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Abstract

Especially in the field of regenerative medicine, is limited by the complex structure of
the bone itself. The microenvironment of the cells is widely unknown in the natural bone
and at the interface of bone and implant materials. With the focus on bone like cells it is
important to control oxygen and acidification as main metabolic parameters and to
determine the cell reaction on parameter changes, to reach a better understanding of
differentiation and the calcification process in bone and in vitro. A control of metabolic
parameters and of the adhesion in 2D would highlight pathways for 3D cell culture and in
vitro bone formation.

For this, the establishment of cell culture monitoring systems is essential because they
allow for continuous and marker free measurement of metabolic parameters.

This thesis presents the development of a cell culture monitoring system and its use in
cell culture with MC3T3-cells. The developed system enables the use of electrical an optical
sensors for the measurement of oxygen, pH and adhesion and the use in anaerobic
experimental approaches. The development of the system included multiple iterations in
fluidics, body and chip design to optimize the handling. The fluidics was simulated to
decrease problems in the fluidics handling and bubble formation. The system body (carrier
of the microfluidics) was optimized to enhance its experimental flexibility and handling
properties. Furthermore a new production method, - the ultra-short pulse laser ablation -
was implemented to decrease the time and costs of the sensor chip production. It could be
shown that this technique is able to produce structures in platinum and ITO with a quality
comparable to photo masks based photolithography. Further, it allows to overcome the
size limitation of 4”-wafer technology so that microscopic slides could be used as chip
substrates. The platinum or ITO layers of such a chip could be processed between 3 minutes
(platinum) and 30 s (ITO). Also the opening of windows in the passivation of the structures
in SisNs with thicknesses of 100 nm to 1 um was successful.

On the sensor chips, the SisNs-layer, previously used on ISFETs, was used as sensitive
material in potentiometric pH-sensors the first time. Different layer thicknesses were
compared with respect to their sensitivity and reproducibility. Sensitivities up to -53.8 £1.8
mV/pH for the finally used, self-produced 60 nm layers, with maximum drift rates of 0.151
mV/h were found at room temperature.

Because the amperometric oxygen sensors had no oxygen selective membrane, the
sensors had to be characterized with respect to influences of the components in the cell
culture medium. Cyclic voltammetry measurements proved that the cell culture medium
contained no electro-active substances which influenced the measurements. Because of
the material and the configuration, it was necessary to reduce the working potential to -
650 mV vs. Ag/AgCl-reference. A sensor sensitivity of 2.27 +0.04 nA at 37 °C could be
reached.

All sensors had been tested in cell culture to prove their stability, biocompatibility and
ability for the control of proliferating MC3T3 cells.



Zusammenfassung

Die Forschung am Knochen, besonders im Bereich der regenerativen Medizin ist
limitiert durch dessen Komplexitat und mechanischen Eigenschaften. Die Mikroumgebung
der Zellen im Knochen ist weitgehend unbekannt, wie auch die Grenzflacheneigenschaften
zwischen Knochen und Implantaten. Im Hinblick auf die Knochenzellen ist es wichtig den
Sauerstoffgehalt sowie die Ansduerung durch Zellen Uberwachen zu koénnen. Die
Untersuchung der Reaktion der Zellen auf Anderungen dieser Parameter erméglicht ein
tieferes Verstandnis fiir die Differenzierung und besonders die Kalzifikation im Knochen
und in vitro. Eine Kontrolle der metabolischen Parameter sowie der Adhasion in 2D er6ffnet
somit auch neue Wege fiir die 3D-Zellkultur und in vitro-Knochenbildung. Um dies zu
erreichen ist die Etablierung von Zellkultur-Uberwachungssystemen essentiell, da diese
eine kontinuierliche und markierungsfreie Messung der metabolischen Aktivitat
ermoglichen.

In dieser Arbeit werden die Entwicklung eines Zell-Monitoring-Systems (ZMS) und seine
Nutzung mit MC3T3-E1 Zellen prasentiert. Das finale System ermaoglicht die Nutzung von
elektrischen und optischen Sensoren fiir die Messung von Sauerstoff, pH und Adhasion
sowie die einfache Herstellung anaerober Bedingungen. Die Entwicklung umfasste multiple
Varianten der Fluidik, der Systemtorsos (Trager der Fluidik) und der Chips. Die Fluidik wurde
simuliert, um die Blasenbildung zu minimieren und das Handling zu vereinfachen, wahrend
die Modifikation des Torsos das Spektrum moglicher Anwendungen maximieren sollte.
Dariber hinaus wurde mit der — Ultrakurzpulslaserablation — eine neue Fertigungstechnik
implementiert, welche die Produktionszeiten und die Kosten senkt. Es wurde die Fertigung
von Strukturen in Platin und ITO realisiert. Die Auflésungen sind vergleichbar mit den auf
Photomasken basierenden, photolithographischen Techniken. Durch Umgehung von 4-Zoll
Wafer als Substrat konnten Mikroskopobjekttrager als Substrate verwendet werden. Die
Prozessierung der Platin und ITO Schichten bendtigte zwischen 30 s (ITO) und 3 min (Platin).
Auch die Fertigung von Offnungen in der SisNs Passivierung war moglich, wobei
Schichtdicken von 100 nm bis 1 um bearbeitet wurden.

Das SisN4 welches zuvor nur auf ISFETs genutzt wurde, wurde erstmals als sensitives
Material flr potentiometrische pH-Sensoren verwendet. Verschiedene Schichtdicken
wurden auf ihre Sensitivitdt und Reproduzierbarkeit untersucht. Fir die finalen, selbst
hergestellten 60nm  Schichten wurden bei Raumtemperatur Sensitivitdten
von -53,8 +1.8 mV/pH mit maximalen Driftraten von 0,151 mV/h gemessen.

Die amperometrischen Sauerstoffsensoren verfligten nicht Uber eine Sauerstoff-
selektive Membran, weswegen sie besonders im Hinblick auf den Einfluss des Mediums
charakterisiert wurden. Messungen mit Zyklovoltammetrie zeigten, dass der Einfluss der
Mediumkomponenten vernachldssigbar ist. Aufgrund des Materials und der Konfiguration
war die Reduktion des Arbeitspotentials auf -650 mV vs. Ag/AgCl Referenz notwendig.
Trotzdem konnten bei 37° C Sensitivitaten von 2,27 £0,04 nA gemessen werden. Alle
Sensoren wurden in Zellkultur getestet um ihre Stabilitat, Biokompatibilitat und
Nutzbarkeit zur Uberwachung der Zellkultur zu Giberpriifen
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Einleitung 1

1 Einleitung

1.1 Biologisch-medizinischer Hintergrund

Dieser Abschnitt dient der allgemeinen Darstellung von Informationen der Zellbiologie,
der Zellkultur und der Anatomie des Knochens, sofern sie fiir das Verstandnis des Themas
sowie der Motivation der Arbeit notwendig sind. Soweit nicht anders aufgefihrt, sind die
Informationen aus den Lehrbichern [1] (Zellbiologie) und [2] (Histologie) und [3]
(Physiologie) entnommen.

1.1.1 Zellzyklus

Die Proliferation von Zellen ist der grundlegende Prozess fiir das Wachstum und die
Regeneration des Organismus. Proliferierende Zellen durchlaufen den sogenannten
Zellteilungszyklus, der alle Ereignisse zwischen den Zellteilungen umfasst. Bei schnell
proliferierenden Zellen kann der Zellteilungszyklus 12-24 Stunden umfassen wobei die
Teilungsphase ca. 1 h beansprucht. Es ist besonders wichtig zu verstehen, dass sich die
Zellen eines ausgereiften Gewebes nicht im Zellzyklus, sondern in einem proliferatorischen
Ruhezustand (Go) befinden. In diesem Zustand sind sie differenziert und erfillen ihre
spezifischen Funktionen. Einige Zelltypen konnen bei Stimulation mit Wachstumsfaktoren
wieder in den Zellzyklus eintreten. Bei anderen Zelltypen wird diese Aufgabe durch im
Gewebe befindliche Stammzellen Gibernommen [1].

1.1.2 Zelltod

In einem ausgewachsenen Organismus muss die Proliferation immer in einem
Gleichgewicht zum Zelltod gehalten werden. In einem wachsenden Korper kann das
Gleichgeweicht zugunsten der Proliferation verschoben sein, allerdings kann dies zu einem
krankhaften Zustand fihren wenn der Korper diese nicht mehr kontrollieren kann. Zellen
konnen durch Apoptose oder Nekrose sterben. Die Apoptose ist der geregelte,
physiologische Verlauf infolge dessen die Zelle einen programmierten, vom Korper
kontrollierten ,Selbstmord” durchfiihrt. Das Apoptose-Programm kann durch
unterschiedliche Stimuli, wie fehlende Wachstumsfaktoren, Hormone oder durch Haufung
genetischer Defekte ausgelost werden. Haufig sterben nur einzelne Zellen, welche sich
kontrolliert auflésen und infolgedessen keine Immunantwort hervorrufen. Die Nekrose
hingegen ist der krankhafte, ungeregelte Fall in dem die Zelle aufgrund einer irreversiblen
Schadigung durch physikalische oder chemische Einwirkungen sowie Krankheitserreger
abstirbt. Hierbei werden entziindungsfordernde Substanzen frei, wodurch eine
Immunantwort hervorgerufen werden kann [1].

1.1.3 Zellen der Zellkultur

Zellen die unkontrolliert wachsen, weil sie nicht mehr auf Apoptosesignale reagieren,
werden als entartete Zellen bezeichnet. Sie kénnen zu einem Karzinom und somit zur
Erkrankung Krebs fiihren. Derartige Zellen sind unsterblich und kénnen iber langere Zeiten
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kultiviert werden, weshalb sie in der Zellkultur genutzt werden. Viele als Modellsysteme
verwendete Zelllinien, so auch die in dieser Arbeit getesteten MG63-Zellen, sind
Krebszellen. Aufgrund ihrer natirlichen Immortalisation weisen diese Zellen eine
veranderte Charakteristik im Vergleich zu gesunden Zellen des Ursprungsgewebes auf. So
zeichnen sie sich durch gesteigerte Proliferation, verminderte Apoptose und ungeniigende
Differenzierung aus. Darliber hinaus gibt es verschiedene andere Techniken Zellen zu
immortalisieren um die Hayflick-Grenze zu iberschreiten, welche die maximale Anzahl an
Zellteilungen, vor Einleitung der Apoptose, definiert [1]. Sie liegt fur menschliche,
somatische Zellen bei 5010 Teilungen[4]. Die Immortalisierung kann zur
Dedifferenzierung von Zellen filhren, weswegen die Ergebnisse nicht mit den Experimenten
von primdren Zellen, also direkt aus dem Korper gewonnenen Zellen, vergleichbar sein
mdssen.

1.1.4 Zellulirer Metabolismus

Der Stoffwechsel definiert die Gesamtheit der Stoffumsetzungen einer Zelle. Zentraler
Energielieferant sind generell Kohlenhydrate, deren zentraler Abbauweg die Glykolyse ist.
In diesem Prozess wird das Glucose-Molekiil in Energie und Pyruvat abgebaut. Beim
Vorkommen von Sauerstoff kann das Pyruvat im Citratzyklus weiter abgebaut werden,
wobei Sauerstoff verbraucht und CO2 sowie H20 produziert wird. Neben diesen werden
im Citratzyklus auch viele Vorstufen fiir verschiedene Biosynthesen synthetisiert, wodurch
er fir die anabolischen Prozesse der Zelle von groRer Bedeutung ist.

Der alternative Weg den die Zellen nutzen wenn kein Sauerstoff zu Verfligung steht, ist
der Abbau zu Lactat. Hierbei wird das Pyruvat durch Fermentation zu Lactat abgebaut,
wobei aber wesentlich weniger Energie entsteht als bei der Atmung und die Ansauerung
bei gleichem Stoffmengenumsatz erhéht ist (siehe Ubersicht in Abbildung 1-1) [1].

aerob { ox @) —>[TRmumg ) —> ox( Heos- ) +ex(He) 36 0,167

ATP H* pro
Glycolyse PVrivat Ausbeute ATP

anaerob —{ (Fermentaton)— 2« Lactat ) +2x(He) 2 1

Abbildung 1-1: Vereinfachte metabolische Prozesse von Zellen.

Edukte sind rot, Zwischenprodukte orange, Endprodukte gelb und Reaktionen blau dargestellt. Auferdem sind
die ATP-Ausbeute und die dabei frei werdenden und somit zur Ansduerung beitragenden H*-lonen der
Reaktionen, entnommen aus [5] aufgefiihrt.

Aufgrund dieser beiden metabolischen Reaktionswege stehen der Sauerstoffverbrauch
und die Ansdauerung durch die Zellen in einem direkten Verhaltnis. Neben den freigesetzten
H*-lonen, sind auch das CO, und das Lactat an der zelluldren Ansdauerung beteiligt. Den
Sauerstoffgehalt kann der Kérper nur durch eine verbesserte Sauerstoffversorgung oder
durch eine bessere Durchblutung kompensieren, wahrend der pH-Wert durch
verschiedene Puffersysteme stabilisiert wird.
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1.1.5 Das Carbonatpuffersystem

Der Blut-pH-Wert wird hauptsachlich durch das Carbonatpuffer (CO,/HCO3) System
stabilisiert (1.1). Daneben ist noch der Einfluss von des Hamoglobins und der Plasma
Proteine von Bedeutung. Bei Erhéhung der C0,-Konzentration durch Zellatmung, fiihrt die
Umwandlung des CO, in HCO3 und der damit verbundenen Freisetzung von H*-lonen zu
einer pH-Wert Erniedrigung. Ist durch eine unzureichende Atmung der Organismus nicht
mehr fahig dieses CO; zu entfernen, kommt es zu einer respiratorischen Azidose [6]. Im
umgekehrten Fall wenn H*-lonen durch die metabolische Aktivitat der Zellen produziert
werden, wird der pH-Wert erniedrigt und es kommt zur Reduktion des HCO3 -Niveaus
ohne grol3en Einfluss auf den CO,-Gehalt. Werden tberschiissige H*-lonen nicht durch die
Nieren ausgeschieden, flihrt dies zu einer metabolischen Azidose[7]. Auch der umgekehrte
Effekt ist bekannt. Bei kiinstlicher Beatmung oder Hyperventilation fiihrt das Absinken der
CO;-Konzentration zu einer respiratorischen Alkalose [8], wodurch der pH-Wert des Blutes
zunimmt [3,7].

€0, + H,0 S HCO37 + H* (1.1)

1.1.6 Das Carbonatpuffersystem in der Zellkultur

Aufgrund seiner Ndhe zum biologischen System und seiner einfachen Handhabung,
wird das Carbonatpuffersystem schon seit langem in der Zellkultur verwendet [9]. Die
Stabilisierung erfolgt hierbei liber die erhéhte CO; Konzentration (5 %) im Inkubator sowie
die Konzentration des NaHCOs. Die Reaktion zur Stabilisierung des pH-Wertes ist dieselbe
wie im Koérper, nur erfolgt der Austausch direkt Gber die Grenzfliche Medium/Luft. Auch
wird dieses System Uiberwiegend in der stationaren 3D-Kultur verwendet [10-12]. Obwohl
der Gasaustausch in 3D-Kultur, im Vergleich zur Perfusionskultur, limitiert ist, ist es das am
haufigsten verwendete System. Zum Teil wird es unterstitzt durch Zugabe von HEPES,
welches dann als zusatzlicher Puffer fungieren soll. Die Limitierung des Gasaustausches in
3D-Systemen haben diese Systeme mit dem Knochen gemeinsam. Auch bei diesem ist die
maximale Distanz (Diffusionsweglange) zwischen der Zelle und der nachsten Kapillare (bis
zu 200 um) im Gegensatz zur maximalen Distanz in anderen Geweben (10-20 um) erhoht.
Dies hat Einfluss auf die Sauerstoffversorgung aber auch auf die Ansduerung der
interstitiellen Flissigkeit und des Blutes [6,13]. Aufgrund dessen gehért der Knochen zu den
langsamen aufsattigenden Geweben, welche verzdgert auf pH oder Sauerstoffanderungen
reagieren konnen [14].

1.1.7 Der Knochen

Knochen besteht aus Osteoblasten, Osteozyten und Osteoklasten sowie weiteren
Zelltypen und mineralisierter extrazelluldrer Matrix (EZM), welche sich aus den
Kollagenfibrillen und Hydroxyapatit-Kristallen zusammensetzen. Das Hydroxyapatit (HA),
bestehend aus Kalziumphosphat und Hydroxydionen, macht den Knochen druckfest,
wahrend die eingebetteten Kollagenfasern fiir die Zugfestigkeit verantwortlich sind. Die
Lammellenknochen kommen in zwei Formen vor. Dem spongidsen Knochen in welchem
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die Lamellen flachig zu Knochenbdlkchen strukturiert sind und trabekelférmige Strukturen
bilden. Sowie dem kompakten Knochen mit konzentrisch angeordneten Lamellen welche
Osteone und die Havers-Systeme bilden [2].

Im Wesentlichen unterscheidet man drei Formen des Knochenwachstums: desmale
und endochondrale Ossifikation, die wahrend des Knochenwachstums die
vorherrschenden Formen sind, sowie die Knochenumformung, welche in Bezug auf die
Anpassung des Knochens an verschiedene Belastungen, die vorherrschende
Wachstumsform ist. Die Regulation der Knochenmasse unterliegt einer hohen Anzahl an
Einflussfaktoren welche entweder auf die Knochenproduktion oder Resorption wirken
kénnen [15]. Wahrend die Osteoblasten den aufbauenden Prozess tibernehmen, sind die
Osteoklasten die Zellen die den abbauenden Gegenprozess initiieren. Die Osteozyten sind
die in den Lamellensystemen eingelagerten noch lebenden Osteoblasten, die sich im Laufe
der Osteogenese ,eingemauert” haben. lhre Funktion ist nicht genau geklart, allerdings ist

bekannt, dass Knochen ohne lebende

Kollagenfaser Osteozyten abgebaut wird.

Grundlamelle |-
R Dort wo Knochengewebe sehr
BlutgefdR rasch gebildet wird, entsteht zuerst

Geflechtknochen, welcher nach-

folgend Zu Lammellenknochen
— Havers Kanal
* Knochenhaut ) i )
0" | BlutgefaR Umbau (,,remodeling”) richtet sich an

.f;_s-l

umgebaut wird. Dieser natirliche

der Belastung des Knochenmaterials
aus [16-19]. In der Spongiosa fuhrt
dies zur Ausbildung von Trabekeln
entlang der Belastungstrajektoren
des Knochens, sodass diese nur auf

Druck oder Zug belastet werden. Die

Struktur der Spongiosa kann somit als

Spongiosa Kompakta ) ) ]
Abbildung 1-2: Darstellung des menschlichen POr0S beschrieben werden. Die
Réhrenknochens. Trabekel verfugen Gber keine GefaRe

(Quelle: www.jameda.de ) .
und die Versorgung erfolgt durch

Diffusion Uber das Knochenmark. Aufgrund ihrer Grofle von ca. 300-400 um ist die
maximale Diffusionsweglange ca. 200 um. In der Kompakta bilden sich homogene
Strukturen, die Osteone (Havers-Systeme) aus. Diese bestehen aus 5-20 Knochenlamellen,
die den Havers-Kanal konzentrisch umschlieRen. Die Anordnung der Kollagenfibrillen
verlauft, mit abwechselnden Drehrichtungen, schraubenférmig in Kanalrichtung. Osteone
sind kreisformig bis oval und haben einen Durchmesser zwischen 100 um und 400 um. Die
das Osteon radial durchlaufenden Knochenkanalchen (Canaliculi) sind mit interstitieller
Flussigkeit gefillt und stehen mit dem Havers-Kanal in Kontakt [20]. Uber diese Kanile
werden die Osteozyten durch Diffusion versorgt (Diffusionswegldange < 200 um). Im Havers-
Kanal verlaufen die BlutgefaBe und Nervenstrange. Die Querverbindungen der Havers-



Einleitung 5

Kandle werden als Volkmann-Kandle bezeichnet. Diese stehen mit der Markhdhle in
Verbindung, die mit Endost ausgekleidet ist. Im dulleren Bereich der Kompakta gehen die
Lamellen in die duBeren Generallamellen (ber, welche den Umfang des Knochens
umfassen [2].

Abbildung 1-3: Darstellung des Remodeling Prozesses nach Frost [17].
Links: Darstellung der Anderung bei Druckapplikation, Rechts: Anpassung durch Umbau bei Zugapplikation

Wadhrend des gesamten Lebens ist der Knochen im Umbau begriffen. Besonders
wahrend der Wachstumsphasen ist ein kontinuierlicher Umbau notwendig. Wahrend des
Wachstums wird der Geflechtknochen durch Lammellenknochen ersetzt, da dieser
widerstandsfahiger ist. Auch nach Beendigung der Wachstumsphase ist ein kontinuierlicher
Umbauprozess (Remodeling) im Gange (Abbildung 1-3). Bei diesem Prozess wird im Laufe
eines Jahres ca. 10 % des Knochens umgebaut. Sinn des Umbaus ist die Anpassung an
veranderte mechanische Belastungen, Reparatur von Strukturschaden bzw. Vorhalten von
schnell verfligbarem Kalzium.

Die Knochenstruktur wird im Zuge des ,Remodeling” zuerst durch Osteoklasten
aufgeldst, die dadurch einen Tunnel in den Knochen dtzen. Diesen folgen die Osteoblasten
welche den Knochen durch Exkretion der EZM und Abscheidung von HA wieder aufbauen.
Dadurch wird ein Teil mit eingebaut und diese differenzieren in Osteozyten. Die jingsten
Osteoblasten wandeln sich in Zellen des Endost um und kleiden den Kanal aus, in den,
wahrend des Wachstumsprozesses, Blutgefdlle eingewachsen sind. Die Regulation dieser
Prozesse ist essentiell flr die Aufrechterhaltung des Gleichgewichtes zwischen Aufbau und
Abbau des Knochens und somit fir dessen Stabilitat. Als wichtigstes Regulativ wird hier die
mechanische Beanspruchung gesehen.

1.1.8 Implantat-Knochen-Wechselwirkungen

Aufgrund der vielen zu beriicksichtigenden Variablen (ECM, Zellsignale, Design-
Prinzipien, Vaskularisierung, Immunantwort), konnte trotz intensiver Forschung bisher kein
zufriedenstellender ,Knochenersatzstoff” entwickelt werden [21]. Deshalb miissen
grofRere Knochendefekte, z. B. hervorgerufen durch Tumore oder Splitterbriiche auch
weiterhin durch Implantate ersetzt werden. Die Forschung fokussiert sich hierbei auf die
Suche nach neuen moglichst biodegradierbaren Materialien, welche sich hinsichtlich ihrer
Stabilitat und Biokompatibilitat als Implantate eignen [22]. Besonders die Initialadhasion
sowie die Verbesserung der Implantat-Knochen-Wechselwirkungen stehen hier im
Vordergrund, um die Einbettung des Implantates zu verbessern. Dies ist wichtig, da diese
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Parameter sowohl fiir die Akzeptanz des Implantates durch den Kérper, als auch fir die
Haltbarkeit des Implantates bzw. die Verweildauer desselben von groRer Bedeutung sind.
Optimal ware daher ein Implantat mit den mechanischen Eigenschaften des Knochens, das
im Laufe der Zeit vom Korper abgebaut werden kann [23]. Neben der Verwendung
neuartiger Materialien wird vor allem die Optimierung der bisherigen auf Edelstahl oder
Titan basierenden Implantate geforscht. Der Fokus liegt hier auf der verbesserten Adhasion
der Zellen, optimierte Oberflachenstrukturen bzw. optimierte Designs, um die Fixierung
des Implantates und somit seine Haltbarkeit zu verbessern. Dies ist notwendig, da viele
Implantate mit der Zeit locker werden und ausgetauscht werden miissen.

Alles, was ein besseres Verstindnis der Zell-Oberflaichen- bzw. Zell-Material-
Interaktionen oder des Knochenwachstums ermoglicht, kann niitzlich sein, um dem
Knochenschwund entgegen zu wirken und Therapien zum Ersatz oder der verbesserten
Regeneration von beschadigtem Knochen zu entwickeln.

1.1.9 Mechanische Stimulation zur Forderung des Knochenwachstums

Da die mechanische Stimulation als wichtigstes Regulativ fiir das Knochenwachstum
angesehen wird, ist die wachstumsférdernde Stimulation von Knochen ein Thema der
Forschung im Bereich der regenerativen Medizin und in der Grundlagenforschung. Der
Grund liegt in der nachgewiesenen Forderung des Wachstums von Knochenzellen durch
mechanische Stimulation [19]. Trotz der intensiven Forschung in diesem Bereich, sind die
Effekte unzureichend verstanden [24]. Die Ursache fiir dieses Unverstandnis, liegt in der
Komplexitat des Knochens und in der begrenzten Méglichkeit direkt Messungen, in den fir
die Knochenzellkultur verwendeten Scaffolds, durchzufiihren. AuRerdem variieren sowohl
die experimentellen Ansdtze als auch die Stimulationsformen. Selbst die
Stimulationsintensitat, welche in p-strain (ue, um/m), also der um-Ldngenanderung pro
Meter Knochenlange gemessen wird, variiert erheblich. Eine einheitliche Aussage Uber die
Wirkung der Stimulation konnte daher bisher nicht getroffen werden. Zum Teil wird auch
die Wirkung elektrischer Stimulation auf mechanische Einwirkungen, z.B. durch
piezoelektrische Reaktion des Knochens zurilickgefihrt. Dies ist auch der Hauptgrund fir
die Zielsetzung ein Stimulationselement in ein (berwachbares Zellkultursystem zu
integrieren.
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1.2 Zellkulturiiberwachung

Dieser Abschnitt dient der allgemeinverstiandlichen Darstellung relevanter
Informationen zum Verstandnis der Anforderungen und den Hintergriinden der
zellbiologischen Messungen, sowie der Einordnung der Arbeit in dieses Themengebiet. Die
Quellen sind, sofern sie nicht extra aufgefiihrt wurden, im Abschnitt 2.3 angegeben, da
dieser spezifischer ausgefiihrt ist.

1.2.1 Zellkultur

Die Zellkultur in vitro ist eine Technik die etwa seit 100 Jahren genutzt wird. So
beispielsweise die Arbeiten von Ross Harrison, welcher 1906 und 1910 Axone von
Froschembryonen in einer in vitro Kultur beobachtete. Als erste Arbeiten, die sich mit der
Uberwachung von Parametern der Kultur beschiftigen, kénnte man die Untersuchungen
von Otto Warburg ansehen. Er arbeitete an der Aufklarung der Atmung von Bakterien [25].
Die Weiterentwicklung der Zellkultur fihrte zu den heute gdngigen 2D-Methoden, welche
zumeist in Kulturschalen oder Zellkulturplatten realisiert werden.

Nach Kieninger [26] ermodglicht die technische Entwicklung eine immer bessere
Kontrolle der Umgebungsbedingungen von Kulturen. Dennoch hinkt die Uberwachung von
Zellkulturen, besonders der von eukaryotischen Kulturen, hinter der technischen und
biologischen Entwicklung (Co-Kultur, 3D-Zellkultur) hinterher. Dieser Umstand ist vor allem
den Anwendungsfeldern der Zellkulturiiberwachung geschuldet. Bei der Uberwachung von
Bioreaktoren werden in der Biotechnologie nicht adhdrente Produktionsorganismen
(Bakterien, Hefen) verwendet, wodurch sich auch Nahrstoffverteilung, Temperatur und pH-
Wert leicht kontrollieren und steuern lassen [27]. Die Bioreaktoren sind so grof}, dass
konventionelle Sensorik, oftmals auf Langlebigkeit optimiert, direkt verwendet werden
kann. Dem gegeniiber stehen die adhdrenten eukaryotischen Kulturen wie sie in der
Grundlagenforschung verwendet werden. Die geringen Grof3en der Kulturen, aber auch die
fir das Wachstum der Zellen notwendige Adhasion, stellen ganz eigene Herausforderungen
dar.

1.2.2 Einzelpunktmessungen

Die haufigsten Moglichkeiten zur Messung von Parametern der Zellkultur sind die
Bestimmung von Proteinen oder Molekilen durch die Umsetzung von Farbstoffen oder
durch die Markierung mit Antikérpern. Die meisten in der Zellkultur eingesetzten Assays
(z.B. ELISA) und Farbstoffe (z.B. Tetrazoliumsalze) sind fiir die Einzelmessung von Werten,
meistens in Multiwellplatten ausgelegt. Zellkulturassays, also Tests die mit Markern in
Multiwellplatten durchgefiihrt werden, bendtigen auRerdem eine Auslesetechnik (Reader),
welche aber zu grol ist, sodass sie meist nicht integriert werden kann. Oft machen die
verwendeten Assays zudem einen Aufschluss der Zellen notwendig (Bsp. ATP-u.
ALP-Assays), was die kontinuierliche Nutzung verhindert. Selbst bei Assays bei denen das
Medium abgenommen und gemessen werden kann, ist oft eine Zugabe eines
Markers/Substrates in die Kultur notwendig, wodurch die Zellen beeintrachtigt werden.
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Ahnlich sieht es mit verschiedenen Sensorsystemen fiir die Bestimmung kleiner
Molekile (H*, CO2, Oz, NO, H;03) aus, die zum Teil auch fiir langere Messungen nutzbar
waren. Dieser Verwendung steht aber ihre GroRe oder ihre Stabilitat entgegen. Ein solches
Beispiel ist die haufig verwendete pH Glaselektrode. lhre GroRe erschwert eine
kontinuierliche Messung in der Zellkultur, obwohl die Stabilitat ausreichend ware und die
Elektronik leicht fiir kontinuierliche Aufzeichnungen modifiziert werden kdnnte. Solche
Sensoren sind somit nur fir Messungen nutzbar bei denen sie manuell bzw. automatisiert,
zu definierten Zeitpunkten, in das Kulturmedium eingebracht werden kénnen oder machen
eine Entnahme des Mediums notwendig.

1.2.3 Kontinuierliche, markierungsfreie Uberwachung

Der Begriff , Zellkulturiiberwachung” ist, wenn er auch auf alle Varianten der Kontrolle
angewendet werden kann, in diesem Fall bezogen auf die kontinuierliche, markierungsfreie
Messung, welche die Zellen selbst nicht beeinflusst. Dies bedeutet im Normallfall die
Anwendung von Sensoren, welche den Einfluss auf die Zellkultur auf ein Minimum
reduzieren und kontinuierlich arbeiten kénnen. Im Gegensatz zu Markern oder Assays,
liefern solche Sensoren nur eine punktuelle Darstellung des Zustandes des Systems. Dies
kann, insbesondere bei Erhohung der Anzahl der Sensoren eine Ortsauflosung
ermoglichen, wodurch sich dies zu einem Vorteil wenden l3sst.

1.2.4 Zell-Monitoring-Systeme (ZMS)

Systeme fiir die Uberwachung von Zellkulturen (Zell-Monitoring-Systeme) sind von
hohem Interesse in der Forschung. Entsprechend der Zielsetzung ihrer Anwendungsgebiete
kénnen sie erheblich variieren. Eine grobe Ubersicht iber die méglichen Einsatzfelder und
Anforderungsprofile sowie die Einordnung dieser Arbeit ist in Abbildung 1-4 gegeben. Die
Abszisse stellt die Anzahl an Parametern dar welche ein entsprechendes System parallel
oder zumindest zeitnah messen kénnen muss. Die Ordinate markiert die notwendigen
Messzeiten ohne Kalibration. Mit zunehmender Messzeit steigt die Anforderung an die
Sensorstabilitdit im Verhédltnis zu den Reaktionszeiten stark an, womit auch die
Anforderungen an ein solches System steigen. Medikamentenscreenings
(IC50-Bestimmung) bendtigen schnelle Reaktionszeiten der Sensoren (ber mehrere
Wiederholungen, miissen dafiir aber nur (iber kurze Zeitrdume betrieben werden, wobei
die Zellen extern vorkultiviert werden kénnen. Im Gegenzug dazu wiirde die Ziichtung von
kiinstlichem Gewebe oder die Beobachtung von Langzeiteffekten eine dauerhafte
Uberwachung notwendig machen, wobei héhere Sensorreaktionszeiten aufgrund des
Zeitrahmens akzeptabel sind.

Fiir die Uberwachung der Zellkultur kommen viele Parameter in Frage, beginnend mit
direkt bestimmbaren Werten wie pH-Wert, Sauerstoffgehalt, Temperatur und Impedanz
sowie indirekt bestimmbaren Parametern wie Glucose, Lactat, Stickstoffmonoxid,
Wasserstoffperoxid sowie Neurotransmittern oder Hormonen. Bereits die Miniaturisierung
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der Sensoren fiir die direkt messbaren GroBen stellt die Entwickler vor ernsthafte
Probleme. Bei der Weiterentwicklung zu Biosensoren potenzieren sich die
Herausforderungen aufgrund der notwendigen Integration der biologischen
Erkennungselemente [28-30].

Regenerative Medizin
Langzeitstabilitat
ﬂ‘

00 Zelltherapie,
S Qualitatskontrolle
1
k) /
2 /
3
s Zellkulturstandardisierung o
s ot
= o c
~ K]
fg Grundlagenforschung f_g g
= 22
o = =
< 2

Kurze ,Medikamenten Screening”, Toxizitatstests

Reaktionszeiten
Anzahl Messparameter

Abbildung 1-4: Vereinfachte Darstellung der Nutzungsgebiete der Zellkulturiiberwachung.

Die Anwendungsfelder sind als 2-dimensionale Anordnung entsprechend den Anforderungen (lange
Kulturzeiten = hohere Langzeitstabilitat, kiirzere Zeiten = kurze Reaktionszeiten der Sensoren) gegen die Anzahl
an zu bestimmenden Messparametern aufgetragen. Neben dem Feld der Grundlagenforschung sind die
Uberschneidungen zu anderen Forschungsfeldern angedeutet. Der rote Punkt definiert die Position des in dieser
Arbeit konzipierten Systems und der rote Pfeil gibt die avisierte Entwicklungsrichtung vor (Darstellungsform
iibernommen und entsprechend angepasst aus [26]).

Neben der Empfindlichkeit (Sensitivitat) des Sensors, unter der man das Verhaltnis der
Anderung einer Anzeige des Messgerites zu der sie verursachenden Anderung der
MessgroRe versteht?, ist die Stabilitdt des Sensors eine wichtige GroRBe welche lber seine
Eignung flr ein ZMS bestimmt. Besonders fiir Biosensoren stellt die Stabilitdt ein groRes
Problem dar, da die biologischen Erkennungselemente oft nur geringe Langzeitstabilitdten
aufweisen.

Anwendungsfalle die in Abbildung 1-4 zueinander in Bezug gesetzt wurden, sind:

» Die Grundlagenforschung: Welche sich allgemein mit der Reaktion von Zellen auf
bestimmte Effekte, Umgebungsdanderungen oder spezielle Substrate beschaftigt.
Hier sind vor alle die Standardmethoden der Zellkultur wie Assays (ELISA),
Proliferationstests (z. B. WST, ATP) sowie PCR und andere molekularbiologische
Methoden die Techniken der Wahl. Nur vereinzelt werden ZMS genutzt.

» Qualitatskontrolle: Auch in der Forschung kann, besonders bei langerfristigen
Kulturen oder Experimenten, die Qualitatskontrolle durch ZMS wesentlich

L http://www.statistics4u.info/fundstat_germ/ee_sensitivity.html
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verbessert und somit die Aussagekraft von Experimenten gesteigert werden.
Besondere Relevanz besitzt sie aber, wenn es um therapeutische Zwecke geht.

» Zelltherapie: Sollen Zellen in den menschlichen Korper eingebracht werden, z. B. fur
die Zichtung von Transplantaten, ist die Qualitatssicherung von essentieller
Bedeutung. Dies ist der wohl wichtigste Anwendungsfall fiir ZMS und eine der
grofSten Herausforderungen vor denen das , Tissue-Engineering” steht.

» Individualisierte Therapie: Zur Optimierung der Erfolge von Therapien kénnen
Zellen des Patienten in vitro kultiviert und ihre Reaktion auf die Medikation
untersucht werden. Dies ist fiir Krebszellen bereits etabliert?, denn diese reagieren
patientenabhangig sehr unterschiedlich auf Zytostatika, sodass eine
individualisierte Auswahl und Einstellung essentiell fiir den Behandlungserfolg sein
kann.

» Zellkulturstandardisierung: Die Vereinheitlichung der Kulturbedingungen und die
Stabilisierung derselben kdnnen die Vergleichbarkeit zwischen verschiedenen
Ansatzen erh6hen. Durch die Moglichkeit der kontinuierlichen Kontrolle und der
Nachsteuerung haben ZMS hier einen potentiellen Vorteil.

» Medikamentenscreening: Zell-Monitoring-Systeme konnen in Medikamenten-
studien genutzt werden, um eine Vorauswahl zu treffen sowie die Anzahl an
Tierversuchen und die Kosten der Entwicklung zu reduzieren [31]. Dadurch kann der
Durchsatz sowie die Vergleichbarkeit erhoht werden kann.

» Toxizitatstests: Beim Toxizitatstest wird die Giftigkeit einer Substanz auf Zellen oder
Gewebe zu bestimmt. Die Vorteile der ZMS sind hier dieselben wie beim
Medikamentenscreening. Dieser Aspekt hat durch REACH?3 der Verordnung zur
Registrierung und Klassifikation von Substanzen auf ihre Schadlichkeit eine neue
Bedeutung erhalten.

Dieses System ist daher in der Grundlagenforschung angesiedelt mit der Ausrichtung
auf die Uberwachung von Zellkulturen bis hin zur 3D-Kultur im , Tissue Engineering”.

2 http://www.celltrend.de/onkologie.html
3 http://echa.europa.eu/regulations
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1.3 Ziele der Arbeit

Neben dem grundlegenden Interesse, nahere Informationen lGber die Mikroumgebung
im Knochen zu erlangen, liegt das Forschungsinteresse entsprechend der Ausrichtung des
Graduiertenkolleg WELISA; , Analyse und Simulation elektrischer Wechselwirkungen
zwischen Implantaten und Biosystemen®, in der Aufklarung von Interaktionen der Zellen
mit artifiziellen Oberflichen wie Implantatmaterialien (Titan, Magnesium) und
Scaffoldmaterialien (Kalziumphosphate, Kollagene). Zur Erreichung dieses Zieles kdnnen
ZMS einen wichtigen Beitrag leisten.

Ziel dieser Arbeit ist die Entwicklung eines ZMS, welches die Kultur von
Knochenzelllinien erlaubt und geeignet ist, die metabolischen Parameter pH-Wert,
Sauerstoffverbrauch und Adhdsion, parallel zu bestimmen und diese zu beeinflussen.
Weiterhin soll es die Moglichkeit bieten die Zellen zu stimulieren. Da in einem ZMS die
Effekte der mechanischen Stimulation besser zu beobachten sein dirften als in 2D
Zellkultur und es, nach Kenntnisstand des Autors, keine Systeme gibt die eine Uberwachung
der Parameter und die mechanische Stimulation ermdéglichen, soll ein mechanischer Aktor
fir die Stimulation integriert werden.

Sensorik:

> Entwicklung von elektrochemischen Sensoren fir die Uberwachung
zellphysiologischer Parameter auf Glas

» Fertigung der Sensorik und Anbindung an die Auswerteelektronik

» Charakterisierung der Sensorik

» Anbindung an elektronische Komponenten und Programmieren der Messroutinen

Mikrofluidik und Systemtorso

» Konzeption und Fertigung eines Zellkultursystems, in das die Sensorik integriert
werden kann.

» Auswahlen und Optimieren des Designs der Fluidik

» Anbindung des Systems an die Pumpe und Entwickeln von Befiillungsprotokollen

» Integration eines mechanischen Stimulators

Zellkultur:

» Etablierung mindestens einer Zellkulturlinie als Modellsystem fiir Osteoblasten

> Uberpriifen der Biokompatibilitit der Systeme wund Optimierung der
Zellkulturparameter

» Kultivierung ausgewahlter Zelllinien in dem System, unter stationdren und aktiv
versorgten Bedingungen
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2 Stand der Forschung

In diesem Kapitel wird der wissenschaftliche Stand der Knochenzellforschung, der
Kulturtechniken sowie der Einfluss des Materials beschrieben. Zudem wird auf die fir die
zellbiologische Forschung geeigneten Sensorkonzepte, ihre zugrundeliegenden
Funktionsweisen sowie ihre Anwendung und Integration in ZMS eingegangen.
AbschlieBend werden die Standardtechniken der Mikrofluidik- und der Chip-Fertigung
dargelegt, weil ihre Moglichkeiten und Limitierungen einen wesentlichen Einfluss auf die
Entwicklung von ZMS haben.

2.1 Knochenzellforschung

Neben den primadren Zellen aus Patienten sowie Stammzellen aus verschiedenen
Geweben, werden primar etablierte Zelllinien in der Forschung verwendet [32]. Die beiden
am haufigsten als Modellsysteme verwendeten Zelllinien sind die humane Osteosarcoma
Zelllinie MG63 und die von der Maus abstammende Osteoblasten-Vorlauferzelllinie
MC3T3-E1. Die MC3T3-E1 Zelllinie produziert Prostaglandine [33] und ist z.B. durch
Polyphosphate zur Kalzifikation anregbar [34]. Des Weiteren wurde die Zelllinie auch zur
Evaluation Ublicher Implantatmaterialien eingesetzt [35]. MC3T3-E1 und MG63 sind beide
fahig den ,macrophages-colony-stimulating factor” (M-CSF) zu sekretieren, der einen
wichtigen Einfluss auf die Osteoclastendifferenzierung hat. [36]

Im direkten Vergleich MG63 vs. MC3T3-E1 zeigen beide Zelllinien, sowohl bei der
Aktivitat der Alkalischen Phosphatase (ALP), als auch bei der Produktion der
Metalloproteinase, vergleichbare Werte. Die Produktion von ,Nodules” genannten
Kalziumkristallen, welche durch die ,Von-Kossa” Farbung sichtbar werden, wurde bisher
nur bei MC3T3-E1 gefunden. Das Auftreten von Nodules ist direkt abhdngig von der Zugabe
von Ascorbinsdure und B-Glycerophosphat [37]. Nodules werden als Kalzifikationsmarker
angesehen, da es sich um extrazellulare Abscheidungen von Kalziumphosphaten handelt
und wurden besonders nach ldngeren Kultivierungszeiten beobachtet [38].

2.1.1 Marker und Indikatoren fiir die Charakterisierung von Knochenzellen

Neben der optischen Beobachtung von Kalzifikationsvorgangen, wie bei den oben
bereits erwdhnten ,Nodules”, wird der Status der Osteoblasten, respektive der
Modellzelllinien, mithilfe verschiedener Markerproteine beschrieben. Die ALP, als einem
der Markerproteine fir die Kalzifikation, wird hierbei eine hohe Bedeutung zugewiesen
obwohl die genaue Funktion fir die Knochenbildung noch umstritten ist. Wahrscheinlich
spielt sie eine wichtige Rolle beim Mineralisationsprozess, da sie in der Lage ist organische
Phosphatester zu spalten und damit zur Versorgung mit anorganischen Phosphaten
beitragen, was zur Bildung von Hydroxylapatit fihren kann [39]. Damit kdnnte es sich um
das von [40,40] beschriebene Enzym handeln, da es in den Matrixvesikeln
mineralisierender Gewebe sehr haufig gefunden wurde [41]. Auch spricht der Umstand,
dass Mauszelllinien mit fehlendem ALP-Gen nicht in der Lage sind zu mineralisieren dafdr,
dass dieses Enzym ein wichtiger Baustein im Prozess der Knochenbildung ist [42,43]. Sie
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wird daher als sinnvoller Indikator fiir die Uberwachung der Knochenbildung betrachtet
[44]. Ein besonderes Merkmal der alkalischen Phosphatase ist ihr hohes
pH-Aktivitatsoptimum, welches (ber pH8 und somit weit {ber physiologischen
Verhaltnissen liegt [45].

Ahnlich unvollstindig ist das Verstidndnis der Funktion des Osteocalcins, das als ein
spezifischer Marker fir die Osteoblastencharakterisierung verwendet wird [46].
Osteocalcin ist ein kalziumbindendes Protein, welches 1,5 % der Proteine im Knochen bzw.
bis zu 20 % der nichtkollagenen Matrixproteine stellt [47,48]. So flhrt das Fehlen von
Osteocalcin im Mausmodel sogar zu einer erhohten Knochenmasse [49], wobei es
moglicherweise mehr Einfluss auf die Knochenqualitat zu haben scheint [50].

2.1.2 Einfluss der Materialoberfliche auf Osteoblastenwachstum

Die Grenzflache zwischen dem organischen System (Korper) und dem artifiziellen
Implantat - vor allem die Einfliisse der Morphologie und Materialzusammensetzung des
Implantates bezliglich der Initialadhdsion und Fixierung des Implantates - werden intensiv
erforscht. Die Forschung konzentriert sich hierbei vor allem auf die Untersuchung in
Zellkultur und die Reaktion der Zellen bzw. der Produktion der identifizierten Marker. Die
Untersuchung an strukturierten Implantaten zeigte, dass eine rauere Oberflache zu einer
hoheren ALP-Aktivitat und zu hoheren Kalzifikationsraten fihrt [51,52]. Experimente mit
MC3T3-E1 auf TiAl6V4 Oberflachen zeigten allerdings eine schlechtere Verteilung der
Zellen auf rauen Oberflaichen und fanden zugleich eine geringere Adhdasion und
Proliferation [51]. Das Wachstum wurde auch auf Glas untersucht, da dieses als
Kalziumquelle fir die Kalzifikation dienen kann [53].

Ein weiterer Aspekt bei der Betrachtung der Implantat-Zell Reaktion ist, dass das
Implantatmaterial auch Auswirkungen auf den Zellmetabolismus haben kann und die
Differenzierung der Zellen beeinflusst, was moglicherweise einen starkeren Einfluss als die
Oberflachenstruktur haben kann [35]. Der Einfluss der Oberflachenrauheit gilt als
erheblich, da fir MG63 [54] und auch fiir MC3T3-E1 Zellen [55] ein besseres Ansprechen
auf Stimulation auf raueren Oberflachen beobachtet wurde.

Die Stimulation ist daher auch bei der Betrachtung der Implantat-Zell-
Wechselwirkungen von Interesse. Wobei der Schwerpunkt der Forschung auf der
Forderung des Wachstums und dem Knochenerhalt liegt. So zeigen verschiedene
Untersuchungen [56,57] eine verbesserte Matrixproduktion oder auch erhohte
Kalziumproduktion durch mechanische Stimulation [58]. Ein positiver osteoregulativer
Effekt durch mechanische Stimulation wahrend des Wachstums gilt als sicher [19].

2.1.3 Entwicklung abbaubarer Triagermaterialien

Die bereits beschriebene Forschung an der Grenzflache Implantat/Korper sowie ihre
Optimierung fihrt zu dem Konzept des biodegradierbaren Implantates, bzw. dem
vollstandigen Ersatz durch ,kiinstlichen Knochen“. Zusammen mit dem Ubergang zu immer
komplexeren Modelsystemen, fiihrt dies zur Entwicklung 3-dimensionaler
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Tragermaterialien (Scaffolds). Kinstliche Scaffolds, die ein 3D-Wachstum von
Knochenzellen erméglichen sind das Ausgangsmaterial und markieren den Ubergang zu voll
resorbierbaren Implantatsystemen. Dadurch erklart sich das groRe Interesse der
biologischen Forschung an diesem Thema [23,59].

Die meisten Ansdtze zur regenerativen Medizin hangen von der Fahigkeit der
biomedizinischen Forschung ab, neuartige biokompatible Materialien zu entwickeln und
diese in verwendbare 2D- und 3D-Formen zu Uberfiihren. Besonders auch die Anforderung
diese so anzupassen, dass sie die gewlinschten medizinisch/biologische Reaktionen
(Einwachsen, funktioneller Ersatz) hervorrufen, stellt die aktuelle Herausforderung der
biotechnologischen Forschung dar [22,21]. Fur die Scaffoldmaterialien der
Knochenzellkultur, d.h. fiir , kiinstlichen Knochen”, besteht die Herausforderung vor allem
in der enormen mechanischen Belastbarkeit des Materials bei gleichzeitiger Porositat bzw.
knochenahnlichem strukturellem Aufbau, um das Einwachsen von Zellen zu erméglichen
und deren Versorgung im Implantat sicherzustellen.

2.1.4 Ubergang von 2D-zu 3D-Zellkultur

Dass die meisten Versuche in 2D, also auf Flachen gemacht werden, ist der Einfachheit
der Experimente geschuldet. Fiir die Untersuchung des Zellverhaltens auf Oberflachen mag
dies reichen, fur eine Modellierung des Verhaltens komplexerer Zellverbiinde, wie
Geweben oder Organen nicht. Neben der Interaktion mit anderen Zelltypen, ist vor allem
die verdanderte Versorgungssituation und die Zell-Zell-Interaktion in 3D-Kulturen eine
andere. Verglichen mit 2D-Kulturen zeigen Zellen in 3D-Kulturen eine verstarkte
metabolische Aktivitat [60,61], respektive ein verdndertes Interaktionsverhalten mit
anderen Kulturen [62]. Nach Jarrahy et al. wird beispielsweise das Angiogenesepotential in
3D-Kulturen anders beeinflusst. Die vermehrte Aktivierung von ERK1 und ERK2 fiihrt zur
erhohten Expression von Angiogenesefaktoren. Diese induzieren die Angiogenese und
verbessern die Versorgung der Zellen in komplexen Scaffolds [63].

Nach Abbot et al. [64] kann die Kultur in 3D das Verhalten bzw. die Sensitivitdt von
Zellen, besonders die Reaktion auf Botenstoffe (z. B. EGF) vollstandig verandern. So erhoht
in 3D-Kollagenmatrizes die Stimulation durch mechanische Streckung die Zellproliferation
und die Expression von Markergenen [65]. Entsprechend wird auch die Zellkultur von
Osteoblasten auf die 3D Kultur erweitert. Als Materialien kommen Keramiken wie
Sponceram® [66], Gelen [67], Gelatine-Mikrokugeln [68], Sintermaterialien wie
Kalziumphosphat [69] oder auch bearbeitete Titaniumlegierungen [70,71] zur Anwendung.
Auch werden Polymere wie Polycaprolacton aufgrund der guten 3D-
Fertigungsmoglichkeiten und ihrer Biokompatibilitdt immer intensiver erforscht [59,72,73].
Interessant sind natrlich auch Kollagen basierte Scaffolds, da Kollagen biokompatibel ist
und eine wichtige Rolle bei der Kalzifikation spielt [74,75].

Selbst die adhdsionsfreie 3D-Kultur in freischwimmenden sphdrischen Aggregaten
[76,77] zeigt bereits mehr organotypische Charakteristika als 2D-Kulturen. Die
Weiterentwicklung zum 3D-Perfusionsreaktor ist somit die logische Konsequenz und wurde
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schon zur Kultivierung von Stammzellen eingefiihrt [78]. Im Falle von Knochenzellen sind
hier die Experimente von Takagishi et al. [79] zu nennen, denen es gelang in Gelatine
eingeschlossene MG63 Zellen zur Produktion von HA in Ca?* angereichertem Medium zu
stimulieren. Bei Kultivierung von MG63 Zellen in Gelatine-Scaffolds konnte sogar eine
knochenartige Gewebeformation generiert werden, indem die Produktion von HA in Ca%*
angereichertem Medium induziert wurde. In anderen Arbeiten zeigte sich aber keine
Osteocalcin-Produktion bei Verwendung von MG63 Zellen [67].

Auch eine Einbettung in Collagen durch nachtragliche Vernetzung, stellt einen
vielversprechenden Ansatz flir biomedizinische Materialien dar. Die Moglichkeit zur
nachtraglichen Vernetzung von lebenden Zellen ohne aggressive Chemikalien wurde
besonders durch die Transglutaminase moglich [80]. Im Bereich des ,Tissue Engineering”
wurden bereits NIH/3T3 Zellen erfolgreich im Gel eingeschlossen und kultiviert [81]. Als
wesentliche Hemmnisse bei der Etablierung von 3D-Kulturen sind die verdnderten
zellkulturtechnischen Bedingungen zu nennen, z. B. keine Mikroskopierbarkeit oder die
anspruchsvolle, oft kontinuierliche Mediumversorgung. Die Fertigung von nutzbaren
zellkulturkompatiblen Scaffolds wird durch neue Herstellungsmethoden wie 3D-Druck
einfacher [23]. So ist die Herstellung elastischer 3D-Strukturen durch direktes
Laserschreiben moglich. Die Méglichkeit zum Aufbau angepasster Strukturen erweitert die
theoretischen Moglichkeiten fiir die 3D-Zellkultur und gestattet zudem die Untersuchung
der Beeinflussung des Zellverhaltens durch unterschiedliche raumliche Strukturen [82,83].

2.1.5 Stimulation zur Féorderung des Wachstums

Als ein wesentlicher Stimulationsfaktor wird der induzierte Mediumstrom innerhalb
des kanalikuldren Systems des Knochens betrachtet [84,85]. Im direkten Vergleich des
Einflusses des Mediumstromes zur mechanischen Stimulation konnte bereits gezeigt
werden, dass der Einfluss des Medienstromes signifikant hoher ist [86]. So zeigten
Simulationen massive Differenzen zwischen verschiedenen Scaffolds, wobei unter
Stimulationen lokal bis zu 100-fach héhere Stromungsgeschwindigkeiten innerhalb des
Scaffolds im Vergleich zur Injektionsgeschwindigkeit gemessen wurden. Das wiederum
verscharft die Problematik des Experimentdesign [87]. Ein weiterer Punkt bei der
Stimulation ist, dass Belastung nur zu Wachstum fiihrt, wenn sie mit gewissen
Pausenintervallen kombiniert wird [88]. Die Gruppe um Gross et al. betrachtet das adaptive
System als Kombination kleinerer Netzwerke, da hier die beobachteten Reaktionen mit
gewissen mathematischen Modellen [89,90] zu ,,.Small world networks” (ibereinstimmen.
Diese Netzwerke zeichnen sich durch ein Potenz-Verhalten aus. Das bedeutet, dass wie bei
der natiirlichen Stimulation des Knochens Signale geringerer Starke sehr haufig auftreten,
wahrend sehr starke Effekte nur selten und sporadisch vorkommen [91]. Des Weiteren
reagieren solche Netze mit einem Grenzwertverhalten. Bis zu einem Schwellenwert
reagieren die Netze kaum oder gar nicht auf Signale. Erst bei Uberschreiten des
Schwellenwertes kdnnen weitere auch nur geringe Effekte zu sehr starken Antworten des
Netzwerkes fuhren.
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Eine Alternative zur reinen Belastungsstimulation kann die Streckung der Zellen sein.
So konnte gezeigt werden, dass die Streckung einer MC3T3-E1 Zellen beinhaltende Matrix
zur Erhohung der Proliferation flihrte, wahrend bei der Kombination von Streckung und
Stauchung die Differenzierung induziert wird [92]. Zusammengefasst kann man sagen, dass
nur ungewodhnlich starke, hdufige oder uniibliche Belastungen einen positiven Effekt haben
und dass die Wirkung der mechanischen Stimulation am starksten von den Maximalpeaks
abhangt [19].

Nach dem jetzigen Stand der Wissenschaft lautet der Konsens fiir die mechanische
Stimulation, dass die hochfrequenten (100-1000 Hz), aber niedrigenergetischen Pulse (10-
40 pe), die Zellen fir die niederfrequenten, aber hochenergetischen Pulse (0,2-2Hz; 100-
2000 pe), sensibilisieren [93,94]. Wie die Stimulation aber von den Zellen registriert wird,
ob die Streckung bzw. Zerrung des Zytoskelettes oder der Scherstress durch das in
Bewegung versetzte Umgebungsmedium (Blut, Lymphe, Zellkulturmedium) in den
Haverschen bzw. Volkmannschen Kandlen den entscheidenden Reiz darstellen, ist
umstritten [85]. Unklar ist, ob die Ergebnisse direkt auf das biologische System (libertragen
werden kénnen, da Knochen nach Noonan et al. [95] vor allem in belastungsfreien Zeiten
wachsen. Angesichts der Tatsache, dass mechanische Stimulationsexperimente bisher nur
unter statischen Bedingungen (Perfusionskultur mit taglichem Medienwechsel)
stattfinden, stellt sich hier auch die Frage, ob das erhohte Wachstum nicht auf verbesserte
Versorgung durch die induzierten Stromungen zurlickzufiihren ist. Das wiirde auch die
Effekte auf Knochenzellen durch Stimulation mit Ultraschall erklaren [96,97]. Da Ultraschall
als wachstums- bzw. regenerationsférdernde medizinische Therapie von Weichgewebe zur
Verbesserung des Stofftransportes erfolgreich eingesetzt wird, ist ein dhnlicher Effekt im
Knochen naheliegend. Die beschriebene therapeutische Wirkung von Ultraschall bei Tibia-
Frakturen lieRe sich somit ebenfalls auf diesen Effekt zurtckfiihren [98]. Dies wiederum
wirde den Wert von vielen statischen Zellkulturexperimenten in Frage stellen, weil
verschiedene Experimente gezeigt haben, dass sich aktiv versorgte Zellkulturen anders
verhalten als statische. So erhoht sich die Matrixproduktion in 3D-Kulturen, wenn diese
aktiv betrieben werden [56]. Weiterhin unterscheidet sich die Versorgungssituation von
Zellen im Inneren von 3D-Kulturen zwischen aktiv versorgten und passiv betriebenen
erheblich [99]. Des Weiteren verandert sich unter diesen Bedingungen, die Interaktion
zwischen zwei Zelltypen in Co-Kulturen [62].

Wahrend die Stimulation als Ansatz zum Erhalt der Knochenmasse bzw. als
therapeutische MalRnahme gegen Knochenschwund im Fokus der Wissenschaft steht, wird
ebenfalls versucht Knochen in vitro zu ziichten, um groRere Knochendefekte reparieren zu
konnen. Auch fir dieses Ziel ist ein groReres Verstandnis der Knochenregulation und der
Wechselwirkungen zwischen den Knochenzellen notwendig.

Auch hier gibt es natirlich vereinzelte Entgegenhaltung, so z. B. durch Chao und Inoue,
welche behaupten, dass die biophysikalische Stimulation keinen positiven Effekt auf die
Knochenheilung hat [100]. Zustimmen muss man allerdings lhrer Aussage, dass die
Konzepte nur unzureichend verstanden sind. Und das vor allem weil das Spektrum der
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verschiedenen experimentellen Ansatze betreffend Intensitat, Peakform und Haufigkeit
bzw. Frequenz der Stimulation erheblich variieren [101].

Die Spanne der Experimente reicht von einfachen Versuchen in Zellkulturschalen
[24,97,102], Uber Kultivierung in dafiir angepassten Kultursystemen [93,103] bzw.
speziellen Mikrofluidiksystemen [65,104,105], bis hin zur mechanischen Stimulation im
Tierversuch [96,100,106,107].

Neben den rein mechanischen Effekten besteht auch eine Verbindung zu den
elektrischen Stimulationsmethoden, z.B. durch Entstehung von Stromungspotentialen
[108] oder tGber den von Fukada und Yasuda entdeckten Piezoeffekt am Knochen [109]. Mit
dem Nachweis des Effektes im biologischen System an ,feuchten“ Knochen [110], bietet
dieser eine Erklarung, wie mechanische Effekte elektrische Stimuli hervorrufen kénnen
bzw. umgekehrt elektrische Stimulationen zu mechanischen Reaktionen fiihren kénnen.

Gerade bei der elektrischen Stimulation sind die Experimente sehr vielfdltig und die
Wirkungsmechanismen Gegenstand heftiger Diskussionen [111]. So sind nach der von
Schmidt-Rohlfing im Jahr 2000 vorgestellten Metaanalyse die meisten Studien zu dem
Thema nicht in ausreichendem MaRe aussagekraftig. Seiner Meinung nach ergibt sich
daraus folgender Schluss: ,Der Einsatz von pulsierenden elektromagnetischen Feldern bei
orthopéadischen Krankheitsbildern ist bislang wissenschaftlich nicht sicher belegt.” [112].
Auch Griffin und Bayat kommen, trotz der Nutzung der elektrischen Stimulation im
klinischen Betrieb, zu dem Schluss, dass nur sehr wenige gute Studien existieren die den
Nutzen elektrischer Stimulation stiitzen [113].

2.1.6 Kultur in Bioreaktoren

Die 2D-Kultur, insbesondere aber die 3D-Kultur werden immer komplexer und werden,
unter dem Aspekt der Optimierung der Zellkulturversorgung in Form von Reaktorsystemen,
kontinuierlich weiter entwickelt. So hat beispielsweise die Arbeitsgruppe Vogler [38] die
Kultur von MC3T3-E1 in einem Bioreaktor auf Membranen (iber mehrere Monate
erfolgreich demonstriert. Obwohl dieser Ansatz noch als 2D-Versuch ausgelegt war,
konnten dennoch Multilayer aus bis zu 6 Lagen geschaffen und tiber Zeitrdume von ca. 120
Tage kultiviert werden. Gerade die erheblich erhohte Phosphatase-Aktivitdt sowie die
erhohten Kalziumwerte zeigen, dass dies ein sehr vielversprechender Weg zur Schaffung
von ex vivo Knochen ist. Ahnliche Ergebnisse wurden bei der Kultur von MC3T3-E1-Zellen
in einem Durchflussbioreaktor, in Form eines Zweikreis-Perfusionssystems beschrieben.
Auch hier zeigten sich signifikante Vorteile gegeniiber stationarer Kultur [114].

2.1.7 Einfluss von pH-Wert und Sauerstoffkonzentration

Die Weiterentwicklung zu aktiv versorgten Reaktorsystemen ist ein vielversprechender
Ansatz. Im Gegensatz zu modernen GroRbioreaktoren verfligen diese aber oft liber keine
Sensorik. Dies ware fiur eine Zustandsbeschreibung der Kultur und Optimierung der
Kulturparameter aber notwendig. Gerade der Uberwachung von pH-Wert als auch von
Sauerstoff misste in mehrlagigen oder 3-dimensionalen Systemen besondere
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Aufmerksamkeit geschenkt werden, da diese durch langere Diffusionswege und hoherer
Zelldichten stark wachstumslimitierend wirken kénnen. Besonders der pH-Wert hat eine
steuernde Funktion auf die Knochenbildung [115,116]. So dient ein niedriger (azidoser) pH-
Wert im Knochen als Stimulator fir die Osteoklasten und gleichzeitig inhibiert er die
Knochenneubildung durch die Osteoblasten [117]. Er erhoht unter anderem die Aktivitat
der ALP und erhdht die Produktion des Osteocalcins [6].

Besonders unter dem Aspekt der Wundheilung, im Zuge einer Fraktur, kommt es zu
einer erheblichen Ansduerung der Mikroumgebung. Wobei besonders auch die Produktion
von Entziindungsmarkern, wie Interleukin (IL-6), in den Osteoblasten induziert wird
[118,119]. Auch die Einbringung von Knochenschrauben fiihrt durch die Degradation des
Knochens zu einer pH-Senkung an der Grenzschicht von Knochen und Schraube [120].
Gleichzeitig wird in der Literatur ein Zusammenhang zwischen pH und Biomineralisation
hergestellt [13,121-123]. So fuhrt eine metabolische Alkalose zu einer Stimulation der
Osteoblasten bei gleichzeitiger Suppression der Osteoklasten [124]. Dies wird gestiitzt
durch die Beobachtung einer beschleunigten Knochenheilung bei Patienten mit einer
respiratorischen Alkalose [8]. In der Literatur gibt es auch eine Anzahl von
Negativbeispielen, bei denen gezeigt wurde, dass eine Azidose den entsprechenden
negativen Effekt auf die Mineralisation zeigt [125,126]. Der Haupteffekt ist die Freisetzung
von Knochenmineralien, weshalb impliziert wird, dass sie in der Pathogenese
verschiedener Krankheiten beteiligt ist [127,128].

Wie wichtig der funktionierende Austausch von Gasen ist wird unter anderem darin
deutlich, dass sowohl die Alkalose als auch die Azidose respiratorisch hervorgerufen
werden kdnnen. Im Korper und in der Zellkultur ist der Einfluss des Gasaustausches auf den
pH-Wert ein sehr wichtiger Aspekt. Die ZielgroRe des pH-Wertes im arteriellen Blut liegt
normalerweise bei pH 7,4, wahrend er im vendsen Blut bei ca. 7,36 liegt [3]. Der pH-Wert
der interstitiellen Flussigkeit liegt hingegen generell tiefer und ist abhangig von
verschiedenen Faktoren, wie der Distanz zur nachsten Kapillare, Zelltyp und metabolischer
Aktivitat. Der Wert ist unzureichend untersucht und wird fir Haut, einem sehr gut
durchblutetem Gewebe mit pH 7,1 angegeben [129]. Fir Knochen gibt es vereinzelte
Messungen. Der Wert fir sich regenerierenden Knochen von Ratten wird mit pH 7,28 bis
zu pH 7,56 angegeben [130]. Der pH-Wert des Blutes nimmt im Alter ab, was als Folge, aber
auch als potentielle Ursache von Nierenfunktionsstérungen diskutiert wird [131]. In diesem
Zusammenhang konnte die gestorte Homdostase des Kalziumhaushaltes als potentielle
Ursache fir altersbedingte Osteoporose betrachtet werden[132].

Eine der wichtigsten Nebenfunktionen der Skelettknochen ist die Eigenschaft als
Reserve zur Pufferung der Ansduerung zu dienen, wenn die Nieren oder die Lungen nicht
mehr fahig sind das Sdure-Base-Gleichgewicht in engen Grenzen zu halten [6]. Im
Umkehrschluss bedeutet dies, dass Anderungen des pH-Wertes einen direkten und
unmittelbaren Einfluss auf die Knochenresorption haben.

Neben der pH-Wert Stabilisierung besteht noch die Notwendigkeit der ausreichenden
Versorgung mit Sauerstoff. Gerade die problematische Versorgung in 3D-Scaffolds macht
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die aktive Versorgung des Scaffolds und Kontrolle des Sauerstoffgehaltes wahrend der
Kultur so wichtig [99]. Die Umstellung der metabolischen Prozesse der Zellen unter
hypoxischen Bedingungen [67,117,133], kann wiederum die Ansduerung beschleunigen.
Wobei Zellen relative lange unter hypoxischen Bedingungen tberleben kdnnen, was nicht
verwundert, da die Sauerstoffkonzentrationen in vivo zwischen 12 % im arteriellen Blut und
3% in normalen Gewebe betragt [134]. Bereits in den Lungenalveolen sinkt die
Sauerstoffkonzentration auf 14 % ab, wahrend die CO,-Konzentration 5,6 % betragt [3].

Fir Stammzellen wird zudem eine regulierende bzw. stimulierende Wirkung der
Hypoxie beschrieben, wodurch diese die Proliferation oder Lebensspanne erhéhen kdnnen
[135—-137]. Dies wird als eine Maoglichkeit fiir die regenerative Medizin betrachtet, da die
hypoxische Vorkonditionierung von Zellen die Adh&sion und Uberlebensfihigkeit in vivo
erhéhen kann [138,139].

2.2 Optische Sensorik

Die Messung des Sauerstoffgehaltes ist in vielen Bereichen, wie der Medizin, der
Bioverfahrenstechnik, der Chemie, der Gewadsserkontrolle oder der Zellbiologie von
Interesse und hat daher viele Messsysteme hervorgebracht. Fir die Messung von
Sauerstoff im biologischen Bereich haben sich vor allem einige der optischen Methoden
durchgesetzt. Neben technisch anspruchsvollen Techniken wie der
Nahinfrarotspektroskopie (NIRS) [140], sind mittlerweile auch kommerziell verfiigbare
preisgiinstige Systeme verfligbar (z. B. Pulox Pulsoximeter), die auch fir Laien benutzbar
sind und auf der Pulsoxymetrie basieren [141].

Fir die Uberwachung des Sauerstoffes werden neben den elektrochemischen
Messmethoden, vor allem auf Fluoreszenz bzw. auf Phosphoreszenz basierende Methoden
verwendet [142-145]. Ahnlich sieht es bei der Messung des pH-Wertes aus. Obwohl hier
die elektrochemische pH-Wert Bestimmung dominiert, gibt es auch hier fortgeschrittene
optische Sensoren (z. B. von Polestar Technologies, Inc. Ma, USA). Im Falle von Sauerstoff
ist der wesentliche Vorteil der optischen Sensoren, dass diese keinen Eigenverbrauch
besitzen. Ein Nachteil aller optischen Sensoren ist die Notwendigkeit Lichtleiter zur
Auslesung des Sensors bis zum Messgut zu fiihren, womit die Komplexitat steigt bzw. eine
optische Zuganglichkeit (Mikroskopierbarkeit) gewahrleistet werden muss. Ein Beispiel fur
einen optischen Sauerstoffsensor fiir Zellkultur und Bioreaktoren ware das OxyLite System
[146], ein kommerzielles System, das auf Rutheniumchlorid als sauerstoffsensitivem
Material basiert. Die Fluoreszenzlebensdauer dieses Fluoreszenzfarbstoffes ist umgekehrt
proportional zur Sauerstoffkonzentration, sodass (iber Messung der Fluoreszenzabklingzeit
die Sauerstoffkonzentration bestimmt werden kann. Auf dieser Basis funktionieren auch
die in dieser Arbeit verwendeten PreSens-Systeme fir pH und Sauerstoff
(www.presens.de). Alternative, neuere Konzepte basieren auf Holographie, wobei die

Farbdnderung eines speziellen Testsubstrates ausgelesen wird und die fur die Verwendung
in der Zellkultur bzw. in vivo von Interesse sein konnten [147].
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2.3 Elektrochemische Sensoren

In der Biosensorik und der elektrochemischen Sensorik im biologischen Umfeld finden
sich verschiedene elektrische Messmethoden, welche sich im Wesentlichen nach ihren
Messsignalen unterteilen lassen. Die Messung des Stromes als Antwort auf ein gegebenes
Potential bzw. auf eine Potentialverschiebung, wie die Zyklovoltammetrie und die
Amperometrie zahlen zu diesen Methoden. Die auf der Auswertung von Strom-Spannungs-
Kurven basierenden Methoden werden unter dem Begriff Voltammetrie zusammengefasst
[148].

Die Alternative ist die moglichst stromlose Messung eines Potentials an einer Elektrode
gegenlber einer Referenz. Dieses als Potentiometrie bezeichnete Verfahren wird in Form
von sogenannten Indikatorelektroden verwendet [149]. Die haufigste und bedeutendste
Elektrode ist hierbei die pH Elektrode, oft in Form der Einstabmesskette. Die dritte Variante
der elektrochemischen Messung beinhaltet die Messung des Widerstandes. Dies kann die
Messung der Leitfahigkeit in Form der Konduktometrie, aber auch die Messung des
komplexen Wechselstromwiderstandes sein, damit lassen sich unter anderem die
Anderungen von Lésungen oder Grenzflichendnderungen beispielswiese durch chemische
Umsetzungen bestimmen.

Die Vorteile elektrochemischer Sensoren sind die einfache Realisierung der Elektroden
in lithographischen Prozessen oder in Dickschichttechnik. Auch sind Sie als CMOS Systeme
mit hohen Integrationsmaoglichkeiten, mit zum Beispiel interner Verstarkung, realisierbar
[150,151]. Die Sensoren kénnen als Dlinnschichtsensoren auf Siliziumbasis [152] aber auch
als Edelmetallsensoren auf Glas ausgefiihrt sein [153-155]. Eine Vielzahl weiterer
Kombinationen inklusive flexibler Substrate sind moglich [156].

Neben der direkten Messung eines Parameters werden diese Sensoren auch zur
indirekten Messung von Substanzen herangezogen. Elektrochemische Sensoren zur
Messung von O, pH und Impedanz sind die haufigsten elektrischen Transducerelemente
in Biosensoren [28,156,157]. Sie ermoglichen die Messung einer Vielzahl weiterer
Substrate wie beispielsweise Toxinen [158], Hormonen [159], Stickoxiden [160,161], DNA
[162,163], Glucose [164-167] und Lactat [168].

2.3.1 Sauerstoffsensoren

2.3.1.1 Clark Sauerstoffsensor

Der erste elektrochemische Sauerstoffsensor fir biologische Anwendungen wurde von
Leyland C. Clark 1956 entwickelt [169]. Er bestimmt den Sauerstoffgehalt basierend auf der
elektrochemischen Umsetzung des gelosten Sauerstoffes und der Messung des daraus
resultierenden Stromes. Der Sensor nach Clark besteht aus einer Arbeitselektrode aus
Platin und einer Gegenelektrode zweiter Art; in diesem Fall einer Ag/AgCl-Elektrode,
welche durch eine sauerstoffpermeable Membran (Teflon, Cellophan) vom Analyt getrennt
sind. Der im Messgut befindliche Sauerstoff diffundiert durch die Membran und wird dann
elektrochemisch umgesetzt (Abbildung 2-1). Es handelt sich somit um einen
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amperometrischen Sensor, bei dem die Spannung an der Arbeitselektrode, relativ zur
Losung konstant gehalten wird. Das Messsignal -der Diffusionsgrenzstrom - ist
proportional zur Sauerstoffkonzentration. Die Arbeitselektrode wird je nach Quelle und
Aufbau mit angelegten Gleichspannungen von -550 mV [155] bis 800 mV [148] betrieben.
Nach Clark ist der Spannungsbereich von -600 bis -800 mV (vs. Ag/AgCl) nutzbar [169].
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Abbildung 2-1: Sauerstoffelektroden von Clark und dazugehorige Messung des Reduktionsstromes.

(a) Herstellung der Elektroden: A, Einguss der Platinelektrode in Glas. B, abschleifen des Glases und Herstellen
einer Nut fiir die Folie. C, nach Anbringung der Zellophan-Folie und Anldten des Kupferdrahtes. (b) fertige
Elektrode. Rechts: Messungen bei verschiedenen Sauerstoffgemischen in isotonischer Salzlosung bei 40 °C. [169]

Basierend auf dem Clark Prinzip gibt es verschiedene Weiterentwicklungen, welche
sich vor allem im Material der Membran [170,171] und Aufbau der Elektroden [155,172]
unterscheiden, aber alle die Messung des Diffusionsgrenzstromes gemeinsam haben.

Die Umsetzung des Sauerstoffs an der Kathode erfolgt nach Formel (2.1), die
Gegenreaktion an der Anode (Ag/AgCl) entspricht Formel (2.2). Eine alternative
Anodenreaktion, welche den Verbrauch der produzierten Hydroxidionen (OH") zur Folge
hat entspricht Formel (2.3) [148].

0, + 2H,0 + 4e~ — 40H~ (2.1)

Die Umsetzung des Sauerstoffs fiihrt zu Bildung von OH" lonen, welche in Lésung
Ubergehen bzw. an der Gegenelektrode verbraucht werden. Fiir die Standard Clark-
Elektrode wird fiir die Gegenreaktion die Formel (2.2) angegeben, da die Gegenelektrode
eine Silberchloridelektrode ist die im Idealfall in gesattigter KCl-Losung liegt und Uber ein
Diaphragma den Stromkreis zur Arbeitselektrode schlief3t.

249 + 2C1~ > 24gCL + 2e™ (2.2)

Die alternative Gegenreaktion (Formel (2.3) ist seltener angegeben. Sie stellt aber die
wahrscheinlichste Reaktion dar, wenn der Referenzelektrode nicht genug Chlorid-lonen fiir
die Standardreaktion zur Verfligung stehen. Dies kann z. B. bei Pseudoreferenzsystemen
ohne KCL Reservoir der Fall sein [173,174].

24g + 20H™ — Ag,0 + H,0 + 2e~ (2.3)
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Im Zuge der Weiterentwicklung seit der Beschreibung durch Clark sind die meisten
O»-Elektroden aufgrund der Miniaturisierungsbestrebungen bzw. aufgrund des Lab-on-a-
Chip Fokus in Form von planaren Elektrodensystemen realisiert worden. Zumeist werden
die Arbeitselektroden durch verschiede Varianten mit einer Sauerstoff selektiven Schicht,
z. B. Nafion [170] oder anderen Membranen [155] versehen. Als andere Modifikation ist
das sogenannte Ross-Prinzip, bei welchem die 2-Elektrodenanordnung durch eine
3-Elektrodenanordnung ersetzt wurde [172,175]. Hierbei ist eine dedizierte
Gegenelektrode aus Platin vorhanden, an welcher die Rickreaktion der OH™-lonen erfolgt.
Entsprechend den Entwicklern ist dies vorteilhaft, da die Sauerstoffzehrung des Sensors
und somit die Gegenreaktion entsprechend Formel (2.2) minimiert wird. Dadurch sind
Pseudoreferenzen wesentlich langer nutzbar und der Sensor kann vergroRert werden,
ohne die Sauerstoffzehrung zu steigern.

2.3.1.2 Weiterentwicklungen basierend auf Sauerstoffsensoren

Sauerstoffsensoren kénnen weiterhin als Transducer fiir enzymatische Prozesse in
Biosensoren genutzt werden. Die meist genutzte Modifikation des Sauerstoffsensors ist der
Glucose-Sensor. Hierbei ist auf dem Sauerstoffsensor ein sauerstoffverbrauchendes,
Glucose abbauendes Enzym, meist Glucose-Oxidase aufgebracht [164,176]. Dieser
Sensortyp ist auch der kommerziell erfolgreichste. Er wird fiir die Blutzuckerbestimmung
von Diabeteskranken verwendet [165]. In Mikrofluidiksystemen wird die Konzentration
bzw. der Verbrauch von Glucose durch Zellen bestimmt. Durch Verwendung anderer
Sauerstoff verbrauchender Enzyme (Bsp. Lactat-Oxidase) kdonnen weitere Analyten
detektiert werden. Besonders die Kombination von Lactat- und Glucose-Sensor ermdglicht
die Unterscheidung zwischen anaerober und aerober Stoffwechselwege [168].

2.3.2 pH-Sensoren

Die haufigste Form der elektrochemischen pH-Elektrode ist die Einstabmesskette, sie
ist in verschiedenen Formen in jedem Labor zu finden. Es handelt sich hierbei um ein
Konzentrationselement, welche die Konzentrationsdifferenz von H*-lonen misst.
Gemessen wird die Potentialdifferenz zwischen einer inneren (Referenzlésung) und der
duleren (Messlosung) an der Grenzschicht der Glasmembran [148]. Die Potentialdifferenz
(AE) berechnet sich hierbei nach Gleichung (2.4), wobei die Referenzlésung (pH,)
standardmaRig auf den Wert von pH 7 justiert ist und die Differenz zur Messlésung (pH,y,)
mit dem Faktor von —0,059 V (bei Raumtemperatur, entspricht der Sensitivitdt der
Elektrode) multipliziert wird [177]. Das berechnete Potential kann dann direkt in den pH-
Wert der Messlosung umgerechnet werden.

AE = —0,059V * (pH, — pH,,) mitpH = —1g(aH") (2.4)

Aufgrund der Notwendigkeit einer Referenzlosung und der Integration einer
Referenzelektrode in der Referenzlosung ist dieser Elektrodentyp nur begrenzt
miniaturisierbar und wird daher z. B. fiir Lab-on-Chip Anwendungen nicht verwendet.
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Fir die Integration von elektrochemischen Sensoren in Mikrofluidiksysteme kommen
daher hauptsachlich Sensoren auf Basis von lonensensitiven Feldeffekttransistoren oder
potentiometrische Sensoren mit Iridiumoxid zum Einsatz [26,178-185].

Feldeffekttransistoren (FETs) sind potentialgesteuerte Halbleiterbauelemente auf
Siliziumbasis[186]. Dieser steuert den StromfluR} zwischen ,,Source” und ,,Drain“ durch eine
Potentialanderung einer Elektrode am , Gate” des Transistors.

Bei einem lonensensitiven Feldeffekttransistor (ISFET) wird die Elektrode durch ein
chemisches oder biologisches Erkennungselement, im Falle eines pH-Sensors also durch
eine H*-lonen sensitive Schicht ersetzt. Dadurch wird der Strom Uiber die Potentialdifferenz
in der Membran gesteuert. Die Verhaltnisse in der Schicht sind wiederum abhéangig von der
Losungsaktivitdt der lonen in dem Medium, welches in Kontakt mit der Membran steht,
sodass sich das konzentrationsabhdngige Potential zu der an der Referenzelektrode
angelegten Gatespannung (z. B. Ag/AgCl Elektrode) addiert [149,187].

Dieser Sensortyp ist weit verbreitet [150,151,166,188], unter anderem weil viele
Enzym-modifizierte FETs auf pH-sensitiven ISFETs aufbauen (Abbildung 2-2). Der
wesentliche Vorteil dieses Sensortypes ist die gute Miniaturisierbarkeit [29].
Weiterentwicklungen des Sensortyps betreffen vor allem Modifikationen der sensitiven
Schicht durch OberflachenvergréBerung, z. B. durch pordse SiO>-Strukturen [189,190]. Der
Fokus der Forschung liegt aber auf der Membran des Gates. Fir die pH-Messungen werden
vor allem anorganische Materialen wie Al>Os, SisN4, SiO3, Ta;0s, RuN oder TiO; verwendet
[5,178-182].
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Abbildung 2-2: Exemplarische Darstellung eines FETs und dem Strom-Spannungs-Diagramm.

Biosensor basierend auf einem FET als Transducer, entnommen aus Schoning und Poghossian [191] mit
exemplarischem Strom-Spannungs-Diagramm, ci-c3 entsprechen unterschiedlichen Konzentrationen des
Analyten.

Als das am haufigsten verwendete und somit auch am besten untersuchte
Gatematerial kann Siliziumnitrid (SisN4) angesehen werden [180,192]. Es hat eine gute
Sensitivitdt und Stabilitdt. Vor allem ist es ein Standardmaterial in der Mikroelektronik,
sodass seine Prozessierung gut beherrscht wird und weshalb es fiir diese Arbeit verwendet
wurde.
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2.3.2.1 Theorie der Potentialentstehung an SisNs-Schichten

Da die die in dieser Arbeit beschriebenen Sensoren auf diinnen SisNs Membranen
basieren kann das Modell der Potentialentstehung an SisNs-ISFETs auch fir die
potentiometrisch arbeitenden Sensoren verwendet werden. Die Potentialentstehung an
der Grenzflache zwischen Membran und Elektrolyt (Medium) ist komplexer als bei der
Glaselektrode und abhangig von der Art der Membran. Fiir die Potentialausbildung wird
weiterhin die Nernst-Gleichung (2.5) herangezogen [187].

RT
E = const + N Inay+ (2.5)

E = Elektrodenpotential; R = 8,31447 ]J/(mol K); T = 298,15 K, a = Aktivitat

Aus ihr ergibt sich das Sensitivitaitsmaximum von -0.059 V/pH (bei 25 °C) fur die
Glaselektrode bei Messung einwertiger lonen wie in Gleichung (2.4). Fur die sensitiven
Schichten auf den ISFEST gilt dieser Wert daher ebenfalls als Maximum. Die meisten
Substrate erreichen diesen Wert nicht, weil die Einschrankungen des ungehinderten
Austausches von lonen zwischen Elektrolyt und Membran, die Einstellung eines
elektrochemischen Gleichgewichtes und damit die Ausbildung eines definierten Potentials
negativ beeinflussen.

Um die Potentialentstehung und Sensitivitdtseinstellungen an sensitiven Membranen
und die Einflisse der Fertigungstechnologien zu beschreiben bedurfte es neuer Modelle
[179,187,193]. Nach Harame et al. [192] findet die Ladungsgenerierung in den dufleren
100 A (10 nm) der Membran statt, welche durch den Kontakt mit der Losung ionisch
leitfahig wird. Das Modell, welches die Potentialentstehung beim ISFET am besten erklart
und sich als das gangige Modell etabliert hat, ist das Site-Binding-Modell.

2.3.2.2 Das Site-Binding-Modell

Nach Redlin [187] basiert dieses Modell auf Vorstellungen, die von , kolloidchemischen
Arbeiten zur Potentialbildung an der Grenzfliche Metalloxid/Elektrolyt ausgehen”.
Basierend auf dem Modell befinden sich an der Oberflache der sensitiven Membran,
welche dem Gateisolator entspricht bzw. auf diesen aufgebracht ist, eine diskrete Anzahl
amphoterer OH Gruppen, die mit den H*-lonen des Elektrolyten in einem
Reaktionsgleichgewicht stehen. Uber das lonenprodukt des Wassers K, = [H*][OH"]
stehen H*-lonen und OH-lonen wiederum zueinander in Beziehung. Infolge der
Gleichgewichtseinstellung befinden sich 3 verschiedene Verbindungen an der Oberflache
des Isolators: A-O°, A-OH, A-OH>*, wobei A fir Silizium bzw. Metallatome bei Metalloxiden
steht. Die Dichte der Ladungsgruppen des Isolators (N;) ist hierbei materialabhangig:

N,=[A—07]+[A—OH] + [A— OH}] (2.6)

Die sich ergebende Ladungsdichte (o1) an der sensitiven Oberflache des Isolators

entspricht:
o =q(-[A—07]+[A—-OH;]) (2.7)
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Somit ergeben sich zwei potentialbestimmende Reaktionsgleichgewichte an der
Isolatoroberfliche wobei H} der H*-lonenkonzentration an der Grenzfliche Elektrolyt-
Isolator entspricht [5,194]:

[A— 07][H{]
A—OH2 A—0" +H} K, =——%
< T e a [A — OH]
(2.8)
A— OH}
A—OH+H} 2 A—OHf K, = [ 2]

[A — OH][H{]

Der Zusammenhang der H} Konzentration zur H* Konzentration im Elektrolyten l4sst
sich unter der Annahme einer Boltzmannverteilung mit Formel (2.9) beschreiben. Hierbei
entspricht y; dem Potential an der sensitiven Schicht und ¥y dem Potential im
Elektrolyten.

[H*] = [Hg]e_kq_T(w’_wE) = [Hg]e‘%(ll)w) (2.9)

Eine umfangreiche Betrachtung der weiteren Herleitung der finalen
Sensitivitatsfunktion (2.10) mit dem Sensitivatsparameter B und der Doppelschicht-
kapazitat Cpi, findet sich in den Arbeiten von Meixner, Harame, Redlin sowie von Kohler
und Landgraf [181,187,192,195].

Bei Verwendung der in diesen Arbeiten fiir SisN4 bestimmten Parametern, mit pK,=5,2;
pKp=0,8; pHp.=5,2 sowie der Ladungsdichte N,/cm? =5*1014 [5,181,187], ist diese
Sensitivitatsfunktion nicht linear und kleiner als die Nernstsche Sensitivitatsfunktion.
Entsprechend den Messungen von Meixner und Koch [195] ist dies abhdngig von den
Oberflachengruppen, je mehr Aminogruppen umso besser die Sensitivitdt und Linearitat.
Bei Verhaltnissen hoher als 3:2 (Amino:Silanol Gruppen) kann von einem linearen
Verhalten im Bereich von pH 2 bis pH 11 ausgegangen werden. Die maximal erreichbare
Sensitivitat variiert hierbei je nach Quelle zwischen 54 mV/pH (30 nm Si3N4) [196] und
57,9 mV/pH (100 nm Si3N4) [180], wobei die Entstehung von SIO,-Gruppen den Wert auf
durchschnittlich ca. 41 mV (und weniger) sinken kann [192].

KT B
l/)IE = _2,303_T1PH +

__ O
q B Cp(B—1)

mit dem Sensitivitdtsparameter £: (2.10)

1 kT CoL

—_—
B 4 N, J4K, K,
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2.3.2.3 Alternative pH-Sensoren

Neben den ISFETs gibt es noch Sensoren die nach dem potentiometrischen Prinzip
arbeiten. Materialien sind hierbei neben Polymeren [197,198] zumeist Oxide bestimmter
Metalle. Am haufigsten ist der Sensor auf Iridiumoxidbasis [199]. Es gibt aber auch
Sensoren die Rutheniumoxid, Palladiumoxid oder Platinoxid verwenden [153,200]. Diese
zeigen oft eine geringere Stabilitdt und Sensitivitat als die Iridiumoxidsensoren. Diese
Metalloxidsensoren werden durch Sputterdeposition, PE-CVD bzw. elektrochemische
Abscheidung auf Metallelektroden hergestellt. Aufgrund ihrer geringen GroRe sind sie
neben den ISFETs eine elektrische Sensoralternative fir mikrofluidische Systeme [183—
185]. Nachteil sind die seltenen und damit teuren Metalle. Fiir Iridiumoxid ist Super-Nernst
Verhalten beschrieben, wodurch diese Sensoren eine auRergewdhnlich hohe Sensitivitat
aufweisen konnen [199,201]. Fir die potentiometrischen Metalloxidsensoren werden oft
keine Haltbarkeiten angegeben, diese dirften aber in der GroBenordnung der
ISFET-Varianten liegen (3-5 Wochen) [187,202]. Fur die Polymersensoren werden
Maximalwerte von 20 Tagen genannt [197,198].

2.3.3 Interdigitierende Elektrodenstrukturen (IDES)

Impedanzspektroskopie ist eine immer haufiger verwendete Technik in den
bioanalytischen Anwendungen wie Screening und Zellkulturiiberwachung [203-206].
Typische Verwendung findet sie in der Lebensmittelanalyse [207], bei Toxizitatstests [208]
und sie kann auch zur Zelltypbestimmung dienen, da die Spektren zellspezifisch sein
konnen [206]. Weiterhin werden Impedanzsensoren als Transducer fiir Biosensoren
verwendet [157,209]. Die fiir die auf den in dieser Arbeit prasentierten Chips
aufgebrachten Elektroden wurden in Form zweier ineinandergreifender (interdigitierende)
Elektroden ausgefiihrt da dies die gangigste Bauform fiir planare Elektroden ist.

Die Impedanz ist ein komplexer Wert, der als Quotient der Strom-Spannungsfunktion

definiert ist (Siehe Abbildung 2-3). Fur die
A Messung der Zelladhdsion wird in der
Literatur Uberwiegend die Impedanz bei

einer festen Frequenz bestimmt. Alternativ

1Z] ! und zur Bestimmung der
' Sensorcharakteristik bzw. der

® ' zellspezifischen Impedanz werden Spektren
I

» (iber einen groBeren Frequenzbereich
R

Abbildung 2-3: Verhalten von Spannung (V) und Strom

(I) als Funktion der Zeit von Wechselstrom. Impedanzsensor aus zwei Elektroden, die
Die Impedanz kann als Modulus |Z| und Phasenwinkel ¢
oder durch den Realteil (Zr) und den Imaginarteil (Zi)
angegeben werden [157]. betrachtet werden kénnen [210]. Zwar

gemessen [206]. Im Grunde besteht ein
als Aquivalent zu einem Plattenkondensator
haben auch die geometrischen Parameter der Elektrode Einfluss auf die Funktion [211]. Da

sich die ElektrodengrofRe nicht dndert, ist das Signal hauptsachlich abhdngig von der
Grenzflache zwischen Elektroden und Elektrolyt sowie von den Eigenschaften des
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Elektrolyten selbst. Bei Anderung der Grenzfliche durch Zellbewuchs oder Adhé&sion von
Molekiilen andern sich die gemessene Kapazitat und der Widerstand, was als Messsignal
erfasst wird. Auch die Schichtdickendnderung, z. B. durch Bindung von Molekilen an
gebundene Antikdrper oder bei Hybridisierung an fixierte DNA Einzelstrdange, kann somit
detektiert werden [205]. Fiir die Beschreibung der Vorginge am Sensor wird auf
Ersatzschaltbilder zuriickgegriffen [157]. Ein allgemeines Schaltbild fiir eine
elektrochemische Zelle aus zwei Elektroden ist in Abbildung 2-4 dargestellt.

E1| R | I R 1 E2
[ [ | _:_
_:_ C 1 . & | C I
l | | | |l |
| | | | |

Abbildung 2-4: Ersatzschaltbild fiir eine elektrochemische Zelle.
Ri= Losungswiderstand , Zs=Impedanz des biologischen Elementes, E1, E2 = Elektroden 1 und 2 mit
R=Elektrodenwiderstand (Durchtrittswiderstand) und C =Kapazitit der jeweiligen Elektrode

In den Widerstand bzw. die Kapazitdat der einzelnen Elektrode gehen zwar
Leitungseffekte mit ein, aber der Durchtrittswiderstand der Elektronen aus der Elektrode
ins Elektrolyt bzw. die Kapazitat der elektrochemischen [149] Doppelschicht stellen den
Haupteinfluss dar. Dazu kommen der elektrische Widerstand des Elektrolyten und die
Impedanz des biologischen Elementes (z. B. Beschichtungen, Zellen, gebundene Molekiile).
Dieses Modell ist sehr vereinfacht und kann noch erweitert bzw. modifiziert werden, es ist
aber fiir die meisten Anwendungen ausreichend [157].

2.4 Mikrofluidik

2.4.1 Mikrofluidiksysteme

Mit Mikrofluidiksystemen wird versucht moglichst viele, oft komplexe Prozesse wie
Bindungsreaktionen [158], Separation [212], Vervielfaltigung [213] und Mischung [214] zu
miniaturisieren und zu automatisieren [215]. Hierbei wird versucht ein “Lab-on-a-Chip” zu
schaffen, um langfristig ,Point-of-Care” Diagnostik fir medizinische Anwendungen
anbieten zu konnen [216-218]. Die Anzahl an Publikationen zu dem Thema ist sehr
umfangreich, doch trotz erheblichen Forschungsaufwandes gibt es kaum kommerzielle
Produkte [215]. Im Folgenden wird aus thematischen Griinden nur auf die Zellkultur auf
Chips bzw. auf 2.4.1 Zell-Monitoring Systeme eingegangen.

2.4.2 Zell-Monitoring-Systeme

Aus dem Englischen ,,cell monitoring systems” Gibersetzt, beschreibt es die zellbasierte
Variante eines Lab-on-Chip-Systems bei der eine lebende Zellkultur auf den Systemen
etabliert und mithilfe der integrierten Sensoren Gberwacht wird. Die Chips basieren haufig
auf Dinnschichttechnik [219,220]. Vor allem weil die gdngigen Methoden und Materialien
der Mikrotechnologie genutzt werden, basieren die Chips und Sensoren groRtenteils auf
Silizium [5,178,221,222]. Immer haufiger werden auch Chips aus Glas gefertigt, da eine
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mikroskopische Beobachtung bzw. die Integration von optischen Sensoren erwiinscht ist
[150,200]. Unter anderem ermdoglichen optisch durchldssige Systeme auch die Bestimmung
der optischen Dichte [223].

Die Steigerung stellen 3D-Systeme dar [76,224], bei denen die Integration von
Sensoren zur Uberwachung aufgrund fehlender visueller Zugénglichkeit notwendiger, aber
auch komplexer wird. Es gibt einzelne kommerzielle Systeme wie das Bionas System,
welches als Ausgangssystem fir diese Arbeit verwendet wurde [133,225]. Ein weiteres
System ist IMOLA (intelligent mobile lab) eine kommerziell vertriebene Variante eines
,Diagnostik-Systems” mit umfassenderer sensorischen Uberwachung [226].

2.4.3 Anschluss und Verbindungstechnik

2.4.3.1 Elektrisch

Die elektrische Anbindung erfolgt in den meisten Féllen durch Federstifte [217], aber
auch FFC-Verbinder [26] und einfache Loétverbindungen werden haufig verwendet [227].
Die einzelnen Varianten weisen Vor- und Nachteile auf, welche den Anforderungen
entsprechend abgewogen werden missen, um die jeweils am besten geeignete Losung zu
finden. Eine all-in-one Losung ist bisher nicht verflgbar.

2.4.3.2 Fluidisch

Die fluidischen Anschlusskonzepte bestehen generell aus fixierten Kanilen tGber die die
Verbindungsschldauche gezogen werden [228]. Fir komplexere Systeme kommen
Durchflusskopfe (Deckel, ,Flow cells“) zur Anwendung, welche die Schlauchanschliisse
beinhalten und durch Anpressen auf die Fluidik die Verbindung herstellen
[133,168,178,221]. Diese Variante kommt auch bei dem GeSiM-System zur Anwendung bei
dem die Fluidik durch Anpressen auf den Chip geschlossen wird. Trotz vielversprechender
Ansatze [229] gibt es bisher kein Standardsystem, was an den zu komplexen Anforderungen
oder aber an den hohen Fertigungskosten aufgrund zu geringer Stiickzahlen liegen kdnnte.

2.5 Mikrofluidik basierend auf PDMS

In der Forschung ist PDMS das Standardmaterial fiir die Fertigung von
Mikrofluidiksystemen. Es zeichnet sich durch eine Vielzahl positiver Eigenschaften aus: es
ist hochtemperaturstabil (>250 °C), chemisch inert, biokompatibel, elastisch und
transparent. Die Diffusionsgeschwindigkeit von Sauerstoff in PDMS ist mit 3.56 x 10> cm?/s
bei 25 °C bzw. 5.00 x 10> cm?/s bei 38 °C [145], sogar héher als in Wasser (3.33 x 10° cm?/s
bei 40 °C [230]). Da das PDMS beginnend bei Raumtemperatur bis >100 °C durch das
Vernetzen des Monomers (Dimethylsiloxan) mit dem Vernetzungsreagenz hergestellt
werden kann, gibt es vielfdltige Moglichkeiten der Formgebung. Fiir die Mikrofluidik wird
die Vernetzung auf bzw. in den formgebenden Werkzeugen durchgefihrt und das PDMS
dann herausgenommen. Die Moéglichkeit es durch Plasmabehandlung kovalent mit Glas zu
verbinden, ist einer der Grinde fir die Kombination von PDMS und Glas in
Mikrofluidiksystemen. Neben den in 2.4.2 genannten Varianten wurden verschiedene
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Formen von Mikropumpen und Ventilen [215,231-233], sowie Mikroreaktoren [234],
Insulininjektoren [167] Perfusionsreaktoren [78] als auch 3D-Systeme [235] in PDMS
realisiert.

2.6 Mikrofluidik in Glas

Fir die Mikrofluidik ist die Verwendung von Glas aus vielfdltigen Griinden von hohem
Interesse. Die Vorteile sind seine Festigkeit von Glas, Gasundurchldssigkeit und die
Moglichkeit Leiterbahnen oder Elektroden aufzubringen, was fiir die Fertigung von
Sensorchips essentiell ist [236]. Deshalb wird versucht Kandle der Mikrofluidik nicht (mehr)
aus PDMS, sondern direkt in Glas zu fertigen. Neben den isotropen Atzverfahren mit
Masken und Flusssdure, welche sowohl umstandlich als auch gefahrlich sind, werden
grofRere Strukturen auch durch ,Sandstrahlen” strukturiert. Beide Verfahren haben aber
den Nachteil einer hohen Oberflachenrauigkeit. Neuartige photostrukturierbare Glaser
(Forturan™) bieten die Moglichkeit, Mikrofluidik in Glas mit geringerem Aufwand [237] und
hohen Oberflachengiiten zu schaffen. Eine weitere, neuere Fertigungsmethode ist das
Laserprozessing [238]. Bei diesem Verfahren werden mit Ultrakurzpulslasern Kanale in Glas
[239] oder andere Materialien mit einer hohen Oberflachengiite eingebracht [240]. Auch
die Fertigung von 3D Strukturen in transparenten Materialien moglich sind [239,241].

2.7 Konventionelle Chipfertigung

Die Entwicklung und Fertigung von Strukturen auf Glas wird standardmafig durch
Nutzung von Techniken der Mikroelektronik realisiert. Diese Techniken basieren auf der
Abscheidung eines Photoresistes, dessen Belichtung durch eine Maske mit der
abzubildenden Struktur und der Entwicklung des Resists. Das entwickelte Resist lasst sich
je nach Typ danach entfernen oder verbleibt auf der Oberflache, sodass ein Negativ bzw.
Positiv der herzustellenden Struktur geschaffen wird. Bei der Lift-Off Technik (additiv) wird
das Material z. B. durch Sputtern aufgetragen. Es muss also die zu strukturierende Flache
frei von Resist sein. Beim Atzen wird das Material abgetragen, sodass der Resist als Schutz
funktioniert, weshalb die Struktur mit Resist bedeckt bleiben muss (subtraktiv). Je nach
Fertigungsart (additiv bzw. subtraktiv) kbnnen nun Strukturen hergestellt werden, die den
vorgegebenen Formen der Maske entsprechen. Die im Lehrstuhl fiir Biophysik
hergestellten Strukturen basieren auf Platinstrukturen, die partiell oder vollstandig mit
SisNa beschichtet werden. Diese Strukturen werden von der Firma GeSiM (GeSiM GmbH,
Grosserkmannsdorf, DE) unter Nutzung der Lift-Off Technik produziert. Hierbei wird der
Resist so strukturiert, dass die Platin-Strukturen frei bleiben, und alle anderen Flachen mit
dem Resist bedeckt sind. Die Beschichtung mit Platin erfolgt dann in einem Sputterprozess.
Vor der Beschichtung mit Platin wird noch eine sehr diinne Schicht Titan aufgebracht, um
die Haftung des Platins auf z. B. Borosilikatglas zu verbessern. Durch den nachfolgenden
Reinigungsprozess wird das Resist ,gestrippt”, das heilt es wird aufgeldst und abgetragen.
Die auf dem Glas aufgesputterten Strukturen bleiben zuriick, wahrend das auf dem Resist
aufgesputterte Material mit diesem abgetragen wird. Diese Technik erfordert einen relativ
hohen Aufwand. Neben dem obligatorischen Reinraum, miissen auch die verwendeten
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Resiste sowie die Prozessparameter gut kontrolliert werden. Die beiden haufigsten
Probleme hierbei sind die unzureichende Reinigung nach Entwicklung des Resists und der
unzureichende ,Unterschnitt” des Photolacks. Werden die unentwickelten Bereiche nicht
vollstandig entfernt, so verbleiben Reste in den Bereichen auf denen in nachfolgenden
Prozessen die Strukturen abgeschieden werden sollen. Dies flihrt zu stark reduzierter
Haftung der Strukturen und deren Ablésung im Laufe der weiteren Bearbeitung oder bei
Benutzung der Chips durch den Endanwender. Bei fehlendem oder zu schwachem
»Unterschnitt” des Lackes, kommt es zu einer Verbindung des ganzflachig abgeschiedenen
Substrates zwischen den strukturierten Bereichen und den Bereichen auf dem Resist. Das
Abldsen des Resists kann dadurch behindert werden, wodurch die Strukturen nicht korrekt
produziert werden kénnen oder aber die Strukturen weisen hochstehende Grate auf. Diese
beeintrachtigen die nachfolgenden Prozessschritte und flihren zu rauen Kanten der
Strukturen.

Das Lift-Off-Verfahren besitzt gegenliber anderen Verfahren den Vorteil, dass
Atzprozesse entfallen, wie sie fiir die subtraktiven Verfahren notwendig sind. Des Weiteren
ermoglicht die Methode eine Verwendung verschiedenster Abscheideverfahren, wie z.B.
thermisches Verdampfen, Sputterdeposition oder PECVD (Plasma enhanced chemical
vapour deposition). Da die im Lehrstuhl fiir Biophysik favorisierten Strukturen auf Platin als
Leiterbahnelement basieren ist dieses Verfahren dafiir sehr gut geeignet. Zum einen lasst
sich Platin durch Sputterdeposition abscheiden und zum anderen weist Platin eine hohe
Widerstandsfahigkeit gegen Atzprozesse und somit nur sehr geringe Atzraten auf. Fir die
Abscheidung der Passivierungsschicht wird ein PECVD Prozess verwendet. An Positionen
wie der Kontaktierung oder den Sensoroberflachen, an denen die Strukturen freiliegen
sollen, missen Offnungen in die Passivierung eingebracht werden. Die Strukturierung des
SisN4 erfolgt dann (iber Atzen mit reaktiven lonen (reactive ion etching, RIE).

Die photolithographischen Mikrostrukturierungsverfahren, benotigen eine Maske,
welche zur Strukturierung des Photoresistes notwendig ist. Je nach bendtigter
Auflésungsuntergrenze ist dies eine durch einen Photoplotter generierte Emulsionsmaske
oder eine Chrom-Maske. Die Emulsionsmaske wird mit einem Photoplotter gedruckt,
welche bei der Firma GeSiM eine Auflosung von 8000 dpi besitzt. Der einzelne abgebildete
Pixel besitzt somit eine GroBe von 3,175 um, was der Endrauigkeit der Zielstruktur
entsprechen kann. Aufgrund der Unscharfe des Kantenbereiches der Masken reduziert sich
diese Rauigkeit, wobei sich die abgebildete Kante der Struktur verschieben kann
(personliche Information von Thomas Gehring, GeSiM mbH). Chrommasken werden
mithilfe eines Elektronenstrahlverfahrens gefertigt, welche das Bild aus einem 200 nm
Raster erzeugen. Dies ermoglicht wesentlich hohere Auflésungen, allerdings ist dieses
Verfahren zeitaufwandig und teuer.
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Fiir die am Lehrstuhl fir Biophysik bisher konzipierten Sensoren beliefen sich die
GroRen der kleinsten Strukturen auf 10 um. Dies war die LochgréRe der Offnung iiber dem
Sauerstoffsensor der V1-Chips. Die meisten Strukturen unterschritten 30 um Breite nicht.
Die Produktion der Strukturen durch kommerzielle Anbieter hat neben den erheblichen
Kosten einen zeitlichen Nachteil. Die Fertigung ab Zusendung der finalen Zeichnungsdatei
bendtigte mindestens 6-8 Wochen.

Die Verwendung der Standardtechnologien der Mikroelektronik begrenzt die
Nutzbarkeit fiir die geplante Anwendung allerdings in der GréRe. Die von GeSiM und von
anderen verwendeten Trager basieren auf dem in der Mikroelektronik lange Zeit
etablierten 4-Zoll Wafern, Scheiben von 101,6 mm Durchmesser. Diese kénnen nur
begrenzt strukturiert werden, da die Halterung den duBersten Rand abdeckt. Die
verbleibende Flache ist zudem durch die kreisformige Geometrie limitiert, was zu Verlusten
bei der Herstellung quadratischer Chips flihrt. Je groBer die Chips desto geringer ist die
Anzahl pro prozessiertem Wafer und umso hoher wird der Preis pro Chip.
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3 Material und Methoden

3.1 Software

Software fiir den Entwurf, die Simulation, die Fertigung der Mikrofluidik, der Platinen
und der Chips, sowie zur Auswertung der Daten.

COMSOL MultiPhysics® 3.5a / 4.2a COMSOL, Bern, Schweiz

Zu Simulation der Stromungsverhaltnisse in den Mikrofluidiksystemen

AutoCAD Mechanical 2010 Autodesk® Inc., San Rafael, USA
Design und Zeichnung der Chips und der Mikrofluidiksysteme

LabVIEW®, Datenerfassung National Instruments, Austin, Texas, USA

Ansteuerung des Bionas 2500 Gerates, des Impedanzmessgerates und der Multiplexer

Origin 8.1 OriginLab Corporation ©, Northampton, USA

Datenauswertung und Aufbereitung fiir Impedanz, pH und Sauerstoffmessungen

ISOCAM (PRO) Fa. BUNGARD Elektronik GmbH & Co. KG,
Windeck, DE

Bearbeitung und Transfer der CAD Daten in das Gerber Format fiir die Frasbearbeitung

Scilab® 5.5.0 Scilab Enterprises ©, Freeware, Evry, France

Automatisierte Aufbereitung und Auswertung der Impedanzdaten

Target 3001 V17 discover Ing.-Biiro FRIEDRICH, Eichenzell, DE

Entwicklung, Zeichnung und Transfer der Elektronikplatinen

Gwyddion Download von www.gwyddion.net

Bearbeitung, Anzeige der AFM Daten

signalgen.exe Download von www.dr-jordan-
design.de/signalgen

Software-Signalgenerator zur Ansteuerung der Stimulations-Aktoren




Material und Methoden 33

3.2 Gerate und Fluidikkomponenten

Materialien und Gerate fir die Fertigung und Betrieb der Systeme sowie Labor- und

Messgerate zur Untersuchung der Zellkultur und der Sensoren.

Material

Hersteller

AFM JPK Nanowizzard Il

JPK Instruments AG, Berlin, DE

Alpha-Step 500

Tencor Instruments, Mountain View, USA

Ardenne LA-320S Sputteranlage

VON ARDENNE GmbH, DE

Auvisio, VI-88, Resonanzlautsprecher

Pearl. GmbH, Buggingen, DE

Bionas 2500 System

Bionas, GmbH, Rostock-Warnemiinde, DE

Dehnungsmesssystem, EDX-10A

ZSE, Elektronik GmbH, Bietigheim-
Bissingen, DE

Dehnungsmmesstreifen (DMS)

ZSE, Elektronik GmbH, Bietigheim-
Bissingen, DE

Flow-thru Reference Electrode (1/16" Fit.)

Microelectrodes Inc. (Bedford, USA)

Flusssensor A030-014

GeSiM GmbH, Grosserkmannsdorf, DE

Frasbohrplotter CCD/2

Fa. BUNGARD Elektronik GmbH & Co. KG,
Windeck, DE

Impendance/Gain-Phase Analyzer 4194A

Fa. Hewlett Packard, USA

Ismatec IPC-N Peristaltikpumpe

Ismatec®, Wertheim-Mondfeld, DE

Luer®/Luer-Lock®-Schlauch-Verbindungs-
systeme, Spritzen, Kaniilen, Klebstoffe

Fa. Carl Roth GmbH, Karlsruhe, DE

LumiStar

BMG Labtech, GmbH, DE

Mettler Toledo 5 Easy

Mettler-Toledo GmbH, Giefden, DE

MicCell™ - System

Fa. GeSiM, Grosserkmannsdorf, DE

PalmSens

PalmSens BV, Utrecht, The Netherlands

pH Elektrode, InLab micro-pH Elektrode,

Mettler-Toledo GmbH, Gief3en, DE

PharMed® Ismaprene Ismatec®, Wertheim-Mondfeld, DE

Platinen Beta LAYOUT GmbH, Im Aartal 14,
Aarbergen, DE

PolarStar BMG Labtech, GmbH, DE

PreSens PreSens - Precision Sensing GmbH,

Regensburg, DE

ScioSpec ISX-3

Sciospec Scientific Instruments GmbH,
Bennewitz, DE

Tygon® ST R-3603/R-3607

Ismatec®, Wertheim-Mondfeld, DE

Zentrifuge, Rotofix 32A

Hettig Lab Technology, Tuttlingen, DE




34 Material und Methoden

3.3 Verbrauchsmaterialien

Substrate und Materialien fir die Zellkultur und die Systemfertigung.

Material

Hersteller

ALP Assay 2, StamTAG Alkaline Phosphatase
Activity Assay Kit (Fluoromatic)

CellBiolabs Inc. San Diego, USA

Alpha-MEM ohne NaHCO03, P03-2510

PAN Biotech GmbH, Aidenbach, DE

a-Minimum Essential Medium mit 2,0 g/1
NaHCO3z, (a MEM) F0915

Biochrom, Berlin, DE

ATP-Lite Assay,

PerkinElmer Inc., PerkinElmer, Rodgau, DE

Beta-Glycerolphosphat

Sigma Aldrich, Taufkirchen, DE

DMEM, Pulver, w/o NaHCO3, mit 1000 g/1 L-
Glucose und Pyruvat

Gibco, Eggenstein, DE

Dulbecco’s Modified Eagle Medium mit 4,5 g/1
D-Glucose, Pyruvat (DMEM+GlutaMaxTM-])

Gibco, Eggenstein, DE

Fetales Kilberserum (FBS), PANSera ES

PAN Biotech GmbH, Aidenbach, DE

Haftvermittler GRUN G790, (C7-C10
Isoalkanes)

Wacker Silicones, GRUN G 790, ww.wacker.com

HEPES Fa. Carl Roth GmbH, Karlsruhe, DE
Kalziumclorid Sigma Aldrich, Taufkirchen, DE
Laminin Biochrom AG, Berlin, DE

L-Glutamin-L6sung: 200 mM in 0,85 % NaCl-
Losung,

Whittaker Bioproducts, Watersville, USA

Objekttrager, ISO Norm 8037/1 (Art.Nr. 0656)

Carl Roth, Karlsruhe, DE

Phosphat gepufferte Salzlosung (PBS): 0,2 g
KCl, 0,2 g K2HPO4, 8,0 gNaClund 1,15 g
Na;HPO4in 100 ml H20, pH 7,4

Biochrom AG, Berlin, DE

Photovernetzbares Polymer SL7545

SL7545, Huntsmann Advanced Materials
GmbH, Bad Sackingen, DE

Polycarbonat

Acrylics shop, Acryl Ltd, DE

Polydimethylsiloxan (PDMS)/Harter Dow
Corning Sylgard 184-Kit

Dow Corning Inc., Midland, Michigan, USA

Poly-D-Lysin-Losung

Sigma Aldrich, Taufkirchen, DE

Polymethylmethacrylat (PMMA); Acrylglas

Acrylics shop, Acryl Ltd, DE

PS-Losung: (10000 U/ml Penicillin, 10 mg/ml
Streptomycin,)

Biochrom AG, Berlin, DE

Silikon-Kleber

NuSil Technology, Carinteria, USA

Tergazym

Alconox Inc., 30Glenn St., Str. 309, White Plains,
NY 10603

TICKOPUR RW77, Reinigungskonzentrat

BANDELIN electronic GmbH & Co. KG, DE
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Trypsin-Losung: Trypsin-EDTA (0,5 g/1 Gibco, Eggenstein, DE

Trypsin; 0,2 g/l EDTA), 1:20 in PBS verdiinnt

WST-1 Assay, Roche Diagnostics GmbH, Mannheim, DE
Zellkulturflaschen 50 ml 25 cm?; Greiner bio-one, Frickenhausen, DE
Zelllinien vom DSMZ Deutsche Sammlung von Mikroorganismen und

Zellkulturen GmbH, Braunschweig, DE

3.4 Sensorchips

3.4.1 Externe photolithographische Fertigung

Die Chips wurden im Lehrstuhl fiir Biophysik in AutoCAD Mechanical® konzipiert, wobei
flr jede zu fertigende Maske ein eigener Layer (Arbeitsebene in AutoCAD) angelegt wurde.
Die Abmessungen der einzelnen Chips orientierten sich an den Abmessungen fir das
MicCell®-System der Fa. GeSiM von 22x27 mm, die WafergrofRe betrug 4-Zoll, wobei nur in
einem Bereich von 45 mm vom Zentrum aus strukturiert werden konnte. Bei der Erstellung
der Maskendatei wurde die Anordnung optimiert, um maoglichst viele Chips auf der
verfligbaren Flache unterzubringen. Die im Randbereich fiir die Chips nicht nutzbare Flache
wurde mit verschiedenen Teststrukturen belegt. Die Dateien wurden dann in das DFX-R12
Format konvertiert und an den Fertiger (GeSiM) gesendet, welcher die bendtigten Masken
fertigte. Fiir Strukturen kleiner 10 um wurde eine Chrommaske, fir Strukturen tiber 10 um
eine Photomaske verwendet.

Das Chipsubstrat bestand aufgrund der Anforderung nach Mikroskopierbarkeit aus
Borosilikatglas. Die leitenden Strukturen wurden aus 100 nm Platin strukturiert, das auf
10 nm Titan als haftvermittelnder Schicht lag. Platin ist aufgrund seiner
Edelmetalleigenschaften auch gegeniiber aggressiven Reinigungslosungen sehr stabil und
zellphysiologisch unbedenklich. Als Passivierung wurde eine 1200 nm dicke SizsNa Schicht
aufgetragen. Dieses Material weist eine sehr hohe Widerstandsfdhigkeit gegen Sauren,
Laugen und organische Losungsmittel auf, wodurch die Chips autoklavierbar und mehrfach
verwendbar sind. Gefertigt wurde auf einem 4-Zoll-Borosilikatglaswafer (D263) in
folgender Reihenfolge:

Titan-Platin Lift-off Struktur auf D263-Wafer mittels Chrommaske

1200 nm PECVD Passivierung des gesamten Wafers mit SizN4

RIE-Offnung der 1200 nm SizNs-Passivierung mittels Chrommaske

Vollstdandige Beschichtung mit dem pH-sensitiven SizN4, von 20-60 nm SizN4
Lithografie der Schutzlackstrukturen auf pH-Sensor (Photomaske, Positivmaske)
RIE-Atzung der 20-60 nm SisN4-Schicht

Lackentfernung

© N Uk WDN R

Vereinzeln

Die zwischen den einzelnen Schritten erfolgten Reinigungs-, Belichtungs-,
Entwicklungs- und Stripping-Schritte sind hierbei nicht weiter aufgefiihrt, da sie seitens des
Herstellers nicht naher erlautert wurden.
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3.4.2 Bohrung der Sensorchips

Die Bohrungen und Justiernuten wurden von der ,Schweilltechnischen Lehr- und
Versuchsanstalt Mecklenburg Vorpommern GmbH“ (SLV) hergestellt. Die Bohrung erfolgte
mit einem Infrarotlaser mit maximaler Leistung bei 1064 nm Wellenldange. Aufgrund der
Materialdicke (550 um) mussten teilweise nach innen versetzte Umldufe abgetragen
werden, um den Materialabtransport in gréReren Tiefen zu gewahrleisten. Dies fiihrte zur
Verengung der Bohrungen mit zunehmender Tiefe und einer Erhéhung der Prozessdauer.

3.4.3 Lasergestiitzte Fertigung
3.4.3.1 Anfertigung von Halterungen fiir die Beschichtung

Die Sputterhalterungen waren notwendig, da die Sputteranlage im Institut fir
Geratesysteme und Schaltungstechnik der Universitat Rostock ein nicht variables
Tragersystem fir 4-Zoll Wafer verwendet das von der Unterseite sputtert. Die Chips
mussen somit hangend in das System eingebracht werden. Die Halterungen fungieren als
Adapter zu den in der Anlage verwendeten Waferhalterungen fiir 4-Zoll Wafer. Aufgrund
der thermischen Belastung wurde auf Leiterplattenmaterial zuriickgegriffen. Das Material
fir die Leiterplatten (PCB) war stabil genug und lieR sich mit dem Frasbohrplotter einfach
in die bendtigte Form bringen.
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Abbildung 3-1: Aus Leiterplattenmaterial gefriste Halterungen fiir die Besputterung der pH-Sensoren
A: Unterseite der Halterung fiir die flichige Beschichtung mit Platin oder SizN4 fiir 3 Objekttrager; B: Oberseite
mit Aussparung zum Einlegen der Objekttrager und Halteklammern; C: Unterseite mit partiell noch anhaftendem
SisN4 und den Sputteréffnungen (Leiterplattenmaterial 1,2 mm FR4, beidseitig mit 70 pm Kupferschicht).

3.4.3.2 Beschichtung der Objekttrdger

Die Mikroskopobjekttrager wurden mit 70 % Ethanol vorgereinigt um Schmutzpartikel
und Fett zu entfernen und in einem Objektragerhalter aus Glas gestapelt. Unmittelbar vor
der Beschichtung wurden die Trager im Reinraum der Elektrotechnik der Universitat
Rostock mit dem Trager in einer 10%igen wassrigen Losung von TIKOPUR W77 fiir 10 min
im Ultraschallbad behandelt. Der Tragerhalter mit den senkrecht liegenden Objekttragern
wurde danach zur Reinigung mehrfach in ein Reinstwasserbad eingetaucht. AbschlieRend
wurden die Objekttrager einzeln mit frischem Reinstwasser abgespilt und mit gefilterter
Druckluft trocken geblasen. Die Objekttrdger wurden paarweise in die aus FR4 gefertigten
Sputteradapter eingespannt und diese in den Waferhalter eingelegt. Der Waferhalter
wurde vom Operator in die Sputteranlage (Ardenne LA-320S, VON ARDENNE GmbH, DE)
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eingebracht. Die Beschichtung erfolgte per Magnetron unterstiitztem DC-Sputtern (Platin,
Titan) bzw. per Hochfrequenzsputtern (SisN4) bei einer Leistung von 400 Watt im
Hochvakuum mit Argon als Sputtergas. Die Beschichtung mit der 15 nm Titanschicht
bendtigte 10 s, die folgende Beschichtung mit 130 nm Platin zuséatzliche 30 s.

Die Besputterung mit SizN4 erfolgte bei denselben Parametern im HF-Modus, da das
Material nicht leitfahig ist. Die Slides wurden in der Anlage fir 1 min auf 100 °C
vortemperiert und dann bei 400 Watt fiir 300 s besputtert um die Passivierung von 200 nm
SisN4 abzuscheiden. Die maximale Sputterzeit fir einen Durchlauf ist seitens der Anlage auf
300 s limitiert. Fur Schichtdicken von 400 nm wurden daher eine 180 s Pause und ein
weiterer Durchlauf von 300 s angeschlossen, ohne die Trager zwischenzeitlich aus der
Anlage zu nehmen.

3.4.3.3 Laserablation

Die direkte Strukturierung mittels Laserabtrag ist ein neueres Verfahren und wurde von
der SLV durchgefiihrt. Die Sensorchipstrukturierung erfolgte durch den Pikosekundenlaser
(TRUMP TruMicro 5x50) welcher in das Hochprazisionsmikromaschinensystem des Typs GL
(GFH GmbH) mit einer Genauigkeit von kleiner 1 um integriert ist. Die in AutoCAD
erzeugten Designs wurden als DXF-R12-Datei exportiert und in die Steuersoftware des
Lasersystems importiert. Uber das Programm des Lasersystems werden die Verfahrwege
des Lasers und die zu entfernenden Bereiche definiert. Die Objekttrdger werden dann
einzeln auf dem Arbeitstisch des Lasers fixiert und durch den Laser bearbeitet.

Das ITO-Material mit 100 nm ITO auf einer 15 nm SiO2-Kontaktschicht wurde auf die
gleiche Weise mit denselben Parametern bearbeitet wie die selbst gefertigten
Platinstrukturen.

3.4.3.4 Sputtern der sensitiven pH Schichten

Um die pH-sensitiven Schichten zu sputtern wurde ein Trager gefrast, welcher als
Maske fungierte und alle Sensoren, bis auf die fiir die pH Messungen bestimmten, abdeckte
(Abbildung 3-1B,C). Zuséitzlich enthielt die Maske Offnungen zum Rande des Trégers,
welche zur Kontrolle der Sputterrate dienen sollten. Die Maske sollte sicherstellen, dass
nur die pH-Sensoren mit einer sensitiven Schicht versehen werden. Um
Justierabweichungen zu vermeiden und eine optimale Abdeckung zu gewéhrleisten, waren
die Offnungen gréRer als die pH-Sensorpads ausgelegt. Die Sensoren wurden auf diesem
Trager in extra ausgefraste Aussparungen gelegt und mit Federdruck fixiert. Entsprechend
den experimentell bestimmten Parametern der Anlage wurden die 60 nm Schichten, nach
der Temperierung auf 100 °C, bei 300 Watt fir 90s im Hochfrequenzmodus (HF)
gesputtert.
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3.5 Mikrofluidik

3.5.1 Herstellung der Gussformen fiir das MicCell®-System

In AutoCAD wurde zuerst in 2D das Fluidikdesign entworfen und in ein Polylinienobjekt
Uberflhrt. Das fur die Herstellung eines Abformwerkzeuges notwendige 3D-Modell wurde
dann durch Extrusion der 2D-Struktur erzeugt. Das entstandene 3D-Objekt konnte als STL-
Datei abgespeichert und an das Institut flir Polymertechnologien e.V. (IPT) verschickt
werden. Das IPT generierte daraus das Negativ und fertigte dieses dann mithilfe
hochauflésender Stereolithographie aus einem photovernetzbarem Polymer (SL7545).

3.5.2 Herstellung der Gussformen fiir die SLV-Systeme

Fir die Fertigung der Stimulationssysteme wurden die Gussformen mit dem
Isolationsfraser, durch Ausfrasen aus dem Basismaterial erzeugt. Die Genauigkeit
(£6,35 um) war ausreichend, da die Strukturen einfacher konzipiert waren und die
Oberseite der Fluidik durch die unbearbeitete Oberseite des Materials erzeugt wurde. Die
Rauigkeit durch die Frasbearbeitung blieb auf die Randbereiche beschrankt und konnte
durch Polieren mit einer geeigneten PMMA-Polierpaste noch weiter reduziert werden.
Durch die GréBe konnte das Formwerkzeug fir das Gehduse in Teflon gefrast werden,
wodurch sich die Oberflache und das Handling weiter verbessern lieRen.

3.5.3 GiefRen der Fluidik mit PDMS

Das PDMS wurde im Verhdltnis 10:1 mit der Vernetzungsreagenz (Harter) bei
Zimmertemperatur vermischt und in einer Vakuumglocke entgast. Die entgaste Losung
wurde dann mit einer Spritze liber eine entsprechende Bohrung in die PMMA bzw.
PC-Gehduse, welche durch die Formwerkzeuge abgeschlossen waren, injiziert. Die Kanale
in den Gehausen sowie die Verbindung zur Mikrofluidik wurden durch eingesteckte,
zurechtgeschnittene Kantilen vom PDMS freigehalten. Das PDMS wurde dann bei 70 °C fir
4 h auspolymerisiert. Nach Beendigung der Polymerisationszeit wurden die Formen
vorsichtig von der Fluidik geldst und die Kanilen herausgezogen.

3.6 Fertigung der Zellkultursysteme mit Friasbohrplotter CCD/2

Die Systeme wurden mit AutoCAD Mechanical in 2D, in einer einzelnen Datei
entworfen. Fir die Fertigung mussten die einzelnen Bestandteile des Designs in einzelne
DFX Dateien kopiert und dies via COREL-Draw in das HPLG-Format konvertiert werden. Dies
war notwendig um sie in ISOCAM 5.0 6ffnen zu konnen. In ISOCAM wurden die
Fraswerkzeuge ausgewdhlt und die Bearbeitungswege des Werkzeuges bzw. die zu
entfernenden Flachen bestimmt. Die entstanden Frasdaten wurden abgespeichert und in
die Steuersoftware ROUTERPRO 2008 des Frasbohrplotters CCD/2 geladen. Durch
Zuweisung bestimmter Frastiefen zu den vordefinierten Werkzeugen konnten mit dem
System einfache 3D-Strukturen gefertigt werden. Als Grundmaterial dienten Platten
verschiedenster Dicken aus Acrylglas (PMMA) oder Polycarbonat (PC). Das Einfligen von
horizontalen Bohrungen bzw. das Einarbeiten von Gewinden erfolgte nachtraglich manuell.
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3.7 Anschluss und Verbindungstechnik

3.7.1 Elektrische Anbindung

Die elektrische Verbindung wurden von Dipl.-Ing. Thomas Kréger und Dr. Carsten
Tautorat als fest verlttete flexible Leiterplatten auf Kaptonbasis realisiert. Die von lhnen
entworfenen Platinen wurden direkt mit den Chips verldtet und die Létstelle dann mit
einem Kunstharz gegen Feuchtigkeit versiegelt. Die Verl6tung erfolgte durch die Firma EPSa
(EPSa Elektronik & Prazisionsbau Saalfeld GmbH, Deutschland) und konnte (im Zuge von
Reparaturen) auch selbst durchgefiihrt werden. Die Platinen endeten auf einen
Steckverbinder mit 26 Kontakten, welcher auf daflir entworfene Steckplatinen bzw. auf die
Multiplexerplatinen aufgesteckt wurden. Da bei Weiterentwicklung des Systems aufgrund
des Konkurses der Firma Bionas GmbH und der Limitierungen des Systems (BlackBox, d.h.
keine Kenntnis der internen Berechnungen oder Verschaltungen) auf andere Elektronik
gewechselt werden musste, konnten diese nicht mehr weiter genutzt werden. Fir die
Verbindung zum Sciospec MUX musste eine gesonderte Platine gefertigt werden. Diese
habe ich unter Verwendung von Target 3001 V17-discover entworfen und von PCB Pool
(Beta LAYOUT GmbH, Im Aartal 14, Aarbergen, DE) fertigen lassen. Die Platinen
ermoglichen die Verbindung zwischen dem Sciospec MUX (Impedanzmessungen) und den
Chips (via Flexplatine) und gleichzeitig einen moglichst variablen Anschluss des PalmSens-
MUX (Messung von pH-Wert und Sauerstoff).

3.7.2 Optische Anbindung

Die Sauerstoff- und pH-Sensorspots wurden mit 2,2 mm durchmessenden und 2 m
langen Optoden (Lichtleiter) ausgelesen. Diese wurden seitlich in den Brutschrank
eingefihrt und von unten an die Systeme angesetzt. Auller durch die Steifheit der
Lichtleiter und dem damit verbundenen Platzbedarfes stellten sie keine weiteren
Anforderungen an die Umgebung, da sie gegen elektronische Stérungen und Feuchtigkeit
resistent waren. Die Fixierung und Ausrichtung der Optoden erfolgte liber kreisformige
Polycarbonat-Halter, in welche die Optoden eingesteckt wurden. Die Halter wurden in
Aussparungen der Halteplatte unterhalb der Systeme eingesetzt.
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3.7.3 Fluidische Anbindung

Fir die fluidische Anbindung der Systeme wurden die gdngigen Methoden (ber
Spritzenkantilen, Luer® oder Pressverbindern fir Teflonschlduchen auf 1/4°-28
Schraubanschliisse getestet. Fir die Stimulationssysteme wurden letztendlich
zurechtgeschnittene Kantlen als Anschlusselement verwendet, wodurch Luer- und Luer-
Lock-Verbindungen verwendbar waren. Da diese Verbindungen einen groRen Leerraum
aufweisen, wodurch die Anschlisse sehr blasenanfallig waren, wurde der Leerraum mit
PDMS ausgegossen (Abbildung 3-2). Die Schlduche wurden dafiir in die mannlichen
Gegenstiicke integriert. Sie wurde durch das Anschlusselement gesteckt, der weibliche Teil
(Abbildung 3-2 A) aufgesetzt und durch diesen eine lange diinne Kaniile bis in den Schlauch
eingesteckt, um diesen zu verschlieRen. Der Leerraum wurde dann mit PDMS ausgegossen
und dieses ausgehartet. Danach war der Schlauch fest und dicht mit dem mannlichen Luer-
Stutzen verbunden und verfiigte Uber eine PDMS Spitze die den Leerraum ausfillt
(Abbildung 3-2 B, C).

A B C

N
s

Abbildung 3-2: Anschlusskonzepté fiir das SLV-System.
A: Griiner ,Weiblicher” Anschlussstutzen von gekiirzter Kaniile im Systemtorso; B,C: Verschiedene ,madnnliche”
Luer-Anschlusselemente mit Teflonschlauch und gegossener PDMS Spitze, C: Luer-Lock-Variante

3.7.3.1 Anschlussvarianten 2D-GeSiM-Systeme

Die von GeSiM verwendeten 1/4“-28 Schraubanschliisse wurden durch Kanlilen ersetzt
die in den geringfligig kleineren Bohrléchern fixiert wurden. Die flexiblen Silikonschlauche
und auch die steiferen Teflonschlduche konnten danach auf die Enden der abgeschnittenen
Kanilen aufgeschoben werden. Weitere gut handhabbare Varianten nutzten die
Diaphragmen aus Injektions-Caps die in die Systeme integriert wurden und in die nach
Bedarf eine Kanlle eingestochen werden konnte.

3.7.3.2 Anschlussintegration der SLV-Systeme

Die Systeme wurden von Beginn an, trotz der Blasenanfalligkeit, fiir die Verwendung
des Luer®-Systems ausgelegt, da es der Standard fiir Fluidikanbindungen im medizinischen
und biologischen Bereich ist. Fiir die Anbindung wurden kreuzférmige Aussparungen in die
Systemtrager gefrast, welche die Aufnahme des Anschlussteils einer Spritzen-Kanile
ermoglichen. Die Kaniilen wurden auf das bendétigte Format gekiirzt und die Anschlussteile
in die Aussparungen gedrickt (Abbildung 3-2 A). Die Anschlisse und der Systemtrager
wurden dann mit 2-Komponentenkleber verklebt.
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3.7.3.3 Stimulation

Die Stimulation erfolgte mit Resonanzlautsprechern (Auvisio, VI-88), welche (iber einen
Abstandshalter direkt auf den Deckel des Systems wirkten. Die Deckeloberseite war so
ausgestaltet, dass der Lautsprecher auf den AuRenrand aufgesetzt und durch diesen fixiert
wurden. Die Lautsprecher wurden per USB-Anschluss mit Strom versorgt und Uber den
Audio-Ausgang eines Laptops angesteuert. Der Software-Signalgenerator (signalgen.exe)
generierte fur die Stimulation ein Rechtecksignal mit Frequenzen von 0,1 Hz bis 50 Hz. Das
Vierecksignal wurde verwendet, weil es einer stoRartigen Belastung, wie sie beispielsweise
beim Gehen auftritt am dhnlichsten sein sollte und weil die Auslenkung des Aktors in
diesem Modus am stdrksten war. Fir die Bestimmung der Auslenkung der Membran und
der damit verbundenen Stimulationsstarke in pstrain (um/m) wurden 8x1,4 mm? groRe
Dehnungsmesstreifen (KFG-4N-120-C1-11-L3M3R) in einzelne Deckel mit eingegossen und
die Dehnung mit dem Strain-Messsystem EDX-10A bei einer ,,sampling rate” von 50 Hz (fir
Stimulationen bis 10 Hz) in mit Medium gefiillten Systemen aufgezeichnet.

3.7.3.4 Messung des Stimulationseinflusses und der Pumpgeschwindigkeit

Fir die Messung der Pumpgeschwindigkeit bzw. des durch die Stimulation
hervorgerufenen Stromungspulses wurde der Flusssensor A030-014 verwendet. Fir die
Messung des Stimulationseinflusses wurde die Fluidik an einer Seite verschlossen und der
Sensor (iber einen Teflonschlauch an den anderen Fluidikport angeschlossen. Fir die
Strémungsmessung wurde je ein Sensor im Zulauf bzw. im Nachlauf der Peristaltikpumpe
verwendet und bei verschiedenen Pumpgeschwindigkeiten gemessen.

3.8 Sensorcharakterisierung

3.8.1 Sauerstoffsensoren

Zur Bestimmung der Eigenschaften der Sauerstoffsensoren wurden verschiedene
Testmessungen durchgefihrt. Zur Bestimmung des Einfluss der Medienzusammensetzung
auf das Messsignal bzw. auf die Funktion beeinflussende Faktoren wurden
Zyklovoltammogramme mit den Sensoren durchgefahren. Der ,Cyclic Voltammetry“-
Messmodus des PalmSens wurde verwendet und Zyklen im Bereich von -900 mV bis
+400 mV mit einer Auflésung von 0,01V, einen Startpotential von 0V und variablen
Vorschubgeschwindigkeiten durchgefahren. Die Einschrankung des Messbereiches auf
diese Parameter erfolgte aufgrund der Literaturrecherche und praktischer Uberlegungen
[155,169,175,242]. Der positive Bereich wurde auf +400 mV limitiert, da ab hier ein Peak
bei Zugabe des Natriumsulfits (Na,SO3) entsteht. Hohere Potentiale waren gegebenenfalls
zur Bestimmung einer potentiellen Gegenreaktion sinnvoll gewesen. Aufgrund der
Zielstellung und dem storenden Einfluss des Natriumsulfits bei der Messung der
sauerstofffreien Losung wurde es nicht durchgefiihrt. Die beginnende Wasserstoffbildung
und die damit verbundene Ausbildung eines Strompeaks begrenzte das Messfenster nach
unten. Besonders wichtig bei den Messungen war der Bereich von -400 mV bis ca. -700 mV
vs. Ag/AgCl-Elektrode, da hier die Sauerstoffreduktion stattfindet.
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Zur Bestimmung der Stromantwort unter Messbedingungen wurden amperometrische
Messungen bei festen Potentialen durchgefiihrt. Die Messungen erfolgten im Messmodus
L»2Amperometric Detection” mit Aufldsungen von 0,1 nA, bei Elektrodenpotentialen von -
700 mV bzw. -650 mV vs. Ag/AgCl-Referenzelektrode. Die Messungen liefen zwischen 60 s
und 300 s und wurden mindestens fiinfmal wiederholt. Damit wurden die zeitabhangige
Reaktion des Sensors, sowie die Dauer bis Erreichen eines stabilen Stromes, unter
Bedingungen wie sie bei Dauermessung vorkommen, bestimmt.

3.8.2 pH-Sensoren

Die Messungen wurden standardmaRig bei Raumtemperatur durchgefihrt, da die
Sensitivitat mit steigender Temperatur zunehmen sollte und Stérquellen durch Nutzung
eines faradayschen Kafigs reduziert werden sollten. Die pH-Sensoren wurden
charakterisiert indem ihr Potential in pH-Standardpufferlésungen mit verschiedenen
pH-Werten gemessen wurde. Die Chips und die Referenzelektrode wurden dafiir zwischen
Losungen mit verschiedenen pH-Werten gewechselt. Zwischen den Wechseln wurden die
Chips sowie die Referenzelektrode mit Aqua dest. gespiilt, um den Ubertrag von Lésung
anderer pH-Werte zu verhindern. Die Chips wurden dann mit dem PalmSens Gerat im
Messmodus ,,Open Circuit Potentiometry” flr bis zu 600 s gemessen. Fir die Bestimmung
der Sensitivitat wurden die Potentiale bei 120 s verwendet, um einen Sicherheitsspielraum
zum t90-Wert (Zeit bis Erreichen von 90 % des Endwertes) von ca. 60 s zu erhalten.

Diese Messungen wurden fur alle pH-Sensordesigns durchgefiihrt. Bei Durchfiihrungen
mit einer groflen Anzahl an Sensoren, wurde die Anzahl an Stufen von pH 4 bis pH 10 in
einzelnen pH Schritten, auf die Stufen pH 9, pH 7 und pH 5 reduziert. Damit konnten die
Sensitivitdt der Sensoren bestimmt, sowie ein potentielles Driftverhalten erkannt werden.

3.8.2.1 Hystereseverhalten

Weiterhin wurden Wiederholungsmessungen ohne Puffertausch und Spilung in einem
Bereich von pH 6 und pH 8 durchgefiihrt, wobei die Lésung (PBS) durch wechselnde Zugabe
von HCl bzw. NaOH mdéglichst genau auf den Ziel-pH eingestellt wurde. Damit konnten die
Wiederholgenauigkeit, die Einstellzeit sowie die Sensitivitat unter Durchflussbedingungen
wie sie auch in der Mikrofluidik auftritt, bestimmt werden.

3.8.2.2 Beschichtungseinfluss

Der Chip der 2. Generation (V2-Chip) mit 60 nm Sensoren wurde flr jeweils 5 min in
der Standardpufferlésung in einem Becherglas kontinuierlich gemessen. Danach wurde er
aus der Losung genommen und nach Abtropfen der verbliebenden Losung der Chip in die
nachste zu verwendenden Pufferlosung getaucht. Ein Absplilen oder Abtupfen war
aufgrund der Beschichtung nicht moglich. Das Wechseln des Chips erfolgte zuerst von pH 9
nach pH5 und nach einer 10 minitigen Pause in umgekehrter Richtung. Nachdem der
Sensor ohne Beschichtung gemessen wurde, wurde er mit PDL beschichtet und mit dem
gleichen Messprotokoll vermessen. Die Beschichtung erfolgte entsprechend dem Protokoll
der Zellkultur tber 4 h.
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3.8.3 IDES

Die IDES wurden direkt mit Zellen charakterisiert. Fir die Messungen mit den GeSiM
Chips wurden die Chips der 1. Generation (V1-Chips) mit einem Trog versehen, um einen
Kulturbereich zu schaffen. Das Zellwachstum wurde fiir 11 Tage taglich gemessen, um den
Zellstatus und die Verteilung auf den verschiedenen IDES zu Gberwachen. Das Wachstum
der MC3T3-E1-Zellen wurde mit dem Impedanzmessgerat (HP4194A, Agilent GmbH,
Boblingen, Germany) als Paar aus Real- und Imaginarteil bei 25 mV (iber einen Messbereich
von 100 Hz bis 1 MHz gemessen. Ein einfaches RC-Modell, bestehend aus einer
Parallelschaltung aus Widerstand (R) und Kapazitdt (C), wurde verwendet um die
frequenzabhdngigen Widerstande (R(f)) bzw. die Kapazitatswerte (C(f)) ausrechnen zu
konnen. Entsprechend den Vorarbeiten von Koester et al. [204] wurden nur die
Kapazitatswerte verwendet (C(f)).

1 Zy

c==
wZi+ 75

(3.1)

Kapazitat (C) als Funktion von Realteil (Z; ) und Imaginarteil ( Zy ).

Ein (C(f))-Referenzspektrum wurde nach der Beschichtung der Chips mit PDL (Cppy)
gemessen und fir die Standardisierung der frequenzabhangigen Spektren (C(f)) wahrend
der Wachstumsphase verwendet (Ccen). Die Werte wurden hierfiir voneinander abgezogen,
um so die relative Anderung durch Zellbewuchs zu erhalten (-AC= Cce-CppL). Die
Maximalwerte (-AC) der standardisierten Spektren (Cpx) wurden dann gegen die Zeit
aufgetragen um die Zellproliferation zu beschreiben. Das zeitabhangige Verhalten der Cpx
wurde mit einer modifizierten Verhulst-Pearl Gleichung gefittet (3.2).

cogr
Cpi(t) = cpin cmin (—ln(z)t)
th+ (1~ G G2

Cpx™, CPE, T, und t stehen fur den kleinsten und den hochsten Cex Wert, die Zellteilungsrate und die
Kulturzeit in Tagen.

3.9 Zellkultur
3.9.1 Zelllinien

3.9.1.1 MG63 Zelllinie

Bei MG63 handelt es sich um eine Osteosarcomazelllinie. Sie stammt von einem
14-jahrigen Osteosarcom-Patienten und wurde 1977 von Billiau et al. etabliert [243]. Da
Knochenkrebszellen natiirlich immortalisiert sind, wurden Sie als Modellsystem fir
Knochenzellmodelle verwendet. Sie sind fahig Osteocalcin (OC) und ALP zu produzieren
[75], was als Indikator fir osteogene Differenzierung gilt [244,245]. Sie sind aber nicht
kontaktinhibiert und zeigen bei Mechanotransduktion keine Kalziumantwort [246]. Die
Kultur wurde vom DSMZ in Braunschweig (Deutschland) bezogen



44 Material und Methoden

3.9.1.2 MC3T3-E1-Zelllinie

Diese Zelllinie wurde aus der Calvaria (Schadelkalotte) einer neugeborenen Maus
extrahiert. Sie wurde 1983 aufgrund ihrer hohen ALP-Aktivitdt und ihrer Fahigkeit in
Osteoblasten zu differenzieren von der Arbeitsgruppe Sudo et al. 1983 als Zelllinie etabliert
[247]. Die von uns verwendete Kultur wurde vom DSMZ in Braunschweig bezogen.

3.9.2 Kulturmedien

Fiir die Experimente wurde eine Anzahl verschiedener Medienzusammensetzungen
verwendet, die entsprechend dem jeweiligen Zelltyp bzw. dem experimentellen Aufbau
ausgewahlt wurden. StandardmaRig wurden die im Folgenden angegebenen
Zusammensetzungen verwendet, Abweichungen werden extra benannt. Prozentuale
Angaben beziehen sich immer auf das Volumenprozent (v/v). Sofern nicht explizit
angegeben, sind fir die Zellkultur unter Standardbedingungen, welche in Multiwellplatten,
Kulturflaschen oder Petrischalen im begasten Brutschrank (gesattigte
Wasserdampfatmosphare, 37 °C, 5% CO;) durchgefiihrt wurden, carbonatpufferhaltige
Medien verwendet worden. Diese Medien werden im Folgenden als Kulturmedien
bezeichnet. Fiir die Experimente in den Kultursystemen werden, sofern nicht anders
angegeben, die carbonatfreien Varianten verwendet und zur Abgrenzung als
Versuchsmedien bezeichnet. Im Falle der carbonatfreien Medien wurde, sofern ein Puffer
notwendig war, HEPES als Puffersystem zugegeben.

3.9.2.1 Kryomedium

Fir das Einfrieren der Zellen wurden die Zellen in einem speziellen Kryomedium
eingefroren. Das Medium bestand zu 70% aus dem fiir den Zelltyp bendtigten
Kulturmedium mit Zus&dtzen von 20 % fétalem Kélberserum (FBS), 10 % DMSO und von 1 %
L-Glutamin-Lésung und 1 % PS-Lésung.

3.9.2.2 DMEM

Als Kulturmedium zur Verwendung mit MG63 wurde das carbonatpufferhaltige
Grundmedium DMEM-Glutamax mit 10 % fotalem Kéalberserum (FBS), 1 % L-Glutamin-
Losung und 1 % der Pentamycin-Streptamycin-Lésung versetzt.

3.9.2.3 DMEM-CF

Als Versuchsmedium zur Verwendung mit MG63 wurde das carbonatfreie DMEM
Pulvermedium (DMEM, Pulver, w/o NaHCO3, mit 1000 g/I L-Glucose und Pyruvat) in Aqua
dest. mit 10 % FBS, 1 % L-Glutamin-L6sung und 1 % der Pentamycin-Streptamycin-Losung
versetzt. Um den Medium pH-Wert zu stabilisieren, wurde 2 mM HEPES zugegeben und mit
0,1 M HCI/NaOH Losung auf einen pH-Wert von 7,4 bzw. auf alternative pH-Werte
eingestellt. Bei Verwendung von hoheren HEPES-Konzentrationen (standardmaBig 20 mM)
wurde die Einstellung des pH-Wertes mit 1 M HCl bzw. 1M NaOH Lésung durchgefiihrt.
Danach wurde das Medium steril filtriert.
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3.9.2.4 AMEM

Als Kulturmedium zur Verwendung mit MC3T3-E1 wurde das carbonatpufferhaltige
Grundmedium a-Minimum-Essential-Medium mit 2,0 g/l NaHCOs3 zusatzlich mit 10 %
fotalem Kélberserum (FBS), 1 % L-Glutamin-Losung und 1 % der Pentamycin-Streptamycin-
Stocklésung versetzt.

3.9.2.5 AMEM-CF

Als Versuchsmedium zur Verwendung mit MC3T3-E1 wurde das carbonatfreie
o-Minimum-Essential-Pulvermedium in Analysenwasser mit 10 % FBS, 1 % L-Glutamin-
Lésung und 1 % der Pentamycin-Streptamycin-Losung versetzt. Um den Medium pH-Wert
zu stabilisieren wurde 2 mM HEPES zugegeben und mit 0,1 M HCI/NaOH Losung auf einen
pH-Wert von 7,4 bzw. auf alternative pH-Werte eingestellt. Bei Verwendung von hoheren
HEPES Konzentrationen (standardmaRig 20 mM) wurde die Einstellung des pH-Wertes mit
1 M HCI bzw. 1M NaOH Losung durchgefiihrt. Danach wurde das Medium steril filtriert.

3.9.3 Etablierung der Zellkultur im Brutschrank

Die beiden verwendeten Zelllinien wurden von der Deutschen Sammlung von
Mikroorganismen und Zellkulturen (DSMZ, Braunschweig, DE) tiefgefroren bezogen.
Entsprechend den Vorgaben des DSMZ wurden die Zellen ankultiviert und nach
ausreichender Vermehrung Gilber mehrere Passagen wurde ein Grundstock in Kryomedium
eingefroren. Fir die Vorbereitung von Experimenten wurden eine Fraktion der Zellen
entnommen, Uber finf Minuten bis auf Raumtemperatur aufgetaut, in Kulturmedium (MG-
63 Zellen: DMEM, MC3T3-E1 Zellen: AMEM) verdiinnt und bei 800 rpm zentrifugiert. Der
Uberstand wurde entfernt und das Zellpellet in Kulturmedium resuspendiert. Die Zellen
wurden dann in Zellkulturflaschen ausgesat und bei 37 °C in einer wasserdampfgesattigten
5 % CO, Atmosphaére im Brutschrank kultiviert.

Nach Erreichen der Konfluenz wurden die Zellen wochentlich im Verhaltnis von 1/10
passagiert. Dazu wurden das Medium dekantiert, die Zellen mit temperierten PBS
gewaschen und mit einer Trypsin-Losung fiir 5 Minuten bei 37 °C inkubiert. Nach Zugabe
von Kulturmedium wurden die Zellverbdande durch mehrfaches Pipettieren bzw. Schiitteln
der Flasche gelost. Das geloste Zellpellet wurde in einen 15 ml Falcontube Gberfihrt und
bei 800 rpm 5 min zentrifugiert. Der Uberstand wurde durch die gleiche Menge frischen
Kulturmediums ersetzt und mittels einer Neubauerziahlkammer die Zellzahl bestimmt.
AnschlieBend wurden die Zellen nach Bedarf in Multiwellplatten, Kulturflaschen oder
Petrischalen ausgesat und wie zuvor kultiviert. Oder es wurde eine definierte Anzahl von
Zellen in die 2D- oder 3D-Bioreaktoren injiziert und entweder in einem Brutschrank bei
37 °Cin einer wasserdampfgesattigten 5 % CO,-Atmosphare, oder in einem Warmeschrank
bei 37 °C ohne CO,-Begasung kultiviert.
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3.9.4 Zellkulturassays

3.9.4.1 Bestimmung der ATP Konzentration

Der ATPlite™ Assay dient dem Nachweis von Adenosine-Triphosphat (ATP) unter
Verwendung einer Libellen-Luciferase (Photinus pyralis). Es handelt sich um einen
Lumineszenzassay mit dem die Proliferation bzw. die Zellaktivitdt von Zellkulturen
Uberwacht werden kann. Da das ATP nur in den Zellen vorkommt ist es ein destruktiver
Assay bei dem die Zellen lysiert werden missen.

Bei Kultivierung der Zellen in 96-Wellplatten wurde zuerst das Medium abgesaugt,
dann 100 pl frisches Medium und 50 pl Lysispuffer zugegeben und die Platte dann 5 min
bei 500-700 rpm geschittelt. Parallel dazu wurden auf der Testplatte (weiRe
undurchsichtige 96 Well-Platte) mehrere Wells mit 90 pl Medium + 50 pl Lysispuffer befullt.
Die Halfte der Wells (2 Reihen mit je 8 Wells) dient zur Bestimmung der Leer-Werte, mit
der anderen Halfte wurde der Standard erstellt, indem aus einer Konzentrationsreihe der
ATP-Standardlosung den Wells je 10 pl zusammen mit 10 pl Reinstwasser zugegeben
wurde. Pro Well wurden je 150 pl lysierte Zellen auf die Testplatte libertragen. Danach
erfolgte die Zugabe von 50 ul Substratpuffer in jedes befiillte Well der Platte das
Vermischen durch 5 min Schiitteln bei 500-700 rpm. Die Testplatte wurde in den Reader
(LumiStar) Gberfihrt und nach einer Wartezeit von 10 min die Lumineszenz gemessen
(siehe Anhang A 10).

3.9.4.2 Bestimmung der Zellvitalitdt via WST-1 Assay

Der WST-1-Assay arbeitet auf der Basis der Umsetzung eines Tetrazolium-Salzes durch
die Zellen. Hierbei wird das 4-[3-(4-lodophenyl)-2-(4-nitrophenyl)-2H-5-tetrazolio]-1,3-
benzendisulfonat (WST-1) durch die NADH-Dehydrogenase zu Formazan reduziert. Die
daraus resultierende Farbdanderung lasst sich durch eine photometrische Messung bei etwa
450 nm, dem Absorptionsmaxima des Formazans bestimmten. Da die Aktivitat
mitochondrialer Dehydrogenasen direkt mit der metabolischen Aktivitat lebender Zellen
korreliert, ermoglicht dies einen Riickschluss auf die Zellvitalitdt bzw. die Zellmenge.

Fiir die Messung wird das Medium aus den Wells der 24-Well Platte abgenommen und
durch 500 pl frisches Medium und 5 pl WST-1 Reagenz (1:100) ersetzt. Die Platte wurde
dann 1 h bei 37 °Cinkubiert. Jedes Well der 24-Well Platte wurde auf 4 Wells mit je 100 pl,
auf die 96-iger Messplatte (transparent, flacher Boden) aufgeteilt. Als Blanks wurden je 8
Wells mit 100 pl zellfreiem Medium und je 1 pl WST-1 Reagenz verwendet. Die Messung
erfolgte danach bei 450 nm mit einer Referenzwellenlange von 620 nm im Polarstar-
Photometer.

3.9.5 Beschichtung von Oberflichen

Sofern notwendig wurden die Chips bzw. Zellkulturtrager mit Poly-D-Lysin (PDL)
beschichtet. Bei Beschichtung von Oberflachen wurde PDL zugegeben bis die Oberflache
vollstandig bedeckt war. Bei Beschichtung der Zellkultursysteme wurden diese vollstandig
mit PDL (100 pg/ml) gefillt. Die PDL Losung wurde 4 h bei 37 °C inkubiert, wobei sie nicht
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eintrocknen durfte. Danach wurde die Oberflache bzw. die Fluidik mit PBS gewaschen. Bei
einigen Experimenten wurde die PDL-Beschichtung um die Beschichtung mit Laminin
erweitert. In diesem Fall wurde nach der PBS-Spilung Laminin in PBS (25 pg/ml) zugegeben
und mindestens 4 h inkubiert. Nach der Splilung mit PBS wurde das PBS durch das jeweilige
Kulturmedium ausgetauscht.

3.9.6 Variation der Kulturoberflache

Die Zellen wurden auf verschiedenen Oberflichen ausgesdt, um den Einfluss der
Oberflache auf das Proliferationsverhalten der Zellen zu tberpriifen. Hierzu wurde ein
spezielles Wellformat verwendet bei dem die Mikroskopobjekttrager von den Wells
getrennt werden konnten. Die Objekttrager wurden durch Sputtern mit verschiedenen
Oberflachen versehen und mit Nusil-Silikon-kleber der Kulturbereich wieder aufgeklebt.
Fir die PC-Oberflachen wurde eine zurechtgeschnittene 2 mm PC-Platte verwendet. Fir
PDMS und Gelatine wurden je 100 pl der Substanzen in die Wells gegeben. Die Zellen
wurden dann in carbonathaltigen Medien mit 20.000 Zellen/ml ausgesat, kultiviert und mit
ATP-Lite oder WST Assay vermessen.

3.9.7 Zellkultur in den Systemen

Die Zellen wurden entsprechend Absatz 3.9.3 (Etablierung der Zellkultur im
Brutschrank) behandelt. Die ausgezdhlten und auf definierte Zellzahlen eingestellten
Zelllésungen wurden mit einer 1 ml Spritze aufgezogen und langsam durch die Systeme
gespllt. Das Durchspillen sollte eine moglichst homogene Verteilung der Zellen
gewadhrleisten. Die Zellzahlen variierten im Verlauf der Arbeit je nach Fluidiksystem (siehe
dazu Abschnitt 4.3.1 Fluidikvarianten) und Zielsetzung der Experimente. Eine allgemeine
Ubersicht ist in Tabelle 1 aufgefiihrt.

SYSTEM GESIM-SYSTEM TROG GESIM-SYSTEM STIMULATIONS-
A2 / 4A-S 4A-0B SYSTEM
VOLUMEN DES 35 ul / 100ul Offen (2 ml) 100 pl ~80 pl
SYSTEMS (Kulturbereich)
KULTURFLACHE 70 mm?/ 160 mm? 168 mm? ~320 mm?
124 mm?-
KONZENTRATION 50.000 Z/ml 25.000 Z/ml 1,5 Mio. Z/ml 1,5 Mio. Z/ml
~50 % konfluent
FLACHENBELEGUNG | 25 Z/mm? 155 Z/mm? 890 mm? 477 Z/mm?

Tabelle 1 Volumen und standardmifdig verwendete Zellzahlen fiir die Kultursysteme.

Volumen und Fldchenbelegung bei Aussaat, berechnet basierend auf den CAD Dateien ohne Anschlussbereiche. Im
Trog wurden nur Impedanzmessungen fiir die 22x27 mm Chips durchgefiihrt, in der 4A-OB Kammer die pH- und
02-Experimente.

Als GeSiM-System wird hierbei die Variante bezeichnet, die fiir die Anwendung mit den
22 x 27 mm Chips verwendet wurde, wahrend als Stimulationssystem die auf den
Objekttragern basierenden Systeme bezeichnet wurden. Nach Injektion der Zellen wurden
die Systeme 4 h in den Brutschrank gestellt, um die Zellen adharieren zu lassen. Danach
wurden Uberschissige, nicht adhdrierte Zellen mit Medium ausgespilt und entsprechend
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der jeweiligen Versuchsplanung vorgegangen [248]. Die Pumpgeschwindigkeiten und die
Dauer der Zyklen waren abhdngig von den jeweiligen Messungen und wurden den
Beobachtungen (Anderungen der Messwerte, Stabilitit der Zellen, Storungsanfilligkeit)
angepasst. Bevorzugt wurden fir pH-Messungen 2 h-Zyklen, fur Sauerstoffmessungen
5 h-Zyklen und fiir optische Messungen 6 h-Zyklen.

3.9.8 Ansauerungsmessungen

Fir die pH-Experimente in der ,Lkonventionellen” Zellkultur wurden die
Carbonatmedien durch HEPES-gepufferte-Medien ersetzt (AMEM-CF, DMEM-CF), welche
auf den jeweils gewiinschten pH-Wert mit HCI-Losung bzw. NaOH-Losung eingestellt
wurden. Die Zellen wurden dann Gber mehrere Tage bis zu mehreren Wochen kultiviert
und ihre Proliferation mit dem WST-Assay bzw. dem ALP-Assay bestimmt. Je nach geplanter
Dauer des Versuches wurde entweder taglich eine Messung im Zuge des taglichen
Mediumwechsels durchgefiihrt oder im Zweitagesrythmus. Die Verwendung von zwei
verschiedenen Assays diente der Absicherung der Ergebnisse gegen pH-Abhangigkeiten der
Assays.

Ziel der Versuche war es zu Uberpriifen, ob die Zellen auch bei héheren pH-Werten
noch vergleichbare Proliferationsraten zeigen wie bei den Standardbedingungen. Bei
vergleichbaren Raten ware die Kultur bei hoheren pH-Werten moglich, wodurch sich fiir
die Experimente in den Kultursystemen Vorteile ergeben. Die Ansduerung des Mediums
durch langere Kulturzeiten oder aufgrund erhdéhter Zellzahlen kénnte so kompensiert
werden, ohne ProliferationseinbulRen hinnehmen zu miissen oder es kdnnten hohere
pH-Shifts toleriert werden. Weiterhin zeigt die Literatur (siehe 2.1.7), dass ein hoherer pH-
Wert einen positiven Einfluss auf den Knochenaufbau bzw. die Kalzifikation haben kann.

Da auch die Zugabe von Kalzium bzw. B-Glycerophosphat zur Stimulation der
Kalzifikation bei Osteoblasten beitragen soll [37,79,249], wurden ebenfalls Versuche mit
Kalzium und B-Glycerophosphat angereichertem Medium durchgefiihrt. Bei den Versuchen
wurden AMEM-CF mit pH 7,4 und pH 7,8 mit jeweils 8 mM Kalzium bzw. 10 mM
B-Glycerophosphat zugefiigt [79]. Die Zellen wurden dann 2 Wochen in den Medien
kultiviert und mit dem WST-Assay ihre Proliferation bestimmt.



Ergebnisse und Diskussion 49

4 Ergebnisse und Diskussion

4.1 Chip-Design

Die erste Variante des Glaschips sowie die Grundform der Fluidik, welche von Dipl.-
Phys. Marko Kaeselitz und Dr. Marco Stubbe am Lehrstuhl fiir Biophysik der Universitat
Rostock entworfen wurden, werden hier aufgefiihrt, da diese Designs die Vorgaben fiir die
V2-Chips und die nachfolgenden Fluidikvarianten darstellten (siehe Anhang A2). Dies soll
zudem die Entwicklungsrichtung und die zugrundeliegenden Vorgaben verdeutlichen.

Die auf dem Wafer fiir die 2D-Chips befindlichen radialsymmetrischen Chips (V2R),
wurden im Zuge der Vorarbeiten fir das Drittmittelprojekt , Fluxel-3D-Zellkulturkdrper”
entworfen. Sie verfligen Uber Sauerstoffsensoren sowie pH-Sensoren mit der gleichen
Flache wie die Chips der 2D-Version (V2). Da sie sich aus Kostengriinden auf den Wafern
fir die 2D-Chips befinden, wurden sie der Vollstandigkeit halber aufgefiihrt. Sie werden
aber nicht einzeln behandelt, da die Charakteristik der Sensoren, mit Ausnahme der IDES,
aufgrund der nahezu gleichen GréRen als identisch betrachtet werden kann. Informationen
zum 3D-System sind dem Anhang, Abschnitt A3 zu entnehmen.

4.1.1 Design 2D-Version (V1)

O, - Sensor
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i
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Abbildung 4-1: Fluidikstruktur mit iiberlagertem MSC-Aufbau 2D-Version (V1).
Fluidikstruktur mit Umlaufkanal (griin) und den Platinstrukturen (violett). Design/Abbildung von M. Kaeselitz.

Die Sensoranordnung der ersten Variante orientierte sich an der fir
Fluidikstruktur (2A-A) fiir das GeSiM-System. Die Sensoren wurden so angeordnet, dass sie
sich moglichst gleichmaRig verteilten. Bei der Konzeption des 2D-Chips-V1 wurden neben
einem Sauerstoffsensor mit einer Arbeitselektrode von 10 um Durchmesser und
Gegenelektrode, zwei verschieden groBen pH-Sensoren und insgesamt 8 IDES integriert.
Die IDES bestanden aus je zwei ineinander greifenden Elektroden deren Abstand zwischen
den ,Fingern” genauso groB wie die ihre Breite ist. Auf jedem Chip waren 4 IDES mit 30 um
sowie 4 IDES mit 50 um Fingerbreite vorhanden. Dieses Design beinhaltete dartiber hinaus
noch zwei elektrothermische Mikropumpen (ETuPs,).
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Die elektrothermischen Mikropumpen (ETuPs) basieren auf einer Entwicklung des
Lehrstuhls fiir Biophysik, der Universitdt Rostock [250,251]. Durch eine meanderférmige
Heizstruktur bilden sie einen thermischen Gradienten zwischen den Elektroden, an welche
zusatzlich ein hochfrequentes Wechselfeld angelegt wird, aus. Die ungerichtete Kraft des
Wechselfeldes wird durch den thermischen Gradienten in eine gerichtete Kraft
umgewandelt. Die Pumpen wurden integriert um das Konzept auch in dieser
GroBenordnung zu testen und eine Durchmischung des Mediums ohne externe
Pumpeinrichtungen zu ermdéglichen. Im Wesentlichen betraf die Weiterentwicklung eine
Anpassung der Pumpengeometrie an die Parameter der Fluidik, durch eine VergroRerung
der Struktur an die Kanalbreite.

4.1.2 Design 2D-Version (V2)

Die zweite Version des 2D-Chips wurde basierend auf den Erfahrungen bzw.
Testmessungen der ersten Version, unter den Beschriankungen des vorgegebenen
Fluidikformates gefertigt. Unter anderem wurden keine Pumpen mehr integriert, wodurch
6 weitere Anschlisse freigesetzt wurden. Die Anordnung der Sensoren orientierte sich an
den Weiterentwicklungen der Fluidik, wie sie in Abschnitt 4.3.1 ndher erldutert sind. Neben
der Anpassung an die Fluidik wurde die Anordnung der Sensorik von der
Anschlussverteilung der Auswerteelektronik vorgegeben, welche durch das BIONAS-
System und den dafiir entwickelten Multiplexer (MUX) definiert wurde. Das BIONAS-
System, welches als Messelektronik vorgesehen war, verfligte Uber die Mdoglichkeit
5 Sauerstoffsensoren, 4 IDES und 4 pH-Sensoren nacheinander anzusteuern und
auszulesen. Um die Fahigkeiten optimal ausnutzen zu kdnnen, wurden auf der 2D-Variante
die entsprechende Anzahl an Sensoren integriert. Da das BIONAS-System Sauerstoff nur in
einer 2-Elektrodenkonfiguation gegen die Referenzelektrode messen konnte, wurde auf
die dedizierte Sauerstoff-Gegenelektrode verzichtet.

g
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Abbildung 4-2: Fluidikstruktur mit iiberlagertem MSC-Aufbau 2D-Version (V2).
Fluidikstruktur mit Speicher und 4 Anschliissen (griin) und den Platinstrukturen (violett). Im Fokusausschnitt
oben, links hervorgehobener pH-Sensor. Oben rechts der Sauerstoffsensor (linkes Element) und einem IDES
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4.1.3 2D-Laservariante (SLV)

Das Design der als SLV-Chips bezeichneten Chips bericksichtigte die Erkenntnisse,
welche bei der Entwicklung und Nutzung der vorhergehenden Chips gewonnen wurden.
Die Laserablation erhohte den Freiheitsgrad in der Auslegung des Designs. Neben den
neuen Moglichkeiten die das verwendete Fertigungsverfahren hat, ergaben sich auch
andere Anforderungen an die Chips.

Aus den Vorarbeiten mit den vorhergehenden Designs ergaben sich mehrere
veranderte Anforderungen. Dazu gehorte eine wesentlich groRere Kulturfliche um die
Zellzahl erh6hen zu kdnnen und um die Integration der optischen Sensoren zu ermoglichen.
Weiterhin ergaben sich aus den Vorarbeiten die Notwendigkeit breiterer
Dichtungskontaktflichen und die Reduktion der Ubergénge in der Fluidik. Die Verringerung
der Anzahl der Uberginge hatte die Reduktion von ,Kristallisationspunkten” fiir die Bildung
von Luftblasen zum Ziel. Im Gegensatz zu den V2-Chips wurde wieder eine Gegenelektrode
fir den Sauerstoffsensor eingefiihrt, um im 3-Elektrodenansatz messen zu kdénnen. Des
Weiteren wurden die Sensoren vergrof3ert, um eine hohere Sensitivitat bzw. Stabilitat zu
erreichen. Das System fiir den die Chips vorgesehen waren, sollten auflerdem mechanisch
stimulierbar sein. Die Anfangsvorgaben sahen dafiir urspriinglich das Durchbiegen der
Chips (der Kulturflache) vor, wodurch diese jedoch zerstért worden waren.

4.1.4 Anderungen der Sensorabmessungen

Wahrend des Entwurfes der zweiten Version der 2D- und 3D-Chips im GeSiM-Format
durchliefen die Sensoren neben der Anderung der Anzahl auch einige Formanpassungen.
Die VergroRRerung der Sensoren sollte zu stérungsresistenterem Verhalten flihren, wobei
der limitierende Faktor immer der nutzbare Raum durch die Fluidik sowie die Anzahl der
Anschlisse bzw. der Anschlussverteilung waren. Eine Ubersicht tiber die Strukturen findet
sich in Tabelle 2. Die Vorgaben bestanden zudem immer in der Maximierung der
Sensoranzahl, entsprechend der Méglichkeiten der Elektronik des Bionas 2500 Systems.
Diese Anforderungen wurden erfiillt, wobei eine Reduktion der Sensoren bei groRerer
Abdeckung moglicherweise sinnvoller ist. Die groRte Anderungen erfuhren die Sensoren
beim Entwurf des SLV-Chips, da sich hier die nutzbare Fliche anderte, wobei die
Anordnungsmaoglichkeiten noch immer durch die Vorgaben der Elektronikschnittstelle
(Flexplatine, Anschlussverteilung) definiert wurden. Die GroRen der Zuleitungen wurden
soweit wie moglich beibehalten um die Fertigung zu vereinfachen. Die Leitungsfiihrung auf
den Chips, hatte eine moglichst geringe Beeintrachtigung der mikroskopischen
Beobachtbarkeit zum Ziel. Sie kdnnten bei reproduzierbarer Fertigung aber sowohl diinner,
als auch mit geringeren Abstanden zueinander ausgefiihrt werden.
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Tabelle 2: Die Sensoren und ihre Abmessungen fiir die verschiedenen Chipvarianten.
Sauerstoffsensoren wurden 4x grofier dargestellt als die anderen Sensoren, SLV-IDES (unten-rechts)im Verhaltnis
verkleinert dargestellt. Exportiert aus AutoCAD Mechanical®, alle Gréf3enangaben sind in mm angegeben.

4.2 Chipherstellung

4.2.1 Konventionelle Fertigung

Basierend auf den im Lehrstuhl fir Biophysik an der Universitdt Rostock konzipierten
Designs, wurden die Chips mit lithographischen Techniken gefertigt. Bei der Fertigung des
Wafers fir die erste Generation von Chips (V1) wurden von Marko Kaeselitz der zusatzliche
Layer flr die SisNs-Sensorschicht nicht beriicksichtigt (siehe Anhang A2 ). Das Design
verfligte nur Uber zwei Maskenlayer, Layer 1 flr die Platinstrukturen und Layer 2 fir die
Passivierungsoffnungen. Dies flihrte dazu, dass die pH-Sensoren auf den 2D-Chips der
ersten Generation mit 1000 nm SisN4 beschichtet wurden, wodurch sie nicht funktionsfahig
waren. Um die maximale Genauigkeit zu erhalten, wurden fir die Lithographie zwei
Chrommasken (je 600 €) gefertigt. Die Kosten je Wafer lagen somit bei ca. 750 €.

Der Wafer fiur die zweite Chipgeneration (V2) und die 3D-Chips (V2R, radiales Design)
umfasste bereits drei Maskenlayer (Abbildung 4-3) [252]. Neben der Strukturlayer fur die
Platinstrukturen (griin), die Passivierungslayer mit den Offnungen fiir die Passivierung
(blau) und die Sensorlayer (tirkis) fur die pH-sensitive Schicht. Die Laserbearbeitung
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erfolgte nicht bei GeSiM, sondern wurde nach vollendeter Lithographie bei der SLV GmbH
durchgefihrt. Naheres dazu, siehe Anhang Abschnitt A3 .

Abbildung 4-3: Darstellung des Wafers fiir die V2-Chips.

AuRerer Kreis Wafergrofe, Innerer Bereich strukturierbare Zone. Obere Reihe Mitte: Chips 2D-V2, Mittlere
Reihe: Chips fiir das 3D-System (Oberste und unterste Layer), Unten Mitte: Chips fiir die mittlere Layer des 3D-
System. Im Abgerundeten Bereich Testchips fiir verschiedene Anwendungen. Rote Markierungen: Bereiche fiir
die Laserbearbeitung der Chips.

4.2.2 Lasergestiitzte Fertigung

4.2.2.1 Reinigung

Die zu Anfang verwendeten Reinigungsschritte mit Ethanol, Aceton und Aqua dest.
sowie die Reinigung in kochender ,Piranha-Losung” (50:50, H2S04:H,0,), flihrten zu keinen
besseren Ergebnissen als die ausschlieBliche Reinigung mit Tikopur, wie in 3.4.3.1
beschrieben. Die Vorreinigung mit Ethanol wurde weiterhin durchgefiihrt, um das auf den
Objekttragern befindliche Fett zu entfernen und eine erste Begutachtung auf
Materialfehler durchzufihren.

Um die Giite der Reinigung zu Gberprifen, wurde nach dem Sputtern Tesafilm auf den
Chip geklebt und schnell abgerissen. Wurde dabei grof3flachig Material mit abgezogen, so
wurde der Chip verworfen. Kleinere Defekte, besonders im Randbereich, wurden toleriert
da selbst das Bertihren der Oberflache mit Kunststoffpinzetten bereits ausreichen konnte,
um die Materialhaftung auf dem Kontaktbereich zu reduzieren.
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Die immer wieder auftretenden Abldsungserscheinungen bzw. Locher in der
Beschichtung, sind daher entweder die Folge eines unzureichenden bzw. fehlerhaften
Reinigungsprozesses oder der minderen Glasqualitdt (einfaches Floatglas). Der Typ des
Glases, bzw. seine Herstellung scheint einen Einfluss gehabt zu haben, da sich vereinzelt
kein einziger Objekttrager einer Packung beschichten lieR. Das deutet auf ein
chargenspezifisches Problem hin.

4.2.2.2 Beschichtung

Nach der Reinigung wurden die Chips im Reinraum in die aus PCB gefertigten Adapter
eingesetzt (siehe Abbildung 3-1). Die Chips wurden nur an den Kanten mit Handschuhen
beriihrt, da das Halten mit metallischen oder Kunststoffpinzetten zu problematisch war.
Nach Fixierung in den Adaptern wurden diese in die 4“-Zoll Wafertrager eingesetzt und in
die Sputteranlage (Ardenne LA-320S, VON ARDENNE GmbH, DE) eingefiihrt. Die anfangs
aus PC gefertigten Wafertrager konnten der Erwdarmung in der Anlage nicht standhalten,
sodass die weiteren Trager aus FR4 gefertigt wurden. Dies ermoglichte die Temperierung
der Chips fir 1 min auf 100 °C bevor sie besputtert wurden, da ein positiver Effekt auf die
Haltbarkeit und Vergleichbarkeit der Schichten erwartet wurde. Die Sputteranlage der
Universitat verflgt nicht UGber ein Schichtdickenmessgerdat deswegen mussten die
Schichtdicken durch Parameterstudien bestimmt werden. Der Operator besputterte
Testsubstrate mit verschiedenen Targets bei variierenden Sputterzeiten und vermaR die
erreichten Schichtdicken. Aus der erstellten Tabelle wurden dann die notwendigen
Sputterzeiten berechnet. Die Zielgrof3en stellten die Strukturdicken der GeSiM-Chips dar,
welche Schichtdicken von 10 nm Titan und 100 nm Platin besitzen. Um Schwankungen der
Anlage auszugleichen, wurden die jeweils nachsthéheren Sputterwerte aus der Tabelle
verwendet, wodurch sich Schichtdicken von 15 nm Titan und 130 nm Platin ergaben.

Zuerst wurde bei 400 Watt fiir 10 s Titan gesputtert, das als Haftvermittlerschicht
zwingend notwendig war. Unmittelbar danach wurde fir 30 s mit Platin besputtert. Die
Beschichtung mit SisNs erfolgte ohne Titan-Haftvermittlerschicht. Fiir das Besputtern mit
SisN4 musste die Anlage im Hochfrequenzbetrieb gefahren werden. Fiir die Passivierung
wurde bei der Maximalleistung von 400 Watt der Chip fir 300 s besputtert, was einer
Schichtdicke von ca. 200 nm entspricht. Danach folgten eine Pause von 180s und ein
weiterer Beschichtungsschritt von 300 s. Die Pause war notwendig, da die Anlage maximal
300 s durchgehend arbeitete und dem Substrat die Moglichkeit zur Abkiihlung gegeben
werden sollte. Fur die Beschichtung der pH-Sensoren wurden die Slides auf eine Maske aus
kupferbeschichtetem FR4-Material (PCB) aufgelegt, die nur Offnungen {iber den
pH-Sensoren aufwies (Abbildung 3-1 B,C). Damit wurden nur die Elektroden der
pH-Sensoren bzw. ausgewdhlte Testsensoren mit einer sensitiven Schicht versehen. Die
Schicht wurde im HF-Modus bei 300 Watt in 90 s aufgesputtert, was einer Schichtdicke von
etwa 60 nm SisNs entspricht. Da die abgeschiedene SisN4 Schicht keine scharfen Kanten
zum unbeschichteten Untergrund aufwies, war eine Bestimmung der absoluten
Schichtdicke mit dem Schichtdickenmessgerét nicht moglich.
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4.2.2.3 Strukturierung

Es wurden mehrere Testlaufe mit verschiedenen Laserleistungen und Overlap-
Einstellungen gefahren, um die optimalen Parameter zu bestimmen. Die Laserleistung
bezeichnet die Leistung in % des Maximalwertes pro Puls und der Overlap die prozentuale
Uberlagerung der Laserstrahlfliche von hintereinander folgenden Pulsen.

Die Einstellung mit den geringsten Leistungen bei vollstandigem Abtrag wurde dann fir
die Fertigung verwendet. Fir die Definition der Strukturen wurde der Laser (A = 343 nm)
auf einen 84 % Overlap bei 9 % Maximalleistung (E = 1,25 w pro Puls) und 100 mm/s
Verfahrgeschwindigkeit justiert. Fiir die Schraffur, also die Entfernung des restlichen Platins
wurde der Chip mit einer Geschwindigkeit von 1000 mm/s bei 400 kHz mit einem Overlap
von 84 % bidirektional (Linienabstand 8 um) abgefahren. Fiur die ITO-Substrate wurden
dieselben Parameter verwendet. Da die ITO-Substrate erst sehr spat wahrend der Arbeit
verfligbar waren, wurden diese nur hergestellt, um die Nutzbarkeit des Systems fiir das
Material zu Uberprifen. In Abbildung 4-4 sind mikroskopische Aufnahmen des
Sauerstoffsensors und eines IDES dargestellt. Die schwarzen Linien um den ITO-Sauerstoff-
Sensor sind auch vereinzelt bei der Herstellung der Platinstrukturen vorgekommen. Die
Ursache liegt in einem hoheren Energieeintrag aufgrund der radialen Struktur, dadurch
wurde das Glassubstrat mit abgetragen. Dass dieser Effekt nur bei einzelnen
Platinstrukturen auftrat liegt wahrscheinlich an den, durch die Sputteranlage bedingten,
variierenden Schichtdicken des Platins.

Abbildung 4-4: Vergleich der Platinstrukturen (A,C) mit den ITO Strukturen (B,D).
Links: 02 Sensor Rechts: IDES-Finger

4.2.2.4 Kantenqualitdt

Die Kantenrauigkeit wurde mittels AFM (JPK, Nanowizard 2) bestimmt. Es wurden
unter Verwendung der Standardeinstellungen mit einem Cantilever im Contact Mode
ausgewahlte Positionen der Oberflache abgebildet (Abbildung 4-5). Die Nachbearbeitung
der Bilder erfolgte mit der Freeware Gwyddion.
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Abbildung 4-5: AFM Abbildungen eines iDES Fiilgefs.
A.ITO auf Glas, B. Platin auf Glas, C. GeSiM-Chip (photolithographisch hergestellt)
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Die Kantenrauigkeit des gelaserten Platins und des ITO war vergleichbar mit der
Kantenrauigkeit eines photolithographisch prozessierten Chips von GeSiM, der als Referenz
vermessen wurde. Das ITO weist aber eine Stufe zur Schnittkante auf (Abbildung 4-6). Die
gelaserten Kanten zeigen eine Wellenstruktur, welche 1 um um den Fokuspunkt
schwankte. Diese wellenférmige Schwankung basiert auf einer Abweichung der
Strahlfiihrung vom Idealverlauf. Die Strukturen entsprechen den CAD-Zeichnungen.
Allerdings wurde an der Schnittkante 1 um mehr Material abgetragen als vorgesehen,
wodurch ein Versatz entstand (Abbildung 4-6, B).
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Abbildung 4-6: AFM, REM und optische Kontrolle der gelaserten Substrate

A: 3D-Ansicht eines gelaserten ITO Substrates mit erkennbarere Stufe, B:REM Aufnahme eines IDES aus Platin
nach Entfernen der Passivierung. Zielgrof3e der Finger bzw. Abstande war 50 pm. C: Aufnahme einer Heizwendel
(gefertigt als Teststruktur) mit 20 um Breite und 11 mm Lange. Die Struktur konnte ohne Unterbrechungen
gefertigt werden. D: Mikroskopische Aufnahme von C: Gut erkennbar die ist leichte Welle entlang der
Schnittkanten.

4.2.2.5 Flidchenabtrag

Die Werte fiir den selektiven Abtrag einer SisN4-Schicht von 60 nm wurden mit einer
Parameterstudie bestimmt. Die Versuche wurden bei einer ultravioletten Wellenldange von
343 nm auf einem mit Platin und SisNs beschichteten Glastrager durchgefiihrt. Fur die
Studie wurden Quadrate von 5x5 mm? und einer schrittweise steigenden Pulsenergie mit
parallelen Linien und einem Abstand von 6 um schraffiert. Die Scangeschwindigkeit betrug
1000 mm/s, mit einer Pulsfrequenz von 200 kHz ergab sich ein Overlap von 68 %. Aufgrund
der Parameterstudie wurde das SisNa mit 11 % Leistung abgetragen, da bei geringeren
Leistungen oftmals noch SisNa4 zuriickblieb. Auch bei 11 % Leistung konnte es vorkommen,
dass SisN4 zuriickblieb, dieses liel3 sich aber mit einem Tuch abreiben.
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Abbildung 4-7: AFM-Messung der Oberflichenrauigkeit des gelaserten Bereiches bei 11 % Laserleistung.
A: Hohenverteilung tiber den Abbildungsbereich justiert auf Oberflache des Chips (0 nm). B: Draufsicht auf den
Bereich

Nachdem die Parameterstudie mit 60 nm SisN4 gezeigt hatte, dass ein selektiver Abtrag
moglich ist, wurden auch Chips mit ca. 400 nm SisN4 (2x300 s Sputtern + 180 s Pause) und
mit 1000 nm SisNa4, von GeSiM beschichtete Chips gelasert. Diese Schichten lieRen sich mit
den gleichen Parametern abtragen, sodass sich weitere Parameterstudien eribrigten.

Fir das Bearbeiten der Offnungen der Arbeitselektrode der Sauerstoffsensoren
mussten andere Einstellungen gefunden werden, da diese bei Verwendung der
Strukturierungsparameter zerstort wurden. Hierfir wurde die Laserleistung bis an den
Wert der Ablationsschwelle verringert. Die Laserpositionen wurden manuell ausgerichtet,
da der Scanner durch den haufigen Umbau der Anlage automatisiert nicht exakt genug
auszurichten war. Die Offnungen wurden mit einem Overlap von 68 % bei 9%
Maximalleistung und 100 mm/s gelasert.

Abbildung 4-8: Mikroskopische Aufnahmen der Parameterstudie zum Abtrag von SizNa.
Die angegebenen %-Werte entsprechen der prozentualen maximalen Laserleistung. Ab 8 % erfolgte Abtrag von
SisN4, ab 11 % erfolgte der Abtrag von Platin, bei 18 % wurden beide Materialien vollstandig entfernt.

57
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4.2.3 Diskussion zur Fertigung

Das UKP-Laserablationsverfahren ist ein neues Fertigungsverfahren fiir Sensorchips. Es
eignet sich fur die direkte Strukturierung von Platin auf Glas als auch fiir ITO auf Glas. Es
konnte gezeigt werden, dass die Technik fiir die schnelle Anfertigung von Prototypen
geeignet ist und stabile, funktionsfahige Sensorstrukturen gefertigt werden kénnen. Bei
Kosten von 220 € pro Mannstunde und Bearbeitungszeiten von 2:30 min pro Chip
(ca. 24 Chips/h) ergeben sich Strukturierungskosten von weniger als 10 € pro Layer, was fur
Kleinserien alternativlos glinstig ist. Flir dieses Design reduziert die Verwendung von ITO
Substraten die Zeit auf 1:05 min pro Chip. Selbst bei Nutzung von Substraten aus
Borosilikatglas oder ITO beschichteter Substrate und externer SisNs Beschichtung sind
Kosten pro vollstandig prozessierten Chip unter 40 € moglich. Zum Vergleich: Ein Wafer mit
8 V2-Chips von GeSiM kostet etwa 1250 € ohne Masken bei 6-8 Wochen Fertigungszeit.

Die Genauigkeit und Kantenglte des Verfahrens ist bei der Leiterbahnstrukturierung
vergleichbar mit der konventionellen Fertigung durch Photolithographie. Die Auflosung ist
vergleichbar mit der von Photomasken bei photolithographischen Verfahren.
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Abbildung 4-9: Gelaserte SLV-Chips.
A: Chip ohne geodffnete Passivierung (200 nm), B: Chip mit geodffneter Passivierung und beschichteten
pH-Sensoren, C und D: Mikroskopaufnahmen der Strukturen mit gedffneter Passivierung, IDES und pH (C) sowie
Sauerstoffsensor (D)

Die nachfolgende Entfernung von aufgebrachten SisNs wurde ebenfalls realisiert,
wobei bei der Prozessierung die Oberflache die Platinstrukturen angegriffen wurde. Dies
lasst sich nicht vermeiden, da eine verringerte Leistung unterhalb der Ablationsschwelle
liegt bzw. Leistungsdifferenzen zwischen den AuRenbereichen und dem Zentrum des
Laserspots auftreten. Wurde SisN4 abgetragen, wurde oft auch die darunterliegende
Platinschicht geringfligig mit abgetragen (Abbildung 4-9 D). Mit Ausnahme der
Arbeitselektroden der O,-Sensoren, war bei 11 % Laserleistung kein nachweisbarer
negativer Effekt auf die Stabilitdat der Strukturen ersichtlich. Einzelne Testchips wurden
sogar Uber mehrere Minuten kochender Piranha Losung ausgesetzt, ohne dass dies zu einer
Zerstorung oder Ablosung fuhrte. Die Moglichkeit dieselben Parameter fiir 60 nm SizN4 als
auch fir groRere Schichtdicken zu verwenden, impliziert, dass der Abtrag nicht top-down
erfolgte sondern ein Effekt an der Grenzflache zwischen Platin-SisN4 bzw. Glas-SizNg ist.
Etwas Vergleichbares ist bereits von Bovatsek beschrieben worden [253]. Das erklart auch
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die wesentlich grébere Kantenstruktur des gelaserten SisN4, da dies in einem solchen Fall
zu Spannungsbriichen zwischen den laserbearbeiteten Zonen und der unbearbeiteten
Randzone kommt. Zudem war der Abtrag liber Platin besser als Gber Glas. Auch dies spricht
fiir eine Reaktion an der Materialgrenzflache, da es diesen Effekt bei einem Abtrag von der
Oberseite nicht geben diirfte. Das SisNs ist fiir den Laser wahrscheinlich zu durchldssig,
sodass ein Grof3teil der Energie vom darunterliegenden Platin absorbiert oder reflektiert
wird. Dies wirde zu einem hoheren Energieeintrag in Schichten tber dem Platin fiihren,
was die Abtragsraten erhéhen und die Differenz der Werte erklaren wiirde. Dieser Effekt
ist dennoch als alleinige Erklarung fiir die gleichbleibende Leistung bei verschiedenen
Schichtdicken auf Glas, unzureichend. Hier wird die Auflosung der Haftung an der
Grenzflache zwischen SisNs und Glas der Hauptfaktor sein [253]. Auch der nicht lineare
Absorptionsprozess dieses Lasertyps wird einen Einfluss auf diesem Effekt haben [241].

In beiden Fallen bedeutet dies, dass ein gleichmaliger oder stufenweiser Abtrag von
SisNa nicht moglich ist. Das wéare wiinschenswert gewesen, um die Hohenreduktion der
Passivierung auf 60 nm durchzufiihren und somit auf einen weiteren Sputterprozess, sowie
auf die Sputtermasken fiir die pH-Sensoren verzichten zu kdnnen.

Eine weitere Herausforderung ist die strukturelle Schadigung der Arbeitselektroden
der Sauerstoffsensoren. Versuche dies zu minimieren, indem die Laserleistung
herabgesetzt oder die Overlapwerte verringert wurden, waren nicht erfolgreich. Bereits die
Platinflache der Arbeitselektrode (50 um Durchmesser) war kritisch, da der Energieeintrag
an den Randern durch den geringen Radius zu partieller Ablation des Glases fiihrte. Der
noch geringere Radius (12,5 um) fiir die Passivierungsoffnung verstarkte dieses Problem.

Als Losungsansatze fir die Justierung der Laserparameter solcher Strukturen kommt
die Modifikation des Designs oder die Anderung der Schichtdicke der Platinschichten in
Frage. Als Alternative zur Fertigung von einzelnen radialen Offnungen zwischen 25 pm
(ZielgroRe der Sensoren) und 35 um (GroBe der Arbeitselektroden auf den Chips des
Bionas-Gerites) kdnnte man auf derselben Oberfliche mehrere einzelne Offnungen in der
GroRe des effektiven Laserspots (ca. 10 nm) fertigen. So lieBe sich aus einem einzelnen
Sauerstoffsensor eine Mikroelektrodenarray bilden. Da es nur Einzelspots sind, wirden die
Einstellungen wie Scangeschwindigkeit und Overlap keine Rolle mehr spielen und die
Fertigung lieRe sich wesentlich vereinfachen. Weiterhin wiirde ein Mikroelektrodenarray
weitere vorteilhafte Eigenschaften bieten:

Die nutzbare Elektrodenflache und somit der Messstrom lieRe sich durch Erhéhung der
Spotanzahl vergrofBern. Eine VergréBerung der Elektrodenoberfliche wiirde die
Sensitivitdt, als Funktion des Stromes in Abhangigkeit des zu messenden Sauerstoffes,
erhohen. Ein grol¥flachiges Array wiirde auRerdem eine héhere Fehlertoleranz und eine
bessere Abbildung der realen Sauerstoffverhaltnisse im System bieten.

Die andere einzeln bzw. zusatzlich zu realisierende Alternative ware die Erhéhung der
Schichtdicke des Platins, um so einen partiellen Abtrag kompensieren zu kénnen.
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4.3 Systementwicklung

4.3.1 Fluidikvarianten

Um die Verringerung der Blasenbildung und eine vereinfachte Beflllung bzw.
Besiedelung zu erreichen, wurde im Laufe der Arbeit das Fluidikdesign weiterentwickelt
(Abbildung 4-10). Dies flihrte zu einer Vielzahl von Designs die aufeinander aufbauten und
im Folgenden entsprechend ihrer Form bezeichnet sind. Die Grundversion der Fluidik
resultierte auf den Simulationen und den Arbeiten von Dipl.-Phys. Marko Kaeselitz und
verfligte Gber zwei Anschliisse (2A) die quer zu der durch Blocke definierten Gitterstruktur
- dem eigentlichen Kulturbereich - lagen. Dies wurde zu Systemen mit Umlaufkanal fur die
ETuPs (2A-U) mit 3 und 4 Anschlissen inkl. Medium-Speicher (3A-S, 4A-S, 4A-Sg, 4A-OB)
fortgefihrt. Bei der Entwicklung der Fluidik fiir die Stimulationssysteme wurde die Fluidik
neu konzipiert, was zu den mit S-1 bis S-3 bezeichneten Systemen fiihrte.

Abbildung 4-10: Ubersicht iiber die gefertigten Fluidiksysteme mit Kurzbezeichnung.
(xA=Anzahl an Fluidik-Anschliissen, U=Umlauf, S= Speicher, Sg= Speicher grof3, 0B=ohne Blécke).

4.3.1.1 Entwicklungsverlauf der Fluidik fiir die GeSiM-Chips

Die Entwicklung der Fluidik fir das GeSiM-System beginnend mit der von Dipl.-Phys.
Marko Kaeselitz vorgegebenen Grundform ist in Abbildung 4-11 dargestellt. Beginnend mit
dem Grundentwurf, fir den Herr Kaeselitz die Simulationen durchgefiihrt hatte, wurde die
Version um einen Umlaufkanal (2A-U) erweitert und die Anschliisse gedreht, um die
elektrothermischen  Mikropumpen  (ETUP) integrieren zu kénnen. Bei der
Weiterentwicklung der Fluidik wurde auf die Pumpen verzichtet (siehe Abschnitt 4.1.2.),
wodurch der Umlaufkanal entfernt werden konnte. Der Kulturbereich mit den ,,Blécken”
wurde beibehalten. Um die Besiedelung zu vereinfachen wurde ein dritter Anschluss
angebracht. Durch Injektion der Zellen (iber diesen, sollte die Besiedelung erleichtert
werden. Gleichzeitig wurde ein vergrofBerter Bereich zugefligt, welcher als
Mediumreservoir und aufgrund der GrofSe und der verringerten Strémungsgeschwindigkeit
als ,,Sammelraum” furr die Zellen fungieren sollte (3S-S).
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Grundentwurf

Anpassen an Chip-V1 und GeSiM-Tragersystem

Anderung zu 4er-Anschlussystem

<
<

Integration eines Speichers, Anpassung an Chip-V2

4A-0OB

Weiterentwicklung, vereinfachte Verbindung Blockfreies System

Abbildung 4-11: Darstellung des Entwicklungsverlaufes der Fluidiksysteme.
Mit Stern (*)markierte Systeme wurden von Marko Kaeselitz konzipiert. Die Bezeichnung orientiert sich an der
Anzahl an Fluidikzugdngen und weiteren Modifikationen. (S= Speicher, Sg= Speicher grof, 0B=ohne Blocke)

Dies wurde zu einem System mit vier Anschliissen und einem Speicher erweitert (4A-S).
Die erwarteten Vorteile waren ein hoheres Mediumvolumen und somit langere
Standzeiten ohne Pumpenaktivierung sowie bei Erhohung des Speichers auf 1 mm (4A-Sg)
die Nutzung als Blasenfalle. Dadurch waren groRere Variationen bei Beflillung bzw.
Besiedelung der Systeme (z. B. Teilbesiedelung des Speichers bzw. des Kulturbereiches)
moglich. Bei Anschluss von zwei Pumpen ist der Verlauf des Medienflusses im System durch
Veranderung des Verhdltnisses der FlieBgeschwindigkeiten mdglich. Die erste Variante
(4A-S) wurde mit mehreren Blécken im Verbindungsbereich versehen, um nachtraglich die
am Lehrstuhl fir Biophysik entwickelten T-Kanalpumpen integrieren zu kénnen [254]. Die
weiteren Systeme 4A-Sg und 4A-OB waren Vereinfachungen des Systems 4A-S. Die
Vereinfachung der Fluidikfihrung war der effizienteste Weg um die Blasenbildung zu
reduzieren. Die Kanten des PDMS storten die Zelladhdsion, weswegen diese auf ein
Minimum reduziert wurden. Bei der Variante 4A-S wurden die fluidischen Verbindungen
zwischen den Teilbereichen erhéht und in der Form vereinfacht. Mit Variante 4A-OB
wurden die inneren Blocke entfernt um den Kulturbereich zu vergrofRern bzw. zu
vereinfachen.

61
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4.3.1.2 Simulation des Fluidikverhaltens der GeSiM-Systeme

Wihrend der Entwicklung der urspriinglichen Systeme 2A bzw. 2A-U wurden durch
Marko Kaeselitz umfangreiche Simulationen durchgefiihrt, um das Stromungsverhalten zu
bestimmen. Aufgrund seiner Simulationen kam er zu der finalen Form des Fluidiksystems,
welche als die Vorgabe fiir die weiteren Entwicklungen der Fluidik und der Chips diente und
daher in der Grundform auch bei den Weiterentwicklungen fiir die GeSiM-Systeme
verwendete werden musste (Abbildung 4-12).

Das System wurde unter dem Aspekt einer moglichst gleichmaRigen Druck- und
Strémungsverteilung bei maximalen Kanalbreiten von 500 um im Kulturbereich konzipiert.
Als Kulturbereich wird hierbei der gitterformige Bereich bezeichnet, der durch die
rechteckigen Strukturen definiert wurde.

Die gleichmaRige Stromungsverteilung konnte weitestgehend realisiert werden, wobei
in den Randbereichen die geringsten Stromungsgeschwindigkeiten erreicht wurden (rot
markiert in Abbildung 4-12), wahrend im griin markierten Bereich der Abbildung die
hochsten Geschwindigkeiten erreicht wurden.
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Abbildung 4-12: COMSOL® Simulation (2D) der finalen Version von Marko Kaeselitz.

Simulation des Strémungserhaltens bei Durchstromung des Mediums durch das System. Dargestellt das
Geschwindigkeitsfeld [m/s], Injektionsstrom unten links 5pl/min bei 0 Pa Gegendruck am Anschluss oben rechts.
Rot markiert: Bereiche mit den geringsten Stromungsgeschwindigkeiten (Blasenanfallig), Griin markiert: Zone
mit den hochsten Stromungsgeschwindigkeiten.

Die Versuche mit den gefertigten Systemen zeigten, dass die Zonen mit den geringsten
Stromungsgeschwindigkeiten Problembereiche waren, da sich hier Gasblasen
ansammelten. Bei vollstandig befiillten Systemen deckten sich die mikroskopischen
Beobachtungen mit den simulierten Fluidstromen. Die Simulationen konnten aber die
Blasenbildung weder berechnen, noch beriicksichtigen. So sammelten sich Blasen
besonders haufig in den Ecken bzw. liel’ sich der Umlaufkanal nur selten problemlos fiillen,
da er durch sich sammelnde Blasen verstopfte. Sofern das System mit ausreichend hoher
Geschwindigkeit bzw. Druck vollstandig befillt wurde, waren von aullen eingebrachte



Ergebnisse und Diskussion 63

Mikroblaschen das Hauptproblem. Diese sammelten sich bevorzugt in Bereichen mit
geringen Stromungsgeschwindigkeiten. Neben den Ecken gehorten dazu vor allem die
horizontal verlaufenden Kanale.

Aufgrund der durch die Chipdesigns festgelegten Rahmenbedingungen konnte von
dieser Struktur nicht mehr wesentlich abgewichen werden. Um diese Probleme zu beheben
wurden die nachfolgenden Systeme 3A bis 4A-OB unter Beachtung der experimentellen
Beobachtungen entsprechend weiterentwickelt (Abbildung 4-11).

Der Ubergang zu den 4A-Versionen mit einem extra Speicherbereich sollte den
Wachstums- vom Einsaat-Bereich (Speicher) trennen. Intensives Spilen des
Kulturbereiches (zur Blasenentfernung) und eine kontinuierliche Mediumversorgung ohne
Durchstromung des Speichers ermoglichen (Abbildung 4-13). Eine ausschlieBliche
Versorgung im Kulturbereich von Anschluss 1 nach Anschluss 3 war weiterhin moglich, aber
es bestand auch die Mdoglichkeit einen der beiden unteren Zugdnge des Speichers zu
verwenden.

Die Simulationen, welche zur Uberpriifung der Systeme durchfiihrt wurden, sind unter
Verwendung des COMSOL Multiphysics-Modul, mit den Standardeinstellungen fir
inkompressible Fluide (incompressible Navier Stokes equation), realisiert worden. Die
Umgebungsparameter waren 293,5 K bei einem Umgebungsdruck von 1016 hPa. Die
Stromungsgeschwindigkeit wurde auf 0,001 m/s festgelegt was bei den Einldssen mit
0,9 mm Durchmesser (Innendurchmesser der Kanilen) einem Volumenstrom von
37,7 ul/min entspricht. Diese Geschwindigkeiten wurden fur alle vergleichenden
Simulationen gewahlt. Darliber hinaus wurden auch Simulationen mit Fluidstromen bis
300 pl/min durchgefihrt, was der Maximalgeschwindigkeit der Pumpe mit den
verwendeten Schlauchdurchmessern entspricht. Die Simulationen zeigten keine
unerwarteten Anderungen der Strémungsverliufe, was aufgrund von Reynoldszahlen <10
und damit nicht turbulenten Strémungsverhaltnissen zu erwarten war.

Die simulierten Bedingungen bei Stromung durch den Kulturbereich von links unten
nach rechts oben (Abbildung 4-13 A, Anschluss 1 > 3) zeigten keine relevanten
Unterschiede zu den Simulationen von M. Kaeselitz (Abbildung 4-12).

Die Verbindungen zum Speicher reduzieren hier nur in geringem MafSe die maximalen
horizontalen Stromungsgeschwindigkeiten und verlagerten das Maximum sogar etwas zur
unteren rechten Ecke des Kulturbereiches (Abbildung 4-13 D). Mit dem Ubergang vom
System 4A-S zu System 4A-Sg (Abbildung 4-11) vereinfachte sich der Aufbau, wobei die
Verwendung von sechs langeren Verbindungskanadlen eine Verschiebung der Stromung zur
rechten Seite und damit eine geringere Blasenanfalligkeit fiir die rechte untere Ecke des
Kulturbereiches erreichen sollte.
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Abbildung 4-13: 3D-COMSOL Simulation der Stromungsverteilung in mm/s.
System mit 500 pm Kanalhéhe und 1000 um Speicherhéhe (4A-Sg). A: Fluidiksystem mit Injektionsgeschwindigkeit
von 1 mm/s (0,63 mm? Einlassfliche) am Eingang und Ausgangsdruck von 1016 hPa, Strémung von Einlass 1 zu 3;
B: mit Fluidstrom von 2 nach 3; C: Stromungsverteilung von A entlang der roten Markierung in vertikaler Richtung;
D: Stromungsverteilung in vertikaler Richtung von B (rote Markierung); x-Achse in m.

Die Simulationen waren fiir die Konzeption der Stromungsverteilung sinnvoll, konnten
die Probleme durch die Blasen (Bildung, Bewegung) im System aber nicht beschreiben.
Diese Problematik konnte nur experimentell gelost werden. Wahrend der Verwendung der
Systeme zeigte sich ein Zusammenhang zwischen Komplexitdt der Strukturen und der
Haufigkeit der Blasenbildung. Dies war der Grund warum eine Variante ohne Blocke
gefertigt wurde. In ihr konnten Zellen auch lber ldngere Zeiten kultiviert werden, da die
entstehenden Blasen relativ problemlos ausgespilt werden konnten. Der Verzicht auf die
Blocke reduzierte die auf die Zellen wirkenden Scherkrdfte und die Lange der
Kontaktflachen von Zellen mit PDMS. Dies filihrte zu geringeren potentiellen
Angriffspunkten durch die hohe Strémung bzw. durch die daraus hervorgerufenen
Scherkrafte und verringerte die Anzahl der Ansatzpunkte fiir die Blasenbildung oder
Blasenfestsetzung. Trotz allem bildeten sich in der oberen linken und der unteren rechten
Ecke des Kulturbereiches weiterhin Blasen die sich nicht entfernen lieRen.

Waéhrend sich Blasen im Kulturbereich haufig festsetzten, waren die sich bildenden
Blasen im Speicher Uberwiegend leicht zu entfernen. Die Beobachtungen im Speicher
zeigten, dass neben der einheitlichen Form und den damit einhergehenden sehr
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homogenen Flissen die Hohe des Systems von Relevanz zu sein scheint. Denn mit
Erhéhung des Speichers von 500 um auf 1000 um |dste sich das Problem im Speicher.

Der Speicher war erhoht worden, um bei Injektion der Zellen Uber dem linken
Speicheranschluss und rechten oberen Auslass des Systems (2 = 3), Blasen abfangen zu
konnen. Dies erwies sich als erfolgreicher Ansatz, da zumindest die groReren Blasen im
Speicher verblieben. Kleinere Blasen wurden weiterhin in den Kulturbereich gespiilt,
konnten aber durch Ankippen in die Nahe des Ausgangs getrieben werden, sodass sie bei
dem nachsten Mediumwechsel aus dem System herausgedriickt wurden. Die im Speicher
verbliebenen Blasen lieRen sich durch leichtes Erhohen der rechten Seite des Systems oder
Offnen des Anschlusses Nr. 4 herausspiilen.

Entsprechend den gewonnenen Erkenntnissen wurde fir die Zellkultur eine
VergroBerung der Fluidik bzw. eine Erhéhung angestrebt. Dies steht aber im Gegensatz zu
dem Anspruch die physiologischen Parameter zu (iberwachen. Ein gréReres Volumen fihrt
zu tragerem Verhalten des Systems durch hohere Mengen an Sauerstoff, Ndhrstoffen und
pH-stabilisierenden Substraten. Die Alternative bestand in einer Verdnderung der
Fluidikstruktur, um Bereiche mit herabgesetzten Stromungsgeschwindigkeiten oder
andere blasenbildungsférdernde Strukturen zu vermeiden.

4.3.1.3 Fluidikentwicklung fiir das Stimulationssystem

Die Entwicklung der Systeme sollte den gewonnenen Erfahrungen aus den GeSiM-
Varianten Rechnung tragen. Die Blasenproblematik sollte minimiert werden, eine
Beaufschlagung mit mechanischen Stimuli implementiert und die Handhabung sollten
verbessert werden. Von Anfang an wurde die Konstruktion so ausgelegt, dass die
Verwendung von kommerziell verfiigbaren 3D-Scaffolds in den Systemen maoglich ist. Die
Hohe des Systems, sowie die Strukturen im Kulturbereich sind durch den variablen Deckel
leicht modifizierbar, wodurch die Flexibilitat, Reinigung und die
Nachnutzungsméglichkeiten verbessert werden. Die Zuleitungen sowie der Ubergang bzw.
die Form der Kulturflaiche wurden zudem vereinfacht. Die Hohe des Kulturbereiches bzw.
die Hohe der PDMS Strukturen die den Abstand definieren sollte 250 um betragen, um das
durch die Zellen anzusauernde Volumen zu reduzieren.

4.3.1.4 Simulation der SLV Systeme

Primdre Anforderung war eine moglichst homogene Verteilung des Mediumstromes
im System, um die Bildung oder Festsetzung von Blasen zu verhindern. Der erste Entwurf
war darauf fokussiert groRe Bereiche fir die Zellkultur zu schaffen, in die spater auch ein
entsprechendes 3D-Scaffold eingesetzt werden kann. Uber verteilte Blécke sollte die
gleichmaRige Verteilung des Mediumstromes sichergestellt werden (Abbildung 4-14 A).
Nach der Fertigung zeigte sich, dass sich trotz hoher Strémungsgeschwindigkeiten die
durch Spritzeninjektion bzw. durch schnelles Pumpen erreicht wurden, Blasen in den
schmalen Bereichen festsetzten oder in den Flachen zuriickgehalten wurden. Dieses
Verhalten entsprach den bereits zuvor in den GeSiM-Systemen beobachteten Problemen.
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Da die Einbringung eines 3D-Scaffolds aufgrund der Probleme mit der Zellkultur auf
den Scaffolds nicht weiter verfolgt wurde, lag der Fokus danach auf der homogenen
Verteilung des Mediumstromes. Hierfir wurden im zweiten Ansatz langliche Strukturen
getestet, welche moglichst wenig Angriffsfliche und eine Gleichverteilung des
Mediumstromes erreichen sollten (Abbildung 4-14 B). Der Mediumfluss verteilte sich
gleichmaRBig im System und die Stromungen folgten direkt dem Druckgefalle, wobei die
Strémung in der horizontalen Richtung mit zunehmendem Abstand von der zentralen
Achse (definiert durch die Verbindung der beiden Einldsse) zum Rand hin abnahm. Die
langlichen Strukturen hatten aber nur minimalen Einfluss auf dieses Verhalten. Die
experimentellen Versuche mit diesem Konzept stimmten mit den Simulationen Uberein.
Die sich vereinzelt ansammelnden Luftblasen konnten durch leichten Druck auf den Deckel
abgeldst bzw. einfach ausgespilt werden.

Max: 1,8 16 14 12 1 08 06 04 02 O Max: 1,2 1 0,8 0,6 0,4 0,2 0
1,858 NN DI < MM/S 1314 I < Mm/s

Max: 1,314

1,2

2 3 4 5 6 xcm
x mm/s

Abbildung 4-14: 3D-Fluidiksimulationen fiir die Stimulationssysteme mit 250 pm Hoéhe.
Einstromgeschwindigkeit am Eingangsanschluss 1 mm/s (Linker Kreis) und 101.600 Pa Druck auf
Ausgangsanschluss (rechter Kreis) Darstellung des Stromungsgeschwindigkeiten in mm/s. A: Erstes Konzept mit
kleinen Blocken zum Einschluss eines 3D-Scaffolds. B: reduzierte Version mit langlichen Abstandshaltern zur
Homogenisierung des Mediumstromes. C: Finale Variante mit kreisférmigen Abstandshaltern im Kulturraum und
Aufiendichtung (500pm).

Die letzte und finale Variante vereinfachte diesen Ansatz durch die Verwendung von
runden Pfosten als Abstandshalter, welche nur durch ihre Position eine leichte
Veranderung der Stromung zu den Randbereichen hin bewirkten (Abbildung 4-14 C). Der
Verzicht auf einen zentralen Pfosten war notwendig, um im Zuge der mechanischen
Stimulation bzw. zur Blasenentfernung, den Deckel in der Mitte eindriicken zu kénnen. Dies
war auch vorher schon maoglich gewesen, aber bei konfluenten dichten Zellrasen fihrte
dies durch die Verbreiterung bzw. Verschiebung des Pfostens zu Abrissen der Zelllayer. Das
System wurde durch einen Rand zur Seite noch besser abgedichtet. Der Rand aus 500 um
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breitem PDMS sollte dariiber hinaus sicherstellen, dass durch das Verschrauben die
Aullenbereiche des Deckels nicht auf den Zellen auflagen. Die Experimente bestatigten die
Simulationen, die Verschiebung der Pfosten bei Eindriicken des Deckels war minimal. Die
Pfosten waren zwar noch Angriffspunkte fiir Blasen diese sammelten sich aber hdufiger im
Randbereich wo die Stromungsgeschwindigkeit geringer war.

4.3.2 Fertigung von Kultursystemen

4.3.2.1 Fertigung der Gehduse fiir die GeSiM-Chips

Fiir die Bezeichnung der Gehduse wurde statt Version auf das englische ,,Mark” mit
einer Versionsnummer zurlickgegriffen, um Verwechslungen mit den Chipsystemen zu
vermeiden. Die Gehduse wurden zuerst aus PMMA gefertigt, da das Material sehr gute
Bearbeitungseigenschaften zeigte. Bedingt durch die Schneidldnge der Fraser betrug die
Maximaltiefe und somit die Dicke der zu bearbeitenden Platten 8 mm. Welche bei
entsprechender Auslegung und Verwendung von 3 mm Frasern zum Ausschneiden des
fertigen Gehéauseteiles beim Mark 3 (siehe Abbildung 4-16) auf bis 10 mm erh6ht werden
konnte. Die ersten Varianten ersetzten nur die Halterung von GeSiM (Abbildung 4-15).

Abbildung 4-15: Das GeSiM-Standardsystem fiir die Verwendung mit 22x27 mm? grof3en Chips.
Blau: Chiphalter mit Andruckvorrichtung, durchsichtiges Oberteil mit Fluidik und Fluidikanschliissen. griin:
Platine mit Federkontakten.

Das erste von GeSiM-Komponenten unabhdngige System war das Mark 2, welches in
Abbildung 4-16 A dargestellt ist. Das System orientierte sich noch stark am GeSiM-System,
konnte aber eigenstandig gefertigt werden, da es keiner Komponenten von GeSiM mehr
bedurfte. Zudem wurde keine offene Elektronikplatine mehr verwendet, wodurch es auch
in der Zellkultur (Brutschrank) einsetzbar war. Es bestand aus dem Unterteil (grau) und dem
Deckel (blau) versehen mit einem kreisférmigen Ausschnitt durch den mikroskopische
Beobachtungen moglich waren. Der verbleibende Steg war 1,5 mm dick und die Tiefe
betrug 6,5 mm. Das Unterteil hatte eine 25 x 25 mm? groRe Aussparung, um die
stereolithographisch gefertigte Gussform (ca. 2,5 mm hoch) einsetzen zu kdnnen
(Abbildung 4-17). Dies war notwendig, um Fertigungstoleranzen und das Fehlen eines
gefederten Unterteiles, wie es bei der GeSiM-Halterung vorhanden war, zu kompensieren.
Durch das GielRen der Fluidik in den jeweils zusammengehdrenden Ober-und Unterteilen
konnten die Fertigungstoleranzen ausgeglichen werden. Die fluidische Anbindung erfolgte
dann durch manuelles Anbohren der Deckel von der Oberseite und dem Schneiden der
%-28" Gewinde fir die Konnektoren und Luer-Adapter.
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Die Weiterentwicklung zum Mark 3 bestand in einer Vereinfachung der Struktur von
Deckel und Unterteil sowie einer damit einhergehenden Verstarkung des freiliegenden
Steges auf 2 mm, um dessen Stabilitdt zu erhohen (Abbildung 4-16). Hinzu kam die
Aussparung zum Herausfiihren der flexiblen Leiterplatten (Flex-Platinen).

Aufgrund von Materialbriichen besonders auf Héhe der Schrauben und dem Wunsch
die Fluidik variieren zu kénnen, wurde das System zum Mark 4 weiterentwickelt. Dieses
System war groRer, um die Anschlisse seitlich ansetzen zu koénnen und die
Schlauchverbinder aus dem mit dem Mikroskop einsehbaren Bereich zu versetzen. Die
VergroBerung des inneren Bereiches ermdglichte die Nutzung des Systems fiir die Nutzung
eines austauschbaren Fluidiktragers mit der PDMS Mikrofluidikstruktur.

Der Fluidiktrager ermoglichte die Entfernung des PDMS fiir die Reinigung der Fluidik
bzw. den einfachen Tausch der PDMS-Mikrofluidik. Die Nutzung von 4 Schrauben verteilte
zudem die Spannungsbelastungen besser.

Mark 2 Mark 3 Mark 4

Abbildung 4-16: Verschiedene Versionen der Gehause fiir die GeSiM-Chips.

Blau Deckel, grau Unterteil der Systeme, Systemvariante Mark 2, Adaption fiir das GeSiM-System; Systemvariante
Mark 3 fiir die Verwendung mit Flexplatine; Variante Mark 4 fiir die Verwendung mit 2D- und 3D-Systemen und
getrenntem Fluidiktrager (tiirkis) und PDMS-Fluidik (griin)

Die spateren Systeme Mark 3 und Mark 4 konnten aufgrund des einfacheren Aufbaus
auch in Polycarbonat (PC) gefrast werden, wodurch die Systeme widerstandsfahiger
wurden. So zeigte sich bei der langeren Handhabung der PMMA Systeme eine massive
Ausbildung von Mikrorissen, Verfarbung des Materials und zum Teil sogar strukturelle
Briche. Die Ursache war die Anfalligkeit des Materials gegenliber den Reinigungsmitteln.
Bei der Verwendung der 70%igen Ethanol-L6sung (in Aqua dest.) war es sehr ausgepragt,
wobei das Keton zur Vergallung das Hauptproblem zu sein schien. Die Mikrorisse bildeten
sich vor allem an bearbeiteten Zonen, wahrscheinlich durch Spannungsrisse infolge der
durch die Ethanolverdunstung hervorgerufenen Abkihlung. Weitere Probleme
verursachten die Mikrorisse fiir die Mikrofluidik. Die durch die Mikrorisse hervorgerufene
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raue Oberflache in den Zuleitungsbereichen sowie die Undichtigkeiten an den
Anschlussbereichen férderte das Auftreten von Blasen in der Mikrofluidik.

Die meisten der Probleme, sowie auch die fehlende Moglichkeit zur Dampfsterilisation
konnten mit der Verwendung von PC reduziert bzw. beseitigt werden, weswegen die
Systeme danach aus PC gefertigt wurden. Ein Nachteil war die weichere Oberflache, sodass
die Systeme schnell Kratzer aufwiesen.

Die Zellkultursysteme ab dem Mark2 waren fir die Zellkulturexperimente im
Brutschrank verwendbar und wahrend ihrer Weiterentwicklung konnten erhebliche
Fortschritte in der Benutzerfreundlichkeit gemacht werden. Sehr deutlich zeigte sich, dass
die Auswahl des Polymers wesentlichen Einfluss auf die Nutzbarkeit hat. Wichtig besonders
fir die Nutzung durch Dritte sind die Reduktion der Komponenten und die Vereinfachung
des Handlings. Zu dem Aspekt der Fluidikanbindung sei auf den Abschnitt 4.5 verwiesen.
Die grofBten Schwachen der Systeme waren |hre partielle Undichtigkeit bei héheren
Driicken oder unzureichend fester Verschraubung, die Kompression der Fluidik bei zu
starkem Anpressdruck und das Zerbrechen der Chips durch verkanten bzw. inhomogene
Druckverteilung. Dies waren fertigungstechnisch zu bericksichtigende Aspekte, welche
malgeblich das Konzept des SLV-Systems beeinflussten.

4.3.2.2 Giefden der Mikrofluidik

Die vom Institut fir Polymertechnologien e.V. (IPT) gelieferten Gussformen hatte eine
Basishdhe von etwa 2,5 mm zu der dann noch eine 300 um hohe Aussparung zur Justierung
des Chips (quadratische Erhohung) sowie die eigentliche Mikrofluidikstruktur kam (siehe
Abbildung 4-17). Diese hohe Dicke war
notwendig, weil das relativ weiche Material

sonst nicht vom Arbeitstisch abgeldst werden

Eazeases
sansannn J konnte. Dies erschwerte die Nutzung der von

GeSiM gelieferten Komponenten fiir den
Mikrofluidikguss.  Die  Unebenheit  der

Unterseite war zusatzlich problematisch, weil

3
I
A AUy

Abbildung 4-17: Darstellung der Guf3form. . .
Links: CAD Design mit Erhohung zur Fihrung des diese glatt geschliffen werden musste,

Sensorchips, Rechts: Stereolithographisch gefertigte wodurch die Basishohe verindert wurde. Fiir
Gufform )

die Eigenentwicklungen (Mark 2, Mark 3)
musste die Fluidik anders gegossen werden. Bedingt durch die Ungenauigkeit des
Frasbohrplotters variierten die Systeme in der Tiefe. Dazu kam die Notwendigkeit einen

moglichst gleichmaRigen und reproduzierbaren Anpressdruck zu erzeugen.

Das Neudesign der Systeme, sodass sie den Stempel aufnehmen konnten,
neutralisierte die Fertigungstoleranzen da die Hohe des PDMS (iber der Fluidik diese
Abweichungen ausglich. Dies aber bedeutete, dass die Deckel und die Unterteile nicht frei
getauscht werden konnten. Fur das Giellen der Fluidik wurde der Stempel in das System
gelegt und dieses wie beschrieben ausgegossen. Nach Entfernen des Stempels wurde der
freie Platz durch eine klare PMMA bzw. PC Platte von 3 mm ersetzt. Da die Platte
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ca. 500 um hoher war als der Stempel ohne die Fluidik und Justieraussparung, wurde der
PDMS-Block (siehe Abbildung 4-16 griine Struktur) 500 um dicker als bendtigt. Wurden die
beiden Teile miteinander verschraubt bis sie auflagen wurde der gesamte PDMS-Block um
maximal 500 um Héhe komprimiert, wodurch der bendtigte Anpressdruck erzeugt wurde.

In der Handhabung wurde ein Teil des Anpressdruckes von der Dichtung abgefangen.
Die Abdichtung des Systems wurde grundsatzlich unter dem Mikroskop kontrolliert und die
Schrauben nur so fest angezogen, dass die Auflageflaichen des PDMS aufgrund des
Anpressens auf dem Chip, Giber die gesamte Flache klar wurden. Aufgrund des dennoch
teils starken Anpressdruckes rissen einige Systeme oder es wurden die Gewinde schnell
abgenutzt. Grinde fur auftretende Undichtigkeiten waren neben den
Produktionsabweichungen, der VerschleilR der Systeme oder Kapillareffekte welche das
Medium in den Zwischenraum zwischen Chip und PDMS zogen. Durch das ausschlieRliche
Aufliegen des PDMS waren die Systeme auch nicht sehr druckstabil. Obwohl sie in der in
der normalen Handhabung dicht waren, konnte selbst das Hochstellen des
Mediumreservoirs bereits Undichtigkeiten herbeifiihren. Die Kapillareffekte sind mit
Sicherheit auch auf die Mikrostruktur der Gussformen zuriick zu fihren, welche eine
geringe aber erkennbare Grundrauigkeit aufwiesen.

Diese Probleme sollten durch die Fertigung sehr glatter Gussformen, durch eine
Verklebung des PDMS mit dem Chip oder dem Verbreitern der Dichtungsflachen gel6st
werden. Ansatze die fiir die SLV Systeme umgesetzt wurden.

4.3.2.3 Fertigung der SLV-Systeme

Die Systeme konnten aufgrund der einfachen und relativ groBen Strukturen in
Polycarbonat (PC) gefrast werden (Abbildung 4-18). Mit 8 mm Dicke erreichten die Systeme
die maximale Fertigungstiefe flir den Frasbohrplotter. Der Torso, also das Element welches
mit der PDMS-Fluidik auf den Chip geklebt wird, wurde von oben mit Frasern verschiedener
GroRen, von 1 mm (Bohrungen), 1,5 mm (Aussparungen) bis 2 mm (zum Heraustrennen)
gefrast. Die kleineren Locher, welche nicht fiir die Verschraubung vorgesehen sind (z. B. im
Kreis oder am Rand), dienten als Luftauslasse fiir das GieRen des PDMS und einer besseren
Verbindung zwischen PDMS und Torso. Die Tiefe des zentralen Ausschnittes zur Aufnahme
des Deckels betrug 6,5 mm bis zur unteren Dichtflache. Der untere breite Steg (Bereich mit
radial angeordneten Léchern) sollte mindestens eine Starke von 1,5 mm besitzen um die
Krafte durch das Andriicken des Deckels aufzunehmen. Bei ausschlieBlicher Verwendung
von PDMS als Dichtungsmaterial wiirden die Krafte beim Festziehen des Deckels den Chip
sonst herausdriicken oder zerbrechen. Die experimentellen Arbeiten zeigten, dass die
Dicke von 1,5 mm fir PC ausreichend war, aber bei fest angezogenen Deckeln eine leichte
Ausbeulung der Unterseite entstehen konnte, welche moglicherweise an den schmalen
Stellen des Systems zu Undichtigkeiten fuhrte. Die Auflage an dieser Position war aufgrund
der schmalen Dichtungsflache somit die groRte Schwachstelle.
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Abbildung 4-18: Darstellung der Zellkultursysteme fiir die Stimulation (SLV-System).
Tiirkis: PC-Torso; blau: PDMS Strukturen, griin: Chip mit Strukturen. Orange: Deckel aus PC. A: Torso mit
unterliegender PDMS-Fluidik; B: Unteransicht von A; C: Draufsicht mit PDMS-Dichtung; D: vollstindiges System
(dargestellt ohne Dichtung); E: Ansichten des Deckels; F: zusammengesetztes System; G: Gefrdstes System mit
nachtraglich gefraster Haltestruktur und fixiertem Luer-Verbinder (Kaniilenanschluss); H: Vollstindig
zusammengesetztes System mit Chip, Spritze und Kaniilen-Injektionskappe auf den Lueranschliissen sowie
Flexplatine (linke Seite) fiir die elektrische Anbindung; I: System mit in Deckel integriertem Dehnungsmesstreifen
(Nahansicht, links oben) und mechanischem Aktuator (Nahansicht mit Verldngerungsstiick, rechts oben).

Die Anschlisse fiir die Fluidikversorgung wurden mit kreuzférmigen Aussparungen
versehen, in die mit leichtem Druck die Vorderseite der Lueranschliisse von 1,1 bzw.
0,9 mm Kanulen (AuRendurchmesser) eingesetzt werden konnten. Die Kanilen wurden
vorher auf 1 mm gekirzt und die der Plastikteil mit Klebstoff versehen.

Die kreuzférmigen Aussparungen waren eine Konsequenz aus den Versuchen mit den
GeSiM-Systemen. Die vorherigen Experimente hatten gezeigt, dass Spritzenkanilen in
vielfacher Hinsicht die einfachste und handhabbarste Loésung waren. Da die einzelnen
Kanilen aber sehr leicht herausgerissen oder gedreht werden konnten, war eine bessere
Fixierung notwendig. Durch die kreuzférmige Aussparung wurde die Kanlle gegen
Verdrehung fixiert. Dadurch mussten Luer-und Luer-Lock-Verbindungen nicht durch Ziehen
gelost werden, sondern die Gegenstlicke konnten gedreht werden, bis sie sich |osten.
Weiterhin lieRen sich sowohl Luer als auch Luer-Lock-Verbinder problemlos anschlieRen
und die Drucktests zeigten keine Leckagen an den Verbindungen. Die aufgrund der
Blasenbildungsneigung problematischen Totrdume der Luer-Verbinder konnten durch
AusgielRen mit PDMS minimiert werden (Abschnitt 3.7.3).

Der grofle Abstand der Anschlisse zum Kulturbereich war bedingt durch den
Platzbedarf des Deckels und des vorgesehenen Aktuators. Eine weitere Verschiebung zu
den Rdndern konnte realisiert werden, wobei der Abstand zum Rand und damit die
Dichtflaichen weiter reduziert werden miussten. Der Abstand war fir die Arbeiten
ausreichend, so konnte ein GroRteil des Systems mikroskopiert werden, selbst wenn auf
einem der Zugdnge eine Spritze steckte. Dies ist im Zuge der kontaminationsfreien
Handhabung ein wichtiger Aspekt.

71



72 Ergebnisse und Diskussion

Die Deckel wurden zu Anfang aus 6 mm PMMA gefertigt. Ihre Dicke musste aber auf
8 mm erhoht werden, da sie sonst beim Festschrauben verbogen oder an den Bohrungen
sogar brachen. Die Deckel-Torso-Verbindungen waren aufgrund der groRen Dichtflache
auch bei leichter Verschraubung schon dicht; wahrscheinlich weil beide Seiten aus PDMS
bestanden. Das Konzept des austauschbaren Deckels war somit sehr erfolgreich, da auch
immer noch die Moéglichkeit zur Modifikation der Fluidik bestand, bzw. aufgrund der GréRe
auch ein Halter flir Ko-Kultur-Einsatze verwendet werden kann.

4.3.2.4 Giefden der Mikrofluidik fiir die SLV-Systeme

Fiir den Guss der Mikrofluidik des Torsos war neben der Form fiir die Unterseite ein
Oberteil notwendig, welches die Offnung fiir den austauschbaren Deckel verschloss.

Wegen der schlechten Bearbeitbarkeit des Teflon wurde die Form fir die Unterseite
aus PMMA gefertigt, wobei die Struktur 500 um tiefer war als notwendig. In diese
Vertiefung wurde eine ausgefraste Folie aus 500 um PMMA eingeklebt, welche dieselbe
Kontur hatte wie die zu erzeugende PDMS-Fluidik. Das war notwendig, weil die
Erfahrungen mit den vorherigen Systemen gezeigt hatten, dass die Unebenheiten der
Frasspuren zu Undichtigkeiten an der Chip-PDMS Grenzflache fiihren konnen. Die ebene
Oberflache der Folie sollte zu einer sehr gleichmalBigen PDMS Oberflache fuhren.

Dies funktionierte auch grundsatzlich wobei die Folie aber aufgrund von Spannungen
an den Kanten leicht hoch gebogen war. Dadurch entstanden Hohenunterschiede im
PDMS, die zu Leckagen fihren konnten. Die Oberflache war in einzelnen Fallen so glatt,
dass alleine durch das Auflegen des Torsos auf den Chip die Fluidik dicht war. Die Adhdsion
des PDMS zur Folie wahrend des GieRens flihrte aber zum AbreilRen bzw. Herausbrechen
der Folie bei der Trennung des Torsos von der Form. Um dieses Problem zu I6sen, bedarf
es einer verbesserten Technik zur Fertigung der Abformwerkzeuge (siehe Bonk et al. [248]).

Abbildung 4-19: Formwerkzeuge fiir den Guss der Mikrofluidik.

A: Abschlussstiick mit Negativ der Fluidik im Kulturbereich (oranges PMMA), B: Unterteil aus Teflon fiir den Guss
des Deckels, C: Halteelement aus PC; D: Oberteil aus PMMA zur Definierung der Oberseite der Deckels, E: Form aus
Teflon fiir die Fluidik des Torsos mit Lochern zur Fixierung des Torsos;

Zum GieRBen der Fluidik im Deckel wurde der Torso auf die Form gelegt und mit
Schrauben fixiert (Abbildung 4-19 E). Die Offnung fiir die Deckel wurde von oben mit einem
runden, der Unterseite des Deckels entsprechendem Abschlussstiick verschlossen (nicht
gezeigt). Aufgrund der einfachen Struktur konnte dieses Element aus Teflon gefertigt
werden, was die Abtrennung nach Aushdrten des PDMS erleichterte. Der zentrale Zylinder
war 2 mm langer als das Gegenstiick eines fertig gegossenen Deckels (Abbildung 4-18 E,
blauer Teil). Lag das Abschlussstiick auf der unteren Gussform entstand ein Zwischenraum,
in welchen das PDMS durch die Locher im Torso aufstieg und diesen ausfiillte. Dies bildete
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den unteren Teil der Dichtung auf welcher spater die Deckel auflagen (Abbildung 4-18 C,
blauer Teil). Nach dem Aushéarten des PDMS wurde die Form vom System geldst, abgezogen
und von unten das Abschlussstiick herausgedriickt. Hier zeigte sich, dass trotz des
Haftvermittlers auf dem PC das PDMS an den Randbereichen nicht sehr gut hielt. Es wurde
versucht dies durch mehr Bohrungen zu kompensieren. In denen konnte das PDMS
aufsteigen und somit eine bessere Verbindung zum Deckel etablieren. Zur weiteren
Verbesserung der Verbindung wurde auf der Unterseite der zuletzt gefertigten Torsi eine
1 mm x Imm tiefe Haltestruktur gefrast, in welche das PDMS aufsteigen konnte (K-férmige
Struktur in Abbildung 4-18 G.). Dies erwies sich als sehr guter Ansatz, da das PDMS in diese
Struktur floss und durch die Form ein weiterer Dichtbereich an der Grenzflache PC zu PDMS
entstand.

Fiir das ,,Ankleben” auf dem Chip wurde ein Tropfen PDMS mit einem Messspatel auf
der Unterseite des fertig gegossenen und mit Kanilen bestlickten Systems verteilt.
Uberschiissiges PDMS auf der Fliche oder in den Kanilen wurde mit Druckluft entfernt.
Das System wurde manuell auf dem Chip justiert und mit Klammern fixiert und das PDMS
dann bei 80 °C fir 1 h auspolymerisiert.

Die Fertigung der Formen fiir den Deckel stellte eine komplexere Herausforderung dar,
weil die Einhaltung der Frastiefen wichtig und die Hoheneinstellung eines des grofiten
Probleme bei Verwendung des Frasbohrplotters ist.
D Es mussten fiir die Deckel drei Gussteile gefertigt
werden, deren schematischer Aufbau in Abbildung

4-20 dargestellt ist:

¢ 1. Das Oberteil, welches auf der Oberseite die
Aussparung flr die Aktuatoren frei hielt und die
Dicke des PDMS (iber dem Kulturbereich, durch die

B Linge der in den Deckel ragenden Struktur
(Abstandshalter) definierte;

A 2. das Unterteil fur die Aufnahme des Deckels

Abbildung 4-20: Schematische Darstellung zyr Formung der Dichtung und des zentralen
der Gussteile aus Abbildung 4-19.

Gelb: Oberteil, Griin: Unterteil, Orange: die Zylinders aus PDMS;
Fluidik definierendes Abschlussstiick; Grau:
PC-Deckel;  Blau:  PDMS,  Buchstaben 3. das abschlieRende Bodenstiick, welches die

entsprechen Abbildung 4-19. Hohe und die Form der Mikrofluidik definierte.

Die beiden ersten Gussteile wurden nach Fertigstellung nicht weiter variiert. Das
Oberteil wurde aus 12 mm dicken PMMA gefrast, das Unterteil aus 8 mm dickem Teflon.
Aufgrund des von innen (unbearbeitet) nach auBen stufenweise zunehmenden
Materialabtrages war es bei dem Oberteil moglich die Gbliche maximale Bearbeitungstiefe
des Frasbohrplotters von 8 mm zu liberschreiten. Fir das Oberteil war die Verwendung von
Teflon nicht moglich, da fur die Mikroskopierbarkeit sehr glatte Oberflachen bendtigt
wurden. Das abschlieRende Bodenstiick wurde aus einer 2 mm PMMA Platte gefrast
(Abbildung 4-19 A). Aus dem Bodenstiick wurde eine radiale Erhebung von 500 um Hohe
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freigestellt, um die Unterseite des Unterteils abzudichten. Eine Erhéhung lGber diesen Wert
entspricht dann direkt der Hohe der zu erzeugenden Fluidik. Flir eine 250 um hohe Fluidik
musste die Hohe somit auf 750 um, fir eine 500 um hohe Fluidik auf 1000 um erhoht
werden.

Beim Zusammensetzen eines Systems ohne innere Strukturen zeigte sich im
Mikroskop, dass die Héhe abhdngig von der Verschraubung und dem System variierte. Die
Ungenauigkeit des Frasbohrplotters erschwerte zudem die Erzeugung von Strukturen in der
gewinschten Tiefe. Messmikroskopische Messungen (MM-40, Nikon GmbH, Disseldorf,
Deutschland) der gegossenen Strukturen ergaben Strukturhohen von ca. 320 um. Da die
Strukturen in den geschlossenen Systemen leicht gestaucht wurden, muss dies als
maximale Hohe angesehen werden. Da die optischen Sensorspots (Hohe laut Hersteller
ca. 200 um) im geschlossenen System keine Verformungen des PDMS erzeugten, ist eine
Minimalhohe von >200 pum wahrscheinlich.

Die Fertigung der Mikrofluidik war trotz der technischen Einschrankungen moglich. Die
Strukturen lieBen sich gut abbilden und die Tiefenschwankungen lagen im niedrigen
zweistelligen um-Bereich. Die Trennung von zufiihrender Fluidik im Torso und der durch
den Deckel definierten Fluidik im Kulturbereich, erwies sich als gut realisierbares Konzept.
Das Abdichten der Systeme durch Verkleben der Chips mit der Fluidik war effektiver als das
Abdichten durch Druck wie es in den GeSiM-Systemen zur Anwendung kam.

Die zum Teil geringe Adhdsion am PMMA wird auf fertigungsbedingte Parameter
(Trennmittel, Charge) zurlickgefuhrt, da alle Systeme vor dem GieRBen mit Ethanol und
Destwasser gereinigt wurden. Auch Sauerstoffplasmabehandlung zeigte bei den
problematischen Einheiten keinen Effekt, weshalb nachtragliche Verunreinigungen (z. B.
Hautfett, Reinigungsmittel) ausgeschlossen werden koénnen. Die Gite der Verbindung
zwischen Chip und PDMS variierte ebenfalls erheblich. Die Schwachstelle an den, dem
Kulturbereich nachstliegenden Réandern konnte durch Verstarkung des Steges unterhalb
der Dichtung beseitigt werden.

Die groBRten Schwachstellen waren die Flachen der Chips um die Einldsse. Griinde
hierfir waren neben den Unebenheiten der Form wahrscheinlich die ungleichmalRige
Druckverteilung wahrend des GielRens. Diese machte sich durch baumartige Muster im
PDMS bemerkbar. Eine Erhéhung der aufgetragenen PDMS Menge war nicht moglich, weil
das PDMS bei Erhitzen sehr flissig wurde, dadurch in die Kanale lief und diese verschloss.
Nach einer erfolgreichen Verbindung waren die Systeme gut zu handhaben und behielten
Uber mehrere Experimente (und Reinigungen) ihre Dichtigkeit. Bei Systemen die undicht
wurden, konnte zudem eine Bodenplatte {iber die zusatzlichen Bohrungen im Torso zum
Anpressen des Chips genutzt werden. Aufgrund der GroRenabweichungen der Chips, die
breiter waren als urspriinglich veranschlagt, konnten einige Schrauben nicht an dem
jeweiligen Chip vorbei gefiihrt werden, weshalb dieser Ansatz nur vereinzelt nutzbar war.

Ein weiteres bereits bei den GeSiM-Systemen angesprochenes Problem war die
entstehende Spannung in den Chips durch die Verschraubung mit der Folge von Briichen.
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Das Fehlen einer addquaten Fertigungsmethode, zur zeitnahen Herstellung von
Formen mit hoher Oberflachengilite, stellte das groRte Hindernis fir die Herstellung von
Fluidiksystemen dar. So sind viele der beobachteten Probleme durch bessere und genauere
Abformwerkzeuge l|6sbar. Die Bearbeitungsspuren durch das Frdasen konnten nur
eingeschrankt durch Nachpolieren entfernt werden. Deswegen war es wichtig Substrate
mit glatten Oberflaichen zu nutzen. Aufgrund der einfachen Designs waren die
Bearbeitungsspuren am Rand der Fluidik oder den Strukturen vernachlassigbar, sie kbnnen
aber trotzdem zur Blasenbildung beigetragen haben. Versuche die Formen fir den Torso
aus diinnen Folien zu fertigen, welche auf eine unbearbeitete glatte PMMA Platte
aufgeklebt wurden, waren wenig erfolgreich. Die Klebstoffe flihrten zum Aufquellen des
Materials oder waren schlecht zu handhaben. Zum Abschluss durchgefiihrte Versuche zur
Fertigung von Abformwerkzeugen mithilfe des UKP-Lasers zeigten erste Erfolge und
kénnten ein sinnvoller Ansatz fiir die zukiinftige Werkzeugfertigung sein (Anhang A5 ). Dies
konnte aber in dieser Arbeit nicht mehr weiter verfolgt werden.

4.4 Elektrische Anbindung

4.4.1 Kontaktierung der Chips

Fiir die Anbindung der Sensorchips gab es zwei realisierbare Moglichkeiten. Die erste
Variante besteht in der Nutzung von Kontaktstiften, die wie beim GeSiM-System auf den
Chip aufsetzen und so die Verbindung zwischen Auswerteelektronik und den Chips
herstellten. Diese Variante wurde aufgrund schlechter Erfahrungen mit den Neurochips des
Lehrstuhls fiir Biophysik, sowie im Hinblick auf die Weiterentwicklung zum gestapelten 3D-
System verworfen. Die Korrosion in der feuchten Umgebung des Brutschrankes,
problematischer Schutz vor Verunreinigung, schlechter Schutz gegen auslaufendes
Medium und die wiederholte korrekte Justierung sind wesentliche Nachteile dieses
Konzeptes. Im Zuge der Entwicklung wurde dennoch fiir das SLV-System ein
entsprechender Adapter entworfen, gebaut und getestet. Die Kontaktstiftvariante ist somit
grundsatzlich ebenfalls nutzbar.

Abbildung 4-21: Kontaktbereich der Flexplatine zum Sensorchip.
In A ist beispielhaft ein Testchip (entwickelt von Dr. Carsten Tautorat) in die Vorrichtung zur Kontaktierung und
Verlétung eingelegt. B und C zeigen eine Rontgenaufnahme und das Lichtbild einer FPC-Kontaktstelle zum Glaschip.
Kontaktierungen und Bilder wurden von der Firma EPSa GmbH angefertigt.

Die zweite Variante ist die Verlotung mit einer flexiblen Leiterplatte (Flexplatine) aus
Kaptonfolie (Abbildung 4-21). Obwohl es die teurere Variante ist wurde sie favorisiert. Nach
dem Verloten der Kontaktstellen koénnen diese versiegelt werden, sodass die
Luftfeuchtigkeit oder austretendes Medium keine Probleme verursachen kénnen. Die
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Stecker, welche auf der Platine aufgelotet wurden, stellten dann eine sicherere und
reproduzierbarere Steckverbindung zur Elektronik her.

Im experimentellen Betrieb zeigte sich, dass die Platinen den Anspriichen genigten.
Die Stabilitat der Verbindungen gegen Zugkrafte war sehr hoch, die Flexplatinen konnten
autoklaviert werden und beeintrachtigten die Handhabung nur unwesentlich. Nachteilig
war, dass die Verbindung bzw. die Versiegelung nach einiger Nutzungszeit aufbrach,
wodurch es zu Kurzschliissen bzw. Stérungen kommen konnte. Auch Leiterbahnbriichen
durch die Handhabung bzw. Alterung der Platinen traten auf. Die Flexplatinen storten nur
beim GieBen der SLV Systeme wesentlich. Es ware wiinschenswert gewesen sie abnehmen
zu konnen, auch um die Moéglichkeit zur Nachbesputterung der pH-Sensoren zu erhalten.
Trotz dieser Einschrankung stellten die Flexplatinen die beste verfligbare Alternative dar.

4.4.2 Anordnung der Chip-Verbindungen

Die im Zuge des Fluxel-Projektes, fir die V2R-Chips gewadhlte Anordnung der Sensorik
wurde durchgehend verwendet. Fir die V2R-Chips wurde von Dipl. Ing. Andreas Wenzel
ein Multiplexerkonzept zur Anbindung an das Bionas-Messsystem entwickelt und gefertigt.
Dieses System sollte auch fir die V2-Chips und SLV Chips genutzt werden, weswegen die
Anordnung soweit wie moglich ibernommen wurde (Abbildung 4-22).
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Abbildung 4-22: Anschlusszuordnung der verschiedenen Chipvarianten.

Die verschiedenen Chipvarianten fiir V2R-Chip (A), V2-Chip (B) und SLV-Chip (C) und entsprechende Zuordnung
der Flexplatinenanschliisse (D) Nummerierung der Kontaktierung von links nach rechts aufsteigend. In der
Anschlussliste Griin und Orange markierte Bereiche sind optionale IDES-Anschliisse verwendet fiir
Teststrukturen oder Arrays.
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Dadurch ergaben sich die entsprechenden Anschlussmuster, wobei sich die Anschliisse
19 und 20 aufgrund Leiterbahnverlegung auf der Flexplatine vertauschten.

Der Aufbau des Boards und die Notwendigkeit es iber das BIONAS-Messgerat mit
Strom zu versorgen und anzusteuern, sowie der fehlende Support nach der Insolvenz der
Bionas GmbH fiihrten zur Abkehr von diesem System.

4.4.3 MUX-Anschlussplatinen

Um Zeitverzogerungen bei Lieferung und Anpassung der Software zu vermeiden,
wurde statt des geplanten 8-fach MUX, der 60-Kanal-MUX von Sciospec verwendet
(Abbildung 4-23 A). Fir diesen existierte eine funktionierende Softwarelésung und er war
vergleichsweise glinstig.

Die hohe Anzahl an Ausgdngen erhodhte die Flexibilitat und ermdoglichte die
Weiterentwicklung des Systems. Es musste aber eine Adapterplatine geschaffen werden
um den Anschluss der Chips zu ermdoglichen. Infolge der Anzahl der Kandle, der durch die
PCB-Software (Target 3001 discover) auf 2-Lagen limitierten Layeranzahl und dem Wunsch
das System nachtraglich noch fiir andere Anwendungen nutzbar zu machen wurde die
Anschlussplatine auf zwei Boards aufgeteilt (Abbildung 4-23 B,C).

.
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Abbildung 4-23 Adapterplatinen fiir ScioSpec-Messsystem

A: Multiplexer-Platine von ScioSpec, B: 3D-Darstellung der Ubergangsplatine mit Belegung, C: Photo der Unterseite
der Adapterplatine, D: 3D-Darstellung der Adapterplatine mit Pinleisten fiir die Chips (grau) und den Anschlusspins
fiir das Palm-Sens MUX (mit Beschriftungen). Zentrale Buchsen sind aus Softwaregriinden als Pins dargestellt.
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Die erste Platine (Abbildung 4-23 B) diente dem Transfer der metrisch verteilten
Anordnung der fiir MEA-Chips angeordneten Pin-Anschliisse auf das Ubliche 2,54 mm
Format (1 Zoll). Dadurch mussten die Pins weiter nach innen gelegt werden. Sie wurden
zusatzlich vorgruppiert. Es wurde darauf geachtet, die Zuleitungen gegeneinander
geschalteter Pins soweit wie moglich zu verteilen, um kapazitive Effekte oder Kurzschliisse
durch die Feuchtigkeit im Brutschrank zu verhindern. Das zweite Board (Abbildung 4-23 D)
war als Verteilerplatine ausgelegt und konnte auf das fest angelotete Transferboard
aufgesetzt werden. Es verteilte die Anschllisse auf 6 Anschlussreihen, an welche die
Flexplatinen angeschlossen wurden. Zusatzlich befanden sich auf der Platine weitere Pins
Uber welche die pH und Sauerstoffelektroden der Chips an ein externes Messgerat
(PalmSens-MUX) angeschlossen werden konnten (ndheres siehe Anhang A6 ).

Bei dem notwendigen Verléten der Ubergangsplatine, kam es zu vereinzelten Ausfillen
von Leitungen durch das Ablésen von Pads. So konnten 4 Sensoren nicht adaquat
angesprochen werden. Die Kontrolle mit einer Testplatine welche die Sensoren simuliert,
zeigte aber, dass die anderen Verbindungen nahezu identische Kurven liefern wie der
direkte Anschluss an das Gerat. Die Platinen beeintrachtigten die Spektren somit nur
unwesentlich.

4.4.4 Softwaregestiitzte Auswertung

Die Messungen mit dem Sciospec-Messgerat erfolgten im Advanced Mode, wobei
jeder Sensor der Reihe nach gemessen wurde. Es wurden 40 Werte in logarithmischer
Aufteilung Uber einen Frequenzbereich von 100 kHz bis 1 Mhz alle 6 h gemessen. Die
Software speicherte je eine Datei pro Sensor in einem Ordner pro Messung. Die erzeugten
Datensatze wurden dann Uber ein selbstgeschriebenes Auswerteskript verarbeitet (siehe
Anhang A9 ). Das geschriebene Skript konnte zwar die Kurven und die Differenzen
berechnen, die Auswertung lieferte aber fluktuierende Werte. Griinde waren die Design-
bedingten niedrigen Frequenzen der CPK-Werte und eine Vielzahl weiterer
Einflussfaktoren. So sind die Anzahl an Chips, die Stéranfalligkeit der Messung durch
Pumpaktivitat, die Brutschrankheizung, das Handling oder Luftblasen im System als
mogliche Fehlerquellen zu nennen.

Selbst die Kultur kann durch partielle Ablosungen oder Kontaminationen unerwartete
Signale erzeugen. Zudem sind die Systeme lGber mehrere Tage nur bedingt mikroskopisch
kontrollierbar, da es die Kultur schadigt, es schwierig ist immer die gleichen Positionen zu
beobachten und Kontaminationen zu Anfang nicht erkennbar sind.

Fiir automatische Messungen ist eine Vereinfachung des elektronischen Aufbaus, die
Vereinheitlichung der Ansteuerung der Messsysteme und der Pumpen (Synchronisation)
notwendig um die Fehlerquellen zu reduzieren. Eine bessere Nutzeroberflache bzw.
Softwareldsung welche eine kontinuierliche Auswertung erméglicht um ,life“-Daten der
Kultur zu erhalten sind notwendig um es zu einem ZMS auch fir mikroskopisch
unzugangliche Systeme weiter zu entwickeln.
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4.5 Fluidische Anbindung

4.5.1 Anschluss der Pumpen

Fir die Mediumversorgung und die Bereitstellung eines zyklischen Messregimes mit
regelmalligem  Mediumaustausch und dazwischen liegenden Phasen ohne
Mediumversorgung, sollten Peristaltikpumpen, wie sie auch im Bionas System verwendet
wurden, genutzt werden. Dieser Pumpentyp ist durch Austausch von Schlduchen an
verschiedene Stromungsvolumina anpassbar. Die Komponenten stehen nicht in direktem
Kontakt mit dem Medium und sie kdnnen kontinuierlich, relativ pulsationsfrei arbeiten.
Hierfir wurden Ismatec Peristaltikpumpen (IPC-N, Ismatec®, Wertheim-Mondfeld, DE)
verwendet, welche mit 9 Rollen einen sehr kontinuierlichen Mediumstrom haben sollten
und bis zu 4 Schlauche aufnehmen konnten.

An die ersten Systeme (GeSiM-Oberteil und darauf basierende Systemen) konnten nur
Teflonschlduche angeschlossen werden, sodass entweder Teflonschlduche verwendet,
oder die flexiblen Schlauche kurz vor den Systemen mit diesen verbunden werden mussten.
Zudem waren die Pumpenschlduche sehr kurz, sodass eine Verlangerung oftmals
notwendig war. Diese Verbindungen, erzeugt durch Uberstiilpen der flexiblen Schlduche
oder durch die Nutzung von gekirzten Kantlen, zeigten sich anfallig fir die Blasenbildung.
Das Abdriicken der Pumpenschlduche durch die Pumpe kdnnte zudem einen Gaseintrag
verursachen. Auch war der Mediumstrom nicht so pulsationsarm wie urspriinglich
angenommen (Abbildung 4-24).

Infolge der Experimente und Uberlegungen wurde der Aufbau gedndert. Die Pumpe,
welche sich zu Anfang im Vorlauf befand wurde hinter die Systeme versetzt. Es lieRen sich
dadurch einige der Probleme im Handling als auch in der Blasenbildung beheben. Um das
System nicht einem Unterdruck auszusetzen, wodurch Blasen hatten entstehen kénnen,
musste das Mediumreservoir erhéht aufgestellt werden. Dabei konnte bei Undichtigkeiten
das System uberlaufen oder das Reservoir leerlaufen. Die Vorteile dieser Anordnung
waren: ein erheblich reduzierter Blaseneintrag durch die Pumpe, einfacheres Handling
beim Beflllen und eine unproblematische Lange der Schlauche bis zur Pumpe.
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Ein weiterer Vorteil war eine Reduktion der pumpeninduzierten Pulsation. Bei spateren
Messungen mit Stromungssensoren zeigte sich, dass die Pumpen eine hohe Pulsation
aufwiesen (Abbildung 4-24). Besonders bei geringen Geschwindigkeiten kam es wahrend

des Pumpens sogar zu invertierten
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Abbildung 4-24: Gemessene reale Stromungs- kontinuierlich, ~ sondern ,zitterten

geschwindigkeit. durch das  System, was in
Pumpeneinstellung von 16 pl/min, Pumpenschlauche 0.51 mm

ID, gemessen mit GeSiM-Flusssensoren (A020-014) vor Ra ndbereichen zum faktischen
(schwarze Linie) und nach der Pumpe (rote Linie) Stillstand fuhrte.

An dieser Stelle muss festgestellt werden, dass der Wechsel auf einen anderen
Pumpentyp dringend empfohlen ist. Weiterhin besteht der Bedarf die Effekte des
pulsierenden Mediumstromes auf die Zellen ndher zu untersuchen.

4.5.2 Stimulation

Die Stimulation mit den Resonanzlautsprechern erwies sich als realisierbar. Die Krafte
reichten aus, um die Deckel durchzubiegen. Die Dehnung des Deckels entsprach, basierend
auf dem eingegossenen Dehnungsmessstreifen (DMS, siehe Abbildung 4-18 1) bis zu 150
p-strain  (um/m). In den Systemen ergaben sich dadurch Pulse mit maximalen
Stromungsgeschwindigkeiten von 30 pl/min  Abbildung 4-25. Die gemessenen
Strémungsgeschwindigkeiten nahmen mit zunehmender Frequenz und gleichbleibenden
p-strain-Werten stark ab.
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Abbildung 4-25: Dehnung im Deckel des Systems und durch Stimulation hervorgerufene Stromungspeaks.
A: Messungen des in den Deckel eingegossenen DMS (Abbildung 4-18 I) bei 5 Hz Stimulation mit Rechtecksignal,
Werte sind im Bereich von 0,1 bis 20 Hz unabhiingig von der Frequenz, B: bei 0,1 Hz im Zufluss mit GeSiM-
Flusssensor gemessene Stromungsgeschwindigkeiten, gegeniiberliegender Anschluss war verschlossen.
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Angesichts von bis zu 300 pl/min wahrend des Mediumwechsels sind die gemessenen
30 pl/min keine sehr hohen Stromungsgeschwindigkeiten, allerdings zeigte sich bei
mikroskopischer Beobachtungen eine Bewegung der Zellen, was fiir eine direkte Wirkung
des Pulses auf die Zellen spricht. Dies erklart auch die haufige Ablésung der Zellen in
Systemen mit mechanischer Stimulation. Hinzu kommt, dass die Pulsation der Pumpe,
besonders bei langsamem Betrieb, ebenfalls Stromungsdnderungen von ca. 30 pl/min
induzieren kann. Diese beiden Faktoren stellen den Nutzen einer Stimulation, besonders
aber die Trennung von Stimulation und Versorgung bei kontinuierlichem Betrieb in einem
ZMS mit geringem Kulturvolumen in Frage.

Als Konsequenz wurde das System, auch wenn es die Stimulation ermoglicht, nicht in
diesem Modus betrieben. Die Abnahme der beobachteten Stromungspeaks mit
zunehmenden Frequenzen lasst sich auf die Tragheit des thermisch arbeitenden Sensors
sowie durch Dampfung im System, z.B. durch kompressible Gasblasen, flexible Rander etc.
zurickfuhren. Angesichts publizierter Stimuli von bis zu mehreren tausend um/m stellt sich
ebenfalls die Frage nach der Vergleichbarkeit und nach sinnvollen bzw. realistischen
Werten fiir die Modellsysteme.

Aufgrund der stromungsdampfenden Eigenschaften, infolge grofRerer Wegldangen und
der direkteren Wirkung der Stimulation auf die Zellen, konnte die Nutzung von geeigneten
3D-Scaffolds (Gel, porose Struktur) eine Trennung von Versorgungs- und Stimulations-
Effekt erwirken. In diesen Systemen konnte die diffusionslimitierte Versorgung und die
Versorgung durch die Perfusion besser voneinander unterschieden werden. Auch wiirden
groBere Volumina und SystemgrofRen die Pumppulse glatten, sodass die Pulsation der
Pumpe als Stimulus unterdriickt werden diirfte. Um derartige Systeme wirksam zu
stimulieren, missten allerdings starkere Aktuatoren mit gréBerem Hub verwendet werden.

Zwar verdeutlichen die Beobachtungen wie stark sich die Stimulation auf die
Fluidstromungen auswirkt, aber ohne dauerhaft adharente Zellen ist eine Vergleichbarkeit
mit stimulationsfreien Messungen nicht gegeben. Weil die Pumpe immer zusatzlich als
mechanischer Stimulator fungiert, ist ohne pulsationsfreie Versorgung die Trennung von
Versorgungs- und Stimulations-Effekt nicht moglich.

Weiterhin sind die Stromungen durch die Pulsation sehr stark. Das stiitzt die Theorie,
dass die wachstumsférdernden Effekte der mechanischen Stimulation primar auf die, durch
die induzierten Strémungen, verbesserte Versorgungssituation zurtickzufiihren sind.



82 Ergebnisse und Diskussion

4.5.3 Fluidische Anbindung der GeSiM-Varianten

Die Anbindung der Zellkultursysteme an die Pumpen bzw. die Befiillung der Systeme
bendtigt neue Losungen statt der Ublichen Provisorien. In den meisten Fallen werden
Pumpenschldauche (Tygon®, Silicon, Latex), bzw. flexible Schlauche {ber gekirzte
Spritzenkaniilen gezogen, welche die Verbindung zu den jeweiligen Mikrofluidiken
herstellen (siehe Abschnitt 2.4.3.2). Der Vorteil liegt in der Einfachheit, guten
Handlingeigenschaften und sehr geringen Totvolumina in den Kantlen (Abbildung 4-26 A).
Als nachteilig erwiesen sich die problematische Verbindung zu den Systemen, die
Verbindung mit Schlauchen aus festeren Materialien (Teflon®) und die Probleme bei der
Befiillung. Durch das relativ haufige Abziehen der Schldauche fir das Herausnehmen und
Kontrollieren der Systeme lockerten sich die eingeklebten Kaniilen und die Verbindungen
wurden undicht. Die Verwendung von festen Teflonschlauchen ist kompliziert, da sie
aufwendig zu fixieren sind. Dennoch wurden sie bevorzugt, da sie gasdicht, autoklavierbar
und sehr widerstandsfahig sind.

Das zuerst vom GeSiM-System tibernommene Anschlusssystem mit %-28‘ Schrauben
wurde ersetzt, weil es aufwendig in der Fertigung war und relativ viel Platz beanspruchte.
Zwar bot es, beispielsweise (iber verfligbare Luer-Adapter, eine grolRe Breite an moglichen
Anbindungen, diese wiesen aber sehr hohe Totvolumina auf (Abbildung 4-26 B). In diesen
sammelte sich Luft oder es verblieb Medium zuriick. Dies storte die Zelleinsaat, den
Austausch von Medium oder fiihrte zum Eintrag von Blasen.

Abbildung 4-26: Komponenten der GeSiM-Zellkultursysteme.
A: System (MARK 3) mit eingeklebten Kaniilen unterschiedlicher Lange; B: System (MARK 4) mit seitlich
angebrachten %4-28“ Schraubanschliissen und iiber kommerzieller Verbinder (schwarz) angeschlossenen
Teflonschlauchen bzw. via Adapter fiir %-28" zu Luer-Lock, aufgesetzten Kaniilen-Injektionskappen (gelb); C:
System (MARK 3) mit seitlich angebrachten Latexmembranen (gelb) fiir Kaniileninjektion.

Eine weitere Herausforderung bei der fluidischen Anbindung bestand in der
Notwendigkeit die Systeme aus dem Brutschrank zu nehmen um sie unter dem Mikroskop
zu kontrollieren, in der Sterilbank mit Zellen zu besiedeln oder einen manuellen
Mediumaustausch durchfiihren zu kénnen. Dies bedeutete, dal} die Systeme offen waren
wenn die Schlduche abgezogen wurden, was die Kontaminationsgefahr erhéhte. Um
diesem Problem entgegen zu wirken, wurden die Systeme selbstversiegelnd gestaltet. Die
Anbindungspunkte wurden auf die Seiten verlegt und die aus Kanilen-Injektionskappen
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entnommenen Latexmembranen eingesetzt (Abbildung 4-26 C). Die Kaniilen wurden dann
in die Kappen eingefiihrt, ein Ablsen des Schlauches war nicht mehr notwendig. Weiterhin
erleichterte dieses Konzept den manuellen Medienaustausch oder die Besiedelung, da nun
mit Spritzen gearbeitet werden konnte. Um Medium fiir einen Medienaustausch
durchspilen zu kénnen, wurde auf einer Seite eine mit Medium gefiillte Spritze sowie in
den gewiinschten Ausgang eine Kaniile eingestochen. Die Mdglichkeit durch leichtes
Eindriicken der Membranen einen Mediumpuls zu erzeugen, war aulRerdem vorteilhaft bei
der Entfernung kleinerer Blasen.

4.5.4 SLV-Systeme

Beim SLV-System lagen die Anschliisse nicht mehr im Sichtbereich des
Zellkulturbereiches (wie bei den friihen GeSiM-Versionen), wodurch die GroRe der
Anschlusselemente weitgehend unproblematisch war. Damit kamen nahezu alle
verwendbaren Luer- oder Luer-Lock-Elemente fiir das System wieder in Frage (Abbildung
4-18 H). Die fur die GeSiM-Systeme verwendete Variante mit Membranen aus den
Injektionskappen wurde, aufgrund der geringen nutzbaren Tiefe bei Anbringung von oben
und der neu gefundenen Moglichkeit zur Reduktion der Totrdume in Luer Verbindungen
(Abschnitt 3.7.3), nicht mehr genutzt. Um einen Luer-Anschluss zu integrieren, wurden
gekiirzte Kaniilen mit dem weiblichen Lueranschluss in extra gefrdste kreuzformige
Aussparungen eingeklebt. Die ersten Versuche mit biokompatiblen Klebstoff (NUSIL®)
fihrten zu Undichtigkeiten. Die Verwendung eines 2-Komponentenklebers (Patex-
Kraftmix, Henkel AG&Co.KGaA, Diisseldorf, Deutschland) beseitigte diese Probleme. Uber
die kreuzformige Aufnahme konnten die Anschlisse Rotationskrafte aufnehmen, wodurch
auch Luer-Lock-Verbindungen moglich wurden (Abbildung 4-18 G,H). Dies erleichterte das
Herstellen bzw. das Losen von Verbindungen, da die Anschlusselemente nur gedreht
werden mussten, statt sie direkt abzuziehen. Dadurch reduzierten sich die Zugkrafte auf
die Kandile erheblich.

Die Alternative zu Luer wadren teure proprietare Sonderformate oder das Einkleben
einer Kanilile (ohne Luer-Anschluss) gewesen. Der eigentliche Nachteil der Luer-
Verbindungen war das hohe Totvolumen. Dies forderte die Blasenbildung bzw. das
Injizieren von Blasen und konnte zu Unterbrechungen zwischen Sensoren und externer
Referenzelektrode fiihren.

Zur Reduktion dieses Totvolumens wurde eine einfache Mdoglichkeit gefunden. Die
Schlduche (Teflon/Silicon) wurden in einen mannlichen Luer-Adapter eingefiihrt, welcher
in einem weiblichen Gegenstiick steckte. Durch diesen wurde der Schlauch mit einer
durchgefiihrten Kaniile geschlossen und der Leerraum mit PDMS gefiillt. Durch das
auspolymerisierte PDMS wurde ein Pfropf gebildet der genau das Totvolumen ausfiillte,
wahrend das Schlauchende direkt auf der Kaniile im Anschluss zu liegen kam (Abbildung
3-2). Zudem wurde durch die konische Form die Luft beim Festziehen der Verbindung
herausgedriickt. Der Schlauch wird durch das feste PDMS fixiert und abgedichtet. Zusatzlich
war das Element bei Verwendung von Teflonschlauchen vollstandig autoklavierbar.
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4.5.5 Diskussion der Anschlusskonzepte

Die Festlegung auf ein Anschlusskonzept ist direkt abhangig von der Auslegung und
dem Design der Systeme. Bei Systemen, die ein hiufiges Offnen der Verbindungen
bediirfen, muss die Auslegung diesem Umstand Rechnung tragen.

Dies ist eine wesentliche Einschrankung fir die Verwendung von Kanillen mit
aufgezogenen Schldauchen. Eine Variante zur Umgehung dieser Limitierung bestand
urspriinglich im 4-Anschlussdesign der GeSiM-Systeme, wodurch die Verbindungen zum
Mediumreservoir und zur Pumpe fiir die Injektion von Zellen oder das Abziehen von
Luftblasen nicht unterbrochen werden mussten. Bei Verwendung ausreichend groRer
Kanilen (0,9 mm bis 1,1 mm) konnten die diinneren Kanilen der Spritzen in diese
eingefiihrt werden und somit auch manuell gearbeitet werden. Besser in der Handhabung
und Sicherheit waren die selbstversiegelnden Systeme, besonders weil sie nach Abziehen
der Kaniilen keinen weiteren Verschluss bendtigten und ohne Kontaminationsgefahr
bewegt werden konnten.

Die konventionellen Luer-Lock-Anschliisse der SLV-Systeme waren wiederum aufgrund
ihrer Flexibilitat und der leichten Integration in die Torsi, die bessere Alternative fir diese
Systeme. Zumal Uber die Luer-Lock-Verbinder auch die Injektionskappen aufgesetzt und
somit die Vorteile des selbstversiegelnden Konzeptes genutzt werden konnten. Da diese
Kappen bzw. auch die Luer-Anschliisse aufrecht standen, konnte durch Einstechen mit
geringer Tiefe angesammelte Luft abgezogen bzw. ihr Eintrag in das System unterdrickt
werden. Bei Anschluss der Verbinder mit eingegossenen Schldauchen war der Lufteintrag
praktisch kein Problem mehr, da die Luftblasen zur Seite herausgedriickt wurden.
Unabhangig von den Anschlusskonzepten muss in Zukunft aber eine pulsationsarmere
Pumptechnik verwendet werden, da diese einen Einfluss auf den Blaseneintrag und bei
schwacher Adhasion der Zellen auch auf die Ablosung der Zelllayer hat.
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4.6 Sensorcharakterisierung
4.6.1 Sauerstoffsensoren
4.6.1.1 V1-Chip

Die Sauerstoffsensoren der Chips wurden zuerst mit Zyklovoltammetrie vermessen, um
die Einfliisse der Mediumkomponenten auf die Elektrode zu untersuchen und den Sensor
zu charakterisieren. Die Sensoren mussten mit Ethanol gereinigt werden um Reste des
Photoresists zu entfernen. Danach zeigten sie zyklovoltammetrische Kurvenverldufe wie sie
fir Clark-Elektroden beschriebenen wurden [255].

Die ersten Messungen erfolgten in PBS. Die Messungen wurden bei Raumtemperatur
in Bechergldasern durchgefihrt, um ein schnelles Spiilen bzw. einen vollstindigen
Austausch der Losung zu gewahrleisten. Die Messparameter orientierten sich an den in der

Literatur  beschriebenen  Werten.
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Abbildung 4-27: Zyklovoltammogramme eines . .
Sauerstoffsensors. beginnende Wasserstoffreduktion
In PBS mit 0,05 V/s Scangeschwindigkeit luftgesattigtem, hervorgerufen wird. Bei

sauerstoffhaltigem PBS (schwarze Linie) und mit 1% Na2SOs3 . . . .
hergestellten sauerstofffreiem PBS (rote Linie). sauerstofffreier Losung bildet sich

dieser Peak erst ab -1200 mV. Bei Verwendung sauerstofffreier Losung, welche durch
Zugabe von 1 % Natriumsulfit (Na;S03) hergestellt wurde, tritt auf der Anodenseite, durch
die Oxidation des Natriumsulfits hervorgerufen, ab ca. 300 mV vs. Ag/AgCl ein massiver
Oxidationspeak auf. Aufgrund dessen wurde der Messbereich auf -900 mV bis +400 mV
eingeschrankt, um innerhalb des Messbereiches zu bleiben und die Oxidation des
Natriumsulfites zu vermeiden.

Die Messungen in Medium mit 10 % FBS wurden mit den neuen Parametern
durchgefiihrt. Es wurden verschiedene Scangeschwindigkeiten verwendet, um einen
Einfluss der Scangeschwindigkeit auf die Sensitivitdat gegeniiber moglichen Storfaktoren
auszuschlieen. Wie die Messungen zeigten, lag das Plateau des Diffusionsgrenzstromes
zwischen -400 mV und -800 mV gegenuber der Referenzelektrode. Die Erhéhung der
Scangeschwindigkeit fihrte zu einer starkeren Separation der Kurven von vorlaufender (in
Richtung positiver Potentiale) und ricklaufender (in Richtung negativer Potentiale)
Scanrichtung. Es zeigten sich dariiber hinaus keine Peaks, die auf das Vorhandensein von
Stoffen hinwiesen, welche die Messung storen.
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4.6.1.2 V2-Chip

Die Sauerstoffsensoren auf den Chips der 2.Generation wurden auf einen
Durchmesser von 25 um vergroRert, um hohere Strome zu liefern. Sie zeigten dieselbe
Charakteristik wie die Sensoren der 1. Generation, wobei die Peakseparation bei hheren
Scangeschwindigkeiten geringer ausgepragt war. Dies schien auch mit einer geringfligigen
Verschiebung der Zyklovoltammogramme in Richtung positiverer Potentiale einher zu
gehen. Eine verbesserte Diffusion an der Elektrode aufgrund eines groReren Oberflachen-
Kantenverhéltnis konnte die Ursache sein. Auch die geringere Stromdichte kdnnte eine
Erklarung sein, wobei diese wiederum ebenfalls auf die gréRBere Flache zurlick zu fihren ist.
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Abbildung 4-28: Zyklovoltammogramme mit zunehmender Scanrate in Medium mit FBS.
v.in.r Zyklovoltammogramme mit zunehmender Scanrate, jeweils in luftgesattigtem Medium (schwarz) und
sauerstfofffreiem Medium (rot), jeweils gemessen im Bereich von -900 mV bis +400 mV.

Da diese Sensoren keine Gegenelektrode mehr aufwiesen, wurde fiir die Messungen in
3-Elektrodenkonfiguration (3-EK) jeweils eine Elektrode des nachstgelegenen IDES als
Gegenelektrode verwendet, wobei die Referenzelektrode so nah wie méglich positioniert
wurde. Die Messungen in 3-EK dienten der Vergleichbarkeit der Messungen mit den
Sensoren der 1.Generation. Nachfolgend wurden die Messungen aber in
2-Elektrodenkonfiguration (2-EK) durchgefiihrt weil sich diese Konfiguration als
vorteilhafter erwies. Hauptvorteil war die hohere Widerstandsfahigkeit gegen Schaden
durch Unterbrechungen des Stromkreises aufgrund von Blasenbildung. Der direkte
Vergleich zwischen den Messungen in den beiden Elektrodenkonfigurationen zeigte keine
relevanten Unterschiede in den Formen der Zyklovoltammogramme.

Bei Verwendung desselben Sensors lagen die Zyklovoltammogramme meist
Ubereinander. Abweichungen gab es bei Werten kleiner als -700 mV bzw. gréBer als
+300 mV. Messungen in 3-EK zeigten etwas friher die Ausbildung der in 4.6.1.1 bereits
genannten Peaks. Die untere Grenze des Diffusionspeakstromes des 25 um Sensors lag mit
ca. -700 mV bei geringeren Werten als die fir V1-Sensoren gefundene untere Grenze
von -800 mV vs. Ag/AgCl. Dies bedeutete, dass das Plateau des Diffusionsgrenzstromes fiir
den 25 um Sensor um +100 mV zu positiveren Werten verschoben ist (Abbildung 4-29 A),
die obere Plateaugrenze lag bei ca. -400 mV vs. Ag/AgCl. Die Verschiebung der unteren
Grenze ist flr 2-EK und die 3-EK gegeben, wobei die 3-EK spatestens bei ca. -700 mV
beginnt den unteren Peak auszubilden, wahrend dieser bei der 2-EK erst bei -725 mV
auftritt.
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Abbildung 4-29: Exemplarische Messung in Medium mit 10 % FBS bei 0,05 V/s.

A: Vergleich 2-EK (rot) vs. 3-EK (schwarz) in Luft geséttigtem Medium und sauerstofffreiem Medium (1 % Na2S03)
bei Raumtemperatur. Sensitivitit berechnet als Differenz des Stromsignals von sauerstofffreier und
sauerstoffhaltiger Losung, berechnet aus den Mittelwerten des Vor-und Riicklaufes. 2-EK: 2,31 nA +0,1 nA, 3-EK:
2,21 nA 0,3 nA; B: Messungen mit V2-Chips im GeSiM-System nach der Zellkultur bei 37 °C im Brutschrank
Mittelwerte von 4 Sensoren (20 Zyklen) mit Standardabweichung (graue Linien) in Luft gesattigtem Medium und
sauerstofffreiem Medium (2 % Na2S03). Berechnete Sensitivitat: 1,04 nA +0,1nA

Um diesem Problem zu begegnen, wurde die Sensitivitat bei -650 mV bestimmt. Die
Sensitivitat (AnA/AcO2) wurde als Differenz der Stromantwort (nA) im Verhaltnis zur
Konzentrationsanderung des Sauerstoffes (100 % vs. 0 %) definiert und ergab bei -650 mV
und Raumtemperatur fir die dargestellten Messungen in 3-Elektrodenkonfiguration etwa
2,21 nA+0,3nA sowie fir die 2-Elektrodenkonfiguration 2,31 nA+0,1nA. Die
Sensitivitatsangaben basierend auf der Zyklovoltammetrie wurden aus den
Stromdifferenzen von sauerstoffhaltiger und sauerstofffreier Messung berechnet. Es
wurden die Mittelwerte der vorlaufenden und der riicklaufenden Reaktion verwendet um
die Peakseparation zu kompensieren.

Fir beide Elektrodenkonfigurationen als auch filir die verschiedenen
Vorschubgeschwindigkeiten konnte keine Ausbildung von Peaks gefunden werden, welche
auf einen stérenden Einfluss des Mediums oder des FBS hinwiesen. Es wurde auch keine
pH-Abhadngigkeit des Messstromes im pH-Bereich von pH 7 bis pH 8 gefunden.

Die Messungen in den Systemen erfolgte bei 37 °C und zeigten geringere Werte als die
Messungen bei 20 °C was durch die erhéhte Temperatur und die damit verbundene
verringerte Loslichkeit von Sauerstoff zu erkldren ist. Die Sensoren wurden deshalb bei
37 °C in Zweipunktmessung kalibriert, um Minimal- und Maximalwert zu erhalten.
Messungen nach der Zellkultur und herausspulen der Zellen mit Medium zeigten
verringerte Messwerte (Abbildung 4-29, -1,04 nA +0,07 nA). Trotz Verwendung von 2 %
Na,SO0s fiir das sauerstofffreie Medium war eine vollstandige Entfernung des Sauerstoffs
nicht moglich.

4.6.1.3 Amperometrie mit V1-Chip und V2-Chip

Aufgrund der in den Zyklovoltammogrammen fir die V2-Chips gefundenen
Grenzstromplateaus zwischen -400 mV bis -700 mV, wurden die amperometrischen
Messungen statt mit oft Gblichen -700 mV vs. Ag/AgCl, bei einem Potential von -650 mV vs.
Ag/AgCl durchgefiihrt.
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Die Messungen zeigten einen zu Anfang sehr hohen Strom, der sich innerhalb der
ersten Sekunden stabilisierte und in einen nahezu konstanten Strom Uberging. Die
Messungen wurden Uber verschiedene Zeitraume in Medium mit FBS durchgefiihrt. Die
Kurven lagen bei Wiederholungen der Messungen mit demselben Sensor mit mind. 1 min
Pause annadhernd Ubereinander. Die Elektronik des Bionas war auf einen gepulsten
Messmodus eingestellt, welcher in einem festgelegten Zeittakt die Sensoren aktivierte und
4 Sekunden nach Aktivierung den gemessenen Strom detektierte. Fir die
amperometrischen Messungen mit V1-Chip wurde dieser Wert fir die Bestimmung der
Sensitivitat (AnA/Ac02) des Sensors verwendet [252]. Im Zuge der Entwicklung wurde das
Bionas-System vollstandig durch die Palm-Sens-Systeme ersetzt. Das Zeitfenster fir die
Sensoren wurde fir die V2-Chips auf 5 s erhoht, um den hoheren Strémen und den daraus
resultierenden verlangsamten Einstellzeiten Rechnung zu tragen. Der V1-Sensor zeigte
bei -700 mV vs. Ag/AgCl nach 4 s eine Sensitivitat von -1,28 nA +0,05 nA. Der V2-Sensor,
welcher nur bei -650 mV vs. Ag/AgCl betrieben wurde, zeigte nach 5 s eine Sensitivitat
von -3,23 nA 0,09 nA. Daflir erreichte der 10 um Sensor (V1) 90 % seines Endwertes in
unter 2 s in sauerstoffhaltiger bzw. unter 1 s in sauerstofffreiem Medium.

Der V2-Sensor erreichte 90 % seines Endwertes in unter 20 s in sauerstoffhaltiger bzw.
unter 3 s in sauerstofffreiem Medium. Die verlangsamte Einstellzeit war ein Grund fir die
Erhohung der Zykluszeit von 4 s (V1) auf 5 s (V2) siehe Abbildung 4-30. Innerhalb dieser Zeit
hatte der Sensor in sauerstofffreier Losung seinen t90-Wert erreicht wobei gleichzeitig ein
moglichst hoher Wert fir sauerstoffhaltige Losungen erreicht wurde. Messungen Uber
1 Stunde zeigten zudem, dass die Werte auch bei Dauerbetrieb des Sensors in ruhender
Losung stabil waren.

Differenzen in der Stromantwort der amperometrischen Messungen zu den Werten
der zyklovoltammetrischen Messungen, reduzierten aus den unterschiedlichen Messmodi
und sind keine Effekte der Sensoren (Ndheres sieche Anhang A7 ).
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Abbildung 4-30: Amperometrische Messungen iiber 60 s.

In sauerstofffreiem Medium (1 % Na2S03) und in luftgesattigtem Medium bei Raumtemperatur (ca. 20 °C).

A: Messungen mit 02-Sensor (10 pm) von V1-Chip, B: Messungen mit 02-Sensor (25 um) von V2-Chip. Pfeile zeigen
die Zeit (4 s/5s) bei der die Sensitivitiat bestimmt wurde.

4.6.1.4 Sauerstoffsensoren auf den SLV Chips

Aufgrund fertigungstechnischer Probleme, wie der zu hohen Eindringtiefe des Lasers,
waren viele Sensoren nicht einsatzfahig oder zeigten stark voneinander abweichende
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Zyklovoltammogramme. Da das Elektrodenmmaterial (Platin), sowie die avisierte GroRRe
identisch mit dem der Sensoren auf den V2-Chips waren, sollten die Werte dhnlich sein.
Aufgrund des Fertigungsverfahrens variierten die GroRen der Arbeitselektroden, wodurch
auch die erreichbaren Maximalwerte variierten. Die in Abbildung 4-31 dargestellte
Messung in 3-Elektrodenkonfiguration mit angeschlossener Gegenelektrode zeigt etwas
hohere Strome als die Sensoren der GeSiM-V2-Chips. Abgesehen von einem Kreuzen der
vor- und ricklaufenden Flanke des Graphen fir das luftgesattigte PBS im Bereich
von -600 mV bis ca.-100 mV, zeigt die Messung zu den GeSiM-Chips vergleichbare
Zyklovoltammogramme. Die aus den, in Abbildung 4-31 dargestellten,
Zyklovoltammogrammen ermittelte Sensitivitat, bei -650mV vs. Ag/AgCl lag
bei-3,24 nA 0,49 nA. Der Sensor in der amperometrischen Messung, 5 s nach Aktivierung
zeigte indessen eine Sensitivitat von -2,57 nA 0,88 nA. Beide Werte liegen unterhalb der
Strome die mit dem GeSiM-V2-Chips erreicht wurden. Dies deutet darauf hin, dass die
effektive Flache geringfiigig kleiner war, als die der 25 um Sensoren.

Die Messungen mit den funktionsfahigen Chips zeigten, dass das grundlegende
Funktionsprinzip auch bei den selbstgefertigten Chips funktionierte. Durch die bei der
Laserbearbeitung hervorgerufene Schadigung der Elektroden, wiesen diese hohe
Abweichungen auf bzw. fielen sehr schnell aus. Deshalb verfligten nur wenige Chips liber
funktionsfahige Arbeitselektroden, weswegen fiir die Zellmessungen im Folgenden nur die
optischen Sensoren verwendet wurden.
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Abbildung 4-31: Exemplarische Messungen eines gelaserten Sensors.

Mittelwerte aus je 10 Zyklen in sauerstoffreiem PBS mit 1% Natriumsulfit und luftgesattigtem PBS bei
Raumtemperatur gemessen in einem Becherglas. Die Sensitivitiat (berechnet aus den Mittelwerten von Vor- und
Riicklauf) liegt bei -650 mV vs. Ag/AgCl entspricht -3,24 nA +0,49 nA. B.: Amperometrische Messung desselben
Sensors (MW aus je 4 Messungen) liber 60 s aufgetragen. Sensitivitit (AnA/AcO2) bei t=5s nach Messstart
ist-2,57 nA £0,88 nA

4.6.1.5 Vergleich der amperometrischen Sauerstoffsensoren

Die zyklovoltammetrischen Messungen haben gezeigt, dass die Messung des
Sauerstoffgehaltes im Medium mit membranfreien Sensoren moglich ist. Das Medium inkl.
zugegebenen FBS zeigt keinen storenden Einfluss im verwendeten Messbereich.

Die Messungen mit dem V1-Sensor zeigten sehr geringe Stromwerte bei
Raumtemperatur, welche im Mittel bei-1,28 nA +0,05 nA fiir luftgeséattigtes Medium lagen.
Dies war zu gering, da bei Verwendung in Medium mit 37°C dieser Wert, aufgrund der
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geringeren Sauerstoffkonzentration bei hoheren Temperaturen, noch weiter sinkt.
Demgegenliiber zeigte die 25 um groRen Sensoren fiir sauerstoffgesattigtes Medium bei
Raumtemperatur einen Strom von -3,23 nA 0,09 nA bzw. von -2,34 nA +0,03 nA bei 37 °C
im Brutschrank.

Weiterhin kénnen die hohen Stromdichten bei den 10 um Sensoren zu Problemen
fihren [256]. So nehmen nach MclLaughlin et. al [257] die Stromdichten mit kleiner
werdenden Elektroden, besonders unterhalb von 30 um Durchmesser iberproportional zu.
Wihrend die 10 um Sensoren Stromdichten von 1,6 x 102 nA/um? haben, sind die
Stromdichten der 25 pm Sensoren mit 6,6 x 103 nA/um? dhnlich hoch wie die des Bionas
Systems mit 7,4 x 103 nA/um?.

Die schnellere Einstellzeit des 10 um Sensors liegt wahrscheinlich an der geringeren
Zehrung sowie der groRenbedingt zu erwartenden Mikroelektrodencharakteristik. Der
groBere Sensor hat eine hdhere Eigenzehrung, weswegen sich die Zeit bis zur Einstellung
eines Diffusions-Verbrauchsgleichgewicht erhoht. Dieser Nachteil Idsst sich durch Variation
des Messmodus kompensieren. Die Verldangerung der Aktivierungszeit bis Ablesung des
Wertes dirfte potentielle Fehler aus diesem Verhalten reduzieren, wahrend eine Variation
der Pausenzeiten die Eigenzehrung verringert.

Bei der Charakterisierung aller Sauerstoffsensoren war das unzureichende Entfernen
von Sauerstoff mit Na;SOs zu berticksichtigen. Auch bei der testweisen Verwendung von
2 % NazS0s konnten oft noch Strome um die 1 nA fiir theoretisch sauerstofffreie Losungen
gemessen werden. Potentielle Fehlerquellen sind somit, neben dem Fehler des Gerates von
ca. 0,2 nA, verbleibender Restsauerstoff sowie elektrochemische Nebenreaktionen. So
zeigen Messungen, wie in Abbildung 4-29 dargestellt, immer noch sehr hohe Grundstréme
fir sauerstofffreie Losungen, was auf das Durchspilen von Blasen oder einen
Sauerstoffeintrag liber das PDMS oder die Fluidik (Schlduche, Verbinder) hindeutet.

4.6.1.6 Einfluss der PDL Beschichtung

Der Einfluss der PDL-Beschichtung konnte nicht eindeutig geklart werden. In den
zyklovoltammetrischen Messungen gab es nur geringe Abweichungen der Graphen, diese
lagen zudem oft innerhalb der Streuung der Zyklen. In Bereichen unterhalb von -700 mV
zeigten die beschichteten Sensoren oftmals sogar gréRBere Strome als die unbeschichteten
(Abbildung 4-32). Dieser Effekt zeigte sich bei den amperometrischen Messungen
ebenfalls. Bei einem Teil der Messungen wurde hingegen, sowohl im
zyklovoltammetrischen als auch im amperometrischen Messmodus, eine Verringerung der
Stromantwort beobachtet. Die Streuung der Messungen lasst keine Aussage liber einen
nachteiligen noch liber einen vorteilhaften Effekt der Beschichtung zu.
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Abbildung 4-32: Exemplarische Messungen eines Sensors vor und nach PDL-Beschichtung.
A.: Mittelwerte zyklovoltametrischer Messungen (0,05 V/s Scangeschwindigkeit von -900 mV bis +500 mV, n=12),
B.: nachfolgende amperometrische Messungen (-650 mV vs. Ag/AgCl-Elektrode, n=7). Fiir sauerstoffhaltige
(schwarze Linie) und sauerstofffreie PBS-Losung (2 % NazS0s, rote Linien) bei Raumtemperatur. Messungen mit
unbeschichteten Sensoren als durchgezogenen Linien, Messungen nach PDL-Beschichtung als gestrichelte Linien.
Der Chip war zuvor nicht benutzt worden, die Signalzunahme nach Beschichtung wurde auf allen gemessenen
Sauerstoffsensoren festgestellt, die amperometrischen Messungen fiir sauerstoffreies PBS liegen {ibereinander. Die
5s nach Sensoraktivierung, amperometrisch bestimmten Sensitivititen (AnA/AcO2) betragen -3,55 +0,04 nA
(unbeschichtet) bzw. -4,78 +0,08 nA (beschichtet).

Strom / nA
Strom /

Geht man davon aus, dass die Sensoren wahrend der Messung durch Zellprodukte oder
bei Verwendung von PDL einen Belag aus Biopolymeren haben missten, so ist eigentlich
von einer Abnahme der maximalen Stromantwort bzw. der Sensitivitat auszugehen. Der
Einfluss der Beschichtung ist daher durch eine Vielzahl von Faktoren erklarbar, nicht zuletzt
der Zusammensetzung der PDL-Losung (Batch, Lagerzustand) den Reinigungsprozeduren
oder dem Alter des Chips. Eine Verbesserung der Stromantwort ist durch einen besseren
Elektronenlbergang infolge der Beschichtung oder durch das Ablésen von
Verunreinigungen im Zuge der Beschichtung erklarbar. Bei Verwendung anderer
Beschichtungen oder alternativer Beschichtungsprotokolle sollten die Sensoren gezielt auf
den Einfluss dieser Beschichtungen getestet werden. Dies gilt aber grundsatzlich fir alle
Typen von amperometrischen Sensoren.

Hinzu kommt, dass im Zuge der Zellkultur auch die Ablésung der Beschichtung oder
deren Ersatz durch extrazellulare Matrix einen Einfluss auf das Messsignal haben kann. Da
diese Einflisse schwer zu kalkulieren sind, wurde auf die Beschichtung verzichtet. Hierfir
gab es, neben dem potentiellen negativen Einfluss auf die Sauerstoffsensoren noch den
Grund, dass die Beschichtung nicht notwendig war. Die Zelllinien zeigten auf SisN4 als
Oberflachenmaterial gute Wachstumsraten (siehe Abschnitt 4.7.3), zudem scheint die
Nutzung von PDL teilweise negative Effekte auf das Zellwachstum zu haben [258]).

4.6.1.7 Optische Sauerstoffmessung

Fir die optischen Sensoren wurden keine weitergehenden Charakterisierungen
vorgenommen, da es sich um kommerzielle Systeme handelte. lhre Funktion ist abhangig
vom Fluorophor, weswegen sie nach Reinigungsprozeduren neu kalibriert werden
mussten. lhre Charakteristik wird als linear angegeben. Die Kalibrierung konnte ebenfalls
mit Zweipunktkalibration unter Verwendung von 1 % Natriumsulfit erfolgen.
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4.6.2 pH-Sensoren der GeSiM Chips
4.6.2.1 Auswahl der Schichtdicken

Die Fertigung bei GeSiM erfolgte unter Nutzung eines PE-CVD Prozesses. Die
verwendeten Schichtdicken wurden aufgrund der Literaturrecherche und praktischer
Uberlegungen ausgewihlt. In der Literatur werden fiir ISFETs Schichtdicken von 20 nm bis
ca. 100 nm angegeben [178,180]. Da haufiger Dicken von 20 nm und 60 nm verwendet
wurden, wurden diese auch fiir unsere Sensoren vorgesehen. Zusatzlich sollte noch eine

500 40 nm Schicht getestet werden. Die von
4509 g Mushordonm GeSiM gelieferten Testsubstrate
4001 (Objekttrager) wurden vereinzelt,
z zzz kontaktiert und mit PDMS umgossen. Am
% 250 unteren Ende wurde ein 2mm
£ 200] o durchmessendes Loch aus dem PDMS
1501 entfernt, wodurch der Testsensor definiert
122 ' ' ' ' ' ' wurde. Die Messungen erfolgten bei

4 5 & 7 8 ° Raumtemperatur in Bechergldsern, in die
Abbildung 4-33: Kurven der pn- der Sensor und die Referenzelektrode

Sensitivititsmessungen mit Schichtdicken von 20 nm, npgcheinander mit zwischenzeitlichen
40 nm und 60 nm. . .
Gemessen 120 s nach Pufferwechsel. MW der Messungen SPUlschritten (Aqua dest.) gestellt wurden.

der 2 mm messenden Sensoren (A~3,14 mm?), gemessen Di ; ; ;
' ’ ie Messungen zeigten im Mittel kaum
von pH 9 bis pH 4 und zuriick (3 Chips je Schichtdicke, g &

n=6). Aus dem Anstieg der Regressionsgeraden Unterschiede zwischen den verschiedenen

berechnete Sensitivitaten betragen fir . . . .
20nm: 46,26 +1,21 mV/pH, 40 nm: 49,51 =4,62mv/pr Schichtdicken  (Abbildung  4-33)  Die

und 60 nm: -47,51 0,95 mV/pH Standardabweichung der  Messungen
variierte, wobei die 40 nm Sensoren am schlechtesten abschnitten. Die Sensoren zeigten
ermittelte Sensitivititen von -46,26 +1,21 mV/pH (20 nm), -49,51 +4,62 mV/pH (40 nm)
und -47,51 0,95 mV/pH (60 nm). Da keine Schichtdicke herausragende Eigenschaften
zeigte wurden von GeSiM, Wafer mit je einer der 3 Schichtdicken gefertigt.

Die Schichtdicken auf den Sensoren der gefertigten Wafer waren durch verschiedene
Farben optisch unterscheidbar. Die 20 nm Chips waren gelb, die 40 nm Chips rétlich und
die SisN4 Beschichtung der 60 nm Chips war bIauI|ch (Abbildung 4-34).

I )
N I-

Abbildung 4-34: Optisch erkennbare Verfirbung der pH-Sensoren in Folge der unterschiedlichen
Schichtdicken.
V.1n.r. Gelb (20 nm), rot (40 nm), blau (60 nm).

Im Laufe der weiteren Messungen mit den Sensoren zeigte sich, dass die mit 40 nm
SisN4 beschichteten Sensoren eine hohere Streuung und eine geringere Sensitivitat zeigten
als die 20 nm und 60 nm Sensoren. Die Ursache konnte nicht ndher bestimmt werden. Ein
Fertigunsfehler kann nicht ausgeschlossen werden, aber das Problem trat spater bei der
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Charge Testsensoren auf, sodass eine andere Ursache wahrscheinlicher ist. Infolgedessen
wurden nur noch Chips mit 20 nm SizsNs und 60 nm SizN4 gefertigt bzw. verwendet.

4.6.2.2 Bestimmung der Sensitivitdt

Nach Kontaktierung mit flexiblen Leiterplatten durch die Firma EPSa (EPSa Elektronik
& Prazisionsbau Saalfeld GmbH, Deutschland) erfolgten die Messungen der Sensitivitat der
Chips zuerst in Bechergldasern bei Raumtemperatur. Die Chips wurden zwischen den
Becherglasern getauscht und zwischenzeitlich gespult (Aqua dest.). Die ersten gemessenen
Werte nach dem Erhalt der Chips zeigten Sensitivitdaten (iber -70 mV pro pH Dekade. Diese
Werte stabilisierten sich nachdem die Chips (iber mehrere Tage in Aqua dest. gelagert
wurden, um die sensitive Schicht quellen zu lassen.
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Abbildung 4-35: Darstellung der berechneten Sensitivititen mehrerer Chips (N=3) in Abhingigkeit der
Messrichtung.

A: die Werte bei 60 s (schwarze Balken) bzw. 600 s (rote Balken) nach Sensoraktivierung, wurden aufgetragen und
aus ihnen die Sensitivitdt berechnet. B: Darstellung des MW der Potentiale bei definierten pH-Werten (N=6).
Quadrate entsprechen 20 nm und Dreiecke 60 nm Sensoren. Gefiillt: Werte nach 60 s; Offen: Werte nach 600 s.

Danach betrugen die berechneten Sensitivitaiten nach 60 s Messzeit fur die 20 nm
Sensoren bei -43,29 +1,59 mV/pH bzw. bei -41,46 +2,91 mV/pH nach 600 s. Sie weisen
damit hohere Sensitivitaten auf als die 60 nm Sensoren, die bei Verwendung des 60 s
Zeitfensters eine Sensitivitdat von -30,95 +0,86 mV/pH und nach 600 s eine Sensitivitat
von -29,27 +0,78 mV/pH aufwiesen. Unter messtechnischen Aspekten muss hierbei darauf
hingewiesen werden, dass die 60 nm Sensoren weniger anfillig gegenliber Stérungen von
aullen waren.

Es zeigte sich eine ausgeprdagte Abhdngigkeit der gemessenen Sensitivitat von der
Richtung des pH-Wechsels. Bei Wechsel von niedrigen H*-lonenkonzentrationen zu hohen
H*-lonenkonzentrationen (pH 9 > pH 4) war der Anstieg hoher und die
Standardabweichung in der Regel geringer als bei dem Wechsel von hohen zu niedrigen
H*-lonenkonzentrationen (pH 4 = pH 9). Dies war ein durchgehend auftretender Effekt,
der durch Pausieren zwischen der letzten Messung in absteigender Richtung (pH 9 = pH
4) und vor Durchfuhrung des Ricklaufes (pH 4 = pH 9) zwar verringert werden konnte aber
immer auftrat. Dieser Effekt schwachte sich mit der Zeit ab, was auf eine Verdanderung der
sensitiven Schichten schlieRen lasst. Versuche den Effekt durch intensiveres Spiilen mit
Aqua dest. zu begegnen, waren nur bedingt erfolgreich. Messungen bei denen ganz auf das
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Spulen verzichtet wurde, zeigten zum Teil ein besseres Hystereseverhalten. Der Effekt
verringerte sich mit der Nutzungszeit der Sensoren erheblich. Infolge dieses Verhaltens
wiesen die einzeln berechneten Sensitivitdten fir Wechsel von pH 9 = pH 4 bzw. von
pH4 - pH9, erhebliche Unterschiede auf. Fir die in Abbildung 4-35 aufgetragenen
Messungen wurden die Sensoren bis zu 600 s gemessen und die Werte bei 60 s (schwarze
Balken) und bei 600 s (rote Balken) aufgetragen, um zu zeigen, dass der Effekt nicht einfach
durch verlangerte Einstellzeiten verursacht wurde und dass die standardmaRig
verwendeten 120 s Fenster ausreichend sind.
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Abbildung 4-36: Darstellung der Mittelwerte der Potentiale mehrerer Sensoren.

Chips nach 600 s in Losung in Abhéngigkeit der Messrichtung. Von pH 4 = pH 9 (blau, V) und von pH 9 - pH 4
(rot, A) fiir A: 20 nm Sensoren mit Sensitivititen von -45,5 +7,4 mV/pH (A) bzw. 38,8 +9,4 mV/pH (V) und B:
60 nm Sensoren mit Sensitivitdten von 30,0 +4,6 mV/pH (A) und -28,3 + 7,8 mV/pH (V), Inserts: Exemplarische
Kurven tiber 600 s fiir die Richtung von pH 9 nach pH 4.

Die in Abbildung 4-36 dargestellten Messungen verdeutlichen die Unterschiede.
Besonders deutlich wird die Differenz zwischen aufsteigender Richtung (pH 4 = pH 9) und
absteigender Richtung (pH 9 = pH 4) bei den 60 nm Sensoren. Die mittlere Sensitivitat der
Messungen berechnet aus allen Werten in beide Messrichtungen fiir 60 s, ergibt daher
auch eine erhebliche Sensitivitatsdifferenz zugunsten der 20 nm Sensoren. Dies fuhrt zu
Sensitivitatsabweichungen zwischen 20 nm und 60 nm Schichten.

4.6.2.3 Wiederholgenauigkeit

Um die Stabilitat der Sensoren und ihr Hystereseverhalten, also die richtungsabhéangige
Potentialverschiebung nadher zu bestimmen, wurden zyklische Messungen durchgefiihrt.
Die Messungen wurden in einem 5 min Intervall im Bereich von pH6 und pH8
durchgeflhrt. Es wurden dafir abwechselnd definierte Mengen an HCL bzw. NaOH Losung
zugegeben. Das Medium wurde nicht vollstandig ausgetauscht, um die Verhdltnisse in dem
Zellkultursystem besser abzubilden. Eine konventionelle pH-Glaselektrode (InLab micro-pH
Elektrode, Mettler-Toledo GmbH, GieRen) wurde als Referenzsystem verwendet. Wahrend
des in Abbildung 4-37 dargestellten Experimentes wurden die Sensorpotentiale
kontinuierlich gemessen, wobei die Sensorpotentiale als auch die Messwerte der

pH-Glaselektrode eine kontinuierliche pH-Verringerung zeigten.

Die Anstiege der linearen Fitfunktionen zur Bestimmung der Sensitivitat lagen
bei -24,8 +0,8 mV/pH fir die 20 nm und -25,6 +0,9 mV/pH fir die 60 nm pH-Sensoren. In
diesem Experimentansatz lber drei pH-Stufen wurde keine Hysterese beobachtet. Dies
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entsprach den Erwartungen, da es sich mit dem Modell von Kéhler und Landgraf deckt,
welche ein dhnliches Verhalten bereits beschrieben haben [181].
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Abbildung 4-37: Darstellung der Potentiale bei sich wiederholenden Messungen.

20 nm Sensoren (orange Quadrate) und 60 nm Sensoren (blaue Dreiecke), A.: Potentiale gegen die mit der
Referenzelektrode (Glass pH Elektrode) bestimmten pH-Werte. B.: Darstellung des Messverlaufes

Nachdem die Angleichung der Sensorsensitivitdten gezeigt hatte, dass der Unterschied
zwischen den beiden verschiedenen Schichtdicken in diesem Messmodus vernachlassigbar
ist und ein erheblicher Teil der 20 nm Sensoren nur noch bedingt funktionierten, wurden
nur noch 60 nm Sensoren genutzt bzw. nur noch Wafer mit dieser Schichtdicke bestellt. Die
Ursache fiir den Ausfall der 20 nm Sensoren war die Auflésung der pH-sensitiven Schicht!

Die neuen Sensoren wurden gereinigt und vor Benutzung mind. 2 Tage in Aqua dest.
gelagert. Die in Abbildung 4-38 dargestellte Messung mit 10 min Intervallen eines
unbenutzten 60 nm Sensor, zeigt die hervorragende Sensitivitdt. Bei Bestimmung der
Potentiale wie zuvor, 5min nach der pH Anderung, zeigte sich eine Sensitivitat
von -53,37 +4,04 mV/pH, wihrend fiir die Potentiale 10 min nach der pH Anderung
sogar -55,11 +3,87 mV/pH berechnet wurden. Neben den hohen Potentialdifferenzen
zeigen die steilen Flanken in Abbildung 4-38, dass die Sensoren sich sehr schnell auf
pH-Anderungen einstellen kdnnen. Eine Hysterese ist bei diesen Messungen ebenfalls nicht
erkennbar. Bei kiirzeren Einstellzeiten (<120s) wurde dieser Effekt aber nachweisbar.
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Abbildung 4-38: Wiederholte Messungen mit GeSiM-Chip im pH Bereich von pH 6 bis pH 8.
A: Verlauf der Messungen (Auflésung 0.5s, OCP), B: Darstellung der Potentiale gegen die pH-Referenzelektrode
(Einstabmesskette). Lineare Fitfunktion (gestrichelte Linie) zur Bestimmung der Sensitivitat (-55,11 +3,87 mV/pH)
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4.6.2.4 Langzeitstabilitdt

Messungen mit mehreren Sensoren von 60 nm Schichtdicke zeigten eine sehr gute
Langzeitstabilitdt (siehe Tabelle 3). Die Messung erfolgte am 8-Kanal Multiplexer (MUX)
von Presens, um die moglichen Einfllisse der Elektronik mit berlcksichtigen zu kénnen.
Aufgrund Messungen die Dr. Carsten Tautorat durchgefiihrt hatte (siehe Diskussion
Elektronik) wurden die Sensoren invertiert angeschlossen, wodurch sich das Vorzeichen
anderte. Auch die pH-Glaselektrode, welche als Referenzsystem diente, wurde invertiert
angeschlossen, um die Werte vergleichen zu kénnen. Die Messung erfolgte in einem
faradayschen Kafig fur 60 h in pH Messpuffer mit pH 9. Es zeigte sich, dass die Sensoren
eine Drift in derselben GroBenordnung wie die pH-Glaselektrode hatten, wobei die
Richtung variieren konnte. Auch zeigte sich, dass die Potentialdifferenzen zwischen den
Sensoren eines Chips nicht auf unzureichende Equilibrierungszeiten, sondern auf
fertigungstechnische Ursachen zurlickzufiihren sein diirften, da sich die sich die Werte
angleichen (Tabelle 3).

Sensor 1 2 3 Referenz
Potential bei t=0 (pH 9) -210 mV -213 mV -243 mV 93 mV
Potential bei t=60 h (pH 9) -207 mV -216 mV -234 mV 89 mV
Differenz 60 h +3 mV -3mV +9 mV -4 mV
Berechnete Drift pro 0,118 mV/h -0,037 mV/h 0,151 mV/h -0,059 mV/h
Stunde (Linearer Fit)

Standardfehler +0,005 mV/h +0,008 mV/h +0,003 mV/h +0,001 mV/h

Tabelle 3. Potentiale von 3 Sensoren und einer pH Glaselektrode in pH 9 Puffer fiir 60 h gemessen. Angeschlossen
via Multiplexer im 10 Minutentakt gemessen vs. Ag/AgCl Referenzelektrode mit invertiertem Anschluss gemessen.

Die Wiederholungen der Messungen erfolgten liber 6 Tage bei 3 verschiedenen
pH-Werten (je pH Wert, 48 h) um zu tGberpriifen, ob die Driftgeschwindigkeit vom pH-Wert
abhangt. Daflir wurde die Messungen wie oben beschrieben durchgefiihrt und das Medium
stufenweise von pH 5 auf pH 9 in Schritten von 2 pH Stufen gedndert und das Potential Giber
48 h aufgezeichnet. Es zeigte sich, dass die Sensoren auch im Vergleich mit der
pH-Glaselektrode bei unterschiedlichen pH-Werten und Anschluss am MUX stabil blieben.

4.6.2.5 Beschichtungseinfluss

Um den Einfluss der Beschichtung auf die Sensitivitdt und das Signalverhalten zu
Uberprifen, wurden die V2-Sensoren (GeSiM) mit und ohne PDL-Beschichtung gemessen.
Die Messungen erfolgten in Standardlésungen im Becherglas ohne Spiilen der Chips. Es
konnte kein Einfluss auf die Sensitivitdt des Sensors festgestellt werden. Die Kurvenverlaufe
waren vergleichbar und die Sensoren erreichten nach 300s mit -44,07 +2,81 mV/pH
(unbeschichtet) bzw. -45,75 +3,7 mV/pH (beschichtet) vergleichbare Endwerte (Abbildung
4-39). Allerdings zeigten die Experimente, dass sich die Einstellzeit verlangerte. Dadurch
kam es auch zu einer verstarkten Abweichung der Messwerte in Abhangigkeit von der
Messrichtung (Hysterese). Kontrollmessungen mit bis zu 600 s zeigten sogar hohere
Sensitivitditen flir beschichtete (unbeschichtet: -44,6 +2,4 mV/pH,
beschichtet: -48,7 +1,1 mV/pH).

Sensoren
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Abbildung 4-39: Beschichtungsmessungen mit 60 nm Sensor.

Unbeschichteter (Quadrate) und mit PDL beschichteter (Kreise) Chip, beginnend mit Wechsel von pH 9 nach pH 5
(gefiillte Symbole) und von pH 5 nach pH9 (offene Symbole). A: Messungen 120 s nach Wechsel des Puffers, B:
Messungen 300 s nach Pufferwechsel. Die Regressionsgeraden wurden aus den Werten fiir den Durchlauf von pH 5
nach pH9 berechnet. Die Steigungen betragen -45,75 £3,7 mV/pH fiir den beschichteten Sensor (blaue Linie)
und -44,07 +2,81 mV /pH fiir den unbeschichteten Sensor (schwarze Linie).

4.6.3 Sensoren der SLV-Chips mit gesputtertem Si3N4

4.6.3.1 Fertigungsabweichungen

Testversuche mit SisN4 besputterten Elektroden hatten gezeigt, dass die so erzeugten
pH-Sensoren ein vergleichbares pH-sensitives Verhalten besitzen, wie die von GeSiM mit
PE-CVD hergestellten Sensoren. Damit lieRen sich die auch die pH-Sensoren vollstandig in
Eigenfertigung in Rostock realisieren.

Die SLV-Chips wurden wie beschrieben mit pH-sensitiven Schichten besputtert. Die
Farbung der sensitiven Layer variierte zwischen dem erwarteten Blauton und einem
violetten Farbton. Der violette Farbton war nur bei den zum Rand nachstliegenden
Sensoren anzutreffen. Auf dem Maskentrdger befindliche Sonder6ffnungen (siehe
Abbildung 3-1) mit gleichmiRigem Abstand zum Rand hin, dienten der Uberpriifung einer
gleichmaRigen Beschichtung.

Sechs Chips wurden durch die Firma Epsa (EPSa Elektronik & Prazisionsbau Saalfeld
GmbH, Deutschland) kontaktiert und nach einer Reinigung und 2-tdgiger Lagerung in
Aqua dest. auf lhre Funktionsfdhigkeit und Sensitivitat getestet. Die Chips wurden dafiir
nacheinander in Standardpufferlésungen mit pH-Werten von pH 9, pH 7 und pH 5 gestellt
und das Potential jedes Sensors fiir 600 s aufgezeichnet. Die Messung erfolgte aufgrund
der Berlcksichtigung der richtungsabhangigen Sensitivitat nur von pH 9 in Richtung pH 5.
Die aus diesen Werten (Abbildung 4-40) berechnete Sensitivitdat der Sensoren betrug bei
Raumtemperatur -53,8 +1,8 mV/pH, verglichen mit dem theoretischen Optimum
von -59 mV/pH (20°C) ein guter Wert.



98 Ergebnisse und Diskussion

450
400' 350: ‘\-\'—*ZHQ
350 L T
> : :
£ 300- I
E h 500 600
E 250
2 ]
& 200+
150+ L
100 ' . T . . . . —
5 6 7 8 9
pH

Abbildung 4-40: Messwerte der selbstgefertigten pH-Sensoren auf den Chips nach 10 s in Messlésung.
Messung in Loésungen mit absteigendem pH-Werten von pH 9, pH 7 und pH 5. Insert: Darstellung der Potentiale
bei ausgewahlten Zeiten zur Verdeutlichung des Potentialverlaufes. Nach 600 s bei Raumtemperatur, liber alle
Sensoren gemittelte Potentiale: 171,8 £30,3 mV (pH 9), 287,3 £24,7 mV (pH 7) und 389,5 #17,0 mV (pH 5).

4.6.3.2 Wiederholgenauigkeit

Bei den Wiederholungsmessungen zeigten die selbst hergestellten Chips vergleichbare
Ergebnisse wie die GeSiM-Chips. Die Sensoren wiesen allerdings geringere Sensitivitdaten
(-45,83 +1,17 mV) auf als die konventionell hergestellten Chips. Bei den Experimenten
zeigte sich zudem eine verzogerte Einstellzeit, was der Hauptgrund fir die festgestellte
geringere Sensitivitdat sein kann. Eine Sensordrift war in diesen Experimenten hingegen
nicht erkennbar. Die Erh6hung der Einstellzeiten zur besseren Bestimmung der Sensitivitat
ware moglich, wiirde aber die Vergleichbarkeit mit den Messungen der GeSiM-V2-Chips
reduzieren. Die bereits beschriebene, beobachtete Korrelation zwischen besserer Stabilitat
und langsamerer Einstellzeit scheint sich hier durch eine, im Vergleich zu den GeSiM-Chips,
hohere Wiederholgenauigkeit bei verlangsamter Einstellzeit zu manifestieren.
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Abbildung 4-41: Wiederholte Messungen mit SLV-Chip im pH Bereich von pH 6 bis pH 8.

A: Verlauf der Messungen (Auflésung 0.5s, OCP, 600 s Einstellzeit), B: Darstellung der Potentials gegen die pH-
Referenzelektrode (Einstabmesskette). Lineare Fitfunktion (gestrichelte Linie) zur Bestimmung der Sensitivitét

(-45,83 +1,17 mV/pH)

4.6.3.3 Einfluss der Elektronik, Multiplexing und Stérungsanfilligkeit

Neben der Charakteristik der Sensorschichten an sich, muss auch der Einfluss der
Elektronik auf die Messungen bericksichtigt werden. Es zeigte sich bei den Messungen mit
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dem Bionas-System, dass die Elektronik die Sensoren stark belastet. Da sich die Elektronik
auf das durch den Sensor gelieferte Potential einstellen musste, konnte die Einstellung
erheblich verzogert werden, bzw. litt die Stabilitdt darunter. Fir das Bionas-System wurde
ein entsprechender Multiplexer mit vorgeschaltetem Impedanzwandler am Lehrstuhl fir
Biophysik gefertigt. Dieser war nicht mit den PalmSens-Messgeraten kompatibel.

Mit den PalmSens-Messgerdaten wurden die Messungen stérungsunempfindlicher
wenn ein invertiertes Anschlussschema, mit der Referenzelektrode an dem
Arbeitselektrodenanschluss und dem Sensor an dem Referenzelektrodenanschluss
verwendet wurde. Zwar invertierten sich damit die Vorzeichen, was nachtraglich korrigiert
werden musste, aber der Betrag der Potentialanderungen blieb nahezu gleich.

Bei Verwendung des 8-Kanal MUX fir die PalmSens Gerate zeigte sich zudem eine
erhebliche Verzogerung der Einstellzeiten der Sensoren. Dies wird wahrscheinlich durch die
zwischengeschaltete Elektronik und die damit verbundenen Kapazitaten, die bei einer
Potentialdnderung erst umgeladen werden miissen, hervorgerufen. Hier muss fiir die
Optimierungen der zukiinftigen Messungen versucht werden die Belastung der Sensoren
durch den Einbau eines Impedanzwandlers zu reduzieren. Dieser wiirde den hochohmigen
Sensor vor der Belastung durch die Elektronik bewahren.

4.6.4 Zusammenfassung pH-Sensoren

Die Verwendung von SisNs als sensitiver Schicht in potentiometrischen Sensoren ist
moglich. Die Sensoren zeigen hohe Sensitivitditen und gute Wiederholgenauigkeiten. Die
Hysterese, welche beobachtet werden konnte, ist nach Redlin [187] proportional zur Grofe
der pH-Wertdnderung. Eine nahere Beschreibung des Phanomens, mit dem Verweis auf die
Richtungsabhangigkeit der Einstellzeiten findet sich in der Arbeit von Kéhler und Landgraf
[181]. Diese erklaren das Verhalten mit der Theorie der vergrabenen OH  und
NH.-Gruppen, welche die Gleichgewichtseinstellung zwischen Wasserstoffionen-
konzentration und reaktiven Gruppen an der Oberflache der sensitiven Schicht verzégern.

Da aber in Zellkultur keine pH-Shifts Gber mehrere pH-Stufen in kurzen Zeitraumen
auftreten bzw. diese durch entsprechende Auswahl des Puffers reduziert werden kénnen,
ist dies unter dem Aspekt der Uberwachung der Zellkultur unproblematisch. Fir die
unmittelbare Messung der pH-Wertdanderung (z. B. bei Wirkstofftests), vergleichbar dem
BIONAS® 2500-System, ist der Effekt aufgrund der geringen Anderungen und einem
Messzyklus von ca. 5 min (wie im BIONAS® 2500-System verwendet) zu berticksichtigen.

Die fir die Sensoren gezeigte Stabilitdat und die geringe Drift (siehe Tabelle 3) erhéhen
die Reproduzierbarkeit bzw. die Verwendbarkeit der Sensoren fir die Daueriiberwachung
von Zellkulturen. Allerdings zeigen die Sensoren mit zunehmender Gebrauchsdauer sowohl
abnehmende Maximalpotentiale, als auch abnehmende Sensitivitaten.

Dieser Effekt wurde zuerst auf die Einflisse der Zellen zuriickgefiihrt, da er bei
Sensoren auffiel die in der Zellkultur verwendet wurden. Spater zeigte sich dies aber auch
bei Sensoren die Uber langere Zeiten in PBS bzw. Medium gelagert worden waren, bzw.
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haufig ohne Zellen gemessen wurden. Tatsachlich liegt dem Effekt die Auflosung der
SisNs-Isolatorschicht zugrunde. So dnderte sich die Farbgebung der sensitiven Schicht von
blau (60 nm) Giber rot (40 nm) bis zu Sensoren die gar keine erkennbare Passivierung mehr
besallen. Dass dieser Effekt kein einfacher Alterungsprozess ist, lasst sich an Sensoren
erkennen, welche zum Teil durch PDMS abgedeckt waren. Die Auflésung der Schichten
wurde auch von Redlin in seiner Dissertation beschrieben, wobei er fiir SisNa
Auflésungswerte von 0,17 £0,02 nm/h bei 76 °C angab [187]. Eine 60 nm Schicht wiére bei
diesen Werten nach ca. 352 h (ca. 14 d) aufgebraucht worden. Sensoren die in Kultur
verwendet wurden, zeigten nach ca. 4 Wochen Nutzungszeit, bei 37°C instabile Signale. Bei
optischer Kontrolle, zeigten die Sensoren zudem eine sehr helle Farbung der sensitiven
Schicht. Es muss daher davon ausgegangen werden, dass nach dieser Zeit die funktionale
Schichtdicke unterschritten wird.

Eine potentielle Moglichkeit zur Regeneration fur die selbstgefertigten Chips ware das
Neubesputtern der Chips mithilfe der Sputtermaske. Dafiir missten sie aber von der
Mikrofluidik und moglicherweise auch von der Flex-Platine abgetrennt werden, weswegen
dies nicht mehr untersucht wurde. Eine weitere Erklarung fiir die abnehmende Sensitivitat
liefert das Site-Binding Modell und die in Abschnitt 2.3.2.2 erldauterte Abhadngigkeit der
Sensitivitat vom Mengenverhaltnis der Silanolgruppen zu den Aminogruppen [195]. Dieses
Verhaltnis kénnte sich durch chemische Reaktionen wahrend der Nutzung der Sensoren
gedndert haben, beispielsweise durch die Auflésungsreaktionen der Schicht aber auch
durch Zell-, bzw. Enzymaktivitat.

Die Ergebnisse der Beschichtungsmessungen entsprachen den Erwartungen. Der
Einfluss auf die Einstellzeit lasst sich durch die veranderte Oberflachenladung (positive
Grundladung) des PDL erkldaren, welche die Einstellung eines Gleichgewichtes zwischen
Sensoroberflachenladung und H*-lonenkonzentration im Medium verzogert. Weiterhin
kann davon ausgegangen werden, dass die hohe Anzahl an Aminogruppen des PDL einen
puffernden Effekt besitzen, wodurch sich der pH-Wert an der Chipoberflache geringfiigig
von dem im Volumen unterscheidet. Eine Diffusionslimitierung durch die PDL-Schicht kann
ebenfalls ein Grund fir die verzégerte Einstellzeit sein. Flir die Messungen in Kultur ist der
Effekt unproblematisch, da die Messzeitraume wesentlich (iber den Einstellzeiten liegen.
Dennoch sollte wenn moglich auf Beschichtungen verzichtet werden, da auch die Ablosung
des PDL wahrend der Kultur eine potentielle Fehlerquelle ist.

Viele der untersuchten Eigenschaften der pH-Sensoren stimmen mit den Eigenschaften
von Si3Ns-ISFETS Uberein. Somit ist die Nutzung in Form potentiometrischer Sensoren
ebenfalls moéglich, wobei die Einschrankungen in Bezug auf Sensitivitdt und Stabilitat
dieselben sind, wie fur die auf SisN4 basierenden ISFETSs.
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4.6.5 Interdigitierende Elektrodenstrukturen (IDES)

4.6.5.1 Messungen mit V1-Chips

Fiir die Versuche mit den GeSiM-V1-Chips und den zwei verschiedenen IDES Typen mit
30 pum bzw. 50 um Fingerabstand, wurden die Zellen zuerst in offenen Trégen kultiviert, um
die Charakterisierungsexperimente durchzufiihren[259]. Die Zellen wurden Gber 11 Tage
kultiviert. Durch die Zellproliferation danderten sich die —AC Spektren von beiden IDES
Geometrien und die berechneten Peakmaxima korrelierten weitgehend mit der Zellzahl auf
den Sensoren. Die grafische Darstellung der Cpk-Werte Uber die Proliferationszeit zeigt
einen sigmoidalen Verlauf, welcher mit der Verhulst-Pearl Gleichung (3.2) gefittet werden
konnte (Abbildung 4-43B) [260]. Auffillig war ein haufiger Einbruch des Cpxk-Wertes an
Tag 2. Ein moglicher Grund ist die Kontraktion der Zellen am Ende der Lag-Phase vor dem
Ubergang in die exponentielle Wachstumsphase. Die Werte an Tag 2 wurden daher bei
Anwendung der Fit-Funktion nicht beriicksichtigt. Die nachfolgenden Anderungen der CPK-
Werte, waren auf die Anderung der Zellzahl infolge der Proliferation zuriick zu fiihren.
Unterschiede zwischen den IDES-Geometrien waren nicht erkennbar, bis auf eine leicht
hohere Streuung der Werte der 30 um IDES (Abbildung 4-43).

Davon abgesehen waren die Ergebnisse der 30 um und der 50 um IDES sehr dhnlich in
Hinblick auf die Sensitivitat, die Form der —AC-Spektren und der daraus abgeleiteten
Darstellung der CPK-Werte Uber die Zeit. Ein Vergleich der durchschnittlichen CPK-Werte
nach 11 Tagen in Kultur zeigen geringfligig, aber dennoch signifikant (Mann-Whitney
rank-sum test; P<0.05), hohere Werte fiir die 50 um IDES (13,89 +1,31 nF) gegeniiber den
30 um IDES (13,29 1,67 nF) fir die konfluenten Zelllagen. Es wurde Uberpriift, ob die
Verteilung der Zellen auf dem Chip ein Grund fiir die Differenz sein kénnte. So liegt einer
der 30 um IDES abseits der anderen Sensoren (Abbildung 4-1 unten rechts), welche
symmetrisch angeordnet sind. Nach der Zelleinsaat im Zentrum des Chips, zeigte dieser
Sensor deswegen einen langsameren Signalanstieg. Nach 4 Tagen in Kultur, hatten die CPK-
Werte zu den Werten der anderen 30 um Sensoren aufgeschlossen.

Es ist wahrscheinlich, dass die Variation zwischen den 30 um und den 50 um IDES nicht
durch elektrische Feldeffekte verursacht wird, da die Messzeiten relativ kurz waren (ca. 5
min pro IDES pro Tag) und die Feldstarke nur ca. 5/3 hoher war als bei den 50 um Sensoren.
Um diesen Effekt grundlegend ausschlieBen zu kénnen, bendtigt man Experimente mit
starker divergierenden Geometrien oder hhere Messspannungen.

Ein weiterer Grund der auch durch mikroskopische Beobachtung gestiitzt wird, ist eine
schlechtere Zelladhasion lGber den IDES (Abbildung 4-42). Obwohl bei den Versuchen PDL
als Beschichtung verwendet wurde, konnte dies auf dem Glas, welches zwischen den
Fingern frei liegt bzw. auf den IDES Fingern (Platin), schlechter halten als auf dem SisN4 der
Passivierung.
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Abbildung 4-42: IDES Messungen im Fluldlksystemen (4A- OB)
Darstellung von zwei verschiedenen IDES mit PDL Beschichtung und Bewuchs nach 1 Tag in Kultur. Links:
erheblich reduzierte Zellzahl, Rechts: gleichméafdiger Bewuchs

Fiir die Dateninterpretation durch Formel (3.2) wurden die Cpx-Werte jedes Chips fir
die die vier 30 um IDEs und die vier 50 um IDES gemittelt und gegen die Tage in Kultur
aufgetragen. Die Werte jedes Chips wurden mit der Formel (3.2) gefittet, um die
spezifischen Parameter (Verdopplungszeit, CJ¥™, CF¥*) fiir jeden Chip und jede IDES
Geometrie zu bestimmen (Kurven in Abbildung 4-43 B). Danach wurden die so erhaltenen
Parameter der einzelnen Chips und IDES Geometrien gemittelt (Tabelle 4, Spalten B). Dieser
Ansatz der Datenaufbereitung wurde mit dem Gblichen Ansatz, dem Poolen aller Werte der
30 um und der 50 um Chips vor dem Fitten, verglichen (Tabelle 4, Spalten A).

30-um IDES 50-um IDES

A B A B
Cyim™ [nF] 1.14 +1.60 0.94 +0.65 0.93 +1.09 0.61 +0.51
CHE [nF] 13.69 +3.43 13.29 +1.67 14.77 +2.03 13.89 +1.31
T [d] 1.21 +0.47 0.97 +0.19 1.00 +0.28 0.69 +0.18

Tabelle 4. Mit Formel (3.2) gefittete Parameter der gepoolten Daten der verschiedenen IDES Typen.

Fir beide IDES Strukturen fihrte das Poolen aller Chips zu verldngerten
Verdopplungszeiten und héheren Standardabweichungen, als wenn die Mittelwerte der
Parameter der einzelnen Chips gebildet wurden. Der Grund liegt in der Variation der
individuellen Cpk-Werte. Wahrend einige IDES einen schnellen Cpk Anstieg nach Zelleinsaat
zeigten hatten andere eine ldngere Lag-Phase. Bezugnehmend auf Formel (3.2) kann man
das als Shift auf der Abszisse interpretieren bzw. als unterschiedliche Startzeiten fir die
Zellproliferation interpretieren. Solche Daten zu poolen, fiihrt dann zu verzerrten Werten
und der mittlere Anstieg fiir die Cpx-Werte scheint dann im Verhaltnis zu den individuellen
Crk-Anstiegen reduziert.
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Abbildung 4-43: Anderung der Kapazititsdifferenz (-AC) und Cexk-Werte der Messungen iiber 11 Tage in
Kultur.

(A1,A2) Typische Kapazititsdifferenzen zwischen zellfreier Referenz und den Kapazitdten wahrend der Zellkultur
(A1) 30 um IDES, (A2) 50um IDES. (B1, B2) Die Cpx-Werte (d.h. die ~AC Maximalwerte, siehe Text) der Spektren
von 5 Chips mit vier 30 pm und vier 50 pm IDES. Gemittelt fiir die 30 pm IDES (B1) und die 50 pum IDES (B1). Zum
Vergleich sind die Kurven (gestrichelte Linien) fiir die hochsten (Kreise) und niedrigsten Cpx-Mittelwerte
(Quadrate) aufgetragen, um die Grenzen der beobachteten Zellproliferation darzustellen. Zwei unterschiedliche
Méoglichkeiten zur Parameterbestimmung basierend auf der Verhulst-Pearl Funktion wurden getestet. Die
Parameter von Spalte A aus Tabelle 4 erhdlt man, wenn die Daten aller Chips fiir ein IDES Design gepoolt werden
(rote Linie). Die Daten in Spalte B der Tabelle 4 entsprechen den Mittelwerten, der pro Chip, separat gefitteten
Werte (blaue Linie). Die Daten von Tag 2 wurden fiir die Fits nicht beriicksichtig.

Der Grund fir die Variabilitdt der Cpk-Kurven ist wahrscheinlich hervorgerufen durch
die relativ schmalen Flachen auf den IDES im Verhaltnis zu der gesamten Chipflache. lhre
Belegung durch Zellen ist abhangig von Ihrer Position innerhalb der Mikrofluidik. Durch die
zufallige Verteilung wahrend der Zellaussaat fuhrt dies zu grof3en Anfangsvariationen der
Zellzahl auf den verschiedenen IDES und somit zu unterschiedlichen Signalen. Dies flihrt zu
drei Szenarien fir die Zellproliferation:

1. Im Idealfall verteilen sich die Zellen normalverteilt mit wenigen Zellen auf jedem
IDES, sodass ihr Wachstum auf allen IDES zu einem idealen Verhulst-Pearl
Verhalten mit T als der realen Zellteilungsrate fihrt.

2. Nach Einsaat finden sich besonders viele Zellen auf dem IDES, wodurch der
Anfangswert wie oben beschrieben verzerrt wird und der IDES nahezu maximal
bedeckt ist. Dies wiirde zu einem stark reduzierten Anstieg flihren da die Zellen in
die stationdre Phase libergehen.
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3. Imdritten Fall wiirden nach der Aussaat keine Zellen auf dem IDES adhéarieren. Die
Zellen wiirden jenseits des IDEs bis zur Konfluenz wachsen und den IDES als sich
bewegende Zellfront Gberwachsen. Die Cpk-Daten des IDES entsprachen dann
einer sehr langen Lag-Phase mit einer sehr schnellen Wachstumsphase bis zur
Konfluenz, wobei T wesentlich kiirzer ware als die reale Zellteilungsrate.

Am besten liel3e sich das Problem der Bestimmung der korrekten Zellteilungsraten mit
sehr groRflachigen IDES bestimmen. Idealerweise miisste ein einzelner IDES die gesamte
Oberflache des Chips abdecken. Andererseits ermdglichen verteilte IDES die Beschreibung
des Wachstumsverhaltens bzw. der Verteilung der Zellen auf den Chipoberflachen.

Dariiber hinaus beeinflussen verschiedene zellphysiologische Parameter die
beobachteten Cpk-Daten. Nach Zellaussaat sind die grofSten Effekte hervorgerufen aus der
Anzahl an Zellen, welche auf den IDES adharieren sowie ihrer GréRe und Form. Die folgende
Verteilung und Proliferation ist dann durch Oberflacheneigenschaften, wie z.B.
Beschichtungen (hier die PDL Schicht) und durch die Fahigkeit der Zellen native
Adhasionsmolekiile zu sekretieren, beeinflusst. Solche Molekiile konditionieren das
Medium und verbessern die Zelladhdsion, erhohen die Proliferationsrate und
moglicherweise auch die Werte fiir die Endplateaus. Die Endplateaus scheinen mit den
Anstiegen der Cex-Werte (Abbildung 4-43 B) zu korrelieren, wobei aber der Einfluss der PDL
Schichtdicken auf die Anstiege noch zu klaren ist.

4.6.5.2 Messung in Systemen mit V2-Chips

Die mit den V2-Chips in den Mikrofluidiksystemen (4A-S, Abbildung 4-10)
durchgefiihrten IDES-Messungen zeigten bei kontinuierlichem Bewuchs &hnliche
Ergebnisse wie die Messungen in den Trogen. Allerdings war die Realisierung iber langere
Zeitraume problematisch. So schwankten die Zellzahlen bzw. die Bedeckung der IDES
erheblich. Die langste Kultur mit Zellzahlmessung mit den IDES in dem System mit Blécken
(4A-S) lief liber 8 Tage. Bei den meisten Experimenten brachen die Werte spatestens nach
Tag 4 in Kultur ein. Die mikroskopische Kontrolle lieferte auch den Nachweis, dass sich die
Zellen Gber der Struktur abgel6st hatten. Die Messungen im Speicher verliefen am besten,
was einen sehr eindeutigen Hinweis auf den Einfluss der Fluidik liefert, da dies die einzige
grof¥flachige Wachstumszone darstellte. Ein haufig beobachtetes Phanomen war die
wellenartige Zunahme der Werte, was moglicherweise durch morphologische Veranderung
der Zellen vor Zellteilungen hervorgerufen wird. Eine Ursache flr das schlechte Wachstum,
bzw. das Ablésen der Zellen in den Systemen kénnte der Mediumstrom wahrend des
Mediumwechsels sein. Die Blasenbildung bzw. ihre Bewegung durch das System konnte
ebenfalls einen Einfluss gehabt haben. Die Scherkradfte sowie die Unterversorgung durch
Verstopfung von Kanalen flihren dann zur Ablosung der Zellen. Die Ablosung konfluenter
Zellverbande ist durch eine geringere Adhasion der Zellen an den Randbereichen des PDMS
erklarbar. Da die Zellen bei Konfluenz einen zusammenhadngenden Zellrasen bilden, fuhrt
die Ablésung am Rand durch Stromung oder Durchspiilen von Blasen, zur Ablésung des
gesamten Zellrasens. Ohne Beschichtung trat dieser Effekt in geringerem Male auf. Dies
kann aber mit der verringerten Proliferationsrate bzw. einem dadurch weniger dichten
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Zellrasen erklart werden. Die Zellen wuchsen langsamer, formten weniger dichte Zellrasen
und bildeten dadurch schwachere Zell-Zell-Kontakte aus, sodass bei Abriss an den Kanten
nur Teile der Zellrasen abgeldst wurden.

Zudem ist wahrscheinlich, dass die Zellen aufgrund der schlechteren Initialadhasion,
vermehrt eigene Adhédsionsmolekiile exprimieren und dadurch eine bessere Haftung an der
Oberflache hatten. Bei den Systemen mit Blocken (2A, bzw. 4A-S, Abbildung 4-10) konnte
deswegen kein Verhulst-Pearl entsprechendes Wachstumsverhalten gefunden werden. Zur
naheren Betrachtung, bezliglich Wachstums der Zellen auf verschiedenen Oberfldchen, sei
auf Abschnitt 4.7.3 verwiesen. Bei mikroskopischen Betrachtungen zeigten die Zelllayer die
haufigsten Ablosungen an den Kontaktzonen zwischen PDMS und Glas, weshalb die
verringerte Adhdsion wahrscheinlich die Hauptursache fiir die gro3flachige Ablésung der
Zellrasen ist.
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Abbildung 4-44: Ideale Messung in Kultursystem (4A-Sg) mit V2-Chip ohne Beschichtung.

A: Kapazitétsdifferenzen zu Tag 0 ohne Zellen. B: Aus A entnommene Werte fiir die Berechnung der Proliferation.
Der standardméafig verwendete 10 kHz-Wert (Quadrate) mit dazugehoriger Fitdarstellung (schwarze Linie) sowie
die Maximalwerte (Crk-Werte) (Kreise) mit dazugehorigem Fit (rote Linie). Fitdarstellung ohne Beriicksichtigung
von Tag 1 als hellere gestrichelte Linien. Der Tag 1 aufgenommen 4h nach Aussaat.

Bei Versuchen in den blockfreien Systemen (4A-Sg) wurden Kurven und Cpx-Werte mit
vergleichbarer Charakteristik wie mit den V1-Chips gemessen (Abbildung 4-44). Eine
Verschiebung der Peakmaxima wurde ebenfalls beobachtet, wobei die Auftragung der
Differenzwerte bei 10kHz, der (Ublicherweise verwendeten Arbeitsfrequenz
[31,133,203,225,261] ebenfalls vergleichbare Werte erbrachte wie die Cpx-Werte
(Abbildung 4-44 B). Die fir die dargestellten Kurven berechneten Verdoppelungszeiten (T),
betrugen 0,72 £0,12 Tage fir 10 kHz Messung bzw. 1,45 +0,45 Tage fiur die Cex-Werte. Bei
Nichtberiicksichtigung von Tag 1 glichen sich die Werte an und betrugen 0,64 +0,12 Tage
respektive 0,96 +0,24 Tage. Dies korreliert mit den vom DSMZ angegebenen
Zellteilungsraten fur MC3T3 von 1-2 Tagen, was zeigt, dass dieses Verfahren fir die
Bestimmung des Zellwachstums verwendet werden kann.

Viele Messungen wiesen erhebliche Abweichungen von den Kurven in Abbildung 4-44
auf. Bei der Verwendung von Beschichtungen fand oft ein auch mit der Zeit zunehmender
Einbruch der Kapazitdat zwischen 100 Hz und 1 kHz statt. Dieser trat gar nicht bzw. in
erheblich geringerer Auspragung auf, wenn keine Beschichtungen verwendet wurden.
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Messungen ohne Beschichtung zeigten mit den V2-Chips maximale Cpx Werte von etwa
8 nF. Auch bei langeren Kulturzeiten Uberschritten die Cpx Werte diesen Wert nicht,
sondern begannen um den Maximalwert zu schwanken. Bei Versuchen mit Beschichtung
konnten auch fir die V2-Chips hohere Werte beobachtet werden. Wahrscheinlich
erreichen Zellen auf beschichteten Chips eine bessere Isolationsschicht auf den IDES und
somit héhere kapazitive Anderungen. Der unmittelbare Effekt der Beschichtung wird durch
den Abzug der Leermessung von den Messungen mit Zellen kompensiert, weshalb fir die
Einbriiche <1kHz nachtragliche Veranderungen der Sensoroberflache z.B. Anlagerungen
oder Auflésung der Beschichtung die Ursache sein miissen.

Kapazitdtsanderungen im Bereich zwischen 100 Hz und 1 kHz ohne Beschichtung,
kénnte auf Anderungen der Grenzfliche zwischen Elektrode und Medium
(Ladungsanderung, Anlagerung, Ablésung etc.) zuriick zu flihren sein. Weitere Storquellen
in den Messungen sind Mikroblasen in der Nahe oder Uber den IDES sowie
Beeintrachtigungen der Doppelschicht durch Erschiitterungen, Temperaturschwankungen
oder Veranderung der PDMS Strukturen (Kontraktion) infolge des Handlings der Systeme.
Nach Dr. Marko Stubbe, vom Lehrstuhl fir Biophysik, kann die Einstellung bzw.
Stabilisierung der Impedanz des Systems nach Erschitterung bis zu einer halben Stunde
betragen (personliche Kommunikation, siehe auch [262]). Dies erschwert wiederum eine
Nutzung in einem stimulierten System. Die Aufldosung von Oxidschichten, welche infolge
der Reinigung entstanden sind und wie sie fiir Platinelektroden beschrieben wurden [26],
ware ebenfalls ein Grund fir die Kapazitatsanderungen. Eine abschlielende Beurteilung ist
aufgrund der Komplexitat und der vielen Parameter die in die Messung einflieRen
schwierig. Eine Punktmessung, statt der Messung eines Spektrums dirfte den
Anforderungen fir die Zellkultur (Messung der Zellzahlzunahme Ulber die Zeit) wesentlich
besser dienen und die Ausblendung der stérenden Einfliisse ermdoglichen.

4.6.5.3 Messungen mit den SLV-Chips

Die Messungen mit den SLV-Chips lieferten, bei gleichem Messmodus wie bei den
V2-Chips, stark abweichende Ergebnisse. Ein Unterschied waren die Cexk-Werte, welche um
2 kHz lagen. Die Messungen zeigten zudem Einbriche der —AC-Werte bei Frequenzen
unterhalb von 1kHz (Abbildung 4-45). Dies bedeutet, dass die Kapazititen mit
fortlaufender Dauer der Kultur unterhalb von 1 kHz zunahmen. Ein dhnlicher Effekt wurde
bereits zuvor bei den V2-Chips beobachtet. Bei den SLV-Chips trat er besonders ausgepragt
auf. Es muss fur diese somit ein fertigungstechnisches Problem in Betracht gezogen
werden. Die héhere Rauigkeit diirfte ein Storfaktor sein, welcher durch die gréBere Flache
der IDES verstarkt wird. Zudem konnten die Reste der SisNs-Passivierung, die wahrend der
Laserablation auf oder um die Platinstrukturen verblieben sind, einen Einfluss auf die
Doppelschicht haben und somit die Ergebnisse beeintrachtigen. Die Abweichung der
Signalformen und der Peak-Verteilung zu den V2-Chips war unerwartet. Entsprechend der
Literatur [205,206] waren Unterschiede im Spektrum nur fir unterschiedliche Zelltypen,
nicht fiir unterschiedliche IDES mit gleichen Fingerabstanden, erwartet worden.
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Ein Kontaktierungsproblem kann weitestgehend ausgeschlossen werden, da dieses bei
Wiederholungsmessungen oder nach Reinigung bzw. Umstecken der Kontakte nicht
reproduzierbar gewesen wire.

Die wellenartigen bzw. schwankenden Signalzunahmen Uiber die Tage, auch bei
Messungen ohne Beschichtungen, sind indes auf morphologische Anderungen wahrend
der Zellteilung (Abkugeln vor Teilung), partielle Ablosung oder die Verteilung der Zellen
zurick zu fihren. Daher liegt die Ursache hierfiir nicht in der Sensorik.
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Abbildung 4-45: IDES Messungen mit den SLV-Chips im Stimulationssystem.

A: Messungen mit PDL-beschichteten Chips zum Vergleich mit vorherigen Chipgenerationen. Kultur bis zu 10
Tagen, Tag 1 entspricht erster Messung 4 h nach Aussaat. Insert: Bereich unterhalb von 1 kHz. B: Messung ohne
Beschichtung tiber 5 Tage.

Die Sensoren funktionieren und sind vergleichbar zu denen der GeSiM-Chips, mit
Ausnahme des Arbeitspunktes (Bereich der groBten Signalanderung) der sich im Bereich
zwischen 2 kHz und 3 kHz befindet. Bei der Entwicklung zukiinftiger Chipsysteme muss dies
fir das Design beriicksichtigt werden. Wahrend eine VergroRerung, zur besseren
Flachenausnutzung sinnvoll erscheint, muss der geometrische Parameter, definiert durch
die Kammerkonstante, vergleichbar mit dem kommerzieller Chips sein. Die

Kammerkonstante wird in der Literatur kaum bericksichtigt, hat aber einen wesentlichen
Einfluss auf den Messbereich des Systems [211,263]. Sie berechnet sich fur planare IDES
aus der IDES-Flache, welche durch den mit w multipliziertem Abstand der IDES-Finger
geteilt wird (4/(dm), Persénliche Kommunikation M. Stubbe, Paper in Vorbereitung). Mit
zunehmender Kammerkonstante sinkt der Frequenzbereich der sich &dndernden
Maximalwerte (Cpk). Fir die V1-Chips betragt die Kammerkonstante 1,18 mm, fiir die V2-
Chips 2,10 mm und fir die SLV-Chips 19,54 mm. Wie bereits bei den V2-Chips beschrieben,
wirde also eine Designdanderung hin zu groBeren Abstanden den Arbeitspunkt zu hdheren
Frequenzen verschieben. Ein Signalabfall, wie er in Abbildung 4-45 A sehr deutlich auftritt,
konnte sich auf das Messsignal nur noch gering auswirken.

In Zukunft kdnnten zur Bestimmung der Proliferation auch die Differenz bei einer
festen Frequenz statt der Peakmaxima verwendet werden. Die Vergleichbarkeit beider
Messvarianten konnte mit den V2-Systemen (Abbildung 4-44) gezeigt werden. Bei den
SLV-Chips war dies wegen der Nahe zu dem durch die Doppelschicht beeinflussten
Messbereich (<1kHz) und die dadurch verursachten Stérungen nicht moglich. Aufgrund
dessen unterlagen aber auch die Auswertungen der Peakmaxima hohen Schwankungen.
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4.6.6 Referenzelektroden

Die als Referenzelektroden verwendeten Durchflusselektroden funktionierten
weitestgehend problemlos. Sie sind dennoch als potentielle Fehlerquelle bei der
Bewertung des Systems zu betrachten. Bei
langerer Benutzung zeigten die Elektroden
eine erhebliche Veranderung, welche sich
im Verlust der grauen Silberchlorid-Schicht
und der Ausbildung einer silberweil3en

AuBenschicht zeigte. Da der Elektrolyt
Abbildung 4-46: Aufnahme einer Referenzelektrode.  (3M KCl) regelmalRig erneuert wurde, ist
links neu; rechts nach >4 Wochen in Nutzung . .

die Ursache ungeklart. Derart gealterte
Elektroden zeigten gegeniber frischen Ag/AgCl-Elektroden ein abweichendes und
instabiles Potential, sodass sie nicht weiter verwendet wurden. Somit kann die Alterung
der Ag/AgCl-Elektroden eine Ursache fiir abweichende Messergebnisse gewesen sein. Eine
Erklarung fir diesen Alterungsprozess konnte die in Abschnitt 2.3.1.1, Formel (2.3)
angegebene Reaktion liefern. Ob diese Reaktion, trotz 3M KCL-Losung, ablauft ist unklar.
Moglicherweise ist es eine parallel ablaufende Reaktion oder die Silberchloridschicht 16st
sich mit der Zeit von alleine auf. Ein Einfluss durch die verwendete Elektronik (z.B. MUX)
kann ebenfalls nicht ausgeschlossen werden. Sofern diese bei abgeschalteten Elektroden
einen inversen Stromfluss zuldsst, konnte dies die Reduktion zu Silber und somit die
Auflésung der Silberchlorid-Schicht ermdoglichen. Ein Reaktionsweg der entsprechend
Formel (2.2) aufgrund der Stromrichtung der Messung eigentlich nicht ablaufen dirfte.

Eine weitere Fehlerquelle, bei Verwendung dieser Elektroden, ist die durch Ausbildung
grofRerer Blasen in der Fluidik unterbrochene elektrische Verbindung zwischen Sensoren
und Referenzelektrode. Die Integration einer Referenzelektrode im System waére eine
potentielle Losungsmoglichkeit. Dies wiirde das System allerdings komplexer gestalten und
andere Probleme hervorrufen [173,174].

4.7 Optimierung der Zellkulturparameter

4.7.1 Griinde fiir die Erh6hung des pH-Wertes

Weil das Absinken des Zellkulturmediums unter die physiologische Marke von pH 7.4
im Korper negative Effekte zeigt [7,130-132] und die Kalzifikation auch in vitro beeinflusst
[117] ist die Begrenzung der Ansduerung notwendig gewesen. Weil das
Carbonatpuffersystem in geschlossenen Systemen nicht verwendet werden kann [9-12],
wurde die Erhéhung des pH-Wertes des Kulturmediums als mdogliche Option zur
Optimierung der Zellkulturparameter untersucht. Nachdem ein Experiment zur
Grobabschatzung des Effektes bei einem maximalen pH-Wert von pH 8 sogar hdhere
Proliferationsraten zeigte, wurden die Experimente in einem Bereich zwischen pH 7 und
pH 8 durchgefiihrt.
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4.7.2 Bestimmung der pH-Wert-Abhingigkeit des Zellwachstums

Sowohl der ATP-Lite® als auch der WST-Assay zeigten fliir MC3T3-E1 und MG63 Zellen
bei hoheren pH-Werten bessere Ergebnisse. So stieg die ATP-Konzentration, welche als
Indikator fiir die Zellaktivitdt fungiert, mit steigendem pH-Wert bei beiden Zelltypen
kontinuierlich an (siehe Abbildung 4-47). Der Effekt war bei den MG63-Zellen besonders
ausgepragt, wobei sich die Tendenz ebenfalls beim WST-Assay zeigte. Dies deckt sich mit
den Beobachtungen der Arbeitsgruppe Han et al. die fir MG63-Zellen gegeniber
MC3T3-E1-Zellen eine wesentlich hohere Sensitivitat (Letalitat) auf Ansduerung feststellte
[118]. Der WST-Assay, der zuerst wiederholt in denselben Wells durchgefiihrt wurde, hatte
auf die MC3T3-E1-Zellen einen negativen Effekt. Bei den spateren Experimenten wurden
die Wells nur einmal verwendet, was zu besseren Ergebnissen fihrte.
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Abbildung 4-47: Vergleich des pH abhingigen Wachstums von MC3T3-E1 und MG63 Zellen.

Mit ATP-Lite Assay jeden zweiten Tag bestimmte ATP Konzentration (MW von 4 Messwerten einer Kultur); tiber 11
Tage in Kultur. ATP-Konzentration entsprechend Protokoll aus zugehoérigen Standardkurven bestimmt; Tag 1: erste
Messung einen Tag nach Aussaat (20.000 Z/Well)

Nachdem beide Assays vergleichbare Ergebnisse zeigten, wurden nachfolgende
Experimente nur noch mit dem WST-Assay durchgefiihrt, da er kostenglinstiger und
einfacher durchzufiihren war. Des Weiteren wurde sich auf die MC3T3-E1 Zelllinie als
Modellsystem beschrankt. Der pH-Bereich wurde nach unten ausgeweitet, um die Tendenz
zu bestatigen und parallel Zellen in AMEM unter Standardbedingungen kultiviert
(Abbildung 4-48), um den direkten Vergleich zur Standardkulturmedium zu erhalten. Wie
zu erwarten sank die Proliferation bei niedrigen pH-Werten weiter. Zudem schienen die
Zellen den Stress durch die Aussaat bei hoheren pH-Werten besser zu verkraften. Das
Standardkulturmedium mit pH 7,4 (AMEM) zeigte etwas hohere Werte als das
carbonatfreie Medium (AMEM-CF). Neben der hoheren Pufferkapazitit, dirfte der
Hauptgrund der temporaren Erhohung des pH Wertes (bis ca. pH 8) auBerhalb des
Brutschrankes (Medienwechsel, Mikroskopische Kontrolle, pH-Kontrolle) zu finden sein.
Das Medium erreicht den Ziel-pH-Wert (pH 7,4) erst nach ca. 1-2 h im Brutschrank,
wodurch die Zellen einen Teil der Zeit einem héheren pH-Werten ausgesetzt waren.
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Abbildung 4-48: WST-Messungen mit MC3T3-E1 Zellen in Medium (AMEM-CF) mit verschiedenen
pH-Werten.

Kultur tiber 7 Tage im Vergleich zum Standardkulturmedium mit NaHCO3; (AMEM.); Absorptionswerte entsprechen
Messwellenldnge (450 nm) abziiglich Referenzwellenldnge (620 nm) jeweils korrigiert um Blanks, Fehlerbalken
entsprechen Standardabweichung iiber 8 Messwerte (je 4 Proben aus 2 Ansdtzen); Tag 1: Wert einen Tag nach
Aussaat (20.000 Z/Well)

4.7.2.1 pH-Effekt in Anwesenheit von Kalzium und B-Glycerophosphat

Die MC3T3-E1l-Zellen zeigten eine geringfligig hohere Proliferation in den
angereicherten Medien. Wie in Abbildung 4-49 zu erkennen ist, war der Effekt schwacher
als der Einfluss durch die pH-Differenz. Bei verschiedenen Versuchen schwankte der
Einfluss des Kalzium und des B-Glycerophosphat erheblich, zudem konnten auch keine
Kalzifikation beobachtet werden sodass auf die Verwendung der Zusatze verzichtet wurde.
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Abbildung 4-49: MC3T3-E1 Proliferation bei pH 7,4 und pH 7,8 mit verschiedenen Zusitzen.
Absorptionswerte entsprechend Messwellenldnge (450 nm) abziiglich Referenzwellenlange (620 nm) jeweils
korrigiert um Blanks, Fehlerbalken entsprechen Standardabweichung iiber 8 Messwerten (je 4 Proben aus 2
Ansitzen); Tag 1: Wert einen Tag nach Aussaat (20.000 Z/Well)
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4.7.2.2 Diskussion pH-Werte und Medienzusammensetzung

Das Konzept den pH-Wert zu erhohen, ist unter dem Aspekt der Optimierung der
Zellkulturparameter hinsichtlich der Proliferation als sehr effektiv zu bewerten. Die
Messwerte bei pH 7,8 lagen nach mehr als 10 Tagen in Kultur um 20% bis zu 100% Uber den
Werten bei pH 7,4.

Nach Robert F. Schmidt , .. ist nur eine Sdurebelastung bis pH>6,8, eine
Basenbelastung bis <pH 7,8 [mit dem Leben vereinbar]”“ Diese Aussage impliziert zudem,
dass auch in vivo eine groRere Abweichung vom physiologischen Normalzustand toleriert
werden kann. Fir die Knochenzellforschung in vitro ist dies in jedem Fall eine Option die
weitere Betrachtungen verdient. Vor allem weil sich der positive Effekt des hdheren
pH-Wertes auch bei den Kalzifikationsraten zeigen musste. Neben der héheren Zellzahl,
infolge besserer Proliferation, missten hohere pH-Werte aufgrund der geringeren
Loslichkeit von Kalziumphosphaten zu niedrigeren Kalzium-Resorptionsraten flihren [124].
Aufgrund des positiven Effektes einer Alkalose auf das Knochenwachstum [8,124] ist auch
eine Anwendung in vivo durchaus im Bereich des Mdglichen.

Die Erhohung des pH-Wertes in der Zellkultur ist vor allem wichtig, um das Absinken
des pH-Wertes wahrend Zellkultur zu kompensieren, wenn konventionelle Puffersysteme
versagen. Fiir Systeme, in denen Carbonatpuffer nicht oder nur eingeschrankt nutzbar sind,
stellt die Erhéhung eine einfache Méglichkeit dar, die Uberlebensfihigkeit der Zellen zu
erhohen. Hier sind besonders geschlossene Mikrofluidiksysteme und 3D-Scaffolds zu
nennen, bei denen die CO,-Diffusion durch lange Diffusionsstrecken oder Abschluss der
Systeme stark limitiert ist. Dies konnte ein wesentlicher Grund fiir das Absterben von Zellen
in solchen Systemen sein. Gerade in Mikrofluidiksystemen kommt das Problem der
Blasenbildung hinzu, die sich durch das Ausgasen des CO; verscharfen kann.

Trotz dieser Zusammenhdnge wurden nur drei Publikationen gefunden, welche den
Einfluss des pH-Wertes auf Knochenzellen behandeln [13,121,122] und deren
experimentelle Ansdtze mit denen in dieser Arbeit vergleichbar sind. In den
Veroffentlichungen wurden die Zellen allerdings nicht dauerhaft in Medien mit erhéhtem
pH-Wert kultiviert. Der Fokus liegt bei den Publikationen auf intrazellularen Reaktionen
und nicht auf der Proliferation, wie bei unseren Versuchen. Die geringe Anzahl an
Publikationen mit Betrachtung des pH-Wertes in der Knochenzellkultur zeigt zudem, dass
der Funktionsweise des NaHCO,-Puffersystems in der Zellkultur, sowie den Unterschieden
zum biologischen Aquivalent im Blutkreislauf zu wenig Aufmerksamkeit geschenkt wird.

Die Ergebnisse der Arbeit zeigen weiterhin, dass die Vergleichbarkeit vieler
Experimente mit angereicherten Medien in Frage gestellt wird, weil die Erhéhung des pH-
Wertes signifikant positivere Effekte zeigte, als die Zugabe von Kalzium bzw.
B-Glycerophosphat (Abbildung 4-49). Sowohl fiir die Vergleichbarkeit von Experimenten
untereinander, als auch fiir die Vergleichbarkeit von in vivo zu in vitro Experimenten ist die
Beriicksichtigung und somit auch die genaue Kontrolle des pH-Wertes sehr wichtig.
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4.7.3 Einfluss der Oberfliache

In den Systemen traten oftmals Ablésungserscheinungen auf. Weiterhin waren keine
Kenntnisse Uber den Einfluss der verwendeten Materialien auf das Wachstumsverhalten
der Zellen vorhanden bzw. waren diese nicht direkt Gbertragbar. Daher wurde Uberpriift,
ob die verwendeten Materialien flir das Wachstum der Zellen problematisch waren und ob
der Verzicht auf die Beschichtungen maoglich ist. Es wurde ein spezielles Wellsystem fiir
diese Experimente verwendet, bei denen die Wells von dem Mikroskopobjekttrager gelost
werden konnten. Polycarbonatplatten (PC) dienten als Positivkontrolle, um die
StandardzellkulturgefaBe zu reprasentieren. Alle anderen Materialien wurden im
Zellkultursystem verwendet. Gelatine wurde aufgrund ihrer potentiellen Verwendung als
3D-Scaffold getestet.
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Abbildung 4-50: Darstellung der ATP-Konzentration von Zellen auf verschiedenen Substraten.

Messwerte in Doppelbestimmung, kultiviert auf Polcarbonat (PC) Tragern oder auf Glastragern (Glas). Fiir PDMS
oder Gelatine (Gelat.) wurden die Wells der Glasobjektrager mit 100 pl der Substrate beschichtet, fiir SisN4 (SiN),
Platin und Titan mit 100 nm des jeweiligen Substrates besputtert. Oben: Kultur direkt auf den Substraten,

Unten: mit PDL-Laminin Beschichtung.
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Die Experimente zeigten vergleichbare Werte fir alle Oberflachen (Abbildung 4-50,
oben). Die Unterschiede zwischen den beiden verwendeten Zelltypen waren relativ gering.
Fiir die Besiedelung mit Zellen waren unter den unbeschichteten Oberflachen PDMS und
Gelatine am wenigsten geeignet. Bei den beschichteten Oberflachen glichen sich die Werte
an, wobei PDMS und Glas nach 7 Tagen die geringsten Werte zeigten. Interessant ist, dass
der Effekt vor allem durch die Zelladhasion bei Besiedelung hervorgerufen wurde. Bei
Normierung der Werte auf den Anfangswert, zeigte besonders PDMS sehr hohe Zunahmen.
Die hoheren ATP-Endwerte flir die MG63 Zelllinie konnen auf die Natur dieser Zelllinie
(Krebszelllinie) zurickgefiihrt werden. Die schlechte Adh&sion auf PDMS war erwartet
worden. Die schlechte Adhédsion auf Gelatine war hingegen lberraschend, da dieses
Material oft in der Zellkultur verwendet wird [264]. Es zeigte sich kein Material als
grundsatzlich ungeeignet um in den Systemen, auch ohne Beschichtung, verwendet zu
werden.

Die beschichteten Oberflachen fiihrten zu erhdhten Endwerten nach 7 Tagen, was auf
eine hohere Besiedlungsdichte hindeutet (Abbildung 4-50, unten). Vor allem schien die
Beschichtung aber die Unterschiede bei der primdaren Adhdsion auszugleichen.
Interessanter war hier der Umstand, dass PC zusammen mit Glas bei den Endwerten am
schlechtesten abschnitt. Wahrend die Endwerte zum Teil unter den Werten
unbeschichteter Oberflachen lagen, waren die Werte von Titan, Platin, SisN4 aber auch von
Gelatine deutlich besser. Statt die Adhasionsunterschiede auszugleichen, hatte die
Beschichtung einen eher verstarkenden Effekt. Zudem ist auffdllig dass die ATP-
Konzentrationen Uber die meiste Zeit vergleichbar zu denen der unbeschichteten
Oberflachen sind. Der Umstand der beobachteten geringeren Adhdsion tber den IDES
konnte somit erst durch die Beschichtungen hervorgerufen worden sein, da Platin dhnlich
gute Ergebnisse zeigte wie SizsNa. Die Unterschiede zwischen den beiden Zelllinien bezliglich
der Adhésion und der Proliferation erschienen ebenfalls recht gering.

Die Ergebnisse wurden durch die WST-Messungen (nicht gezeigt) gestitzt, welche aber
fir die MG63-Zellen noch deutlich héhere Werte als fir die MC3T3-E1-Zellen lieferten. Dies
kann auch auf die im Allgemeinen héhere metabolische Aktivitat von Krebszelllinien zuriick
zu fuhren sein. Auch bei den WST-Messungen lagen die meisten Materialien eng
beieinander, wobei PDMS bei beiden Zelllinien am schlechtesten abschnitt. Die anderen
Oberflachen zeigten keine relevanten Differenzen. Die Beschichtung mit PDL und Laminin
hatte auch bei den WST-Messungen den starksten Effekt bei Gelatine, gefolgt von Glas.

Die Ergebnisse stutzten das Vorgehen auf die MC3T3-Zelllinie zu wechseln, die vor
allem wegen ihrer Fahigkeit zur Kalzifikation favorisiert wurde. Auch konnte auf die
Beschichtung der Chips in den Systemen verzichtet werden. Vor allem zeigten die
Messungen, dass das alle Materialien biokompatibel sind und nur das PDMS hinsichtlich
der Adhasion als potenziell problematisch einzustufen ist. Das erklart auch die vom Rand
ausgehende Ablosung der Zellrasen in den Systemen (4.6.5.2).
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4.8 Zellkultur in den Systemen

4.8.1 Zellkultur in den GeSiM-Systemen

Die Zellkultur in den Systemen von GeSiM stellte eine groRe Herausforderung dar. Die
Komplexitat des mikrofluidischen Designs forderte die Blasenbildung. Selbst in stationdren
Systemen vergroRerten sich die Blasen wahrend der Kultur (Abbildung 4-51). Unter aktiver
Versorgung beschleunigte sich dieser Effekt, verstirkt durch die von der Pumpe
eingetragenen Blasen. Dies konnte zum Absterben groRer Zellbereiche fiihren. Anderungen
im Experimentaufbau reduzierten diese Probleme. Die effizientesten Anderungen waren:

[1]Mediumwechsel auf carbonatfreies Medium DMEM-CF bzw. AMEM-CF
[2]HOherstellen des Mediumvorrates und Nutzung der Pumpe im Nachlauf (siehe 4.5.1)
[2]Wechsel auf Systeme des Typs 4A-S bzw. 4A-0B (siehe 4.3.1.1)

Die Verwendung carbonatfreier Medien war fir die pH-Messungen notwendig und
reduzierte die Entstehung von Blasen. Das Hoherstellen des Medienbehiélters und die
Nutzung der Pumpe im Nachlauf zeigten sich als sehr effektiv, da dadurch weniger Blasen
eingetragen wurden. Durch Versetzen der Pumpe hinter das System entfielen die
Schlauchverbinder vor dem System und die Pumpenschlauche wurden umgangen. In diese

konnten, durch die Pumparbeit oder Gasdurchldssigkeit, Blasen eingetragen worden sein.

Abbildung 4-51: Aufnahmen des Systems mit kontinuierlicher Medienversorgung im Vorlauf (4 pl/min).
Aufgenommen im 30 s Takt dargestellt im Stundentakt (8h) von links nach rechts (V1-Chip, Mark-2, 4A-S).

Mit der Pumpe im Nachlauf konnten im System entstandene Blasen (iber andere
Anschliisse bzw. den Pumpenausgang abgezogen werden. Auch konnte der
Pumpenschlauch abgezogen und das System mit Mediumbehalter unter die Sterilbank
genommen werden, woflr sonst das Ausklinken der Pumpenschlduche notwendig
geworden ware. Durch das erhoht aufgestellte Medium wurde der Rickfluss verhindert.
Beim Offnen eines der Auslidsse wurde Medium nachgefiihrt und Blasen aus dem System
gedriickt, ohne dass die anderen Systeme von der Pumpe abgeklemmt werden mussten.
Weiterhin wurde die Pulsation durch das Pumpen minimiert (Abbildung 4-24, Abschnitt
4.5.1). Nachteilig war das Leerlaufen des Mediumbehalters bei undichten Systemen.
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Der Wechsel auf Systeme mit vier Anschliissen sowie Speicherbereich, ermdglichte das
Abfangen von Blasen im vorgelagerten Speicher und das Abziehen von Medium Uber einen
der Nebenanschliisse. Trotzdem kam es immer wieder zur Bildung bzw. dem Festsetzen
von Luftblasen im Kulturbereich, was sich durch Verzicht auf die Blockstruktur (siehe 4.3.1)
nochmals erheblich reduzieren lieR. In blockfreien Systemen lieBen sich die Zellen dann
relativ problemlos kultivieren, da Blasenansammlungen leicht und mit wenig Scherstress
fir die Zellen entfernt werden konnten sofern sie auftraten. Da sich auch das Auftreten
bzw. Festsetzen von Blasen in blockfreien Systemen reduzierte war dies zudem seltener
notwendig.

. 100,00 um | . “100.00 u
Abbildung 4-52 Zellen im Fluidiksystem 4A-OB
MC3T3-E1 Zellen im aktiv versorgten Fludidiksystem auf dem Chip ohne Beschichtung. AB: Zellen mit
ausgepragten Osteoblastirem Phidnotyp im linken-oberem Zulauf (A) bzw. Ubergang zwischen Speicher und
Kulturbereich. C: Zellen mit fibroblastirem Phinotyp im duferst-rechten Ubergang zwischen Speicher und
Kulturbereich. Diese Form tritt meist in starker durchstréomten Bereichen bzw. wahrend des nicht konfluenten
Stadiums der Zellkultur auf.

Die Blasenproblematik konnte im Dauerbetrieb nie vollstandig gel6st werden, da es
immer Bereiche gab, in denen sich bevorzugt Blasen sammelten. Eine Entgasung war nicht
moglich, da eine Sauerstoffversorgung der Zellkultur notwendig war, sowie keine adaquate
Entgasungsldsung verfligbar war. Das sequenzielle Pumpen bzw. das manuelle Tauschen
des Mediums fiihrte zwangslaufig zum Eintrag von Blasen.

4.8.2 Sensormessungen in Zellkultur

4.8.2.1 Sauerstoffmessungen mit Zellen

Die elektrochemischen Sauerstoffmessungen wurden in den Systemen 4A-OB
durchgefiihrt, da diese Systeme die maximal mogliche Kulturfliche boten. Fir die
Zellkulturexperimente wurden die Chips Gber mehrere Zyklen ohne Zellen gemessen, um
das System zu kalibrieren. Die Messungen erfolgten automatisiert nur alle 20 min (zur
Reduktion des Eigenverbrauches) bei -650mV vs. Ag/AgCl-Referenz, wobei die
Stromantwort 5s nach Sensoraktivierung aufgezeichnet wurde. Bei den
Zellkulturexperimenten wurde das Medium alle 5h mit max. 300 pl/min fiar 5 min
ausgetauscht. Nachfolgend wurden die Zellen in das System injiziert und nach einer
Adhasionszeit von 4 Stunden die Messzyklen begonnen (Abbildung 4-53).
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Die in Abbildung 4-53 dargestellte Messung zeigt eine Zunahme der Verbrauchsraten.
Die Zunahme korreliert mit den mikroskopischen Beobachtungen, wobei die Zellen nach
ca. 29 h eine vollsténdig geschlossene Schicht bildeten. Bei den gezeigten Messungen lag
die Sauerstoffkonzentration bei 37 °C mit Zellen zwischen 70 % und 90 % Luftsattigung,
basierend auf 100 % Luftsattigung fur die zellfreie Messung. Dies zeigt, dass die Zellen in
diesem System nahe Sauerstoffsattigung kultiviert wurden. Dies liegt wahrscheinlich an

dem im Verhaltnis zu anderen Systemen [133] hohen Mediumvolumen im Verhaltnis zur
Zellzahl. Ein weiterer Einflussfaktor ist die hohe Sauerstoffdiffusionsrate in PDMS (5.00x10-
5 cm?/s bei 38 °C) [145].
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Abbildung 4-53: Exemplarische Sauerstoff-Verbrauchskurven gemessen im GeSiM-System mit 25 pum
Sensor.
A: Kontinuierliche Messungen im zellfreien System (Dreiecke) und mit Zellen (Quadrate). Die auftretenden Peaks
sind durch die Pumpaktivierung wahrend des Medienwechsels verursacht; die Daten der zellfreien Messungen
wurden normalisiert, um sie mit den Zellmessungen zu korrelieren. Zur Bestimmung des Verbrauchs wurden die
Daten mit einer linearen Regressionsgeraden fiir die zellfreie Messung (blau) und fiir die Messung mit Zellen (rot)
gefittet. B: Aus den linearen Fitfunktionen berechnete Sauerstoffverbrauchsraten fiir die Zellmessungen angegeben
in pA/h.

Die mittleren Stromdnderungsraten mit und ohne Zellen unterschieden sich ca. um den
Faktor 10. Die Zehrung des Sensors kann in diesem Messmodus also vernachldssigt werden.
Die minimalen Raten der zellfreien Messungen sind durch die Sensordrift verursacht,
wahrend die Verbrauchsraten bei der Messung mit Zellen direkt auf die Atmung der Zellen
zuzlglich der Drift zurlck zu fihren sind. Folglich ist die Zunahme der Stréme bei der
Messung direkt auf das Wachstum und die damit einhergehende erhéhte Aktivitat der
Zellen zurickzufiihren. Dies wird auch durch die mikroskopische Beobachtung gestitzt
sowie den Umstand, dass die Werte bei Fortfihrung der Messung (bis zu 80 h) nicht weiter
zunahmen, sondern um die Hochstwerte schwankten. Trotz der 2-Elektrodenkonfiguration
waren die Messwerte vergleichbar zu kommerziellen Systemen [172,225]. Die Erhdhung
der Aufzeichnungsrate bis zu 1 Messwert/min sollte moglich sein, ohne Probleme durch die
Eigenzehrung des Sensors zu bekommen. Je nach Systemdesign kann zudem eine
Nachlieferung des Sauerstoffes aus der Raumluft die Eigenzehrung kompensieren Die
Einschrankung der Sauerstoffnachlieferung, zur Optimierung der Sensitivitat, steht dem
wiederum entgegen. Alternativ kdnnten die Sensoren auch in kleineren Systemen mit
kiirzeren Messzyklen eingesetzt werden, wie sie flir metabolische Studien von Chemikalien
in Tierversuchsersatzmethoden oder der Pharmakologie verwendet werden [133].
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4.8.2.2 pH-Messungen mit Zellen

Vor Messung der Ansduerungsraten mussten die Sensoren im Mikrofluidiksystem mit
pH 7- und pH 8-Pufferlésungen kalibriert werden. Die Sensoren wurden fiir jede pH-Stufe
vs. Ag/AgCl-Referenz gemessen und das System zwischen den Versuchen mit PBS gesplilt.
Fur beide pH-Werte wurden Driftraten von -8,16 mV/h gemessen. Da die Raten konstant
waren, war ihr Einfluss auf die Bestimmung der Potentialdifferenz vernachldssigbar. Die
durchschnittliche Potentialdifferenz wurde aus den Werten bestimmt, die zur selben Zeit
nach Losungsaustausch fir pH 7 und pH 8 gemessen wurden. Mit -39,3 0,96 mV/pH
zeigten diese Sensoren gute Sensitivitaten. Die Abbildung 4-54 A zeigt die Aufzeichnung der
pH-Messung im Zellkultursystem (4A-OB) wahrend der Zellkultur Gber 25h, mit 5h
Messzyklen im Vergleich mit der Messung ohne Zellen. Auch bei diesen Messungen wurde
eine Drift wie bei den Testlésungen beobachtet. Eine durchgehende Bestimmung des
absoluten pH-Wertes wird damit schwierig, allerdings entspricht der erste Wert nach Ende
des Pumpzyklus einem pH von 7,8 dem pH-Wert des eingestellten Mediums. Fir die
Messung wurden gleich hohe Zellzahlen wie bei den Sauerstoffmessungen eingesetzt und
die Messung 4 h nach Einsaat begonnen (Abbildung 4-54). Das Medium wurde im 5 h Takt
mit nur 150 pl/min flir 6 min erneuert, um einen moglichst vollstandigen Medienaustausch
zu gewahrleisten (900 pl entspricht ca. dem 10-fachen Volumen des Systems). Die
Verringerung der Pumpgeschwindigkeit gegeniiber den Sauerstoffmessungen sollte das
Ablosen von Zellen verhindern und die Stérung der Sensoren (Stromungspotentiale)
reduzieren.

Nachdem die nicht adhéarierten Zellen aus dem System gespilt wurden, hatten die
verbleibenden Zellen aufgrund der hohen Zellzahl bereits eine weitgehend konfluente
Schicht gebildet, welche sich wahrend der nachsten 20 Stunden vollstandig schloss. Dies
ging mit einer Erhéhung der Ansduerung bis zur Stabilisierung einher (Abbildung 4-54 B).
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Abbildung 4-54: Messungen der Ansduerung im GeSiM-System (V2-Chip, 4A-0OB).

A: 3 Zyklen im 5 h Takt mit Zellen (50.000 Z/System, schwarze Linie) im Verhéltnis zur Referenzmessung ohne

Zellen (gestrichelte Linie); Linke Ordinatenachse: gemessenes Potential, rechte Achse: aus Referenzmessung und

Sensor-Sensitivitat berechneter pH-Wert. B: Darstellung der Fits (Formel 6.1, rote Linien) iiber den Messgraphen

fir die Ansduerung (gestrichelt Linie, linke Ordinate), und den daraus berechneten Ansduerungsraten (rechte

Ordinate, offene Quadrate, graue Linie).
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Zur Berechnung der Ansauerungsrate ist es fir die meisten Anwendungen ausreichend,
eine lineare Regression durchzufiihren oder die Differenz zwischen dem Wert bei Ende des
Pumpzyklus und einem Wert nach einer definierten Zeit (z. B. 30 min nach Pumpende) zu
bestimmen [133]. In der dargestellten Messung wurde zur Erhéhung der Genauigkeit
allerdings eine Exponentialfunktion (4.1) separat auf die einzelnen Ansduerungskurven
zwischen den Pumpzyklen angepasst. Die Anderung des Potentials pot(t) ergibt sich dabei

t
aus dem Anfangspotentials pot, und der Potentialdanderung pot eita (1 —e r)

t

POL(t) = poty + Potaeiea (1= €77) Mit POtena = POty + POtaeita (4.1)

Die Ansauerungsraten fiir jeden Zyklus berechnen sich dann tiber die erste

Ableitung nach t:
dpot(t) _ pOtaeita <e—§) (4.2)
dt T

Der Vorteil dieser komplizierteren Kalkulation liegt in der besseren Kompensation der
Drift, die sowohl in Kontrolle als auch der Messung feststellbar war. Die aus Gleichung (4.1)
berechneten Zeitkonstanten t nahm flr aufeinanderfolgende Messungen kontinuierlich
ab. Dies wiederum resultiert in zunehmenden Ansduerungsraten berechnet nach
Gleichung (4.2). Die berechneten Ansdauerungsraten fiir die obige Messung beliefen sich
auf 13,4 mV/h, 19,6 mV/h, 25,7 mV/h, 26,2 mV/h und 25,8 mV/h. Das Erreichen der
Konfluenz und die Stagnation des Zellwachstums sind die wahrscheinlichsten Ursachen fiir
die Stabilisierung bei ca. 25 mV/h. Die Ansduerungsraten zeigen relativ groRe Werte,
welche die Erhéhung der Pufferkapazitdt oder die Reduktion der Messzeiten notwendig
macht. Die damit verbundene Reduktion des pH-Bereiches diirfte auch eine Verringerung
des Stresses fir die Zellen bedeuten. Alternativ besteht auch die Madglichkeit mit
geringeren Zellzahlen zu arbeiten, wodurch das Zellwachstum beobachtet werden kann.

Die Messungen zeigten, dass der pH-Wert ein wesentlich sensitiverer Wert als die
Sauerstoffmessung ist. Dies ldsst sich zum wesentlichen Teil auf die Nachlieferung von
Sauerstoff durch das PDMS zurickfihren. Infolge des Wechsels auf anaerobe
Stoffwechselwege, héatte eine kinstliche Einschrankung der Sauerstoffversorgung
wiederum einen verstarkenden Effekt auf die Ansduerung. Die in Abbildung 4-54 B zum
Ende auftretende Stérung zeigt auch hier die Probleme durch den Eintrag von Luftblasen.

4.8.3 Zellkultur in den SLV-Systemen

Entsprechend den Erfahrungen mit den GeSiM-Systemen wurde fiir die SLV-Systeme
die Fluidik vereinfacht. Dadurch wurde die Blasenproblematik erheblich reduziert. Blasen
die trotzdem entstanden, bzw. im System verblieben, konnten durch vorsichtiges Spiilen
und mit leichtem Eindriicken des PDMS-Oberteiles an den entsprechenden Stellen aus dem
System entfernt werden. Mikroskopische Kontrollen zeigten, dass dieses Vorgehen nicht zu
einem groRflachigen Ablosen der Zellen flhrt, punktuell aber Schaden verursachen kann.
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Blasen waren meist nur im Randbereich ein Hindernis flr die Besiedelung mit Zellen,
wihrend Ablésungen oder Offnungen der Zelllayer hauptsichlich im Bereich des
Eingangsbereiches bzw. um die zentralen Pfosten auftraten (Abbildung 4-55 A,B,C).
Verursacht wurde das durch die hohen Stromungsgeschwindigkeiten im Eingangsbereich
bei Mediumzugabe, sowie durch das zur Blasenentfernung notwendige Eindriicken des
Deckels. Auch die normale Handhabung (Abklemmen, Kontrolle, Mikroskopie) kann dazu
flihren. Eine Hauptursache ist wahrscheinlich die schlechte Adhasion der Zellen an PDMS.

o' | S
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Abbildung 4-55 Zellen in den SLV-Systemen.
MC3T3 Zellen in SLV-Systemen auf unbeschichteten Chips. A: im inneren Bereich Nédhe des Einlasses abgeldster

Zellrasen, B: verdriangte Zellen um einen Pfosten, C: Bewuchs bis zum Rand, D: flachiger Bewuchs in
stromungsarmen Bereich, E,F: Bewuchs mit Ablésung des konflluenten Zellrasens vom Rand

Die Blasenbildung in den Systemen konnte erheblich reduziert werden wenn
Aqua dest. in den Deckel gegeben wurde. Offensichtlich verdunstet ohne die
Wasserilberschichtung Medium aus dem System. Obwohl das Medium hdéher steht und
somit den Verlust ausgleichen misste, kommt es zur Entstehung bzw. Ansammlung von
Blasen. Wieso diese nicht durch das offensichtlich gut gasdurchlassige PDMS entwichen
blieb unklar. Auch eine Diffusion von Gas in das System ist moglich, wobei es sich aber
vollstandig im Medium I6sen misste. Dieser Effekt ist bei dem Design und Betrieb von
mikrofluidischen Systemen besonders unter Nutzung von PDMS zu bertlcksichtigen.
Zellkultur Gber mehrere Tage bis zu mehreren Wochen war moglich. Die Dichte und
Proliferation der Zellen in den Systemen konnte, aufgrund Handhabung und
fertigungsbedingten Abweichungen stark variieren. Sofern keine Kontaminationen oder
Leckagen auftraten, lieBen sich dennoch groRflachige, dichte Zellrasen erreichen
(Abbildung 4-55 D,E,F).
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4.8.3.1 Sauerstoffdiffusion in das SLV-System

Bei den Charakterisierungsmessungen in den Zellkultursystemen fir das GeSiM-Format
konnte beobachtet werden, dass die Strome fiur sauerstofffreie Losungen grofRer als zu
erwarten waren. AuBerdem vergroBerte sich dieser Wert teilweise. Dieser Effekt wurde mit
bei Verwendung des SLV-Systems offensichtlich. Um die Dauer bis zur vollstindigen
Wiederanreicherung des sauerstofffreien Mediums zu bestimmen, wurden

Testexperimente durchgefiihrt.

Daflir wurden zwei Systeme mit je
einem 2 mm Presens-Sauerstoffspot im
Brutschrank bei 37 °C Uberwacht. Die
Systeme wurde dann via Pumpe mit

60‘_ 500 ul sauerstofffreiem Medium (1%
40 Na;S0s3) gespiilt, um den Sauerstoff zu
20_' entfernen. Nach Abschalten der Pumpe,

Sauerstoffgehalt in % Luftsattigung

wurde in den Deckel eines der beiden
Systeme zusatzlich sauerstofffreies Aqua

o
1 i

T M T M T
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Zeit / min dest. (2ml mit 2 % Na,SOs) gegeben, um
Abbildung 4-56: Sauerstoffdiffusion in das . . .
Zellkultursystem. die Sauerstoffdiffusion durch das PDMS

Rot-gestrichelt: Uberschichtung des Zellkultursystems mit zy unterbinden (Abbildung 4-56). In den
Aqua dest.,, schwarze Linie: mit Na2S0s3 (2 % in ddH:0) auf
dem Deckel (1 mm PDMS). Deckel des anderen Systems wurden 2 ml

Aqua dest. gegeben, um Verdunstung aus dem Zellkultursystem zu unterbinden.

Die Messungen zeigten, dass das System ohne Na;S03 auf dem Deckel nur kurz eine
Verringerung der Sauerstoffkonzentration zeigte und sich bei einem Wert knapp Uber
100 % der Luftsattigung einstellte. Das System mit Na;SO3 im Deckel erreichte nach 200
Minuten vollstandig anaerobe Verhaltnisse.

Dies ist wichtig zu beriicksichtigen, weil die Zellatmung ausreichend groR sein muss,
um den nachdiffundierenden Sauerstoff zu verbrauchen und somit eine Verringerung des
Sauerstoffgehaltes und die Messung des Verbrauches zu ermoglichen. Im Gegenzug
ermoglicht dies aber auch die Messung in anaeroben Verhaltnissen durch Befiillen des
Deckels mit Na,SOs-haltiger Lésung.

4.8.4 Sensormessungen in Zellkultur

4.8.4.1 Anderung der Sauerstoffkonzentration wihrend der Zellkultur

Die Sauerstoffdiffusion in das Zellkultursystem beeintrachtigte die Messungen. Eine
Limitierung der Versorgung war moglich, wobei auch der Betrieb unter vollstandig
anaeroben Verhadltnissen durchfiihrbar war. Die Systeme konnten bei aktiver
Medienversorgung anaerob gehalten werden ohne das Medium aufwendig zu entgasen
oder das System in einem gasdichten, sauerstofffreien Behalter aufbauen zu missen. Die
in Abbildung 4-57 gezeigten Messungen wurden mit optischen Sauerstoffsensorspots, in
mit Natriumsulfit Uberschichteten Systemen durchgefiihrt. Die Aktivierung der Pumpe und
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das Durchspiilen der Systeme mit dem Mehrfachen ihres Volumen reichte nicht aus, um
den Sauerstoffgehalt langere Zeit zu erhdhen (Abbildung 4-57 A). Die Messung zeigt, dass
bei abgedeckten Deckel mit sauerstofffreiem Aqua dest. (2ml, 2 % NaSOs) die Systeme bis
zu 18 h sauerstofffrei gehalten werden konnten, bevor das Na;SOs aufgebraucht war. Die
Sauerstoffdiffusion kann allein durch Zugabe von 2 ml Aqua dest. verringert werden, dass
der Verbrauch der Zellen ausreicht, um den lokalen Sauerstoffgehalt messbar zu reduzieren
(Abbildung 4-57 B). Weiterhin konnte gezielt der Sauerstoffgehalt auf 0 % gesenkt werden,
ohne die Zellen durch das Natriumsulfid auf dem Deckel zu schadigen.
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Abbildung 4-57: Parallele Messungen in zwei SLV-Systemen.

A: Messung zweier Systeme, System 1 (rot) wurde mit sauerstoffhaltigem 2ml Aqua dest. und System 2
(schwarz) mit sauerstofffreiem Aqua dest. (2ml, 2 % NazS03) iberschichtet und im 2 h Takt das Medium
ausgetauscht (300ul/min fiir 2 min). B: Messungen mit Zellen und Austausch des Mediums alle 6 h (150pl/min
fiir 5 min). (1) Zelleinsaat 1Mio. Zellen/ml, (2) Herausspiilen iiberzihliger Zellen, (3) Uberschichtung mit
sauerstofffreiem Aqua dest. (2ml, 2 % NazSO3) auf System 1 (rot) mit langsamer Wiederanreicherung, (4)
Herausnahme der Systeme zur Mikroskopischen Kontrolle und Uberschichtung mit sauerstofffreiem Aqua dest.
(2ml, 2 % NazS03) auf System 2 (schwarz), bzw. pH-Puffer auf System 1, (5) Austausch der Losungen mit
Aqua dest,, (6) Entfernen der Losungen im Deckel. * Durch Handling hervorgerufene Storungen.

Bei den Messungen mit Zellen war die Tragheit der Sauerstoffsensoren in besiedelten
Systemen so hoch, dass sich die sonst erkennbaren Pumpenpeaks nur bei sehr hohen
Verbrauchsraten ausbildeten. In den Messungen in Abbildung 4-57 B wurde nach Einstellen
der Systeme 1 Mio. Zellen/ml injiziert (1). Nach 4 h Adhé&sionszeit wurden (iberzahlige
Zellen ausgespiilt (2) und das System aus Griinden der Sensortragheit und den erwartenden
geringen Verbrauchsraten mit Pumpzyklen von 6 h betrieben. Nach 2 Tagen in Kultur wurde
eines der Systeme mit sauerstofffreier Losung (2ml Aqua dest. mit 2% Na;SO3s)
iberschichtet. Da die Na;SO3-Lésung (ca. pH 10) durch die Uberschichtung den Medium-pH
im System beeinflussen kénnte, wurde zur Kompensation potentieller pH Einfllisse das
sauerstoffhaltige System mit pH Messpuffer (pH 10) (iberschichtet (3). Durch Verdunstung
der Losung im Deckel reicherte sich das Medium aber schneller wieder an als erwartet. Die
mikroskopische Kontrolle zeigte in beiden Systemen eine Zunahme der Zellzahl ohne
Konfluenz zu erreichen (4). Bei Wiederholung des Experimentes mit getauschten Losungen
(5) konnte das zweite System fiir 18 h sauerstofffrei gehalten werden.

In beiden Systemen stieg die Sauerstoffzehrung, auch nach dem Sauerstoffenzug,
kontinuierlich an. Die wahrscheinlichste Ursache liegt im Erreichen der vollstindigen
Konfluenz, wobei System 1 den wesentlich dichteren Zellrasen zeigte als System 2. Auch
das Umschlief3en der Spots mit Zellen diirfte zu den beobachteten Zehrungen beigetragen
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haben. Bei der ersten Kontrolle hatten die Zellen noch einen erheblichen Abstand (mind.
100 um) zu den Spots, wahrscheinlich weil die Spots nicht die ideale Oberflache boten bzw.
der verwendete Klebstoff wachstumshemmend wirkte. Hierfiir spricht der, besonders in
System 1 (rot), zunehmenden Sauerstoffverbrauch vor dem Sauerstoffenzug. Die
mikroskopische Kontrolle nach den Experimenten zeigte vollstandig konfluente Systeme in
denen sogar die Zuldufe zugewachsen waren. Wahrend der Versuchsdurchfihrung wurde
dies nur vereinzelt (4) Uberprift, um die Zellkultur nicht zu beeintrachtigen. Das Entfernen
der Flussigkeit in den Deckeln (6) fiihrte zu Anstiegen der Sauerstoffkonzentration bis auf
die Anfangswerte, sodass die Diffusionslimitierung im PDMS, durch verbliebenes Na;SOs
oder andere chemische Vorgange ausgeschlossen werden kann.

Eine weitere Moglichkeit ist eine erhdhte metabolische Aktivitat bzw. ein stark
erhohter Sauerstoffbedarf der Zellen infolge des vorhergehenden Sauerstoffentzuges. Als
Reaktion auf das vorherige Defizit, kdnnten die Zellen sauerstoffverbrauchende Prozesse
gesteigert haben. Eine durch die anaeroben Verhiltnisse induzierte Differenzierung oder
der vollstindige Ubergang der Kultur von der proliferierenden in die stationire Phase, wie
er auch in der Literatur diskutiert wird (siehe Abschnitt 2.1.7), kdnnte ebenfalls eine
Ursache fiir den erhéhten Verbrauch sein. Um eine abschlieBende Aussage zu treffen
missten weitergehende Experimente, beispielsweise bei anaeroben Bedingungen ohne
Verwendung von Na;SOs oder unter Einbeziehung von Genom,- bzw. Proteomanalysen
durchgefihrt werden.

Das dargestellte Experiment diente der Verdeutlichung des Einflusses der
Sauerstoffversorgung auf die Kultur und die Relevanz der Uberwachung dieses Parameters.
Das Problem zu hoher Sauerstoffversorgung bei aeroben Bedingungen kann durch ein
Neudesign des Deckels entgegengewirkt werden. Dafiir misste die PDMS Dicke vergroRert
oder eine Scheibe aus PMMA oder PC als Diffusionsbarriere mit eingegossen werden. Auch
der Abschluss des Deckels durch eine gefraste passende Abdeckung aus PC oder PMM ware
moglich, sodass die Verdunstung oder der Sauerstoffeintrag verringert wird, wodurch
aerobe und anaerobe Experimente langer und einfacher durchfihrbar sind.

4.8.4.2 pH-Messungen

Die Messungen in den Systemen wurden mit den SisNs-Sensoren sowie den
eingebetteten optischen Sensoren durchgefiihrt. Die Sensoren wurden zuvor mit
Standardmedien entsprechend der Vorgabe fiir die optischen Sensoren kalibriert. Das
Protokoll sah die Messung bei 6 pH-Werten im Bereich von pH 9 bis pH 4 vor. Die Dauer
pro Messung ergab sich aus der Einstellzeit der elektrochemischen Sensoren. Diese wurden
mit kalibriert und benoétigten aufgrund des Anschlusses an den MUX jeder mind. 30s
Einstellzeit. Um die Belastung durch den MUX zu reduzieren wurde das zuvor diskutierte
inverse Anschlussschema verwendet. Die Referenzelektroden lagen auf den Anschliissen
der Arbeitselektroden, wahrend die Arbeitselektroden auf dem Referenzanaschluss lagen.
Dies fihrte zu einer Vorzeichendnderung der Messungen, die bei der Auswertung
entsprechend verrechnet wurden. Die Messungen liefen danach stabiler und die Sensoren
zeigten eine mittlere Sensitivitdt von -45,2 2,4 mV bei 37 °C in Standardpufferldsungen
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von pH 5 bis pH 9. Bei der Verwendung von 8 Sensoren ergab sich eine Kalibrierdauer von
4 min pro pH-Wert. Aufgrund des hohen pH-Sprunges wurde jeder pH-Wert mehrfach
gemessen. Zwischen dem Wechseln der Losungen wurden die Systeme mit PBS gespiilt.
Vor der Zellzugabe wurden die Systeme mehrere Stunden entsprechend dem
Messprotokoll mit Medium betrieben, um sie zu stabilisieren und Reste der Pufferlésungen
zu entfernen. Die Systeme wurden unter Verwendung von Spritzen, Gber den Anschluss
des Medienreservoirs mit 0,5 Mio. Zellen/ml (ca. % konfluent) besiedelt. Nach 4 h
Adhdsionszeit wurden die Messungen mit 2 h Pumpzyklen gestartet.

Fir die elektrochemischen Sensoren wurden vergleichbare Charakteristiken wie fir die
optischen Sensoren gemessen (Abbildung 4-58). Allerdings erschwerte die Nutzung des
MUX die Messungen durch erhohte Stoéranfalligkeit. Dies fihrte zu einem verdanderten
Messprotokoll, bei dem nach Umschalten des MUX der Sensor 30 s lang sein Potential
stabilisieren konnte, bevor dieses aufgezeichnet wurde. Die Zeit fur eine Messung aller 8
Sensoren dauerte somit 4 min und war einer der Griinde fiir die gewahlten Pumpzyklen, da
bei 120 min ca. 30 Werte pro Sensor aufgezeichnet wurden.
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Abbildung 4-58: Messungen in 2-Systemen mit elektrochemischem (A) und optischen pH-Sensoren (B).
Parallele Messung in 2 Systemen: System 1 (rote Linien) mit pH Spot am Einlass und System 2 (schwarze Linien)
mit pH-Spot am Auslass. In System 2 bildete sich eine Blase im Randbereich des Spots, wodurch der Mediumfluss
gedndert wurde. Der behinderte Austausch fiihrte zu veranderten Messwerten im Verhaltnis zum zugehorigen
elektrochemischen Sensor.

Obwohl die optischen Sensoren als Referenzsystem fungieren sollten, zeigten die
elektrochemischen Sensoren oft hohere pH-Werte und pH-Wertdanderungen als die
optischen Sensoren. Dies war aber nicht die alleinige Abweichung der elektrochemischen
Sensoren, sondern es zeigte sich, bei nachfolgender Messung mit Standard pH-L6sungen,
dass die optischen Sensoren eine verzogerte Reaktion aufwiesen. Hinzu kam die
Notwendigkeit die optischen Sensoren mit einer nichtlinearen Boltzmann Gleichung zu
fitten, wodurch die Spots im Bereich um pH 7,8 eine geringere Sensitivitdt als bei
niedrigeren pH-Werten besalRen. Ein weiterer Grund fiir die abweichenden pH-Werte bzw.
pH-Wertanderungen dirfte in der GroRe der Sensoren begriindet sein. Die wesentlich
grofReren pH-Spots missten aufgrund der GroRRe eine erheblich hohere Tragheit betreffend
pH-Anderung und Signaldnderung (Fluoreszensquenching) aufweisen als die sehr viel
kleineren pH-Sensoren.
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Ein zusatzlicher Grund kdnnte der geometrische Faktor sein. Der Spot ist mit 200 um
etwa so hoch wie die Fluidik, wodurch Giber dem Spot kaum Medium stromt und auch keine
Zellen auf ihm wachsen konnen, wahrend der Spot selbst zusatzlich die
Stromungsverteilung beeinflusst. Infolgedessen erreichen sie die korrekten pH-Werte
nicht, bzw. nicht in dem gewahlten Zeitrahmen. Dies wiirde auch erkldren warum die
Maximalwerte (ca. pH 7,8) nach Ende der Pumpaktivierung nicht erreicht werden oder
warum die Flanken wahrend der Pumpaktivitdt nicht so steil sind wie bei den
elektrochemischen Sensoren in Abbildung 4-58.

Ein Beispiel wie stark diese Effekt sein kann, ist ebenfalls in Abbildung 4-58 gezeigt, bei
dem sich in System 2 eine Blase vor dem Spot gefangen hat, welche die Messung negativ
beeinflusst hat. Durch Einkleben in eine extra geschaffene Aussparung im Chip (gelasert)
oder im Deckel (Modifikation der GulRform) ist das wahrscheinlich kompensierbar.

Bewertung der Sensortypen

Bei entsprechender Auslegung der Elektronik sollten die elektrochemischen
pH-Sensoren aufgrund ihrer besseren Stabilitdt gegenliber den Reinigungsmethoden
(Ethanol, Dampfsterilisation) vorteilhaft sein. Dies gilt besonders fir Systeme mit sehr
flacher Mikrofluidik (<200 um) oder ohne optische Zuganglichkeit. Die optischen pH-Spots
wiederum dirften vorteilhaft fiir groBere Systeme sein, besonders wenn in diesen durch
Blasenbildung Unterbrechungen in der elektrischen Verbindung zwischen Sensor und
Referenzelektrode auftreten kénnen. Fiir die Uberwachung der Ansduerung in unserem
System sind beide Typen grundsatzlich verwendbar. Von Stérungen durch Blasen
abgesehen, wurden durchgehende Messungen mit Zellen bis zu 50 h realisiert, was zum
Beispiel flr Zellkulturiberwachung und Untersuchung des Proliferationsverhaltens
nutzbare Zeitrdume sind. Nachteilig an den optischen Sensoren sind aber neben dem
Platzbedarf, die aufwendige Kalibrierung und die nichtlineare Kennlinie.
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4.8.4.3 pH Messungen in Zellkultur unter Sauerstoffentzug

Die in Abbildung 4-57 dargestellte Messung wurde zusatzlich mit optischen
pH-Sensoren Uberwacht. Um die metabolische Reaktion und somit die Ansduerungsrate
der Zellen auf Sauerstoffenzug zu bestimmen, wurden die Systeme mit sauerstofffreiem
Aqua dest. Uberschichtet. Dadurch wurde dem Kulturmedium durch das PDMS des Deckels
der Sauerstoff entzogen. Die Diskussion zur Anderung der Sauerstoffkonzentration wurde
bereits in Abschnitt 4.8.4.1 gefiihrt. Referenzmessungen mit zellfreien Systemen (4.8.3.1)
hatten ergeben, dass das sauerstofffreie Aqua dest. (2ml, 2 % Na,SO3, pH 10) im Deckel den
pH-Wert im System beeinflusst, wobei in zellfreiem Medium mit 2 mM HEPES eine
maximale pH-Wert-Erhohung von 0,05 pH-Stufen pro Stunde (ca. 0,3 pH-Stufen pro 6 h
Zyklus) induziert wurde. Bei langerfristigen Experimenten empfiehlt sich eine Einstellung
des pH-Wertes des sauerstofffreien Aqua dest. oder die Zugabe eines pH-Puffers um den
Einfluss der pH Werterhohung zu kompensieren.
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Abbildung 4-59: Vergleich des Sauerstoffgehaltes (oben) und des pH-Wertes (unten) in 2 Systemen.

Die Messungen erfolgten mit optischen Sauerstoff- und pH-Spots die zuvor kalibriert wurden. Verwendet wurde
AMEM-CF mit 2 mM HEPES. Uberschichten der Systeme mit sauerstofffreiem Aqua dest. (2ml, 2 % NazS03) zum
Sauerstoffentzug ab t=96 h (A) bzw. ab t=116 h (B). Die gestrichelten Linien markieren den Bereich in dem der
Sauerstoffgehalt im Medium durch das Na2SOs3 reduziert wurde. (1) Peaks markieren den Zeitpunkt der Zelleinsaat,
bzw. des Herausspiilens nach Ende der Adhisionszeit, (2) Uberschichtung von pH 10 Puffer im Referenzsystem
parallel zur sauerstofffreien Messung zur Bestimmung des pH-Effektes. *Durch manuelles Handling
(Mediumtausch, Kontrolle, Entfernen von Blasen) verursachte Stérungen.

Die Messungen mit Zellen zeigten, dass die alkalisierende Wirkung des Na;SOs die
gesteigerte Ansauerung durch die Zellen nicht kompensierte. Die Messungen verdeutlichen
die Korrelation zwischen Sauerstoffversorgung und Ansdauerungsleistung. Auffallig ist der
gesteigerte Sauerstoffverbrauch der Zellen nach den sauerstoffreduzierten Phasen.
Dadurch ist, neben der mikroskopischen Kontrolle, erkennbar, dass die
sauerstoffreduzierte/anaerobe Phase keine Schadigung der Zellen (Abtoten, metabolische
Hemmung) hervorgerufen hat.
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Die parallelen Messungen zeigen, dass das System die langerfristige Kultur der Zellen
mit gleichzeitiger Uberwachung von Sauerstoff- und pH-Wert erméglicht, wobei wihrend
der Kultur zwischen sauerstoffgesattigten und sauerstoffreduzierten/anaeroben
Verhaltnissen gewechselt werden kann. Die Nutzung des Na;SOs zur Herstellung anaerober
Verhaltnisse hat hierbei keine negativen Folgen auf die Zellproliferation. Davon abgesehen
wurde in Abschnitt 4.7.1 bereits der positive Effekt der pH-Wertanhebung fir die
Uberlebensfihigkeit und die Proliferation der Zellen gezeigt.

Die Moglichkeit einen Parameter gezielt zu verdndern, ist eine wesentliche
Voraussetzung fiir die Klarung des limitierenden Faktors fiir die Besiedelung von
komplexen Zellkulturscaffolds oder Implantaten. Durch die Moglichkeit das System mit
geringem Aufwand an neue Scaffolds anzupassen, den pH-Wert und den Sauerstoffgehalt
zu Uberwachen und dariber hinaus selektiv zu manipulieren, bietet sich ein weites
Spektrum an vergleichenden Versuchen fir die zellphysiologische Forschung.

5 Zusammenfassung

Die hier vorgestellten Sensoren und Chipkonzepte sind grundséatzlich zur Nutzung in
Zellkultursystemen geeignet. Die verwendeten Zelllinien MC3T3-E1 und MG63 wachsen auf
den Chips in den Systemen auch ohne Beschichtung. Dies erleichterte die Handhabung und
verhinderte mogliche Beeintrachtigung der Sensormessungen durch die Beschichtungen.
Die Auswirkung der Beschichtung fir den Zellbewuchs sind teils negativ, so zeigten sich bei
Impedanzmessungen im Bereich unter 1 kHz oft Einbriiche der -AC-Werte, welche eine
Abldsung der Beschichtung indizieren.

Die Sauerstoffsensoren waren Uber ldngere Kulturzeiten (> 2 Wochen) und in voll
konfluenten Systemen funktionsfahig, wobei die urspriingliche GréBe von 10 um
Durchmesser zu klein bemessen war. Die Sensoren mit ca. 25 um Durchmesser waren fiir
die Anwendung besser geeignet. Eine Weiterentwicklung zu einem Biosensor ist wegen der
geringen Stromstdrken und der damit verbundenen geringen Sensitivitdat dennoch nur
bedingt realisierbar. Hierflr ist eine weitere VergroBerung sinnvoll.

Das 3-Elektrodenprinzip ist in Mikrofluidiksystemen mit externer Referenz nicht
empfehlenswert, da die Elektroden durch Unterbrechung in der Fluidikverbindung, z. B.
durch Luftblasen im Verbindungsschlauch, zerstort werden kdnnen. Das Problem trat in der
2-Elektrodenanordnung nicht auf, wobei trotzdem eine langsame Auflésung der Sensoren,
nach (ber 2 Wochen Dauermessung, in Kultur beobachtet werden konnte.
Empfehlenswert ware trotzdem eine 3-Elektrodenanordnung um die
Sauerstoffeigenzehrung der Elektrode zu reduzieren.

Die Nutzung ohne sauerstoffpermeable Membran fiir die Zellkultur war moglich und
die Bestandteile des Zellkulturmediums sind fiir die Messung unproblematisch. Durch eine
Beschichtung (z. B. Nafion® oder PDMS) koénnte die Stromungsanfalligkeit und das
Uberwachsen der Elektrode reduziert und die Reproduzierbarkeit der Messung erhéht
werden.
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Die Fertigung der Sauerstoffsensoren mittels Laserablation stellte ein Problem
aufgrund geometrischer Faktoren, besonders aufgrund des hohen Energieeintrages in
kleinen radialen Strukturen, dar. Eine Anpassung des Designs, zum Beispiel indem man den
Sensor durch ein punktuell gelasertes Mikroelektrodenarray ersetzt, ware moglich um
Sauerstoffelektroden lasertechnisch zuverlassig fertigen zu kdnnen. Kompensiert wurde
dieses Problem durch die Mdglichkeit zum Einsatz optischer Sensorspots fir pH und
Sauerstoff. Angesichts der hohen Sauerstoffdiffusionsraten des PDMS wurde die Zellkultur
unter Sauerstoffgesittigten Bedingungen durchgefiihrt, weshalb die Uberwachung des
Sauerstoffverbrauches nur bei hohen Zellzahlen sinnvoll ist. Die fiir das selbstgefertigte
System gegebene Méglichkeit, durch Uberschichten mit Natriumsulfit, anaerobe
Verhaltnisse herzustellen ist ein erheblicher Vorteil des Systems.

Die Messungen mit den pH-Sensoren zeigten, dass SizsNa4 als pH-sensitives Material fiir
die Bestimmung des pH-Wertes verwendbar ist. Die verwendeten Schichtdicken von 20 nm
bis maximal 60 nm sollten noch weiter erhoht werden um die Langzeitstabilitdt zu
verbessern. Der Abbau der sensitiven Schicht ist problematisch, wobei Harald Redlin [187]
es als einen wichtigen Aspekt fiir die Funktionsfahigkeit, durch kontinuierliche Erneuerung
der Gel-Schicht an der Grenzschicht zwischen SisNs und Medium, betrachtet. Fir die
Verlangerung der Nutzungsdauer solcher Chips sollte daher die Modifikation der Schicht
bzw. lhrer Wiederherstellung, z. B. durch gezieltes Nachbesputtern, untersucht werden.
Fiir Langzeitmessungen (>4 Wochen) bzw. wiederverwendbare Chips ist das Substrat nur
bedingt geeignet. Zur Verlangerung der Nutzungszeit bietet sich aber die Erhohung der
Schichtdicke auf bis zu 100 nm [180] an.

Die Dauerstabilitat des SisNs ist vergleichbar zu anderen sensitiven Substraten. Sie
gleicht der von Beschichtungen auf ISFETs und ist besser als von Sensoren auf Basis von
Polymeren. Fiir Metalloxidsensoren, besonders Iridiumoxid kann keine Aussage getroffen
werden, weil die Dauernutzungsstabilitdt, besonders in Zellkultur, bei diesen nicht
angegeben wird. Die in der Literatur beschriebenen hdéheren Sensitivitaten, die
hervorragenden Korrosionseigenschaften und die Mdoglichkeit elektrochemischer
Abscheidung sprechen fir Iridiumoxid, wahrend der glnstigere Preis, die Nutzung in
Halbleiterprozessen bzw. mit Halbleiterprozesstechnik (Sputtern, CVD), die hohe
mechanische Harte und die gute Biokompatibilitat fiir SizNa als Sensorsubstrat sprechen.

Die Impedanzsensoren zeigten sich als funktional und zuverlassig. Die Stéranfalligkeit
der Impedanzmessungen durch die elektrische Kontaktierung und Zuleitungen, z.B. durch
Zugspannung oder Luftfeuchtigkeit, konnte besonders in niedrigen Frequenzbereichen
(<1kHZ) zu hohen Messabweichungen fihren. Das wurde auch durch Verwendung der
Flexplatinen, die sich sonst sehr gut bewdhrt haben, nicht vollstindig beseitigt. Die
Auswertung der Impedanz in Form der Peakmaxima ist zwar umfassender und genauer, da
so die Verschiebung der Maxima besser berticksichtigt werden kann. Allerdings ist fiir die
Uberwachung des Wachstums bzw. der Ablésung von Zellkulturen die iibliche Auswertung
der Kapazitdten bei einer ausgewdhlten Messfrequenz ausreichend und auch besser
automatisierbar. Die gangige Fixierung auf eine Frequenz von 10 kHz ist problematisch,
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weil sie den Einfluss des IDES-Designs nicht berlicksichtigt. Entsprechend der
GroRenanderung der IDES muss eine VergroBerung der Fingerabstdande erfolgen, um die
geometrischen Verhaltnisse (Kammerkonstante) beizubehalten. Ansonsten verschiebt sich
die Messfrequenz zu niedrigeren Werten. Bei den SLV-Chips lag das beobachtete Optimum
fir die Auswertung im Bereich von 2 kHz bis 3 kHz, bei den GeSiM-Chips im Bereich von
5 kHz bis 8 kHz. Dies ist flir den Vergleich von verschiedenen Messsystemen ein wichtiger
Aspekt, der in der Literatur vernachldssigt wird. Bei neuen IDES Designs, bei Verwendung
anderer Zellen oder Beschichtungen missten zumindest anfangs immer Messungen Uber
ein Spektrum gefahren werden, um die optimale Messfrequenz zu bestimmen. Alternativ
konnten auch einige ausgewahlte Messpunkte im Bereich der zu erwartenden Peakmaxima
verwendet werden, um die Cpk-Werte zu bestimmen.

Die Stimulation und der aktiv versorgte Betrieb der Zellkultur sind erfolgreich getestet
worden, wobei ein kontinuierlicher Betrieb weiterhin eine Herausforderung darstellt. Die
Pulsation der Versorgung stellt praktisch selbst eine Stimulation dar. Eine Trennung von
Pumpstimuli und Aktor-induzierter Stimulation ist deshalb in diesem System nicht moglich.
Fir die Abgrenzung der mechanischen Stimulation von versorgungsabhangigen Effekten ist
eine pulsationsfreie Pumptechnologie notwendig. Auch die Nutzung von 3D-Scaffolds ware
eine Moglichkeit, um Uber groBere Volumina und durch die pordsen bzw. verzweigten
Strukturen den Pumpenimpuls glitten zu konnen. Daflir miisste aber der Aktor ersetzt
werden, weil die Kompression eines 3D-Scaffolds mehr Kraft erfordert. Die verwendeten
Aktoren héatten diese nicht aufbringen kdnnen.

Die Experimente in den Well-Platten mit den Proliferationsassays zeigten, dass die
verwendeten Substrate biokompatibel sind und mit Ausnahme von PDMS von den Zellen
auch gut angenommen werden. Somit war der Einfluss auf das Wachstum, durch die in der
Mikrofluidik verwendeten Materialien, gering.

Ein wichtiger und definitiv bedeutenderer Einflussfaktor stellt der pH-Wert dar.
Obwohl in dieser Arbeit primar getestet, um die Uberlebensfihigkeit der Zellen wihrend
der Experimente zu erhohen, zeigte sich ein eindeutiger positiver Effekt auf die
Proliferation der Zellen. Dieser hatte einen starkeren Einfluss als die gangigen
kalzifikationsfordernden Substrate (Kalzium, B-Glycerophosphat). Besonders die
beobachteten negativen Effekte bei pH-Werten unterhalb von pH 7,2, stellen Experimente
bei denen eine signifikante Ansdauerung zugelassen wurde in Frage. Dies ist zwangslaufig
bei stationdren 3D-Kulturen oder bei Experimenten ohne Puffersysteme der Fall. Dadurch
wird ein essentieller Parameter flir das Wachstum und die metabolische Aktivitat der Zellen
zu einem negativen Effekt, der aufgrund vielfach nicht existierender Sensorik oder
unzureichender Kontrolle in solchen Systemen nur bedingt bericksichtigt wird.
Standardzellkulturexperimente sind somit nicht in der Lage zu 3D-Modellen vergleichbare
Ergebnisse zu liefern.

Der Einfluss des pH-Wertes auf den Zustand von Knochenzellen wdhrend der
Kultivierung ist nach Kenntnisstand des Autors bis jetzt (03.2016) nur in drei Publikationen
[13,121,122] ausfihrlich beschrieben worden. Keine hat sich mit dem langerfristigen Effekt
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auf die Proliferation, auf die Uberlebensfihigkeit oder auf die Kalzifikation
auseinandergesetzt. Die Betrachtungen fokussieren sich auf den negativen Effekt der
Ansduerung, nicht aber auf den positiven Effekt der Alkalisierung. Wahrend die
Knochenzellforschung den pH-Aspekt als therapeutischen Ansatz nicht bertcksichtigt, wird
er in der Zahnmedizin zumindest indirekt verwendet, denn das als Fillmaterial verwendete
Kalziumhydroxid ist stark alkalisch. Bei den entsprechenden Arbeiten wird aber vor allem
die antibakterielle und entziindungshemmende Wirkung des hohen pH-Wertes als Ursache
genannt.

Ein erhohter pH-Wert stellt somit einen einfachen Weg zur Optimierung der Zellkultur
dar. Gezielte Kultur bei héheren pH-Werten konnte dem Absterben von Zellen in 3D-
Scaffolds entgegen wirken, langerfristige Experimente vergleichbarer machen und die
Kalzifikation in vitro férdern. In der Medizin kdnnte durch gezielte Beschichtung mit
alkalischen Substanzen die Integration und die Ossifikation von Implantaten geférdert
werden.

Gerade diese Beobachtung zeigt, wie wichtig die Uberwachung und Kontrolle von
Parametern wie Sauerstoff und pH in der Zellkultur ist und welchen Beitrag integrierte
Sensorik flir das Verstandnis von Wachstumsprozessen liefern kann. Die Starke des Effektes
im Vergleich zur Zugabe gangiger kalzifikationsfordernder Substanzen, die hohen
Stromungsgeschwindigkeiten durch die mechanische Stimulation sowie der Umstand, dass
Osteozyten die eigentlich mechanisch sensitiven Knochenzellen sind, implizieren, dass die
Wachstumsforderung durch Stimulation in vivo als auch in vitro auf eine verbesserte
Versorgungssituation zuriickzufihren sein kénnte.

Das fir diese Arbeit etablierte UKP-Laserablationsverfahren ist ein praktikabler Ansatz
fir die Fertigung von Glas-Chips mit elektrischen Sensoren im pum-Mafstab. Es hilft die
Kosten und die Beschrdankungen fir die Fertigung von Chipsystemen zu verringern und die
verbreitete Nutzung von Mikrosensorsystemen zu unterstiitzen. Die Erkenntnisse aus der
Chipentwicklung, dem Fluidikdesign, sowie der Zellkulturoptimierung, besonders
betreffend der proliferationsférdernden Wirkung der pH-Wert-Erhéhung, kénnen als
Grundlage fir nachfolgende Arbeiten dienen, welche im Ausblick vorgestellt werden.
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6 Ausblick

Die Erkenntnisse der Sensorentwicklung und der Chipfertigung wurden bereits bei dem
Neudesign von MEA-Chips am Lehrstuhl fiir Biophysik bericksichtigt. Diese MEA-Chips
verfligen Uber neu entworfene IDES-Strukturen, sowie auf SisN4 basierende pH-Elektroden.
Flr eine breitere Anwendung von ZMS missen Losungen flr das mikrofluidische Handling,
besonders unter den erschwerenden Randbedingungen der Zellkultur, gefunden werden.
Die Erkenntnisse dieser Arbeit, besonders die Nutzung von fest verloteten, flexiblen
Leiterplatten und vereinfachten Fluidikdesigns, der Verwendung von selbstversiegelnden
Systemen oder die Adaption der Losung fir die Nutzung von Luer-Verbindern mit
Teflonschlauchen diirften auch in Zukunft Verwendung finden.

Erste Uberlegungen zur Weiterentwicklung und Etablierung einer umfassenderen
Losung dieser Probleme, fiihrte zum Entwurf des ,,ACID-BASE“-Konzeptes (Automated Cell
Incubation Device with Basic Sensor Environment), einem modularen Zellkultursystem
welches im Zuge des ldeen-Wettbewerbes MV vorgestellt wurde. Aus diesem Konzept
heraus wurden zwei Patente beantragt, welche zu Beginn des Jahres 2014 von der
Universitat Rostock beim Patentamt eingereicht wurden [265,266]. Das eine beschreibt ein
Mehrkanal-Ventil zur Fluidiksteuerung, das andere eine spezielle Peristaltikpumpe fir
planare mikrofluidische Systeme. Beide haben die Vereinfachung und GréRenreduktion der
externen Steuerungs- und Versorgungskomponenten zum Ziel. Eine Notwendigkeit fir die
verbreitete Nutzung von mikrofluidischen Systemen in der Zellkultur. Die gewonnenen
Erfahrungen, die Patente zusammen mit der Adaption alternativer Fertigungstechniken
(Laserablation) kénnen als Grundlage fiir die zukiinftige Umsetzung eines modularen ZMS
dienen. Die Adaption der UKP-Laserablation flr die Fertigung der Chips, sowie teilweise
auch der GuRformen kdnnen die Entwicklung in der Mikrofluidik allgemein férdern, indem
die Protypenfertigung beschleunigt und die Kosten fir Abformwerkzeuge und Chips
besonders bei geringen Stlickzahlen reduziert werden.

Der beobachtete pH-Einfluss kann einen neuen Impuls fir die Forschung an
Knochenzellen liefern. Die Ausnutzung des Effektes durch Erhohung des pH-Wertes in der
Zellkultur erhdht die Uberlebensfihigkeit und die Kalzifikationsrate von Knochenzellen und
dirfte einen dhnlichen Effekt auch in der 3D-Kultur haben. Dies wiirde eine erhebliche
Verbesserung fiir die Zellkultur auf komplexen Scaffolds wie Gelen, porésen Keramiken
oder Metallstrukturen bedeuten, wodurch die Entwicklung von biodegradierbaren
Implantaten allgemein geférdert wirde. Ein Konzept zur Verbesserung von bestehenden
Implantaten unter Ausnutzung dieses Effektes, wurde ebenfalls als Patent
eingereicht [267].
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Anhang
Al Erlauterung zu den Anhédngigen Daten

Im folgenden Abschnitt sind Versuche und Entwicklungen aufgefihrt, welche dem
vertieften Verstandnis dienen kénnen oder mogliche Entwicklungstendenzen aufzeigen,
welche aber aus Zeit oder Aufwandsgriinden nicht weiter verfolgt werden konnten.

Das beinhaltet einige Vorarbeiten von Kollegen sowie Zuarbeiten die ich fiir Kollegen
bzw. deren Projekte gemacht habe. Die wichtigste Vorarbeit stellt die erste Generation an
Sensorchips dar, welche von Dr. Marco Stubbe und Dipl. Phys. Marko Kaeselitz entworfen
wurden. Die wichtigste Zuarbeiten sind die parallel durchgefiihrten Arbeiten fir ein 3D-
Zellkultursystem fiir das ich die V2R-Chips konzipierte, sowie die Anwendung des UKP-
Laserablationssystems fiir die Bohrung der Chips (fiir 2D-Systeme nicht notwendig).

Die Zellkulturarbeiten am 3D System wurden von Dipl. Biol. Mandy Rickler und Dr.
Sabine Walther durchgefiihrt, die Elektrische Anbindung des Bionas 2500 Systems wurde
durch Dipl. Ing.Thomas Kroger und Dipl. Ing. Carsten Tautorat durchgefiihrt. Simulationen
der Stromungsverteilung im 3D-System wurden zum Teil durch Dipl. Phys. Christoph
Litwinski durchgefiihrt.

A2 Waferdesign V1-Chips

Design des Wafers von Marko Kaeselitz und Marko Stubbe. Das Design (Abbildung A.
1) beinhaltete 2 Layer, die Struktur definierende Layer (rot) und die Layer fir die
Passivierungsoffnungen (blau). Weiterhin ist noch eine Vielzahl anderer Chips auf dem
Wafer enthalten. Die Ecken welche aufgrund der Abrundung des Wafers, nur begrenzt
brauchbar waren wurden fir verschiedene Teststrukturen verwendet.

Die in der oberen linken Ecke gezeigten Sauerstoffsensoren verschiedener Grof3e
wurden unter anderem fiir die ersten Beschichtungsversuche verwendet und mit
Schichtdicken von 40 und 80 nm SisN4 beschichtet. Experimente mit den IDES und den
Sauerstoffsensoren der Chips sind in der Arbeit erlautert, die pH Sensoren waren aufgrund
der fehlenden dritten Layer fir die Beschichtung mit der sensitiven SizsNs-Beschichtung
nicht verwendbar. Die auf den Chips angeordneten ETuPs waren funktionsfahig, wurden
aber aufgrund der externen Versorgung und der aufwendigen Elektronik zu ihrer
Ansteuerung im Laufe der Weiterentwicklung zu den V2-Chips nicht mehr integriert.
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Abbildung A. 1. Wafer der V1-Chips.
Erster entworfener Wafer mit Chips sowie verschiedenen zum Teil als Testchips verwendeten Strukturen.
Entworfen nach Vorgaben von Prof. Jan Gimsa, durch Marko Kaeselitz und Marco Stubbe.
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111

A3 Chipentwicklung fiir das 3D-Zellkultursystem

Ziel des 3D-Systems war es Glaschips mit Sensoren fiir physiologische Parameter in
einem gestapeltes System zu integrieren, um so eine 3-dimensionale Anordnung zu
erreichen in der auf verschiedenen Ebenen Messungen durchgefiihrt werden kénnen.
Dadurch sollte das Verahlten im Knochen bzw. in 3D-Scaffolds simuliert werden ohne die
Moglichkeit zur Observation der Zellen zu verlieren.

Die aufwandige Struktur machte eine Anpassung der Sensoranordnung an das radial
angeordnete Fluidiksystem notwendig. Zudem mussten die Chips welche zuvor strukturiert
worden waren, mit Bohrungen versehen werden, um den vertikalen Fluidiktransport zu
ermoglichen. Um die Chips bohren zu kénnen wurden sie von den geplanten 1mm
Glasdicke auf 550 um reduziert. Angesichts fehlender Alternativen wurden die Chips dann
mit dem UKP-Lasersystem gebohrt. Die Zwischenlagen wurden aus 500 um dicken PMMA-
Platten (Acrylics shop, Acryl Ltd, DE) auf die gleiche Art gefertigt (Abbildung A. 2). Die
zusammengesetzten Chips mit den Zwischenlayern ergaben dann eine meanderférmige
3-dimensionale Fluidikstruktur.
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Abbildung A. 2 Darstellung der Layerstruktur des 3D-Systems.

A: Chips (Oben=aufierer Chip, Mitte=Zwischenlayer (PMMA, griin); Unten=Innerer Chip) fiir das 3D-System; B:
Justierhalterung des IPT-Reaktors mit Fithrungsstiften und Dichtung (rot); C: Fluidikanschliisse fiir Luer-Lock-
Verbinder; D; vollstandiges System aus 3D-Druckpolymer, zur Verfiigung gestellt vom IPT-Wismar; E: Dargestellt
ist die schematische Seitenansicht der mdanderférmig angeordneten Kandle (griin) durch drei Layer (grau), sowie
die Chipstruktur und die Fluidik in Draufsicht (violett: Sensoren, Griin: Fluidik).

A4 Lasergestiitzte Bohrung 3D-Chips (V2R)

Wahrend der Entwicklung der 2D-Chips der 2-Generation war die Anpassung fiir die
3D-Anordnung der Chips vorgesehen. Die Chips hatten bis auf die durch die Bohrungen
eingeschrankten IDES gleiche grolRe pH- und Sauerstoffsensoren (Abbildung A. 3)

Abbildung A. 3. Abbildung der gelaserten Chips.

A.: geplanter Aufbau des Schichtstapels des 3D-Systems mit hellgriin eingezeichneten Chips und dunkelgriin
dargestellten Zwischenlayern. B.: Fertig Prozessierte Chip, mit Ldochern und fixierter Flexplatine. C.:
Mikroskopaufnahme des Chips mit gelaserten Lochern (500 pm)

Das Bohren der Glaschips wurde mit dem Lasersystem der SLV realisiert, was die erste
Anwendung fiir die Laseranlage dar. Da das System den Vorgaben der Projektpartner
zufolge radialsymmetrisch sein musste, war das Design eines eigenen Chips notwendig, um
den Anforderungen zu genigen (V2R). Kernforderungen fiir dieses Design waren,
radialsymetrischer ~ Aufbau, @ Maximierung  der  Querverbindungen, 500 pum
Kanaldurchmesser und somit 500 um BohrungsgroRe, sowie moglichst gleichmalige
Verteilung der Sensoren.
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Die Sensoren durften nicht zu nah an den Bohrungen liegen, da die thermischen
Spannungen im Glas durch das Laserbohren die Strukturen sonst beschadigen kénnten. Fir
Strukturen und Zuleitungen wurde daher ein Mindestabstand von 200 um vorgesehen, was
sich auch auf das Strukturdesign auswirkte. AulRerdem musste ein Layer mit den
Bohrungsdaten sowie den Daten fir die Justiernuten der Chips mit in die CAD Zeichnung
aufgenommen werden. AuBBer in der Anordnung wurden nur die IDES-Designs gegentiiber
den V2-Chips geandert, um innerhalb der durch die Zwischenlayer definierten Fluidik zu
bleiben.

Die lasertechnische Bohrung von 500 um dicken Chips, welche bereits strukturiert sind,
ist eine ungewohnliche und schwierige Anforderung. Bei Einhaltung der 200 um
Sicherheitsabstand zeigte es sich als realisierbar. Die Lécher hatten aufgrund des
geringeren Substratabtrages in der Tiefe und eine konische Form sodass Sie auf der
Unterseite bzw. bei zweiseitiger Bearbeitung in der Mitte einen geringeren Durchmesser
aufwiesen.

A5 Fertigung der GuBformen per UKP-Laserablation

Als Versuch Formen mit besserer Oberflachenqualitat zu erzeugen, wurden unter
anderem auch Formen aus Aluminiumoxid Keramiken hergestellt, um die Eignung des
Lasersystems zu Uberprifen.

a) b)
5 7R,
1777777
o
.
ﬂﬂﬂq;\ -
R a1 3]1 5] o] o)

Abbildung A. 4. zwei lasergefertigte Keramik Gussformen.

(a) 30x30 mm? Chip fiir Fluidik 4A-S mit 240 um Kanalhéhe. (b) Gréfere Struktur (33x76 mm?) fiir das SLV-
Zellkultursystem mit ca. 230 um Hohe (horizontale in- und outlet Zuldufe) und 465 pum (kreisférmiger Bereich).
Schwarze Quadrate markieren die Positionen der Laser-Scanning Mikroskopaufnahmen im Bild darunter.
Abbildung entnommen aus Bonk et al. [248])
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Pro Ablationsdurchlauf wurden ca. 12 um abgetragen, wobei mit 2m/s
Vorschubgeschwindigkeit und einer Pulsrate von 200 kHz gearbeitet wurde. Daraus
resultierten Bearbeitungsgeschwindigkeiten von 3600 mm?/min pro Durchlauf.

Strukturtiefen von 240 um wurden bei 20 Durchldufen nach 5 min Prozesszeit fir eine
Flache von 30x30 mm? erreicht. Unter Nutzung eines gréReren Scanners konnte das Guss-
Werkzeug fir die SLV-Fluidik mit einer finalen Tiefe von 465 um bei 4 m/s und 400 kHz mit
42 Ablationsdurchlaufen innerhalb von 35 min gefertigt werden (Abbildung A. 4.)

Die Fertigung der GulRformen aus Aluminiumoxid Keramiken erwies sich als schnell und
gut zu realisierende Option, die Formen zeigten eine gute Oberflichenqualitdt der
Bearbeitung. Der Nachteil des Materials lag in der Mikroporositdt des Materials, sodass die
Formen zur leichteren Ablosung des gegossenen PDMS mit erheblichen Mengen an
Trennmitteln bestrichen werden mussten. Bei Anpassung der Laserparameter ist aber auch
eine Bearbeitung anderer Materialien wie Polymeren oder Metallen méglich, sodass das
Konzept auf diese erweitert werden kann.

A6 Elektronik - Palm-Sens-Multiplexer

Der in dieser Arbeit verwendeten MUX fiir die PalmSens Gerate waren variabel
justierbar. Die Konfiguration wurde angepasst, um bessere Ergebnisse zu erhalten. Die
Jumperanordnung ist in Abbildung A. 5 fotografiert.
Die Jumperkonfiguration des MUX wurde so gewahlt,
dass jedem der 8 Kanidle eine eigene
Arbeitselektrode, Referenzelektrode und
Gegenelektrode aufgeschaltet wurde. Dies war
notwendig, um den Einfluss der Referenzen anderer
Sensoren und die Leckstréme zu minimieren. Fir die
gemeinsame Referenz bzw. gemeinsame
Gegenelektroden wurden die Anschliisse
= SEEE  clektronisch auf eine Gegen- bzw. Referenzelektrode

so[TT o unssectad WE fo AGND

LRSI verschaltet. Hierdurch kénnten die Probleme durch

die gegenseitige Beeinflussung der Messungen

Abbildung A. 5. MUX-Platine des PalmSens
mit Anordnung der Jumper aufgrund von parasitdaren Kapazititen oder
Zur Verdeutlichungn des inneren Aufbaus
und der Einstellung.

Kriechstromen hervorgerufen worden sein. Bei der
Justierung wurde auch Uberprift ob abgeschaltete
Arbeitselektroden auf den AGND Anschluss (Masse) oder ein festes Potential gelegt
wurden. Dies wurde beides deaktiviert, um die Potentialeinstellung der pH-Sensoren nicht
zu beeintrachtigten. Fiir die Sauerstoffsensoren ware zudem die Einstellung des OCP bei
Abschaltung der Messung nicht moglich gewesen. Anzumerken ist ebenfalls die
unvorteilhafte Anordnung und fehlende Abschirmung der Kabel im Inneren des MUX was
auch zu negativen Effekten gefiihrt haben kann.
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A7 Abhiéngigkeit der Zyklen vom gewéhlten Messbereich

Die Zyklovoltammogramme dienten der Charakterisierung der Sensoren, wahrend die
amperometrischen Messungen den erreichbaren Reduktionsgrenzstrom bestimmen
sollten. Bei dem Vergleich der Zyklen mit den amperometrischen Messungen, der gleichen
Sensoren, wurden Differenzen der Stromantwort festgestellt. Um sicher zu gehen, dass
diese Differenzen aus den unterschiedlichen Messmodi resultieren, wurden zum Vergleich
sehr kurze Zyklen im Bereich des Arbeitspotentials der amperometrischen Messungen
durchgefliihrt. Die Messungen erfolgten im fir V2-Chip entwickelten Zellkultursystem
4A-OB (Abbildung 4-11) im Brutschrank bei 37°C, um die Differenz bei
Zellkulturbedingungen zu erhalten.
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2,1
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2,4
2,5
-2,6
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Potential / mV

Abbildung A. 6 Zyklovoltammogramme in luftgesittigtem AMEM-CF gemessen im 2D-Kultursystem.
Sauerstoffsensor auf V2-Chip bei 37 °C. Messung von jeweils 10 Zyklen; Kurvenschar 1: von -0.7 V bis -0.6 V mit
0,01 V/s gemessen; Kurvenschar 2: -0.9 V bis 0.4 V mit 0,1 V/s gemessen. Pfeil: Tendenz der Verschiebung der
Kurven wahrend der Zyklen (nur Kurvenschar 1). Kurven in sauerstofffreiem Medium lagen tibereinander und
sind nicht aufgefiihrt.

Die exemplarisch dargestellten Zyklovoltammogramme in Abbildung A. 6 zeigen die
Differenz bei Messung im eingeschrankten Bereich bei 37 °C von -0,7 V bis -0,6 V, zu den
unmittelbar darauf durchgefiihrten Messungen im bisher verwendeten Bereich von -0,9 V
bis 0,4 V. In sauerstoffreiem Medium gingen die Kurven ineinander Uber, das heilst hier
lagen die eingeschrankten Scans innerhalb der vollstindig gefahrenen Scans, weswegen
diese nicht abgebildet wurden. Die Werte fir sauerstoffhaltiges Medium im
eingeschrankten Messbereich sind etwa 0,4 nA geringer als die der tGber den vollen Bereich
gefahrenen Zyklovoltammogramme. Weiterhin zeigten die verkirzten Zyklen eine
tendenzielle Abnahme des Signals besonders bei den ersten Zyklen; ein Effekt der mit den
Zyklen Gber den vollen Bereich nicht feststellbar war.

Die Differenz selbst ldsst sich durch den Eigenverbrauch des Sensors erklaren. Der
Sensor befindet sich wahrend der kurzen Zyklen die gesamte Zeit im reduzierenden Bereich
und verbraucht damit kontinuierlich Sauerstoff. Bei einem Vollzyklus hingegen arbeitet er
die Halfte der Zeit in einem Bereich liber -0.3V vs. Ag/AgCl und somit im nicht
reduzierenden Bereich. Weiterhin besteht die Maoglichkeit einer Riickreaktion der
entstanden OH lonen, wie sie in den Arbeiten der Arbeitsgruppe von Ross beschrieben
wird [172]. Dies wiirde im reduzierenden Bereich eine erhéhte Sauerstoffkonzentration
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und somit ein hoheres Messsignal hervorrufen. Bei der Nutzung der Zyklovoltammetrie fiir
die Sauerstoffmessungen statt des amperometrischen Messmodus stehen den Vorteilen,
hoherer Sensitivitdit und geringerer Zehrung der erheblich héhere Aufwand und die
Problematik unerwiinschter Nebenreaktionen im oxidierenden Bereich gegeniiber.

A8 Gesputterte Sensoren mit Schichtdicken von 40 nm und 80 nm

Im Zuge der Chipentwicklung wurden SisN4 auch auf bestehenden Elektroden mit
anderen als den spater verwendeten Schichtdicken gesputtert. Dafiir wurden mehrere
Sauerstofftestelektroden aus dem Randbereich des V1-Wafers, flachig mit SisN4 besputtert.
Die Elektroden hatten eine Flache von 84 mm? bzw. 8 mm?. Sie zeigten eine feste Schicht
die auch eine Sensitivitdt auf pH-Wertanderungen zeigte. Aufgrund der verwendeten
Parameter lagen die Schichtdicken bei ca. 40 nm bzw. ca. 80 nm. Die Sensitivitat lag bei -
35,8 +4,7 mV/pH fur die 40 nm und -35,1 45,1 mV/pH fur die 80 nm Schichten. Die
gemessene Sensitivitdt basiert auf den Werten, welche die Sensoren 120 s nach Start der
Potentialmessung erreichten. Die Messung erfolgte unmittelbar nach Wechsel der pH-
Losung wie bei den Messungen der konventionell gefertigten Chips. Es konnten Messungen
der gesputterten Schichten im Bereich von pH 4 bis pH 10 mit durchgefiihrt werden
(Abbildung A. 7).
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Abbildung A. 7. Darstellung der Messwerte der 40 nm (rot) und 80 nm (schwarz) Testchips mit linearen
Regressionsgeraden.

Links: Erste Messungen nach Fertigung iber den maximalen Bereich mit einem Sensor in beide Messrichtungen
mit 120 s Einstellzeit (3 Wdh.: N=6), mit -41,6 +2,0 mV/pH (40 nm) und -31,5+0,9 mV/pH (80 nm); Rechts:
Messungen iiber den reduzierten Messbereich nach 1 Woche Lagerung in PBS zum Quellen, Werte nach 120 s
Einstellzeit ( 2 Sensoren a 3 Wdh.: N=12) mit Sensitivitaten von -35,8 #4,7 mV/pH (40 nm) und -35,1 +5,1 mV/pH
(80 nm)

Es wurden zu Testzwecken wie beschrieben Schichten mit 40 bzw. 80 nm besputtert.
Die Werte fir 40 nm wurden verwendet, da fiir diese Schichtdicken die Prozesszeit von 60 s
bekannt war. Durch Wiederholen des Sputtervorganges auf demselben Substrat wurde die
Schicht von 80 nm gefertigt. Aufgrund der flachigen Beschichtung war eine Messung der
Schichtdicken nicht moglich. Die 40 nm Schichten zeigten aber dieselbe rote Farbung wie
die 40 nm Schichten der GeSiM-Chips, wahrend die 80 nm Schichten eine dunklere blaue
Farbung hatten, vergleichbar der der 60 nm Schichten der GeSiM-Chips. Es wurde daher
davon ausgegangen, dass die Zielschichtdicken auch erreicht wurden.
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Die Sensoren zeigten vergleichbare Sensitivitaten wie die 20 nm und 60 nm Sensoren
der GeSiM-Chips. Zudem zeigte sich hier kein abweichendes Verhalten der 40 nm
Schichtdicken. Die Messung zeigt aullerdem, dass eine weitere Erhohung der sensitiven
Schicht bis auf mindestens 80 nm moglich ist. Da in der Literatur Schichtdicken von bis zu
100 nm fiir ISFETs beschrieben sind, konnte auch eine weitere Erh6hung moglich sein.

A9 Scilab Programm zur Auswertung der Kapazitatsdaten

Um die Auswertung der Spektren liber den 30-Kanal Multiplexers des Sciopspec zu
automatisieren wurde ein entsprechendes Programm geschrieben. Hierflr wurde auf das
als Freeware verfiigbare Paket Scilab 5.5.1 zuriickgegriffen. Da die Software des Sciospec
nur die Ausgabe aber keine Verarbeitung vorsah, musste diese ebenfalls Uber das
Programm umgesetzt werden. Das Sciospec wurde so eingerichtet, dass die gemessenen
Spektren lber den Autosavemodus abgespeichert wurden. Dadurch wird fir jede Messung
ein Ordner erstellt in welchen fiir jeden Kanal eine eigene Datei im Format
,Bezeichnung [Kanall, Kanal2]Wiederholung” (Bsp. 5-10kHz-6W [8, 12]0) abgespeichert
wurde. Bei 60 Kanalen wurden 30 Dateien fir jeden Messdurchlauf erstellt. Um aus diesen
Textdateien im kommaseparierten Format (frequency[Hz], Re, Im) die Impedanz und die
Differenzen der Impedanz zu berechnen wurde das nachfolgende Skript geschrieben. Es
liest die Dateien aus den Unterordnern ein, fligt Sie in einer Datei mit den Real und
Imaginadrteilen ein, berechnet daraus die Impedanz, welche fiir jede Messung in einer
eigenen Datei abgespeichert wird. Weiterhin flgt es alle Impedanzdaten in einer Datei
nacheinander ein. Dies ist flir Messungen bei einer definierten Frequenz sinnvoll umso den
Kapazitatsverlauf aus einer Datei importieren zu kdnnen. Aus diesen Daten wird die
Differenz aller Spektren zum Tag-0 berechnet. Die so gewonnen Messungen wurden nicht
aufgeflihrt, da sie aufgrund des IDES Messbereiches der SLV-Chips zu storanfallig waren
und diese Daten aufgrund der Menge und anderer Einflussfaktoren (Handling, Einflisse des
Brutschrankes) nicht verlasslich mit mikroskopischen Beobachtungen korreliert werden
konnten.

clear()

direct=uigetdir( )

sammel=[];
sammelKap=[];
cd(direct);

Ordnerfrage=isdir(listfiles(direct));
Ordner=(listfiles(direct));
Ordneri=find(Ordnerfrage=="0T);

Ordner=Ordner(Ordneri);
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//Ordnernum=length(Ordner);

Ordnernum=size(Ordner);
Ordner=gsort(Ordner,'¢',"");

for a=1:Ordnernum( 1)
//Generiert mir den Pfad in den Ordner
PFAD=(direct+"\"+Ordner(a));

files2=listfiles([PFAD+"* spec']);
// zeigt nur die Spec Dateien an
/files2=(PFAD+"\"tfiles2); sortiert die Orndern nach Bezeichnung

files = gsort(files2,'¢','d");
//Sortier es absteigend

files(3 1)=files(1);

files=files(2:%)
// die 8 12 nach hinten schieben, files2(1) bleibt gefiillt
//8 ist letztes Element#!!!

files = gsort(files2,'g','d");
//Sortier es absteigen
files(3 1 )=files(1);
// die 8 12 nach hinten schieben, files2(1) bleibt gefiillt
files=files(2:5)
//$ ist letztes Element!!!

filenum=size(files);

filenum=filenum(1);

// iibergibt filenum nur eine Zahl

// Ubertrigt Anzahl der Dateien aus files nach filenum um Zihler zu erhalten.
// Array definieren einfach Name "Array =[]"

// hiingt backslash an um es zu einem Directory zu machen welches auf PWD gesetzt werden kann.
direct2=direct+"\";

//Ubergibt den Pfadnamen auf das Scilab current directory

cd(direct2)

//wechselt auf néchst hoheren Ordner

cd("..");

/Nibergit den Ordner an die Variable direct2

direct2=pwd();

Textdatei Daten=[];

Textdatei Dateiname=|];

Textdatei All=[];

Textdatei COLNAME=[];

Kapazitaet Daten=[];

//Wichtig er beginnt bei 1 zu zdhlen

Textdatei Dateiname( | )=files(1)

Textdatei Daten—=csvRead(Textdatei Dateiname(1),".",".",[1,[].[1].[1,5);
Textdatei All=[Textdatei All,Textdatei Daten];

for i=2:filenum(1)
Textdatei Dateiname=files(i);
//M = csvRead(filename, separator, decimal, conversion, substitute, regexpcomment s, range, head
Textdatei Daten=csvRead(Textdatei Dateiname,".",".",[],[],[],[1,5);
//[Textdatei_Daten, comments]=csvRead(Texdatei Dateiname,",",".",,,5,)
Textdatei Daten=|Textdatei Daten(:,2),Textdatei Daten(:,3)];
//: alles
Textdatei All=[Textdatei All,Textdatei Daten];
//; unterander anhdngen. , nebeneinander anhéngen
end;
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counter=size(Textdatei All(1,));
counter=counter( 1,2);
FREQ=Textdatei All(:,!);
Kapazitaet Daten=[FREQ]

/ibertrigt die Frequenzspalte

for i=2:2:counter
RE=Textdatei All(:,i);
/i=itl;

IM=Textdatei_All(:,i+1);
KAP=(((2*%p1*FREQ).A(-1)).*(-IM./(RE."2+IM."2)));
Kapazitaet Daten=[Kapazitaet Daten,KAP];

end;
Textdatei COLNAME(1,1)=( );
Kapazitaet. COLNAME(1,1)=( );

//Jetzt soll noch die Beschriftung generiert werden
for i=1 filenum( 1)
// ascii Nrvon [=91 [=93
col=ascii(files(i));
von=find(col==91);
bis=find(col==93);
Textdatei COLNAME=[Textdatei COLNAME+ +(ascii(col(von:bis)))+" ;"];
Textdatei COLNAME=[Textdatei COLNAME+ +(ascii(col(von:bis)))+" ;"];
Textdatei COLNAME=ascii(Textdatei COLNAME)
Textdatei COLNAME=ascii(Textdatei COLNAME)

Kapazitaet COLNAME=[Kapazitaet COLNAME+(ascii(col(von:bis)))+" ;"];
Kapazitaet COLNAME-=ascii(Kapazitaet COLNAME);
Kapazitaet COLNAME-=ascii(Kapazitaet COLNAME);
//Hdngt an die bestehende Frequenzspalte die Bezeichnungen an
end;
filename=(direct+ +Ordner(a)+ );
csvWrite (Textdatei All, filename,";",[],[],Textdatei COLNAME);
//Tab als delimiter
// Punkt am ENDE um ELEMENTWEISE Berechnungen durchzufiihren
sammel=[sammel;Textdatei All];

filename=(direct+"\"-+Ordner(a)+ );

csvWrite (Kapazitaet Daten, filename,":",[],[],Kapazitact COLNAME);
sammelKap=[sammelKap;Kapazitaet Daten];
end
// neuen Vektor generiren Fiir Ubergaben nach All Kap Differenz notwendig??
unite=[string(sammelKap)];
csvWrite (unite, ,"2 1,1, [ Kapazitaet. COLNAME]);
Block=[];
unite=sammelKap;

/fii=size(Kapazitaet Daten,1)/size(Ordner,1);

// rausnehmen der Anzahl der Ornder - den der abgezogen wird.

ii=size(Ordner, | );

zi=size(Kapazitaet Daten, )

Differenz—[];

for i=1:ii-

Block=[unite( ! :zi,:)-unite((i*zi+|):(i*zi+zi), )];
Differenz=[Differenz; Block];

end;
unite=Differenz;
csvWrite (unite, ,":" 1,1, [ Kapazitaet. COLNAME])
Abbildung A. 8. Auswerteprogram auf Scilab-Basis fiir die Auswertung der Daten des Sciospec Multiplexers.
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Al10 Zellkulturprotokolle

Um eine direkte Reproduktion bzw. Vergleichbarkeit der Experimente zu ermdglichen,
sind im Folgenden, Protokolle fiir das Zellhandling bzw. die Durchfiihrung der in der Arbeit
genannten relevanten Assays aufgefihrt.

ATP-Lite Assay

Vorbereitungen:
e Kitkomponenten auf Raumtemperatur bringen, Substratsolution |6sen (bei Bedarf)

e Standardreihe aus 10 mM Standard herstellen (1:100 VD, 1:2 VD Reihe)
e 96Well Microplatte (weiR-undurchsichtig)

e Pipetierhilfen (Mehrkanal, Fliissigkeitsreservat..)

e benodtigtes Medium auf 37 °C bringen

e dest. Wasser, Pipettenspitzen usw.

Durchfiihrung:
e Medium komplett aus den zu untersuchenden Wells absaugen

e 100 pl frisches Medium und 50 pl Lysispuffer in die nun leeren Wells
e vortexen, 5 min, 500-700 rpm
e Testplatte (weils, undurchsichtig, 96Well) vorbereiten:
- 90 ul Medium fur die Standards vorlegen + 50 pl Lysispuffer
- 90 pl Medium fir die Nullwerte vorlegen + 50 pl Lysispuffer
e 150 pl lysierte Zellen (96Well Zellplatte) in die Wells der Testplatte Gbertragen
e 10 pl der Standards und 10 pl des dest. Wassers in die entsprechenden Wells
e 50 pl Substratpuffer in alle befiullten Wells auf der Testplatte
e vortex, 5 min, 500-700 rpm
e Testplatte 10 min dunkel stellen
e Platte messen: (LumiStar)

Benutzung des Lumistars:
e Geratan

e Program: LumiControl -> Run -> TestSetup ->
e Bei Optionen-Tests auswahlen der Platte:
- new-Plate, new Test (Name des Testes eintragen),
e Auswahl des Plattenformates:
- Microplate Costar96 — Layout — Content (Standards, Emty, Blank, Sample )
- Standards sind auf der Testplatte doppelt belegt:
- also: S1;S2;S3

Messung von WST im Uberstand

Vorbereitungen:
e WST-Reagenz aus dem Kiihlschrank entnehmen
e Medium auf 37 °C temperieren

Durchfiihrung:
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Testplatte (96Well), flacher Boden vorbereiten
- Platte beschriften
- Blanks auffillen mit 500ul Medium und 5ul WST-1 Reagenz
Spektrometer (Polarstar) und Rechner anschalten
- Messprogramm aufrufen (Fluostar-Galaxy) und Plattenbelegung sowie
Messprozedur einstellen
Testlosungskonzentration 1:100
- Die Konzentration betragt 1:100 WST Reagenz pro Volumen Medium
- Basierend auf einer 24 Well Platte entspricht dies 5ul WST Reagenz auf 500l
Medium

Zellkulturmedium aus den Wells entnehmen
500 pl Medium + 5ul WST Reagenz pro Well zufligen
1h bei 37 °C und 5 % CO, zusammen mit der Testplatte kultivieren

Nach Entnahme aus dem Brutschrank das Medium abnehmen und je 100ul in die Wells
der Testplatte pipettieren.
Kulturmedium zu den Zellen geben und mit der Platte nach Bedarf weiter arbeiten.

Platte messen:

Mit Platte die Justierprozedur durchfiihren (nicht zwingend erforderlich)

WST Belegung — Bzw. angepasste Plattenbelegung verwenden

Einstellen auf Multiread

Messung 1. Bei 450 nm im Spektrometer durchfihren.

Messung 2. Referenzmessung
- Daten kontrollierbar durch Aufrufen der Excel Tabelle mit dem Excelbutton
- Einstellung 1. Tabelle: oberste Tabelle! Rohdaten (Raw Data) — Datensatz 1
- Einstellung 2. Tabelle: Rohdaten — Datensatz 2
- Einstellung 3. Tabelle: Tabelle 1. — Tabelle 2.

Anmerkungen:

Flir Auswertung Daten in neues Excel Sheet kopieren.
Beachten dass die Blanks nicht (iber alle gemittelt werden.
Bei der ersten Kopie den Kopfteil kopieren, um die Einstellungsdaten zu erhalten
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Ausfrieren von Zellen
Vorbereitungen:
e Fraktionen von Serum, Antibiotika und L-Glutamin auftauen
Medium + vorbereiten
Anmerkung: Medium+ bezeichnet alle Medien nach Zugabe der relevanten Zusatze, die
erst vor Verwendung zugegeben werden, da sie sonst zerfallen oder abgebaut werden
e Medium (alpha MEM ) Biochrome oder Gibco unter der Steril-Bank (BOX) mit
o 10 % Fetal Bovin Serum (FBS)
o 1% Antibiotika z.B Pentamycin/Streptamycin (Pen/Strep)
o 1% L-Glutamin
Ansetzen und auf 37 °C temperieren
Unter BOX bereitzustellen:
Zellkulturflasche 25 ml (T25),
e Pipettenspitzen, Serologische-Pipetten,

Akkulet, Pasteurpipetten, ReaktionsgefaRestander,
15ml und 50ml Falcon, 70 % Ethanol-Spriihflasche
Durchfiihrung:

e Zellen aus dem Stickstoff holen und schonend bei Raumtemperatur (RT) auftauen
e inein 15 ml Falcon 5 Volumenteile des Medium+ geben und Zellen hinzufiigen

e Zentrifugieren bei 800 rpm, 5 min, RT

e Uberstand dekantieren, Pellet in 5 ml Medium+ (fiir T25) resuspendieren

e min. 1dim Inkubator bei 5 % CO,, 95 % Luftfeuchte und 37 °C inkubieren

e nach max. 1-4 d Zellen umsetzten

159



160 Anhang

Splitten von Zellen
Vorbereitungen:
e Sofern nicht vorhanden Medium+ vorbereiten (siehe AAW: 2012-2-V1)
e Medium+ herstellen: zugeben von 1 % Pentamycin/Streptamycin (P/S), sowie 10 % Fetal
Bovine Serum (FBS) zu Carbonat gepuffertem Alpha-MEM (Hersteller variabel)
e Medium+, Trypsin und PBS auf 37 °C vorwarmen

Unter BOX bereitzustellen:
e Zellkulturflasche 25 ml (T25)
e Pipettenspitzen, Serologische-Pipetten,
o Akkulet, Pasteurpipetten, ReaktionsgefaRestander,
e 15mlund 50ml Falcon, 70 % Ethanol-Spriihflasche

Durchfiihrung:

e Medium aus T25 dekantieren (auf Zellrasen achten falls abgesaugt wird)

e Zellrasen (ZR) mit 5 ml PBS spiilen (vorsichtig schwenken)
e PBS dekantieren
e 1ml Trypsin auf den ZR —> 30s inkubieren —> Trypsin wieder dekantieren
e Zellen fur 2,5 min bei 37 °C inkubieren
e neue T25 beschriften;
o Zelllinie, Medium, Passage, Umsatzverhaltnis od. Zellzahl, Datum und Name

e Zellen unter den Durchlichtmikroskop begutachten (sind alle Zellen abgeldst?)

e 5 ml Medium+ in die T25 geben und Zellen vorsichtig resuspendieren (durch
Mehrfachpipetieren oder manuelles Schiitteln)

e resuspendierte Zellen in ein 15 ml Falcon Uberfihren

e Zentrifugieren bei 800 rpm fir 5 min bei RT

e Medium+ in das beschriftete neue T25 vorlegen

e Uberstand aus dem Falcon dekantieren und verwerfen (mit Pasteurpipette vorsichtig
absaugen — ACHTUNG auf das Zellpellet achten!!)

o Zellpellet in 5 ml Medium+ vorsichtig resuspendieren (durch Mehrfachpipetieren oder
manuelles Schiitteln)

e Je nach Umsatzverhiltnis die Zelllésung in das neue T25 geben und auf 5 ml auffillen

o (z.B. — T25: Umsatzverhdltnis 1:5; 1 ml Gberfihren und mit 4 ml Medium +

auffillen)

e Inkubation bei 37 °C, 5 % CO, und 95 % Luftfeuchtigkeit
e Zellen bei 95 % - Konfluenz abermals umsetzen



Publikationsliste

Publikationsliste

Paper-Publikationen

S. M. Bonk and F. Lisdat. Layer-by-layer assembly of electro-active gold
nanoparticle/cytochromeC multilayers Biosens. Bioelectron., 2009, 25, 739-744.

S. M. Bonk, P. Oldorf, R. Peters, W. Baumann, J. Gimsa. Fast Prototyping of Sensorized Cell
Culture Chips and Microfluidic Systems with Ultrashort Laser Pulses. Micromachines, 2015, 6,
364-374.

S. M. Bonk, M. Stubbe, S. Blhler, C. Tautorat, C. Litwinski, W. Baumann, E.-D. Klinkenberg and
J. Gimsa. Design and characterization of pH, oxygen and adhesion sensors as well as electro-
thermal micro-pumps (ETUPs) for glass chips in sensorized cell-culture systems. Biosensors,
2015, 5,513-536.

S. M. Bihler, M. Stubbe, S. M. Bonk, M. Nissen, K. Titipornpun, E.-D. Klinkenberg, W. Baumann,
J. Gimsa. Cell Monitoring and Manipulation Systems (CMMSs) based on Glass Cell-Culture
Chips (GC3s). Micromachines, 2016, 7, 106-130.

Buch-Beitrag

S. Walther, S. Bonk, M. Stubbe, W. Baumann, J. Gimsa. Mikrofluidik, innere Sensorik und
Strukturentwurf flir ein 3D-Zellkultursystem. In Knécherne Geweberegeneration Zellphysiologie
im Dreidimensionalen; Neumann, H.-G.; Klinkenberg, E.-D., Eds.; Shaker: Aachen, 2014; 73-111.

Tagungsbandbeitrage
T. Weihe, S. Bonk, P. Elter und J. Gimsa. Ein-Zell Kraftspektroskopie zur Bestimmung der
initialen Adhasion von Zellen auf verschiedenen Oberflachen., BMT, Warnemiinde, 2010

M. Nissen, S.M. Buehler, S.M. Bonk, M. Stubbe, T. Reimer, W. Baumann und J. Gimsa. Sensors
for Glass Cell-Culture Chips (GC3). In: Herausgeber A. Stett und G. Zeck Proceedings MEA
Meeting 2012, Reutlingen, 10-13.07.2012, Seite 290 —291

P. Oldorf, R. Peters, S.M. Bonk und J. Gimsa, Hochprazise Mikrostrukturierung von
Nanoschichten mittels ultrakurzer Laserpulse. 9. Thiiringer Grenz- und Oberflachentage,
Zeulenroda, 03.-05.09.2013

S.M. Bonk, P. Oldorf, T. Weihe, M. Stubbe, R. Peters und J. Gimsa. Rapid-Prototyping von
Dinnschichtsensoren fiir Zellkulturchips durch direkte Strukturierung mit einem Ultra-
Kurzpulslaser MST 2013, 14-16.10.2013 Aachen, ISBN 978-3-8007-3555-6, VDE Verlag GmbH
Berlin Offenbach

P. Oldorf, R. Peters, S.M. Bonk und J. Gimsa, Mikrobearbeitung von glasfaserverstarkten,
flexiblen und nanobeschichteten Leiterplatten mittels Ultrakurzpulslaser.7. DVS/GMM-Tagung
Elektronische Baugruppen und Leiterplatten, Fellbach, Feb. 2014, Galvanotechnik, 105. Band,
Januar 2014. Leuze Verlag, Bad Saulgau.

S.M. Bonk, P. Oldorf, R. Peters W. Baumann and J. Gimsa. Fast prototyping of multisensory cell
culture chips using ultra-short pulse-laser ablation and PCB micromilling, 2" International
Conference on MikroFluidic Handling Systems (MHFS 2014), Freiburg, 8-10. Oktober 2014.

161



162 Publikationsliste

Vortrage

S.M. Bonk, A. Kumar, M. Stubbe, T. Kroger, W. Baumann, J. Gimsa. Development of a 3D Cell-
Culture System with Sensors for Cell Proliferation, Bonetec 2010, Hannover, 7-10.10.2010

S.M.Bonk, W. Baumann and J. Gimsa. Integrated sensors for the monitoring of metabolic
parameters in planar and 3D cell culture systems, Materials Days Rostock 2010, Rostock,
16.09.2010

Poster

S.M.Bonk and F. Lisdat, Construction and characterization of multilayer assemblies of
cytochrom C and gold nanoparticles Deutsches Biosensorsymposium 2009, Freiburg, 29.02-
01.03.2009

S.M. Bonk, A. Kumar, M. Stubbe, T. Kréger, W. Baumann und J. Gimsa, Development of a 3D
Cell-Culture System with Sensors for Cell Proliferation Bonetec 2010, Hannover, 7-10.10.2010

T. Weihe, S. Bonk, Y. Chen, P. Elter und J. Gimsa, Single-Cell Force Spectroscopy for the
determination of initial adhesion of cells to different surfaces, Bonetec 2010, Hannover,
7-10.10.2010

S. M. Bonk, S.M. Biihler, M. Stubbe, W. Baumann und J. Gimsa, Aktuatorik und Sensorik fiir die
Uberwachung metabolischer Parameter in 3D Zellkultursystemen 15. Heiligenstadter
Kollogium 2010, Heilbad Heiligenstadt, 27-29.09.2010

M. Nissen, S.M. Buehler, S.M. Bonk, M. Stubbe, T. Reimer, W. Baumann and J. Gimsa, Sensors
for Glass Cell-Culture Chips (GC3), MEA-Meeting 2012, Reutlingen, 10-13.07.2012

S. M. Bonk, Paul Oldorf, Marco Stubbe, Werner Baumann, Jan Gimsa. 2013. Rapid-Prototyping
von Diinnschichtsensoren fiir mikroskopierbare Zellkulturchips unter Nutzung eines Ultra-
Kurzpulslasers, Deutsches Biosensorsymposium 2013 Wildau, 10-13.03.2013

S. M. Bonk, P. Oldorf, M. Stubbe, W. Baumann, R. Peters, und J. Gimsa. Rapid prototyping of
sensors for microscopable cell-culture chips using an ultra-short pulse laser, XIV ICEBI 2013,
Heilbad Heiligenstadt, 22-25.04.2013

S. M. Bonk, P. Oldorf, T. Weihe, M. Stubbe, R. Peters und J. Gimsa. Rapid-Prototyping von
Diinnschichtsensoren fiir Zellkulturchips durch direkte Strukturierung mit einem Ultra-
Kurzpulslaser, MST 2013, Aachen, 14-16.10.2013

S.M. Bonk, P. Oldorf, R. Peters W. Baumann and J. Gimsa. Fast prototyping of multisensory cell
culture chips using ultra-short pulse-laser ablation and pcb micromilling, 2" International
Conference on MikroFluidic Handling Systems (MHFS 2014), Freiburg, 8-10. Oktober 2014.

Patentantrage

S. Bonk. Planar aufgebaute Peristaltikpumpen fiirflexible Fluidiksysteme. Eingereicht
15.04.2014, DE 10 2014 207 249.2, — angemeldet —

S. Bonk. Planar aufgebaute motorgesteuerte Ventile fir flexible Fluidiksysteme. Eingereicht
15.04.2014, DE 10 2014 207 238.7, — angemeldet —

A.Galow, 5.M.Bonk, P.Wysotzki, R. Modrozynski, W.Baumann. Alkalisierende Modifikation von
Implantaten und Knochenaufbaumaterialien zur Optimierung der Regeneration von
Knochendefekten. Eingereicht 15.03.2015, DE 10 2015 220 651.3, — angemeldet —



Publikationsliste 163

Selbstandigkeitserklarung

Hiermit bestdtige ich, dass ich die vorliegende Arbeit selbststandig und ohne fremde Hilfe
angefertigt habe. Ich versichere, dass ich ausschlieRliche die angegebenen Quellen und Hilfsmittel
in Anspruch genommen habe und die den benutzten Werken wortlich oder inhaltlich entnommene
Stellen als solche kenntlich gemacht habe. Die vorliegende Arbeit ist in dieser oder anderer Form
zuvor nicht als Prifungsarbeit zur Begutachtung vorgelegt worden.

(Sebastian Bonk) Rostock, 31. August 2016



164 Lebenslauf

Lebenslauf

PERSONLICHE DATEN

Name: Sebastian Marcus Bonk

Anschrift: Doberaner Str. 147, 18057 Rostock
Geburtsdaten: 01.03.1983, Berlin-Lichtenberg
Familienstand: ledig

Staatsangehorigkeit: Deutsch

BISHERIGE TATIGKEITEN

PROMOTIONSSTUDENT

03.2012 -02.2015 Promotionsstudent im Graudiertenkolleg ,, WELISA” an der Universitat Rostock
»Projekt B8/B11: Implementierung von Sensorik und Aktuatorik zur Charakterisierung
der Wechselwirkungen von Knochenzellen mit artifiziellen Oberfldichen”

PROJEKTMITARBEITER

04.2009-09.2011 Wissenschaftlicher Mitarbeiter im Projekt ,,Fluxel” am Institut fir Biophysik,
Universitat Rostock, Design, Konstruktion und Fertigung der Mikrofluidik sowie der
Sensorchips

WISSENSCHAFTLICHER MITARBEITER

09.2008-03.2009 Mitarbeiter in der Biosensorik-Arbeitsgruppe der Technischen Hochschule Wildau,
Schichtaufbau und Untersuchung von Polyelektrolyt-Multilayern

STUDIUM
MASTER OF SCIENCE
2006-2008 In Biosystemtechnik/Bioinformatik an der Technischen Hochschule Wildau

TITEL DER MASTERARBEIT
»Charakterisierung von Protein-Polyelektrolyt-Multischichten auf Goldoberfldchen”

BACHELOR OF SCIENCE
2003-2006 In Biosystemtechnik/Bioinformatik an der Technischen Hochschule Wildau

TITEL DER BACHELORARBEIT

,Ersatz des Radio-Immunoassay zur Bestimmung des Phytoestrogens 8-Prenylnaringenin durch einen
Fluoreszenz-Polarisationsassay”



Lebenslauf

PRAKTIKA

09.2007-12.2007 Wissenschaftliche Hilfskraft an der Technischen Hochschule Wildau,

e  Messungen am Biachore T100
e Synthese und Untersuchungen zum Anlagerungsverhalten von Gold-
Nanopartikeln

01.2006-02.2006 Celltrend GmbH, Luckenwalde

e |C-50 Bestimmung von Proliferationsassays
e Analysen von Angiogeneseassays

07.2005- 08.2005 Celltrend GmbH, Luckenwalde

e  Gewinnung von Endothelzellen aus Nabelschnurblut
e  Albumin-ELISA

01.2005- 02.2005 Deutsches Institut flir Erndhrungsforschung Potsdam- Rehbriicke

e Suche der Positionen und Orientierungen der 25 Bitter-Geschmacksrezeptoren
der hTAS2R Familie
e Isolierung der Plasmid DNS von Rezeptorproteinen fiir die Sequenzierung

WEHRDIENST

2002-2003 Ableistung des 9 monatigen Wehrdienstes und Teilnahme am Elbe-
Hochwassereinsatz beim 5./Panzerbataillon 413 und der Stabskompanie

Der Panzergrenadierbrigade 41

ABITUR

1999-2002 Gesamtschule mit gymnasialer Oberstufe ,,Paul Dessau” in Zeuthen.

WEITERE TATIGKEITEN

Stipendiatensprecher des Graduiertenkollegs Welisa, Studentenvertreter in der Graduiertenakademie,
Teilnahme am Ideen Wettbewerb MV 2011 und 2014 (Gewinner der Sonderpreise Gesundheitswesen und
Tourismus mit dem ACID-BASE System bzw. dem MOTIKO)

Rostock den, 22. Mai 2017
/ ~
7 .«/ : % /
et Lewn Lok

\
/
NSNSV

165



	4.6.2 pH-Sensoren der GeSiM Chips
	4.6.2.1 Auswahl der Schichtdicken




