Zugabe	 von	 GDL,	 wurde	 nicht	mit	 reinem	

Wasser,	sondern	mit	gepufferten	Lösungen	gearbeitet.	Es	wurde	eine	HEPES	Puffer	mit	

einem	 pH	 von	 7.4	 zur	 Herstellung	 der	 Polyurethanlösungen	 verwendet,	 die	

anschließend	mit	GDL-Lösung	 vermischt	wurden	 (vergleiche	Experimentalteil,	 Kapitel	

V.3.1).	Außerdem	wurde	eine	Standardlösung	von	GDL	 in	DMSO	verwendet,	um	eine	

vorangehende	Hydrolyse	zu	vermeiden.	

	

Zur	Charakterisierung	der	mechanischen	Eigenschaften	der	sauren	Hydrogele	wurden	

oszillationsrheologische	Messungen	und	Kompressions-Messungen	durchgeführt	(siehe	

Experimentalteil,	Kapitel	V.5.5).	Die	Härte	der	Hydrogele	kann	durch	den	pH-Wert,	die	
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allgemeine	Polymerkonzentration	sowie	den	COOH-Gehalt	eingestellt	werden.	Der	

pH-Wert	ist	hierbei	die	feinste	Stellschraube,	der	COOH-Gehalt	hat	den	dramatischsten	

Einfluss.		

	

In	Abbildung	34	sind	die	Ergebnisse	der	Kompressionstests	von	Polyurethan-Hydrogelen	

in	Abhängigkeit	von	pH	(Abbildung	34	A)	bzw.	in	Abhängigkeit	der	Polymerkonzentration	

dargestellt	(Abbildung	34	B).	Durch	den	pH-Wert	ist	eine	feine	Regulierung	über	einen	

Bereich	 von	 ca.	 10	 kPa	 möglich.	 Je	 tiefer	 der	 pH-Wert,	 desto	 höher	 ist	 der	

Elastizitätsmodul	(E-Modul)	der	Hydrogele.		

	

Die	Hydrogele	sind	außerdem	in	einem	Konzentrationsbereich	von	2-10	wt%	herstellbar.	

Hydrogele	 mit	 2	 wt%	 sind	 dabei	 jedoch	 zu	 weich,	 um	 etwa	 Scheiben	 daraus	

auszustanzen	 oder	 sie	 mit	 einem	 Spatel	 zu	 transferieren.	 Durch	 Einstellen	 der	

Polymerkonzentration	kann	man	den	E-Modul	innerhalb	eines	Bereiches	von	100	kPa	

variieren.	

	

	
Abbildung	34.	Elastizitätsmodul	von	PU_1	ermittelt	durch	Kompressionstests.	(A)	in	Abhängigkeit	vom	

pH,	(B)	in	Abhängigkeit	von	der	Polymerkonzentration	in	wt%.		

	

Um	den	Einfluss	des	COOH-Gehaltes	näher	zu	untersuchen,	der	ausgehend	von	dem	

oben	 beschriebenen	 Gelierungsmechanismus	 bedeutend	 sein	 sollte,	 wurde	 als	

Kontroll-Polymer	PU_COOH-14	mit	14%	COOH-Anteil	synthetisiert,	um	es	mit	PU_1	

mit	 20%	 COOH-Anteil	 zu	 vergleichen.	 Der	 PEG-Gehalt	 sowie	 das	 allgemeine	
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Diisocyanat-Diol-Verhältnis	wurde	bei	beiden	Polymeren	konstant	gehalten.	Sowohl	die	

Ergebnisse	 der	 Kompressionstests	 als	 auch	 die	 der	 rheologischen	Messungen	 zeigen	

einen	 signifikanten	 Einfluss	 des	 COOH-Gehaltes	 auf	 die	mechanischen	 Eigenschaften	

des	Hydrogels.	Abbildung	35	zeigt	die	Ergebnisse	der	Kompressionsmessungen,	wo	die	

Elastizitätsmodule	von	PU_1	und	Kontroll-Polyurethan	PU_COOH-14	bei	verschiedenen	

pH-Werten	verglichen	wurden.		

	
Abbildung	 35.	 E-Module	 bestimmt	 durch	 Kompressionstests	 an	 4	 wt%	 Hydrogelen	 in	 Abhängigkeit	

verschiedener	pH-Werte	und	Vergleich	von	Kontroll-Polymer	PU_COOH-14	(14%	COOH,	dunkel)	PU_1	

(20%	COOH,	hell).	

	

Zunächst	fällt	auf,	dass	ein	kleinerer	COOH-Gehalt	zu	einem	höheren	Elastizitätsmodul	

führt,	 wobei	 der	 Unterschied	 mit	 abnehmendem	 pH	 immer	 signifikanter	 wird.	

Während	bei	pH	5,5	ein	Unterschied	von	wenigen	kPa	vorliegt,	ist	der	Elastizitätsmodul	

bei	14%	COOH-Gehalt	um	ein	18-Faches	größer	als	bei	20%	COOH-Gehalt.	Ein	kleinerer	

COOH-Gehalt	 erhöht	 somit	 nicht	 nur	 den	 Elastizitätsmodul	 des	 Hydrogels	 im	

Allgemeinen,	 sondern	 verstärkt	 vor	 allem	 die	 pH-Abhängigkeit	 der	 Hydrogel-

Eigenschaften.	 Während	 bei	 20%	 COOH-Gehalt	 durch	 den	 pH-Wert	 nur	 eine	 feine	

Variierung	 des	 Elastizitätsmoduls	 eingestellt	 werden	 konnte,	 lässt	 sich	 der	

Elastizitätsmodul	bei	14%	COOH-Gehalt	über	eine	Spanne	von	100	kPa	variieren.	
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Rheologische	 Messungen	 bestätigten	 diesen	 signifikanten	 Unterschied	 (siehe		

Abbildung	 36).	 Eine	 frequenzabhängige	 Messung	 von	 Speicher-	 und	 Verlustmodul	

(Speichermodul:	 G’;	 Verlustmodul:	 G’’)	 bei	 konstanter	 Amplitude	 (vergleiche	 auch	

Experimentalteil,	 Kapitel	 V.5.4)	 zeigt	 zunächst,	 dass	 sowohl	 Speicher-	 als	 auch	

Verlustmodul	bei	einem	COOH-Gehalt	von	14%	deutlich	höher	sind	als	bei	20%	COOH-

Anteil.	Auffällig	ist	der	Schnittpunkt	zwischen	Speicher-	und	Verlustmodul,	welcher	bei	

PU_COOH-14	 bei	 0,04	 -	 0,05	 Hz	 auftritt,	 während	 er	 bei	 PU_1	 außerhalb	 des	

gemessenen	Frequenzbereiches	 liegt.	Die	Frequenz	des	Schnittpunktes	von	Speicher-	

und	 Verlustmodul	 entspricht	 bei	 viskoelastischen	 Materialien	 der	 inversen	 Stress-

Relaxationszeit.	Daher	führt	ein	niedrigerer	COOH-Gehalt	auch	zu	einer	schnelleren	

Stress-Relaxation.	

	

	
Abbildung	 36.	 Oszillationsrheologische	 Messungen	 an	 4	 wt%	 Hydrogelen	 von	 PU_COOH-14	 (14%	

COOH)	und	PU_1	(20%	COOH);	Frequency	Sweeps	(siehe	Experimentalteil,	V.5.4	Oszillationsrheologie).	

	

Der	Einfluss	des	COOH-Gehaltes	 ist	besonders	 interessant,	da	er	auf	den	ersten	Blick	

widersprüchlich	 wirken	 mag.	 Betrachtet	 man	 die	 Carbonsäuregruppen	 als	

Vernetzungspunkte	des	Hydrogels,	so	müsste	es	der	Vernetzungsgrad	und	damit	auch	

die	 Härte	 des	 Gels	 mit	 steigendem	 COOH-Gehalt	 zunehmen.	 Dass	 hier	 genau	 das	
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Gegenteil	 der	 Fall	 ist,	 unterstützt	 den	 oben	 diskutierten	 Gelierungsmechanismus.	

Sobald	das	Polyurethan	in	Wasser	gelöst	ist,	d.h.	in	seiner	anionischen,	deprotonierten	

Form	vorliegt,	entspricht	der	COOH-Gehalt	der	negativen	Ladungsdichte	des	Polymers.	

Je	höher	der	COOH-Gehalt,	desto	höher	 ist	die	Ladungsdichte	und	desto	höher	 ist	

damit	 die	 elektrostatische	 Abstoßung.	 Durch	 Reduzierung	 des	 COOH-Gehaltes	 von	

20%	auf	14%	wurde	die	abstoßende	Kraft	verringert,	sodass	die	anziehende	Kraft	der	

Wasserstoffbrückenbindungen	dominiert	(vergleiche	Kapitel	 III.1.2).	Dadurch	entsteht	

es	 dichteres	 Netzwerk	 und	 ein	 höherer	 Elastizitätsmodul.	 Entsprechend	 ist	 auch	 die	

schnellere	 Stress-Relaxation	 bei	 tieferem	 COOH-Gehalt	 nachvollziehbar,	 da	 die	

Polymerketten	durch	geringere	Ladungsabstoßung	in	geringerem	Abstand	zueinander	

organisiert	sind.		

	

Das	 Polyurethan-Hydrogel	 ist	 thixotrop	 und	 weist	 ein	 hervorragendes	

Regenerationsverhalten	auf	 (Abbildung	37	A).	Nach	wiederholtem	Scheren	bis	100%	

Deformation	 zeigte	 das	 Hydrogel	 wiederholt	 eine	 vollständige	 Regeneration	 ohne	

feststellbare	 Materialermüdung.	 Die	 Regeneration	 verlief	 dabei	 auffällig	 schnell;	

innerhalb	 von	 gerade	 7	 s	 konnte	 eine	 vollständige	 Regeneration	 gemessen	werden,	

während	 nach	 nur	 1	 s	 eine	 Regeneration	 von	 bereits	 88%	 beobachtet	 wurde		

(Abbildung	37	B).	

	

	
Abbildung	37.	Oszillationsrheologische	Messungen	zu	Thixotropie	und	Regenerationsverhalten	von		

4	wt%	PU_1	Hydrogel	bei	pH	4,5.		
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Zusammenfassung	

• Saure	Polyurethan-Hydrogele	können	im	pH-Bereich	von	4	-	5,5	durch	Zugabe	

verschiedener	 starker	 und	 schwacher	 Säuren	 hergestellt	 werden.	 Für	 eine	

homogene	 Gelierung	 ist	 die	 Verwendung	 von	 Glucono-d-lacton	 als	 Säure	 zu	

empfehlen.	

• Materialeigenschaften	 der	 Hydrogele	 können	 durch	 pH-Wert,	 allgemeine	

Polymerkonzentration	und	COOH-Gehalt	des	Polymers	eingestellt	werden.	

• Der	 Einfluss	 des	 COOH-Gehaltes	 auf	 die	 mechanischen	 Eigenschaften	 des	

Hydrogels	 ist	 signifikant	 und	 unterstützt	 den	 oben	 diskutierten	

Gelierungsmechanismus:	 Je	 niedriger	 der	 COOH-Gehalt,	 desto	 niedriger	 sind	

Ladungsdichte	 und	 Ladungsabstoßung.	 Dadurch	 erhöhen	 sich	 Elastizitäts-,	

Speicher-	und	Verlustmodul,	während	die	Stressrelaxationszeit	sinkt.	

• Die	 Hydrogele	 weisen	 thixotropes	 Verhalten	 und	 ein	 hervorragendes	

Regenerationsvermögen	auf.	
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III.3.2	pH-NEUTRALE	HYDROGELE	

	

Für	 ein	 Anwendungspotential	 im	 Bereich	 der	 regenerativen	 Medizin	 oder	 Tissue	

Engineering	sollten	Hydrogele	dem	physiologischen	pH	7,4	entsprechen.	pH-neutrale	

Hydrogele	können	mit	dem	hier	vorgestellten	Polyurethan	durch	ionische	Vernetzung,	

d.h.	durch	Zugabe	von	Salzen,	hergestellt	werden.	Die	Gelierung	geschieht	dabei	ähnlich	

rapide	 wie	 bei	 der	 Zugabe	 von	 Säure;	 sobald	 eine	 gewisse	 Ionenstärke	 der	 Lösung	

erreicht	 ist,	 entsteht	 ein	 Hydrogel.	 Da	 der	 primäre	 Trigger	 der	 Gelierung	 die	

Ladungsabschirmung	 ist	 (vergleiche	Gelierungsmechanismus,	 Kapitel	 III.1.2),	 ist	 jede	

Art	von	Salz	hierzu	geeignet.		

	

Monovalente	 Salze	wie	NaCl	 führen	 zu	weichen	Gelen,	 deren	Materialeigenschaften	

denen	kosmetischer	Haargele	ähneln	(siehe	Abbildung	38).	Da	diese	Hydrogele	für	die	

hier	 vorgenommenen	 Experimente	 und	 Messungen	 aufgrund	 ihrer	 Weichheit	 nicht	

handhabbar	waren	und	sie	außerdem	wegen	ihrer	Materialeigenschaften	nicht	als	Basis	

für	Zellkultivierung	geeignet	wären,	wurde	ihre	mechanische	Charakterisierung	in	dieser	

Arbeit	ausgelassen.	Allerdings	unterstützt	die	Tatsache,	dass	sich	mit	monovalenten	

Salzen	 Hydrogele	 herstellen	 lassen,	 deutlich	 den	 oben	 diskutierten	

Gelierungsmechanismus.	 Es	 handelt	 sich	 nämlich	 offenbar	 nicht	 um	 einen	

Gelierungsmechanismus,	der	etwa	der	ionischen	Vergelung	von	Alginat	ähnelt,	wo	eine	

lokale	 Komplexierung	 zwischen	 Carbonsäuregruppen	 und	 divalenten	 Salzen	 vorliegt	

(vergleiche	 Kapitel	 II.1.1).	 Bei	monovalenten	 Salzen	wäre	 ein	 solcher	 oder	 ähnlicher	

Mechanismus	 ausgeschlossen.	 Stattdessen	 entsteht	 das	 Hydrogel	 durch	

Ladungsabschirmung,	die	eben	auch	durch	monovalente	Salze	induziert	werden	kann	

und	 welche	 den	 Polyurethan-Ketten	 erlaubt,	 ein	 makromolekulares	 Netzwerk	

aufzubauen.	
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Abbildung	 38.	 pH-neutrale	 Hydrogele	 durch	 Hinzugabe	 divalenter	 Salze	 wie	 CaCl2	 (links)	 oder	

monovalenter	Salze	wie	NaCl	(rechts).	

	

In	dieser	Arbeit	liegt	der	Fokus	auf	Hydrogelen,	welche	durch	Zugabe	von	CaCl2	vernetzt	

wurden.	Neben	der	Ladungsabschirmung	durch	das	Salz	kommt	bei	divalenten	Salzen	

noch	 die	 Bildung	 von	 Salzbrücken	 zwischen	 Carboxylat-Gruppen	 hinzu,	 was	 das	

Hydrogelnetzwerk	 zu	 stärken	 scheint.	 Dies	 zeigt	 sich	 darin,	 dass	 ionisch	 vernetzte	

Hydrogele	bei	gleicher	Polymerkonzentration	härter	sind	als	sauer	vernetzte	Hydrogele	

(siehe	Abbildung	40).	

	

Ähnlich	wie	bei	 den	 sauren	Hydrogelen,	 verläuft	 die	Gelierung	 so	 rapide,	dass	dabei	

leicht	 Klümpchen	 oder	 heterogene	 Gele	 entstehen.	 Wir	 gehen	 davon	 aus,	 dass	 die	

schnelle	Gelierungskinetik	darauf	zurückzuführen	ist,	dass	die	Polyurethane	in	Lösung	in	

den	 oben	 beschriebenen	 Nanoaggregaten	 bereits	 vororganisiert	 sind,	 sodass	 eine	

weitere	Organisation	oder	Assemblierung	hin	zur	Netzwerkstruktur	besonders	schnell	

verläuft.		

	

Zur	 Herstellung	 von	 homogenen	 Hydrogelen	 wurden	 zwei	 verschiedene	 Methoden	

entwickelt,	 wobei	 jeweils	 auf	 Glucono-d-lacton	 (GDL)	 als	 Hilfsmittel	 zurückgegriffen	

wurde	(siehe	Abbildung	39).	
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Abbildung	 39.	 Zwei	 verschiedene	 Methoden	 zur	 Herstellung	 pH-neutraler	 Calcium-Gele	 durch	

Polyurethane.	Methode	A	 ist	 eine	 zweistufige	Methode,	 die	über	die	Herstellung	eines	 sauren	Gels	

verläuft,	 Methode	 B	 ist	 eine	 einstufige	 Methode,	 welche	 sich	 der	 Kombination	 von	 GDL	 und	

Calciumcarbonat	bedient.	

	

Methode	A	ist	eine	zweistufige	Methode,	die	über	ein	saures	Übergangs-Gel	verläuft.	

Zunächst	wird	–	nach	dem	Protokoll	 für	die	Herstellung	saurer	Hydrogele	 (vergleiche	

Experimentalteil)	–	mit	Hilfe	von	GDL	ein	saures	Hydrogel	hergestellt.	Anschließend	wird	

das	saure	Hydrogel	in	einer	gepufferten	CaCl2-HEPES-Lösung	(pH	7,4)	equilibriert,	wobei	

die	Lösung	drei	Mal	ausgetauscht	wird,	bis	das	Hydrogel	den	neutralen	pH-Wert	von	7,4	

eingenommen	hat.	

Methode	 B	 ist	 eine	 einstufige	 Methode,	 bei	 welcher	 GDL	 und	 Calciumcarbonat	

verwendet	wird.	CaCO3	ist	bei	neutralem	pH	unlöslich,	löst	sich	aber	im	Sauren	unter	

Bildung	von	CO2.	Während	der	Hydrolyse	von	GDL	 löst	 sich	das	Calciumcarbonat	mit	
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Hilfe	der	 freiwerdenden	Protonen.	Die	Anwesenheit	 von	gelösten	CO2	 steigert	dabei	

wiederum	 die	 Löslichkeit	 von	 CaCO3	 erheblich	 unter	 der	 Bildung	 on	

Calciumhydrogencarbonat.	 Calciumhydrogencarbonat	 puffert	 wiederum	 die	 Lösung,	

sodass	bei	einem	2:1	Verhältnis	von	Calciumcarbonat	zu	GDL	am	Ende	eine	pH-neutrale	

Lösung	erhalten	wird.	So	kann	in	nur	einem	Schritt	ein	pH-neutrales	Hydrogel	hergestellt	

werden.	

	

Anmerkung	 zur	 Charakterisierungsmethode:	 Zur	 Charakterisierung	 der	 Calcium-

Hydrogele	 wurden	 im	 Gegensatz	 zu	 den	 sauren	 Hydrogelen	 nur	 Kompressions-

messungen	 und	 keine	 Oszillationsrheologie	 hinzugezogen.	 Dies	 ist	 auf	 den	

Herstellungsprozess	 der	 ionisch	 vernetzten	 Hydrogele	 zurückzuführen.	 Da	 die	 oben	

beschriebene	Methode	A	zur	Herstellung	pH-neutraler	Gele	ein	zweistufiger	Prozess	ist,	

eignet	sich	diese	Methode	nicht	dazu	eine	in	situ	Gelierung	zwischen	den	Rheometer-

Platten	durchzuführen.	Dies	ist	allerdings	bei	rheologischen	Messungen	Voraussetzung,	

da	 sonst	 kein	 ausreichender	 Kontakt	 zwischen	 Material	 und	 Rheometerplatte	

hergestellt	wird.		

Im	Gegensatz	 dazu	 eignet	 sich	Methode	B	 an	 sich	 für	 eine	 in	 situ	 Gelierung	 auf	 der	

Rheometer-Geometrie.	 Allerdings	 tritt	 hier	 ein	 anderes	 Problem	 auf,	 nämlich	 die	

Entstehung	 von	 CO2,	 welches	 während	 der	 Gelierung	 nicht	 vollständig	 aus	 dem	Gel	

entweichen	 kann,	 solange	 es	 zwischen	 den	 Rheometerplatten	 fixiert	 ist.	 Im	 Labor	

wurden	 die	 Hydrogele	 nach	 Methode	 B	 in	 Petrischalen	 gegossen,	 sodass	 das	

entstehende	 CO2	 während	 der	 Gelierung	 nach	 oben	 entweichen	 konnte.	 Auf	 dem	

Rheometer	 jedoch	 bleiben	 in	 der	 Mitte	 des	 Hydrogels	 (Rheometergeometrie-

Durchmesser:	25mm)	Bläschen	zurück,	die	 jegliche	 rheologische	Messungen	ungültig	

machen	würden.	

Aus	diesen	Gründen	beschränkten	wir	uns	bei	der	Charakterisierung	der	pH-neutralen	

Hydrogele	 auf	 Kompressionsmessungen	 (vergleiche	 Experimentalteil).	Hierzu	wurden	

die	 Hydrogele	 entweder	 in	 Petrischalen	 oder	 zwischen	 zwei	 Glasplatten	 geliert	 und	

anschließend	zu	Scheiben	ausgestanzt	und	vermessen.	
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Um	die	sauren	und	pH-neutralen	Hydrogele	angemessen	miteinander	zu	vergleichen,	

wurden	Kompressionstests	an	beiden	durchgeführt	und	gegenübergestellt.	Bei	gleicher	

Polyurethan-Konzentration	(4	wt%)	wiesen	Calcium-Gele	insgesamt	deutlich	höhere	

Elastizitätsmodule	 auf	 (Abbildung	 40	 A).	 Ein	 saures	 Hydrogel	 bei	 pH	 4	 besitzt	 etwa	

denselben	 Elastizitätsmodul	wie	 ein	 Calcium-Gel	 bei	 einer	 Calciumkonzentration	 von		

10	 mM,	 nämlich	 23-25	 kPa.	 Allerdings	 steigt	 der	 E-Modul	 bei	 den	 Calcium-Gelen	

mitzunehmender	Calciumkonzentration	signifikant	bis	zu	134	kPa	bei	100	mM	CaCl2.	Wir	

gehen	 davon	 aus,	 dass	 neben	 den	 Wasserstoffbrückenbindungen	 vor	 allem	

Salzbrücken	zwischen	Calciumionen	und	COOH-Gruppen	eine	bedeutende	Rolle	in	der	

Netzwerkbildung	spielen,	weswegen	Calcium-Gele	im	Allgemeinen	deutlich	härter	sind	

als	saure	Gele.		

	

	
Abbildung	 40.	 E-Module	 bestimmt	 durch	 Kompressionstests	 von	 verschiedenen	 Calcium-Gelen	 aus		

4	wt%	PU_1	im	Vergleich	mit	entsprechenden	sauren	Hydrogelen	bei	derselben	Polymerkonzentration	

(A),	 sowie	 im	 Vergleich	 mit	 einem	 entsprechenden	 Hydrogel	 aus	 4	 wt%	 PU_DEG	 und	 jeweiliger	

Calciumkonzentration	von	10	mM	(B).	

	

Die	Rolle	der	Wasserstoffbrückenbindungen	wird	allerdings	besonders	deutlich,	wenn	

man	die	Rolle	der	PEG-Einheit	näher	untersucht.	Hierzu	wurde	das	Kontroll-Polyurethan	

PU_DEG	 synthetisiert,	 wobei	 die	 längere	 PEG-Einheit	 durch	 Diethylenglykol	 (DEG)	

ersetzt	wurde	(Tabelle	6).	Dabei	wurden	Anteil	und	Anzahl	der	COOH-Gruppen	sowie	
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das	allgemeine	Diisocyanat-zu-Diol-Verhältnis	konstant	gehalten.	Anschließend	wurden	

zwei	 Hydrogele	 mit	 jeweils	 4	 wt%	 Polyurethan-Konzentration	 und	 einer	 CaCl2-

Konzentration	von	10	mM	nach	Methode	A	hergestellt	und	durch	Kompressionstests	

miteinander	verglichen	(Abbildung	40	B).		

Während	das	Hydrogel	aus	PU_1	einen	E-Modul	von	rund	25	kPa	aufweist,	besitzt	

das	Hydrogel	aus	PU_DEG	einen	E-Modul	von	nur	etwa	8	kPa	(jeweils	4	wt%).	Dieser	

Unterschied	ist	signifikant	–	und	auf	den	ersten	Blick	ungewöhnlich.	Ausgehend	von	den	

chemischen	Strukturen	beider	Polyurethane,	würde	man	erwarten,	dass	längere	PEG-

Einheiten	 im	Gegensatz	 zu	 kürzeren	DEG-Einheiten	 zu	einer	erhöhten	Flexibilität	der	

Polymerketten	führen	und	damit	auch	zu	einem	weicheren	oder	flexibleren	Hydrogel.	

Doch	 genau	 das	 Gegenteil	 ist	 der	 Fall,	 was	 wiederum	 den	 oben	 diskutierten	

Gelierungsmechanismus	unterstützt	(siehe	Kapitel	III.1.2).		

Während	längere	PEG-Einheiten	durchaus	die	Flexibilität	des	Polymers	erhöhen,	so	sind	

sie	als	gute	Wasserstoffbrücken-Akzeptoren	gleichzeitig	in	der	Lage	mit	den	Urethan-

Gruppen	 koordinative	 Wasserstoffbrückenbindungen	 einzugehen.	 Koordinative	

Effekte	 sind	 dafür	 bekannt,	 dass	 sie	 die	 Stärke	 einer	 Wechselwirkung	 signifikant	

erhöhen.		

Diethylenglykol	 kann	 zwar	 auch	 Wasserstoffbrücken	 ausbilden,	 doch	 gerade	 die	

koordinative	Natur	 der	 Bindungen,	welche	 nur	 bei	 längeren	 Ketten	 auftritt,	 führt	 zu	

einer	 besonderen	 Stärke	 der	 Wasserstoffbrückenbindungen.	 Dass	 ein	 PEG-haltige	

Polyurethane	einen	signifikant	höheren	E-Modul	aufweist	als	ein	entsprechenden	DEG-

haltiges	 Polyurethan	 ist	 ein	 deutlicher	 Hinweis	 darauf,	 dass	 Wasserstoffbrücken-

bindungen	die	dominierende	attraktive	Kraft	bei	dem	hier	vorliegenden	physikalischen	

Gelierungsmechanismus	spielen.	

	

In	Kapitel	III.3.1	wurde	gezeigt,	dass	unter	den	verschiedenen	Parametern,	welche	man	

variieren	 kann,	 der	 COOH-Gehalt	 den	 größten	 Einfluss	 auf	 die	 mechanischen	

Eigenschaften	 der	 sauren	 Hydrogele	 hat.	 Der	 COOH-Gehalt	 korreliert	 direkt	mit	 der	

Ladungsdichte	und	damit	mit	der	abstoßenden	Kraft	im	Gelierungsmechanismus.	
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Als	Gegenspieler	dazu	tritt	die	anziehende	Kraft	der	Wasserstoffbrückenbindungen	auf,	

auf	welche	vor	allem	die	PEG-Einheit	einen	deutlichen	Einfluss	hat.	Auf	diese	Weise	kann	

man	durch	die	chemische	Struktur	der	Polyurethane,	v.a.	durch	Anteil	von	COOH	und	

PEG,	 welchen	 man	 während	 der	 Synthese	 leicht	 variieren	 kann,	 die	 mechanischen	

Eigenschaften	der	resultierenden	Hydrogele	stark	beeinflussen.	

	

Um	die	Stressrelaxation	bei	den	pH-neutralen	Hydrogelen	zu	untersuchen,	wurden	die	

Kompressionstests	folgendermaßen	durchgeführt	(siehe	auch	Experimentalteil,	Kapitel	

V.5.5	 Kompressionstests):	 Zunächst	 wurden	 die	 Hydrogelscheiben	 bis	 zu	 einer	

Deformation	 von	 15%	 komprimiert.	 Anschließend	 wurde	 die	 Deformation	 konstant	

gehalten,	während	 der	 Stressabfall	 als	 Funktion	 der	 Zeit	 aufgenommen	wurde.	 Zum	

Vergleich	verschiedener	Hydrogele	mit	verschiedenen	Calcium-Konzentrationen	wurde	

der	Ausgangsstress	bei	 15%	auf	1	normiert	 (Abbildung	41).	 Bei	 10	mM,	25	mM	und		

50	mM	Calcium-Konzentration	verläuft	die	Stressrelaxation	ähnlich	mit	einer	 initialen	

Halbwertszeit	von	0,4	-	0,5	s.	Bei	einer	Konzentration	von	100	mM	CaCl2	fällt	die	Kurve	

flacher	ab	und	die	Halbwertszeit	verdreifacht	sich	auf	1,5	s.		

	
Abbildung	41.	Stressrelaxationszeiten	von	4	wt%	PU_1	Calcium-Gelen	bei	verschiedenen	Calcium-

Konzentrationen.	Initial-Druck	ist	auf	1	normiert	und	entspricht	dem	Druck	bei	15%	Deformierung	

unter	Kompression.	
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Zusammenfassung	

• pH-neutrale	 Hydrogele	 können	mit	 Hilfe	 von	 CaCl2	 (oder	 anderen	 divalenten	

Salzen)	 hergestellt	 werden,	 wobei	 der	 E-Modul	 mit	 der	 Salzkonzentration	

korreliert.	 Es	 wurden	 Hydrogele	 im	 Bereich	 von	 25	 –	 150	 kPa	 (E-Modul)	mit	

Calcium-Konzentrationen	von	10	–	100	mM	hergestellt.	

• pH-neutrale	 Hydrogele	 besitzen	 im	 Allgemeinen	 höhere	 E-Module	 als	 saure	

Hydrogele,	was	auf	die	Ausbildung	von	Salzbrücken	zwischen	Calciumionen	und	

COOH-Gruppen	des	Polyurethans	zurückgeführt	werden	kann.	

• Die	 mechanischen	 Eigenschaften	 können	 durch	 Polyurethan-Konzentration,	

Salzkonzentration	sowie	PEG-Gehalt	eingestellt	werden.	

• Die	mechanischen	 Charakterisierungen	 der	Hydrogele	 unterstützen	 den	 oben	

diskutierten	 Gelierungsmechanismus;	Wasserstoffbrückenbindungen	 scheinen	

die	Schlüsselkraft	bei	der	Gelierung	darzustellen.	
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III.3.3	ZUSAMMENFASSUNG	

	

Mit	 den	 hergestellten	 Polyurethanen	 konnten	 durch	 Zugabe	 von	 Salzen	 oder	 durch	

Zugabe	von	Säure	pH-neutrale	bzw.	saure	(pH	4	-	5,5)	Hydrogele	hergestellt	werden.	Die	

mechanischen	Eigenschaften	lassen	sich	durch	eine	Vielzahl	von	Parametern	steuern:	

Polymerkonzentration,	 Salzkonzentration	 bzw.	 pH,	 sowie	 chemische	 Struktur	 des	

Polymers.	 Dadurch	 ließen	 sich	 Hydrogele	 mit	 E-Modulen	 zwischen	 20	 und	 150	 kPa	

herstellen,	 die	 eine	 schnelle	 Stressrelaxation	 und	 ein	 exzellentes	 Regenerations-

verhalten	aufwiesen.	

	

Diese	Hydrogele	könnten	verschiedene	potentielle	Anwendungen	im	biomedizinischen	

Bereich	 haben.	 Die	 pH-neutralen	 Hydrogele	 sind	 als	 Basis-Materialien	 für	 Tissue	

Engineering	 oder	 als	 Substrate	 für	 Zellverkapselung	 oder	 Kultivierung	 denkbar.	 Vor	

allem	 ihr	 viskoelastisches	 Verhalten	 und	 ihre	 Stressrelaxation	 machen	 sie	 zu	 sehr	

interessanten	Materialien	in	Hinblick	auf	Mechanotransduktion	(vergleiche	Einleitung,	

Kapitel	II.1.1).	

Saure	Hydrogele	im	pH-Bereich	von	5,5	könnten	für	dermatologische	Anwendungen	im	

pH-hautneutralen	 Bereich	 nützlich	 sein.	 Auch	 eine	 Anwendung	 in	 der	 oralen	

Wirkstoffverabreichung	oder	als	Materialien	im	Magen-Darm-Trakt	wären	denkbar.	
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III.4		MIKROGELE:		

HERSTELLUNG	UND	CHARAKTERISIERUNG	
	

In	der	Einleitung	wurden	Mikrogele	als	 interessante	Systeme	an	der	Grenze	zwischen	

makromolekularen	 Materialien	 und	 Kolloiden	 beschrieben	 (vergl.	 Kapitel	 II.2).	

Konventionell	werden	Mikrogele	 in	 situ	während	der	Polymerisation	hergestellt.	Hier	

stellen	wir	eine	nachträgliche	Vernetzung	zu	physikalischen	Mikrogelen	vor,	indem	wir	

inverse	 Emulsionen,	 d.h.	 Wasser-in-Öl-Emulsionen,	 nutzen.	 Dabei	 dienen	 die	

Wassertröpfchen	 als	 Template	 für	 die	 Mikrogel-Partikel.	 Das	 in	 diesem	 Kapitel	

vorgestellte	 Projekt	 wurde	 von	 Jan	 Wallenborn	 im	 Rahmen	 seiner	 Diplomarbeit	

untersucht,	welche	von	Mai-Thi	Nguyen-Kim	und	Prof.	Alexander	Böker	direkt	betreut	

und	2014	veröffentlicht	wurde.127	

	

In	Zusammenarbeit	mit	Jan	Wallenborn	sowie	der	Wessling-Gruppe	am	DWI	–	Leibniz-

Institut	 für	 Interaktive	 Materialien	 wurden	mikrofluidische	 Setups	 verwendet,	 um	

Emulsionen	mit	homogenen	Tröpfchengrößen	 über	die	 sogenannte	 „droplet-based“	

Mikrofluidik	 zu	 erhalten.	 Hier	 werden	 nicht-mischbare	 Phasen	 über	 Mikrokanäle	

zusammengeführt,	sodass	an	Kanalkreuzungen	durch	Scherkräfte	homogene	Tröpfchen	

abreißen.	Die	Tröpfchengröße	kann	hierbei	durch	die	Kanalgröße	sowie	das	Einstellen	

der	Fließraten	kontrolliert	werden.	In	der	Einleitung	wurde	das	interessante	Verhalten	

von	 Mikrogelen	 in	 Pickering-Emulsionen	 beschrieben,	 d.h.	 die	 Stabilisierung	 von	

Emulsionen	 durch	weiche	Mikrogele	 anstatt	 harter	 Partikel.	 Insbesondere	 in	 diesem	

Kontext	 ist	 die	 Herstellung	 uniformer	 Tröpfchengrößen	 und	 damit	 die	 Herstellung	

uniformer	Mikrogele	sehr	interessant.	

	

In	dieser	Arbeit	wurden	zwei	verschiedene	Mikrofluidik-Devices	genutzt,	nämlich	selbst	

gebaute	 Glas-Devices,	 die	 von	 Jan	 Wallenborn	 hergestellt	 wurden	 (siehe		

Kapitel	V.4.1)	und	PDMS-Devices	(Polydimethylsiloxan-Devices),	die	mit	Photomasken	
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(von	der	Arbeitsgruppe	Wessling)	hergestellt	wurden.	Bei	beiden	Setups	wurde	das	in	

Abbildung	42	dargestellte	Prinzip	verfolgt.		

	

	
Abbildung	42.	Schematische	Darstellung	des	Prinzips	des	hier	verwendeten	Mikrofluidik-Setups.	Zwei	

wässrige,	disperse	Phasen,	zum	einen	die	Polyurethan-Lösung,	zum	anderen	die	GDL-Lösung,	werden	

zunächst	kombiniert	und	treffen	dann	auf	die	kontinuierliche	Ölphase,	wodurch	 inverse	Emulsionen	

entstehen.	

	

Zunächst	wurden	in	einem	ersten	Schritt	PU_1-Lösung	und	GDL-Lösung	innerhalb	des	

Mikrofluidik-Systems	 kombiniert.	 Diese	 gemischte	 wässrige	 Phase	 stellt	 die	 disperse	

Phase	dar,	die	an	einer	zweiten	Kreuzung	auf	die	organische	Öl-Phase	trifft,	sodass	eine	

inverse	Wasser-in-Öl-Emulsion	entsteht.	

	

Der	genaue	Aufbau	der	beiden	Devices	ist	in	Abbildung	43	bzw.	Abbildung	46	dargestellt.	

	

Die	beiden	genutzten	Devices	haben	verschiedene	Vor-	und	Nachteile.	PDMS	Devices	

besitzen	Kanäle	in	einer	deutlich	kleineren	Größenordnung	(20-40	µm	im	Gegensatz	zu	

0,7	 –	 1,22	 mm	 bei	 Glas-Devices),	 sodass	 damit	 auch	 kleinere	 Mikrogele	 hergestellt	

werden	können.	Darüber	hinaus	können	durch	die	lithografische	Technik	eine	Vielzahl	

verschiedener	Kanalmuster	erhalten	werden,	wodurch	PDMS	Devices	deutlich	breiter	

eingesetzt	werden	können.	Bei	der	sogenannten	„droplet-based“	Mikrofluidik,	die	hier	
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angewendet	wird,	handelt	es	sich	allerdings	um	einen	simplen	Aufbau,	der	auch	leicht	

mit	selbst	gebauten	Glas-Devices	erstellt	werden	kann	(siehe	Kapitel	V.4.1).	Der	Vorteil	

der	 Glas-Devices	 ist	 die	 höhere	 Stabilität	 gegenüber	 äußeren	 Einflüssen	 wie	 etwa	

Erschütterungen	 im	 Raum.	 Darüber	 hinaus	 vereinfacht	 die	 Größenordnung	 der	

Tröpfchen	(20	–	80	µm)	eine	lichtmikroskopische	Analyse.	Für	spätere	Anwendungen	

sind	 kleinere	 Mikrogele	 interessanter;	 da	 wir	 hier	 aber	 noch	 am	 Anfang	 der	

Untersuchungen	 stehen	 und	 zunächst	 das	 Prinzip	 verifizieren	 möchten,	 ist	 eine	

vereinfachte	Analytik	ein	großer	Vorteil.	Daher	begannen	unsere	Experimente	mit	den	

selbst	gebauten	Glas-Devices	und	wurden	anschließend	mit	PDMS-Devices	wiederholt.		

	

	

III.4.1	MIKROGELE	VIA	GLAS-DEVICES	

	

Die	 in	 dieser	 Arbeit	 verwendeten	 Glas-Devices	 wurden	 von	 Jan	 Wallenborn	 in	

Eigenherstellung	 zur	 Verfügung	 gestellt.	 Der	 genaue	 Aufbau	 ist	 in	 Abbildung	 43	

dargestellt	und	im	Experimentalteil	(Kapitel	V.4.1)	detailliert	beschrieben.	

	

In	der	Mikrofluidik	kann	die	Tröpfchengröße	durch	Größe	und	Verhältnis	der	Fließraten	

eingestellt	werden.	Hier	konnten	wir	beim	Variieren	der	Fließraten	zwei	verschiedene	

Verhältnisse	 finden,	 bei	 denen	 eine	 stabile	 Tröpfchenformation	 zu	 beobachten	 war	

(siehe	 Tabelle	 3).	 Bei	 unstabilen	 Konditionen	 kam	 es	 zu	 unterschiedlichen	

Tröpfchengrößen	 über	 die	 Zeit.	 Die	 Emulsionen	 wurden	 in	 einem	 Auffangbehälter	

gesammelt	 und	 die	 Größen	 der	 Mikrogelpartikel	 wurden	 anschließend	

lichtmikroskopisch	ausgewertet	(siehe	Abbildung	44	und	Abbildung	45).	
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Abbildung	43.127	Aufbau	und	Fließprinzip	des	Glas-Devices.	Nachdem	die	beiden	dispersen	Phasen	in	

eine	runde	Mischkammer	eingeführt	werden,	treffen	sie	zusammen	auf	die	kontinuierliche	Ölphase,	

die	über	Inlet	3	zugeführt	wird.	Die	Entstehung	der	inversen	Emulsion	ist	 in	der	Vergrößerung	(roter	

Kasten)	schematisch	dargestellt.	Im	Outlet	wird	die	Emulsion	aufgefangen.	

	

	

Tabelle	3.127	Fließraten	und	Tröpfchengrößen	innerhalb	der	Glas-Devices.	

Disperse	Phase	1	 Disperse	Phase	2	
Kontinuierliche	

Phase	
Tröpfchengröße	

4	wt%	PU_1	in	HEPES	

Puffer	(pH	7,4)	

Glucono-d-lacton	in	

Wasser,	0,5	g/mL	

1:1	

Hexan/Paraffinöl	
	

0,254	mL/h	 0,026	mL/h	 1,00	mL/h	 52,5		±	1,8	

0,136	mL/h	 0,014	mL/h	 1,50	mL/h	 17,5		±	1,0	
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Abbildung	 44.127	 Tröpfchenerzeugung	 in	 Glas-Devices	 bei	 einer	 Fließrate	 von	 1	 mL/h	 der	

kontinuierlichen	Phase	und	einer	Fließrate	von	0,28	mL/h	der	dispersen	Phase.	

	

	
Abbildung	 45.127	 Tröpfchenerzeugung	 in	 Glas-Devices	 bei	 einer	 Fließrate	 von	 1,5	 mL/h	 der	

kontinuierlichen	Phase	und	einer	Fließrate	von	0,15	mL/h	der	dispersen	Phase.	

	

Eine	Isolierung	der	Partikel	stellt	sich	als	schwierig	heraus,	da	die	Mikrogele	mit	der	Zeit	

auf	den	Boden	absanken	und	zusammenklebten.	Da	es	sich	um	physikalische	Hydrogele	

handelt,	 können	 auch	 interpartikuläre	 Vernetzungen	 auftreten.	 Eine	 kleinere	

Tröpfchengröße	 und	 damit	 kleinere	 Mikrogelgröße	 könnte	 zu	 einer	 besseren	

Dispergierung	der	Partikel	führen.	
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III.4.2	MIKROGELE	VIA	PDMS-DEVICES	

	

Polydimethylsiloxan	(PDMS)	ist	ein	nicht-toxisches,	chemisch	inertes,	viskoelastisches	

Polymermaterial,	welches	 im	Alltag	häufig	und	vielseitig	verwendet	wird.	Hier	nutzen	

wir	das	PDMS	als	Host-Material	für	die	mikrofluidischen	Kanäle.	Als	Kanaldesign	nutzen	

wir	bei	den	PDMS-Devices	eine	Vorlage	für	sogenannte	Double-Droplet-Maker,	welche	

normalerweise	 für	dreiphasige	Systeme	genutzt	werden,	wo	Doppelemulsionen	nach	

dem	Tröpfchen-in-Tröpfchen-Prinzip	hergestellt	werden	können	(siehe	Abbildung	46).	

Die	 Gitter,	 welche	 jeweils	 direkt	 nach	 den	 Inlet-Löchern	 folgen,	 haben	 die	 Aufgabe	

Verschmutzungen	oder	Staub	abzufangen.		

	
Abbildung	46.	127	Aufbau	der	PDMS-Devices.	Dieses	Kanal-Setup	wurde	als	Master-Form	zur	Herstellung	

der	PDMS-Devices	(Foto	unten)	genutzt,	vergleiche	auch	Kapitel	V.4.2,	Abbildung	49.	

	

Während	 beim	 Glas-Device	 Polymerlösung	 und	 GDL-Lösung	 zunächst	 in	 einer	

Mischkammer	 vermischt	 und	 dann	 zusammen	 als	 disperse	 Phase	 in	 die	 Kanäle	

eingeführt	 wurden	 (vergleiche	 Abbildung	 43),	 werden	 die	 beiden	 wässrigen	 Phasen	

nacheinander	 dem	 System	 zugeführt	 (siehe	 Abbildung	 46).	 Durch	 Inlet	 1	 wird	 die	
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Polyurethan-Lösung	eingeführt,	die	an	der	ersten	Kreuzung	auf	die	GDL-Lösung	trifft,	

welche	durch	Inlet	2	eingeführt	wird.	Zusammen	bilden	sie	die	disperse	wässrige	Phase,	

welche	an	der	zweiten	Kreuzung	auf	die	kontinuierliche	Öl-Phase	trifft,	die	durch	Inlet	3	

eingeführt	 wird.	 Dort	 reißen	 durch	 die	 auftretenden	 Scherkräfte	 homogene	

Wassertröpfchen	ab,	sodass	die	inverse	Emulsion	entsteht.	

	

Leider	 beobachteten	 wir	 bei	 der	 Nutzung	 der	 PDMS	 Devices	 eine	 Verstopfung	 der	

Kanäle	durch	Gelierung	innerhalb	des	Systems	(siehe	Abbildung	47).	

	

	
Abbildung	47.	127	Vorzeitige	Gelierung	innerhalb	der	Kanäle	des	PDMS-Devices.		

	

Dies	 kann	 verschiedene	 Gründe	 haben.	 Zunächst	 könnte	 die	 Mischung	 der	 beiden	

wässrigen	 Lösungen,	 also	 der	 Polymerlösung	 und	 der	 GDL-Lösung,	 unvollständig	

verlaufen.	 Im	Vergleich	 zum	Glas-Device,	wo	die	 beiden	 Lösungen	 in	 einer	 größeren	

Mischkammer	zusammenkommen,	treffen	sie	hier	nach	sehr	kurzem	Abstand	auf	die	

kontinuierliche	Phase,	wo	das	Gemisch	in	Tröpfchen	abgerissen	wird	(siehe	Abbildung	

46).	Dadurch	kommt	es	nicht	nur	zu	einer	schlechteren	Vermischung,	sondern	auch	zu	

lokal	 erhöhten	GDL-Konzentrationen.	Hinzu	 kommt,	 dass	wir	 –	 im	Gegensatz	 zu	den	

Bulk-Gelen	 –	 keine	 GDL-DMSO-Lösung,	 sondern	 eine	 GDL-Wasserlösung	 verwenden.	

Die	 Verwendung	 des	 organischen	 Lösungsmittels	 DMSO,	 bzw.	 zu	 großer	Mengen	 an	

DMSO,	 würde	 die	 Emulsion	 destabilisieren.	 In	 Wasser	 unterliegt	 GDL	 hingegen	 der	

Hydrolyse,	sodass	der	pH-Wert	schon	zu	sinken	beginnt,	bevor	die	Lösung	ins	System	
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eingeführt	wird.	Wie	wir	bei	den	Bulk-Gelen	beobachtet	haben,	läuft	die	Gelierung	sehr	

rapide	ab,	sobald	ein	pH-Wert	von	5,5	erreicht	wird.	Daher	ist	es	wahrscheinlich,	dass	

die	Gelierung	innerhalb	der	Kanäle	durch	einzelne	lokal	erhöhte	Säurekonzentrationen	

ausgelöst	wird.		

Dies	könnte	auch	teilweise	innerhalb	der	Glas-Devices	auftreten,	allerdings	könnte	das	

bei	den	Kanaldurchmessern	von	0,7	–	1,22	mm	zu	keiner	Verstopfung	führen.	Die	Kanäle	

der	PDMS	Devices	haben	einen	Durchmesser	von	40	µm,	bzw.	teilweisen	Verengungen	

von	20	µm	vor	den	Kreuzungen,	sodass	vorzeitige	Gelierungen	hier	deutlich	schneller	zu	

Verstopfungen	führen	können.		

Darüber	hinaus	sind	die	Fließraten	entsprechend	der	Kanaldurchmesser	geringer,	und	

auch	die	Filtergitter	führen	dazu,	dass	die	Experimente	länger	dauern	als	bei	den	Glas-

Devices.	Auch	das	bedeutet	in	Hinblick	auf	die	GDL-Hydrolyse	einen	tieferen	pH,	der	die	

Gelierung	auslösen	könnte.	
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III.4.3	ZUSAMMENFASSUNG	

	

Über	die	Herstellung	inverser	Emulsionen	konnten	wir	Wassertröpfchen	als	Template	

für	Mikrogele	nutzen.	Die	Herstellung	ist	derzeit	zunächst	auf	Mikrogele	im	Bereich	von	

17	–	53	µm	beschränkt;	eine	Realisierung	kleinerer	Partikel	wäre	wünschenswert.	Die	

Verwendung	 von	 PDMS-Devices,	 welche	 mit	 kleineren	 Kanälen	 die	 Herstellung	 von	

Partikeln	im	Bereich	von	10-50	µm	versprechen,	konnte	bisher	nicht	genutzt	werden,	

da	durch	frühzeitige	Gelierung	innerhalb	des	Systems	die	Kanäle	verstopft	wurden.	

Für	zukünftige	Experimente	wäre	ein	Ansatz	über	konventionelle	Emulsions-Methoden	

interessant,	 z.B.	 durch	 die	 konventionelle	 Verwendung	 eines	 Ultraschall-Stabs	 oder	

auch	durch	Verwendung	eines	Microfluidizers,	welcher	durch	Hochdrücke	Tröpfchen	

unterhalb	 von	 10	µm	herstellen	 könnte.	 So	 könnte	man	 schneller	 arbeiten,	 um	 der	

Hydrolyse	von	GDL	vor	der	Herstellung	der	Emulsion	entgegenzuwirken.	Der	Nachteil	

wäre	 die	 Entstehung	 heterogener	 Tröpfen-	 und	 Partikelgrößen;	 diese	 könnte	 man	

allerdings	z.B.	zentrifugisch	auftrennen.		

	

Konventionell	 werden	 Mikrogele	 in	 situ	 synthetisiert	 und	 sind	 entsprechend	 auch	

chemische	 Gele.	 Die	 Möglichkeit,	 physikalische	 Mikrogele	 durch	 nachträgliche	

Vernetzung	 herzustellen	 (die	 Vorteile	 physikalischer	 Hydrogele	 für	 biologische	

Anwendungen	wurden	oben	mehrfach	genannt),	 ist	sehr	spannend,	etwa	 im	Hinblick	

auf	in	situ	Verkapselung	von	Zellen	oder	anderen	biologischen	Anwendungen	und	sollte	

in	Zukunft	näher	untersucht	werden.	

	

Wie	oben	erwähnt	ist	dieses	Projekt	Teil	der	Diplomarbeit	von	Jan	Wallenborn,	die	von	

Mai-Thi	Nguyen-Kim	und	Prof.	Alexander	Böker	direkt	betreut	wurde.	Nähere	Details	

finden	sich	in	der	Ausfertigung	„Responsive	Microgel	Particles	via	Microfluidics“.	127			
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IV		ZUSAMMENFASSUNG	

&	AUSBLICK	
	

Physikalische	Hydrogele	 sind	 vielversprechende	Materialien	 für	 regenerative	Medizin	

oder	 Tissue	 Engineering,	 da	 sie	 im	 Gegensatz	 zu	 chemischen	 Hydrogelen	 für	 in	 situ	

Anwendungen	in	sensitiver	biologischer	Umgebung	geeignet	sind.	Darüber	hinaus	sind	

sie	viskoelastische	Materialien,	was	sie	zu	interessanten	Substraten	für	Zellkultivierung	

macht.	 Durch	 ihre	 stressrelaxierenden	 Eigenschaften	 könnten	 Zellwachstum	 und		

-entwicklung	gezielt	über	Mechanotransduktion	kontrolliert	und	gesteuert	werden.		

	

In	dieser	Dissertationsarbeit	wurde	das	Design	und	die	Herstellung	einer	neuen	Klasse	

von	Polyurethanen	vorgestellt,	die	sich	durch	Zugabe	von	Salzen	oder	durch	Regulierung	

des	pH-Wertes	zu	physikalischen	Hydrogelen	vernetzen	lassen.	Der	zu	Grunde	liegende	

Gelierungsmechanismus	wurde	in	ähnlicher	Form	bisher	noch	bei	keinem	synthetischen	

Polymer	beobachtet.		

Die	 hier	 vorgestellten	 Polyurethane	 besitzen	 die	 intrinsische	 Neigung	 durch	 starke	

Wasserstoffbrückenbindungen	 makromolekulare	 Netzwerkstrukturen	 auszubilden;	 in	

Wasser	 wird	 dies	 auf	 die	 Ausbildung	 löslicher	 Nanoaggregate	 beschränkt,	 die	 durch	

Ladungsabstoßung	 zwischen	 den	 ionischen	 Polymeren	 in	 Lösung	 gehalten	 werden.	

Durch	Ladungsabschirmung,	sei	es	durch	Zugabe	von	Salzen	oder	von	Säure,	wird	eine	

schnelle	Gelierung	induziert.	Auf	diese	Weise	wurden	in	dieser	Arbeit	pH-neutrale	und	

saure	 (pH	 4	 –	 5,5)	 Bulk-Gele	 sowie	 Mikrogele	 hergestellt.	 Letztere	 wurden	 anhand	

inverser	Emulsionen	dargestellt,	indem	die	Wassertröpfchen	der	Emulsion	als	Template	

für	die	Mikrogelpartikel	genutzt	wurden.	
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Die	 mechanischen	 Eigenschaften	 lassen	 sich	 durch	 eine	 Vielzahl	 verschiedener	

Parameter	 einstellen:	 Polymerkonzentration,	 Salzkonzentration,	 pH	 sowie	 die	

chemische	Zusammensetzung	der	Polyurethane.	Letzteres	ist	besonders	interessant	aus	

Sicht	 eines	 Polymerchemikers,	 da	 sich	 die	 mechanischen	 Eigenschaften	 der	

resultierenden	Hydrogele	durch	den	Anteil	der	COOH-Gruppen	sowie	die	Kettenlänge	

der	PEG-Einheit	dramatisch	variieren	lassen.	Durch	Veränderung	der	Monomeranteile	

könnte	man	so	auf	einfachem	Wege	unter	Anwendung	derselben	Syntheseroute	eine	

Bibliothek	 verschiedener	 Polyurethane	 herstellen,	 die	 zu	 Hydrogelen	 mit	 sehr	

unterschiedlichen	mechanischen	Eigenschaften	vernetzt	werden	könnte.	

	

Da	es	sich	bei	der	hier	vorgestellten	Forschung	sowohl	um	eine	neue	Polymerklasse	als	

auch	 um	 einen	 neuartigen	 Gelierungsmechanismus	 handelt,	 stellt	 diese	 Abhandlung	

eine	erste	Analyse	dar,	die	in	Zukunft	in	verschiedene	Richtungen	weiter	vertieft	werden	

kann.	 Einige	 potentielle	 Anwendungsbereiche	 sind	 für	 diese	Hydrogele	 denkbar:	Die	

bisherigen	 Ergebnisse	 lassen	 auf	 eine	 Anwendung	 der	 pH-neutralen	 Bulk-Gele	 im	

Bereich	 Tissue	 Engineering	 hoffen,	 auf	 welchen	 das	 gesamte	 Konzept	 dieser	 Arbeit	

vorrangig	 abzielte.	 Die	 sauren	 Hydrogele	 könnten	 im	 Bereich	 der	 oralen	

Wirkstoffverabreichung	 oder	 bei	 pH	 5,5	 in	 dermatologischen	 Anwendungen	 genutzt	

werden.	Die	Mikrogele	wiederum	könnten	interessante	weiche	Bauteile	darstellen	oder	

als	Stabilisatoren	für	Pickering-Emulsionen	untersucht	werden.	
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V		EXPERIMENTALTEIL	
	

	

Anmerkung:	Alle	in	dieser	Arbeit	verwendeten	Chemikalien	wurden	bei	Sigma-Aldrich	

erworben	und	–	falls	nicht	anders	beschrieben	–	ohne	weitere	Aufreinigung	verwendet.	

	

	

V.1		SYNTHESE	VON	D(+)-CELLOBIOSE-HEXAACETAT	(CELL-6OAC)	

	

Das	Cellobiose	Monomer	erhielten	wir	durch	eine	modifizierte	Synthese	nach	Kahn	et	

al.121	15	g	Cell-(8OAc)	wurden	unter	Ultraschallbehandlung	in	150	mL	Acetonitril	gelöst.	

Nachdem	die	Lösung	mit	einem	Eisbad	auf	0	°C	gekühlt	wurde,	wurden	12	mL	24-26%	

Hydrazinhydrat-Lösung	 unter	 Rühren	 hinzugefügt.	 Das	 Reaktionsgemisch	 wurde	

anschließend	weitere	20	Stunden	bei	0	°C	gerührt.	Die	Reaktion	wurde	durch	Zugabe	

eines	Überschusses	an	Ionentauscherharz	Amberlite	IR-120	beendet.	Nach	10	Minuten	

Rühren	wurde	das	Ionentauscherharz	durch	Filtration	abgetrennt.		

Acetonitril	und	Wasser	wurden	am	Rotationsverdampfer	entfernt.	Das	Produktgemisch	

von	 D(+)-Cellobiose-heptaacetat	 (Cell-7OAc),	 D(+)-Cellobiose-hexaacetat	 (Cell-6OAc)	

und	 D(+)-Cellobiose-pentaacetat	 (Cell-5OAc)	 wurde	 anschließend	 über	 Nacht	 am	

Hochvakuum	getrocknet.	

Das	 Diol	 D(+)-Cellobiose-hexaacetat	 (Cell-6OAc)	 wurde	 durch	 Säulenchromatografie	

isoliert.	Auf	Silicagel	und	mit	einem	Eluenten-Gadrienten	von	2:3	bis	3:2	Aceton/Hexan-

Gemisch	wurden	die	drei	Produkte	aufgetrennt.	Cell-7OAc	wurde	für	weitere	Synthesen	

von	Cell-6OAc	wiederverwendet.	Cell-5OAc	wurde	verworfen.		
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V.2		POLYURETHANSYNTHESE		

	

In	dieser	Dissertationsarbeit	wurden	fünf	verschiedene	Polyurethane	hergestellt	(siehe	

Abbildung	48).	Die	Substrate	für	die	Synthesen	aller	Polyurethane	(PU_1,	PU_COOH-14,	

PU_DEG,	PU_SS,	PU_kat)	sind	 in	den	Tabellen	4-8	aufgelistet.	Alle	Synthesen	wurden	

nach	der	folgenden	allgemeinen	Synthesevorschrift	hergestellt.	

	

	
Abbildung	48.	Übersicht	der	Polyurethane.	

	

Alle	Feststoffe	wurden	vor	der	Synthese	über	Nacht	unter	Hochvakuum	getrocknet.	Die	

Synthese	 wurde	 anschließend	 vollständig	 unter	 Schutzgasatmosphäre	 und	 unter	

Ausschluss	von	Feuchtigkeit	durchgeführt.		
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Cell-6OAc	 (1)	wurden	 in	1	mL	wasserfreiem	NMP	unter	Ultraschallbehandlung	gelöst	

und	 unter	 Rühren	 auf	 75	 °C	 erhitzt.	 IPDI	 (2)	 wurde	 hinzugetropft,	 wobei	 die	

Geschwindigkeit	des	Zutropfens	so	eingestellt	wurde,	dass	eine	Reaktionstemperatur	

von	 80	 °C	 nicht	 überschritten	 wurde.	 Nach	 vollständiger	 Zugabe	 wurde	 die	

Reaktionslösung	für	5	Stunden	bei	75	°C	gerührt.	

DMPA	 (MDA	 bei	 PU_kat)	 (3)	 wurden	 in	 0,5	 mL	 in	 wasserfreiem	 NMP	 unter	

Ultraschallbehandlung	gelöst	und	anschließend	der	Reaktionslösung	zugetropft.	4	mg	

trockenes	 DABCO	 wurden	 als	 Katalysator	 hinzugefügt.	 Die	 Reaktionslösung	 wurde	

daraufhin	12	Stunden	bei	75	°C	gerührt.	

Anschließend	wurden	PEG	1000	(DEG	bei	PU_DEG	bzw.	HEDS	bei	PU_SS)	(4)	(zuvor	auf	

60°C	erhitzt)	und	weitere	4	mg	DABCO	der	Reaktionslösung	hinzugefügt.	Nach	weiteren	

5	Stunden	unter	Rühren	und	bei	75	°C	wurde	die	Reaktion	durch	Hinzugabe	von	einem	

Überschuss	an	Ethanol	gequencht	und	für	weitere	30	Minuten	bei	75	°C	gerührt.		

	

Nachdem	 die	 Reaktionslösung	 auf	 Raumtemperatur	 abgekühlt	 war,	 wurde	 sie	 mit	

Ethanol	 verdünnt	 und	 tropfenweise	 in	Wasser	 ausgefällt.	 Das	 Polymer	wurde	 durch	

Zentrifugieren	 (12000	 U/min)	 abgetrennt	 und	 in	 destilliertem	Wasser	 redispergiert.	

Unter	 Rühren	 wurde	 verdünnte	 NaOH	 Lösung	 (HCl	 bei	 PU_kat)	 tropfenweise	

hinzugefügt,	bis	eine	klare	Lösung	bei	neutralem	bis	 leicht	basischen	pH	(pH	7-8)	(bei	

PU_kat	pH	6-7)	entstand.	Die	Lösung	wurde	3	Tage	lang	dialysiert	(MWCO	=	3500	Da)	

und	anschließend	gefriergetrocknet.		

Die	 Polyurethane	 wurde	 durch	 FTIR-Transmissionsspektroskopie	 und	 GPC	

(Gelpermeationschromatografie)	charakterisiert	(siehe	Kapitel	III.2.6).		
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Tabelle	4.	Substratübersicht	der	Synthese	von	PU_1.	

	 Eintrag	 M	 r eq	 n	 m	 V	

	 	 (g/mol)	 (g/mL)	 	 (mmol)	 (mg)	 (µL)	

Cell-6OAc	 1	 594,6	 -	 1	 0,992	 590	 -	

IPDI	 2	 222,3	 1.049	 5,27	 5,229	 1162	 1108	

DMPA	 3	 134,1	 -	 4	 3,969	 532	 -	

PEG	 4	 1000	 1,093		
(60	°C)	

0,27	 0,268	 268	 245	

	

Tabelle	5.	Substratübersicht	der	Synthese	von	PU_COOH-14.	

	 Eintrag	 M	 r	 eq	 n	 m	 V	
	 	 (g/mol)	 (g/mL)	 	 (mmol)	 (mg)	 (µL)	
Cell-

6OAc	
1	 594,6	 -	 1	 1	 595	 -	

IPDI	 2	 222,3	 1.049	 3,2	 3,2	 734	 699	

DMPA	 3	 134,1	 -	 2	 2	 268	 -	

PEG	 4	 1000	 1,093	
(60	°C)	

0,2	 0,2	 200	 183	

	

Tabelle	6.	Substratübersicht	der	Synthese	von	PU_DEG.	

	 Eintrag	 M	 r	 eq	 n	 m	 V	
	 	 (g/mol)	 (g/mL)	 	 (mmol)	 (mg)	 (µL)	

Cell-

6OAc	
1	 594,6	 -	 1	 1	 595	 -	

IPDI	 2	 222,3	 1.049	 6	 6	 1331	 1271	

DMPA	 3	 134,1	 -	 4	 4	 536	 -	

DEG	 4	 106,1	 1,118	 1	 1	 106	 95	
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Tabelle	7.	Substratübersicht	der	Synthese	von	PU_SS.	

	

Tabelle	8.	Substratübersicht	der	Synthese	von	PU_kat.	

	 Eintrag	 M	 r	 eq	 n	 m	 V	

	 	 (g/mol)	 (g/mL)	 	 (mmol)	 (mg)	 (µL)	

Cell-6OAc	 1	 594,6	 -	 1	 0,992	 590	 -	

IPDI	 2	 222,3	 1.049	 5,27	 5,229	 1162	 1108	

MDA	 3	 119,2	 1,04	 4	 3,969	 473	 455	

PEG	 4	 1000	 1,093		
(60	°C)	

0,27	 0,268	 268	 245	

	

	

	 	

	 Eintrag	 M	 r	 eq	 n	 m	 V	
	 	 (g/mol)	 (g/mL)	 	 (mmol)	 (mg)	 (µL)	

Cell-

6OAc	
1	 594,6	 -	 1	 1	 595	 -	

IPDI	 2	 222,3	 1.049	 4	 4	 934	 890	

DMPA	 3	 134,1	 -	 2	 2	 282	 -	

HEDS	 4	 154,3	 1,261	 1	 1	 154	 122	
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V.3		HERSTELLUNG	DER	HYDROGELE	

	

V.3.1	Herstellung	saurer	Bulk-Gele	

Herstellung	 der	 Pufferlösung:	 2,38	 g	 2-(4-(2-Hydroxyethyl)-1-piperazinyl)-

ethansulfonsäure)	(HEPES)	wurden	in	80	mL	Wasser	gelöst.	Anschließend	wurde	der	pH-

Wert	 durch	 Zugabe	 von	 konzentrierter	NaOH	 Lösung	 auf	 pH	 7,4	 eingestellt	 und	mit	

Wasser	auf	ein	Gesamtvolumen	von	100	mL	aufgefüllt.	

	

10	mg	 Polyurethan	wurden	 in	 0,5	mL	 HEPES	 Puffer	 gelöst.	 50	µL	 Glucono-d-lacton-

Lösung	 (0,5	 mg/mL	 in	 DMSO)	 wurden	 vorsichtig	 hinzugemischt;	 die	 Bildung	 von	

Bläschen	wurde	möglichst	vermieden.	Die	Vernetzung	zum	Hydrogel	fand	anschließend	

innerhalb	von	5	Stunden	statt.		

	

	

V.3.2	Herstellung	pH-neutraler	Bulk-gele		

	

Methode	 A:	 Saure	 Hydrogele	 wurden	 nach	 der	 oben	 beschriebenen	 Methode	

hergestellt.	Anschließend	wurden	die	Gele	in	einer	0,1	M	CaCl2	Lösung	(HEPES	Puffer,	

pH	 7,4)	 equilibriert,	wobei	 die	 Pufferlösung	mehrmals	 ausgewechselt	wurde,	 bis	 ein	

neutraler	pH	im	Gleichgewicht	erreicht	wurde.		

	

Methode	B:	20	mg	Polyurethan	wurden	in	0,5	mL	HEPES	Puffer	(pH	7,4)	gelöst.	25	µL	

einer	10	wt%	CaCO3	Dispersion	(in	Wasser)	und	43	µL	GDL	Lösung	(0,5	g/mL	in	DMSO)	

wurden	 hinzugefügt	 und	 vorsichtig	 gemischt,	 ohne	 das	 Blasen	 entstanden.	 Die	

Vernetzung	zum	Hydrogel	fand	innerhalb	30	Minuten	statt.	
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V.4		HERSTELLUNG	VON	MIKROGELEN	

	

Mikrogele	wurden	anhand	von	Wasser-in-Öl-Emulsionen	(inverse	Emulsionen)	mit	Hilfe	

von	zwei	verschiedenen	mikrofluidischen	Setups	hergestellt.		

	

	

V.4.1	Herstellung	der	Glas-Devices	

	

Vorbereitung	 der	 Kapillaren.	 Zur	 Herstellung	 der	 Glas-Devices	 wurden	 runde	

Glaskapillaren	 (Innendurchmesser:	 0,70	 mm;	 Außendurchmesser:	 1,20	 mm)	 und	

quadratische	 Glaskapillaren	 (Innendurchmesser:	 1,22	 mm;	 Außendurchmesser:	 1,50	

mm)	verwendet.	

Das	 Ende	 der	 runden	 Glaskapillare	 wurde	 zunächst	 unter	 Erhitzen	 zu	 einer	 Spitze	

gezogen	und	an	Schmirgelpapier	wieder	abgetragen,	 sodass	eine	Spitzenöffnung	von	

200	µm	entstand.	

Die	runden	und	quadratischen	Glaskapillaren	wurden	anschließend	zur	Reinigung	eine	

Stunde	lang	in	Piranha-Lösung	(7:3	Gemisch	von	98%	H2SO4	und	30%	H2O2)	eingelegt.	

Nach	 sorgfältigem	 Abspülen	 mit	 Wasser	 und	 Aceton	 wurde	 die	 Glaskapillaren	

beschichtet,	 indem	 sie	 in	 einem	 1:1	 Gemisch	 von	 (Heptadecafluoro-1,1,2,2-

tetrahydrodecyl)trimethoxysilan	 und	 Aceton	 eingelegt	 wurden.	 Nachdem	

überschüssige	Silan-Lösung	wurde	mit	Aceton	abgespült	wurde,	wurden	die	Kapillaren	

über	Nacht	im	Exsikkator	getrocknet.	

	

Montage.	Die	Rundkapillare	wurde	mit	der	Spitze	zuerst	in	die	quadratischen	Kapillare	

eingeführt	 und	 mit	 Hilfe	 von	 Epoxykleber	 auf	 einem	 Glasobjektträger	 fixiert	 (siehe	

Abbildung	 43).	 Als	 Inlet	 für	 die	 kontinuierliche	 Phase	 wurde	 eine	 konventionelle	

Spritzenkanüle	verwendet.	Als	Doppel-Inletkammer	und	gleichzeitig	Mischkammer	für	

beide	Disperse	Phasen	(Polymerlösung	und	GDL-Lösung)	wurde	eine	runde	Plastikplatte	

(Durchmesser	 1	 cm)	 zugeschnitten,	 um	 die	 Kapillare	 und	 2	 Polyethylenschläuche	 zu	
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umfassen	und	ebenfalls	mit	Epoxykleber	auf	dem	Objektträger	fixiert	(siehe	Abbildung	

43).	Weitere	Details	 sind	 in	der	Diplomarbeit	 „Responsive	Particles	via	Microfluidics“	

nachzulesen.	127	

	

	

V.4.2	Herstellung	der	PDMS	Devices	

	

PDMS	 wurde	 auf	 eine	 lithografisch	 geprägte	 Maske	 gegossen,	 welche	 von	 der	

Arbeitsgruppe	 Wessling	 am	 DWI	 –	 Leibniz-Institut	 für	 Interaktive	 Materialien	 zu	

Verfügung	gestellt	wurde,	und	anschließend	vernetzt.	Die	allgemeine	Herstellungsweise	

ist	 in	 Abbildung	 49	 dargestellt,	 das	 in	 dieser	 Arbeit	 genutzte	 Flow-Setup	 ist	 in		

Abbildung	50	gezeigt.	Es	wurde	das	Setup	für	einen	Double-Droplet-Maker	verwendet,	

um	zunächst	die	Polymerlösung	ins	System	einzuspeisen	und	erst	in	den	Channels	mit	

der	GDL-Lösung	zu	vermischen.		

	
Abbildung	50.128	Schematische	Darstellung	der	Herstellung	von	PDMS	Mikrofluidik-Devices.	
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Abbildung	51.127	Muster	der	PDMS-Kanäle,	vergleiche	hierzu	auch	Abbildung	46.	

	

Die	Kanaldurchmesser	der	hier	verwendeten	Devices	betrugen	40	µm,	bzw.	20	µm	an	

Verengungen,	die	vor	den	Kreuzungen	eingeführt	wurden.	Die	Photomaske	wurde	 in	

einer	Petrischale	 fixiert,	welche	mit	PDMS	bis	 zu	einer	Höhe	von	1-1,5	 cm	begossen	

wurde.	 Nach	 vollständiger	 Polymerisation	 wurde	 der	 Kanal-Bereich	 großzügig	

ausgeschnitten	und	vorsichtig	mit	einer	Pinzette	entfernt.	 Inlets	und	Outlets	wurden	

anschließend	manuell	ausgestanzt	(Durchmesser:	0,75	mm).	Um	die	PDMS-Schicht	auf	

einem	Glas-Objektträger	 zu	 fixieren,	wurden	 beide	 für	 30	 Sekunden	 bei	 20	Watt	 im	

Sauerstoffplasma	behandelt	und	in	unmittelbarem	Anschluss	zügig	aufeinander	geklebt.		

Um	die	Verträglichkeit	mit	organischen	Lösungsmitteln	zu	erhöhen,	wurden	die	PDMS-

Devices	von	Heicks	Parylene	Coating	GmbH	mit	Parylen-C	beschichtet.	

	

Weitere	Details	zur	Herstellung	der	PDMS	Devices	sind	in	der	Diplomarbeit	„Responsive	

Particles	via	Microfluidics“	nachzulesen.127	
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V.4.3	Herstellung	der	Emulsionen	

	

Für	 die	 Herstellung	 der	 inversen	 Emulsionen	 wurden	 für	 beide	 Devices	 folgende	

Bedingungen	gewählt:	

Wässrige	Phase	1	(Disperse	Phase):	4	wt%	PU_1	in	HEPES	Puffer	(pH	7,4)	

Wässriger	Phase	2	(Disperse	Phase):	0,5	g/mL	Glucono-d-lacton	in	Wasser	

Öl-Phase	(Kontinuierliche	Phase):	1:1	Paraffinöl/Hexan	Gemisch	

Emulgator:	Abil® EM	90	(1	wt%)	

Flowrates	 der	 kontinuierlichen	 und	 dispersen	 Phase	 wurden	 zur	 Herstellung	

verschiedener	 Tröpfchengrößen	 variiert	 (siehe	 Tabelle	 3).	 Wässriger	 Phase	 1	 und	 2	

wurden	 in	 beiden	 Fällen	 erst	 im	 Device	 kombiniert	 und	 eine	 vorzeitige	 Gelierung	

außerhalb	des	Devices	zu	vermeiden.		

Weitere	Details	zur	Herstellung	der	Emulsionen	sind	in	der	Diplomarbeit	„Responsive	

Particles	via	Microfluidics“	nachzulesen.	127	
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V.5		ANALYTISCHE	METHODEN	

	

V.5.1	FTIR-Spektroskopie		

FTIR-Spektroskopie	wurde	mit	einem	Thermo	Nicolet	FT-IT	Spektrometer	im	ATR	Modus	

(Smart	 Endurance	 ATR	 Unit)	 durchgeführt.	 Spektren	 wurden	 von	 4000	 –	 650	 cm-1	

aufgenommen	mit	einer	Auflösung	von	0,48	cm-1	und	32	Scan-Wiederholungen.	

	

V.5.2	Gelpermeationschromatografie	GPC	

GPC-Messungen	wurden	mit	PSS	GRAM	1000	A	Guard	Säulen	(8	x	50	mm	+	300	x	7,5	

mm	+	300	x	7,5	mm)	und	einer	PSS	GRAM	30	A	(300	x	7,5	mm)	durchgeführt.	Als	Eluent	

wurde	DMF	mit	0,1%	LiBr	gewählt	mit	einer	Fließgeschwindigkeit	von	1	mL/min	bei	einer	

Messtemperatur	von	30	°C.		

	

V.5.3	Dynamische	Lichtstreuung	DLS	

Dynamische	Lichtstreuung	wurde	mit	Hilfe	eines	Malvern	Zetasizer	Nano	ZS	im	Winkel	

von	90°	und	bei	einer	Temperatur	von	25	°C	durchgeführt.	pH-abhängige	Messungen	

wurden	manuell	und	einzeln	durchgeführt.		

	

V.5.4	Oszillations-Rheologie	

Rheologische	Messungen	wurden	an	dem	Scherrheometer	Anton	Paar	Physica	MCR	301	

im	 oszillierenden	 Modus	 und	 einer	 Platte-Platte-Geometrie	 (Gap:	 1	 mm,	

Plattendurchmesser	25	mm)	gemessen.	Rheologische	Messungen	wurden	bei	 sauren	

Hydrogelen	durchgeführt,	deren	Probenvorbereitung	wie	oben	beschrieben	vorbereitet	

wurden.	 Polyurethanlösungen	 in	 HEPES	 Puffer	 wurden	 mit	 verschiedenen	

Konzentrationen	vorbereitet	(2	-	10	wt%)	und	mit	30-70	µL	GDL	Lösung	(0,5	mg/mL	in	

DMSO)	gemischt.	Anschließend	wurde	die	Lösung	auf	die	Rheometerplatte	aufgetragen	

(Probenvolumen	=	0,5	mL	bei	 25mm	Platten)	und	 zwischen	den	Platten	 geliert.	 (Zur	

Beschleunigung	der	Gelierung	wurden	die	Platten	auf	35	°C	erhitzt,	und	anschließend	
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wieder	 auf	 25	 °C	 abgekühlt	 und	 equilibriert,	 bevor	 die	 Messungen	 aufgenommen	

wurden.)	

Die	Gelierung	wurde	über	konstante	Scheramplitude	und	-frequenz	(g =	0,1;	w =	0,1	Hz)	

beobachtet	bis	G’	und	G’’	konstant	blieben.		

Frequency	Sweeps	wurden	bei	einer	konstanten	Scheramplitude	von	0,1	und	 in	dem	

Frequnezbereich	von	0,01	–	16	Hz	bei	25	°C	aufgenommen.		

Thixotropie-Messungen	wurden	durchgeführt,	indem	das	Hydrogelnetzwerk	bei	100%	

Deformation	zerstört	wurde.	Anschließend	wurde	die	Regeneration	beobachtet.	Dies	

wurde	mehrmals	wiederholt.	

	

V.5.5	Kompressionstests	

Kompressionstests	wurden	mit	einem	 Instron	3342	Single-Column	Mechanical	Tester	

durchgeführt.	Proben	wurden	vorbereitet,	indem	0,5	mL	Polyurethan-Lösung	(2-10	wt%	

in	HEPES	Puffer,	pH	7,4)	mit	30-70	µL	GDL	Lösung	(0,5	mg/mL	in	DMSO)	gemischt	und	

zwischen	zwei	Glasplatten	(1-2	mm	Abstand)	gegossen	wurden.	Nach	Gelierung	wurden	

Hydrogelscheiben	von	10	mm	Durchmesser	ausgestanzt	und	nachgemessen.	Für	pH-

neutrale	 Hydrogele	 wurden	 die	 Gelscheiben	 in	 0,1	 M	 CaCl2	 HEPES	 Lösung	 (pH	 7,4)	

equilibriert.		

Die	 Hydrogelschreiben	 wurden	 bis	 15%	 Deformation	 komprimiert	 mit	 einer	

Deformationsrate	 von	 1	 mm/min.	 Zur	 Messung	 der	 Stressrelaxation	 wurde	 die	

Deformation	konstant	bei	15%	gehalten,	während	der	abnehmende	Druck	als	Funktion	

der	Zeit	aufgenommen	wurde.	
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ABKÜRZUNGSVERZEICHNIS	
Cell-6OAcc	 D(+)-Cellobiose-hexaacetat	

Cell-8OAc		 D(+)-Cellobiose-octaacetat	

DABCO	 1,4-Diazacyclo[2.2.2]octan	

DBN	 	 1,5-Diazabicyclo[4.3.0]non-5-en	

DBU	 	 1,8-Diazabicyclo[5.4.0]undec-7-en	

DEG	 	 Diethylenglycol	

DMPA	 	 Dimethylpropionsäure	(Dimethyl	propionic	acid)	

DMSO		 Dimethylsulfoxid	

FT-IR	 	 Fourier-Transformations-Infrarot(-Spektroskopie)	

GDL	 	 Glucono-d-lacton	

HEDS	 	 2-Hydroxyethyldisulfid	

HEPES	 	 2-(4-(2-Hydroxyethyl)-1-piperazinyl)-ethansulfonsäure	

IPDI	 	 Isophorondiisocyanat	

LCST	 Lower	Critical	Solution	Temperature		

(Untere	kritische	Lösungstemperatur)	

NMP	 	 N-Methyl-2-pyrrolidon	

MDA	 	 Methyldiethanolamin	

PDI	 	 Polydispersitätsindex	

PDMS	 	 Polydimethylsiloxan	

PEG	 	 Polyethylenglycol	

PNIPAM	 Poly(N-Isopropylacrylamid)	

PU	/	PUs	 Polyurethan	/	Polyurethane	

PolyHEMA	 Polyhydroxyethylmethacrylat	

WPI	 	 Whey	Proteine	Isolate	(Molkenprotein-Isolat)	
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kultiviert	werden	 (b),	bevor	sie	auf	einem	dreidimensionalen	Templat,	wie	etwa	

einem	Hydrogel	weiter	gezüchtet	werden	 (c)	 (d),	 sodass	das	künstliche	Gewebe	

letztendlich	wieder	in	den	Patienten	transplantiert	werden	kann	(e).	....................	5	

Abbildung	 2.	 (A)	 Chemische	 Struktur	 von	 Poly(N-isopropylacrylamid)	 (PNIPAM).	 (B)	

Reversible	 Phasenübergänge	 durch	 Einstellung	 der	 Temperatur:	 Unterhalb	 der	

LCST	liegt	PNIPAM	löslich	bzw.	gequollen	vor,	oberhalb	der	LCST	liegt	es	unlöslich	

bzw.	kollabiert	vor.	....................................................................................................	6	

Abbildung	3.61	Alginsäure	besteht	aus	Guluronat-Blöcken	(G)	und	Mannuronat-Blöcken	

(M)	(oben).	Die	G-Blöcke	können	Clacium	nach	dem	sogenannten	Eggbox-Modell	

komplexieren,	sodass	durch	die	Vernetzung	ein	Hydrogel	entsteht	(unten).	.........	8	

Abbildung	4.89	Mikrogele	verformen	sich	an	Grenzflächen	und	bilden	einen	Film,	wobei	

die	sphärische	Geometrie	weiterhin	deutlich	sichtbar	bleibt.	...............................	14	

Abbildung	 5.90	 Kompressions-Isotherme	 als	 Funktion	 des	 Drucks	 in	 Abhängigkeit	 der	

Mikrogel-Dichte	 für	 P(NIPAM-co-MMA)	 Mikrogele	 im	 geladenen	 (grau)	 und	

ungeladenen	 Zustand	 (schwarz).	 Im	 Gegensatz	 zu	 harten	 Partikeln	 lassen	 sich	

geladene	Mikrogele	leichter	im	Langmuir-Trog	zusammenschieben	als	ungeladene.

	.................................................................................................................................	15	

Abbildung	6.91	Pickering-Emulsion,	die	mit	pH-	und	temperatur-sensitiven	Mikrogelen	

hergestellt	wurde.	 Eine	Heptan-in-Wasser-Emulsion	 kann	durch	 Senken	des	pH-

Wertes	und	anschließender	Erhitzung	vollständig	gebrochen	werden.	................	16	

Abbildung	7.	Grundreaktionen	von	Isocyanaten.	(a)	Urethanbildung	mit	Alkoholen,	(b)	

Polyurethanbildung	 mit	 Diisocyanten	 und	 Diolen,	 (c)	 (d)	 Harnstoff-	 und	

Ureabildung	mit	 Aminen,	 (e)	 Amidbildung	mit	 Carbonsäuren	 unter	 Abgabe	 von	

CO2,	(f)	Reaktion	mit	Wasser	zu	Harnstoff	unter	Abgabe	von	CO2,	(g)	Trimeriserung	

von	Isocyanten.	........................................................................................................	18	



	104	
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