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Zusammenfassung

In dieser Arbeit wird die Realisierung eines neuen optischen Transducer-Konzepts fir
einen implantierbaren Biosensor vorgestellt. Ziel ist es, dieses Konzept zukunftig in
einem Implantat zur Blutzuckerbestimmung von Diabetespatienten einzusetzen.
Das Konzept besteht aus fluoreszierenden Sensorproteinen immobilisiert in einem
Hydrogelwellenleiter, der die Basis des Sensors bildet. Zum ersten Mal wird so Hydrogel
nicht nur als Immobilisierungsmatrix flr Sensorproteine verwendet, sondern gleichzeitig
auch als optischer Wellenleiter, um das fir die Fluoreszenzerzeugung notwendige
Anregungslicht direkt zu den Sensorproteinen zu fihren. Auf diese Weise wird eine
effiziente Energienutzung realisiert, die gerade flr implantierbare Sensoren von hoher
Bedeutung ist.
Das Konzept wird anhand kalziumsensitiver Proteine demonstriert, da sich zum jetzigen
Zeitpunkt die Sensorproteine fir Glukose noch in Entwicklung befinden. Das
Sensorprotein reagiert auf die reversible Bindung mit Kalzium mit einer
Konformationsanderung. Diese Konformationsanderung flihrt zu einer Anderung des
Emissionsspektrums des Sensorproteins, basierend auf dem Forsterenergietransfer, hier
im speziellen dem Fluoreszenz-Resonanzenergietransfer (FRET). Zur Messung des FRET-
Verhaltens der Sensorproteine wurde der Hydrogelwellenleiter in einem miniaturisierten
optischen Messaufbau integriert. Dieser Sensordemonstrator wurde charakterisiert und
folgende Spezifikationen experimentell ermittelt. Der Sensor besitzt:
e einen lineareren Messbereich von 0 — 1000 uM Ca?* bei einem gesamten
Messbereich von 0 - 5000 pM Ca?*,
e ein Auflosungsvermogen von 316 uM Ca?*,
e eine Antwortzeit von 7,33 Minuten,
e eine Signalstabilitat der Fluoreszenzproteine von 1 Jahr im anvisierten
Messregime.
AnschlieBend folgte auf den Sensordemonstrator aufbauend dessen Weiterentwicklung
zu einem vollstandigen Sensorimplantat unter Berlcksichtigung des notwendigen
biokompatiblen , Packagings”. Das Implantat besteht aus einer mit Silikon verkapselten
Transducer-Einheit. In der Transducer-Einheit befindet sich der Hydrogelwellenleiter.
Dort findet der diffusive Austausch der Kalziumionen mit der KorperflUssigkeit statt und
wird das optische Sensorsignal gemessen. Die Funksteuerung und die Batterie zur
Stromversorgung des Implantats finden in einer aufgeschraubten PEEK-Kapsel Platz.
Alle Materialen wurden parallel zur Implantatentwicklung in Ratten implantiert, um die
Biokompatibilitat zu testen. AbschlieBend wurde ein Implantat realisiert mit:
e einem Durchmesser von 21 mm bei einer Lange von 69 mm.
e einer Betriebsdauer von 8 Monaten bei einer Messanzahl von 96 pro Tag, d.h.
einer Messung alle 15 Minuten.
Ausblickend ist dargestellt, wie durch ein alternatives Implantatdesign die
Fremdkorperreaktion der Ratten auf das Implantat verbessert werden kann und dass es
maoglich ist, das System zur Glukosemessung anzuwenden, wenn der Transfer eines
neuen glukosesensitiven Proteins in den Hydrogelwellenleiter gelingt.



Abstract

In this work the realization of a new optical transducer concept for an implantable
biosensor is shown. The long term objective of this work is to use this new concept in
an implant for measuring the blood glucose level of diabetes patients.
The concept consists of fluorescent sensor proteins immobilized in an optical hydrogel
waveguide which forms the basic element of the sensor. For the first time hydrogel is
used not only as an immobilisation matrix for the sensor proteins but simultaneously as
an optical waveguide. Inside this waveguide the excitation light is guided directly to the
fluorescence sensor proteins. In this way an effective use of energy is realized which is
especially important for implantable sensors.
The concept is demonstrated with calcium sensitive proteins, because currently glucose
sensitive proteins are still under development. The sensor protein reacts with a
conformational change due to the reversible binding of calcium to the protein. This
conformational change of the sensor protein effects a change in its emission spectrum
based on fluorescence resonance energy transfer (FRET). To measure the behaviour of
the FRET sensor proteins immobilized in the hydrogel waveguide, the hydrogel
waveguide was integrated in a miniaturized optical sensor setup. This sensor
demonstrator was characterized and the following specifications were determined:
e a linear measurement range between 0 uM and 1000 uM Ca** and a total
measurement range from O uM to approximately 5000 uM Ca%*,
e aresolution of 316 uM Ca?,
e aresponse time of 7,33 minutes,
e asignal stability of the sensor proteins of approximately 1 year under the target
measurement regime.
Subsequently the sensor demonstrator was developed further into a complete sensor
implant, taking also the required biocompatible packaging in consideration. The
implant consists of a silicone encapsulated transducer unit. In the transducer unit the
hydrogel waveguide is located. There the diffusive exchange of the calcium ions with
the body fluid takes place and the optical sensor signal is measured. The radio control
electronics and the battery for the power supply of the implant are placed in a PEEK can
which is screwed on the transducer unit. All materials were implanted in rats to test the
biocompatibility in parallel with the implant development. Finally an implant was
realized with the following properties:
e adiameter of 21mm and a length of 69 mm,
e an operating time of 8 months when performing 96 measurements per day,
i.e. 1 measurement every 15 minutes.
The outlook indicates how the foreign body reaction of the rats to the implant may be
reduced by an alternative implant design and that it will be possible to use the implant
for glucose monitoring, if a new glucose sensitive protein is functional immobilized in
the hydrogel waveguide.
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Einleitung

Einleitung

In dieser Arbeit wird ein neues Sensorkonzept fiir einen implantierbaren Sensor
erforscht. Die wichtigsten Anforderungen, die an ein Sensorimplantat gestellt werden,
sind Funktionalitat und Vertraglichkeit Uber einen Zeitraum von einem Monat bis zu
mehreren Jahren. Das neue Konzept soll es ermdglichen einen Sensor flir mindestens
ein Jahr zu betreiben, der stabile und zuverlassige Werte ermittelt. Anwendung finden
soll es spater in einem implantierbaren Glukosesensor mit dem Diabetespatienten ihren
Blutzuckerspiegel Uberwachen kdénnen, ohne sich wie bisher meist Gblich zur
Blutprobenentnahme in die Fingerkuppe stechen zu mussen.

Allgemein lasst sich die Funktionalitat des Sensors als den Nachweis der Konzentration
eines Analyten in einer FlUssigkeit definieren. Zur Messung von Analyten in biologischen
Flussigkeiten wie Blut, interstitielle Fllssigkeit oder Wasser eignen sich auf biologischen
Rezeptormolekilen basierende optische Detektionsmethoden sehr gut [1]. Bei diesen
Verfahren stellen Rezeptormolekdile die Sensitivitat und die Selektivitdt der Detektion
eines Analyten oder einer Analytkonzentration sicher, indem sie mit dem Analyten
reagieren. Um diese Reaktion festzustellen, ist eine Umwandlung der chemischen
Reaktion in ein verarbeitbares optisches und elektrisches Signal erforderlich. Das erfolgt
mit Hilfe eines physikalischen Signalwandlers, eines ,Transducers”. Ein entsprechender
Biosensor arbeitet somit nach dem Prinzip, dass zunachst eine biologische oder
biochemische Reaktion erfolgt und anschlieBend diese Reaktion in ein messbares Signal
umgewandelt wird.

Eine groBe Herausforderung bei der Entwicklung von implantierbaren Biosensoren
besteht darin, die biologischen Rezeptormolekdile und den physikalischen Signalwandler
so zu koppeln, dass ein maglichst hoher und effizienter SignalUbertrag zwischen beiden
stattfindet, und so eine ausreichend lange Betriebsdauer ermdglicht wird.

Der Losungsansatz in dieser Arbeit besteht darin, biokompatible Hydrogele in wassriger
Umgebung gleichzeitig als Lichtwellenleiterkern  und Immobilisierungsmatrix ftr
Fluoreszenzsensormolekdile einzusetzen und damit die biologischen Rezeptormolekile
und den physikalischen Signalwandler zu koppeln [2].

Das Messprinzip des Biosensors basiert auf der optischen Detektion des
Fluoreszenzspektrums der Sensorproteine, welches sich in Abhangigkeit der
Analytkonzentration, basierend auf dem Forstertransfer, andert. Die Messungen
werden mit dem Analyten Kalzium durchgefiihrt und evaluiert [3]. Die untersuchte
Methode bietet allerdings auch die Mdglichkeit sie auf weitere Analyten wie zum
Beispiel Glukose anzuwenden.

Das gesamte Sensorsystem ist wie folgt aufgebaut: Das zentrale Element des
Sensorsystems zur optischen Fluoreszenzmessung bildet der Hydrogelwellenleiter in
dem die fluoreszierenden Sensorproteine immobilisiert sind, siehe Abbildung 1.1. Der
Hydrogelwellenleiter bildet ein freistehendes Element und ist im Messbereich der
Detektoren vollstandig von FlUssigkeit umgeben. Nur so ist die Funktion als Wellenleiter
gewahrleistet. Innerhalb des Wellenleiters findet dann eine reversible chemische
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Bindung des Analyten mit den Sensorproteinen statt und deren Emissionsspektrum
andert sich entsprechend der Analytkonzentration.

Das zur Fluoreszenzerzeugung notwendige Anregungslicht wird mittels einer
Laserlichtquelle stirnseitig in den Hydrogelwellenleiter eingekoppelt und regt so die
Fluoreszenz der Proteine an.

¥
Membran

lichtquelle

Sende- und
Empfangseinheit

Steuerungs- und

Funkelektry

Abbildung 1.1: Schemazeichnung des Sensorkonzepts.

Der Hydrogelwellenleiter befindet sich in einer flissigkeitsgefillten Kammer, die Gber eine Membran mit
der Umgebungsflissigkeit in Kontakt steht. Im Hydrogelwellenleiter sind die Sensorproteine immobilisiert.
Bei der Eindiffusion des Analyten in die Kammer und den Wellenleiter reagiert das Protein mit dem
Analyten. Dies fihrt zu einer Anderung des Emissionsspektrums des Proteins, welches mit den
Fluoreszenzdetektoren gemessen wird.

Die Detektoren befinden sich mit der Fluoreszenzanregungslichtquelle, der Funk- und Steuerelektronik und
der Batterie in einem von der Messkammer getrennten Kompartiment.

Die gemessenen Daten werden per Funk an eine externe Sende- und Empfangseinheit Gibertragen.

Flupreszenz-

detekor

Dadurch, dass das Licht in den Hydrogelwellenleiter eingekoppelt und geflhrt wird,
gelangt das fur die Fluoreszenz notwendige Anregungslicht innerhalb des Wellenleiters
direkt zu den sensitiven Fluoreszenzmolekdlen. So erfolgt die Fluoreszenzanregung mit
hoher Effizienz, im Gegensatz zu anderen auf Wellenleitern basierten Verfahren, die
beispielsweise mit Hilfe des Evaneszenzfeldes indirekt Fluoreszenz- oder
Oberflachenplasmonenanregung erzeugen [4], [5], [6].

Ein weiterer Vorteil des geflUhrten Lichts im Wellenleiter ist, dass es von den
Signaldetektoren fern gehalten wird. Die Photodetektoren befinden sich entlang der
Achse des Wellenleiters und sind senkrecht zur Ausbreitungsrichtung des im
Wellenleiter geflhrten Anregungslicht positioniert, welches daher aufgrund der
Geometrie an den Detektoren vorbei geleitet wird. Das aus dem Wellenleiter isotrop
ausgesendete Fluoreszenzlicht fallt dagegen ungehindert auf die Detektoren. So wird
dort wird mit Hilfe von optischen Filtern nur das von den Proteinen ausgesendete
Fluoreszenzlicht gemessen.

Zur Messung eines Analyten in einer Flissigkeit muss der Wellenleiter mit der Flissigkeit
in Kontakt stehen. Dazu werden innerhalb des Sensors zwei Kompartimente realisiert.
Ein Teil ist mit einer Membran versehen, so dass Flussigkeit von auBen in den Sensor
zum Wellenleiter gelangt. Der andere Teil, in dem sich die gesamte Elektronik und die
Stromversorgung befinden, ist vom sensitiven Bereich flissigkeitsdicht getrennt.



Einleitung

Dieses Konzept eines kompakten, effizienten, optischen, implantierbaren Biosensors
lasst sich demnach in vier wesentliche Komponenten einteilen:

in die Hydrogele, die die Fluoreszenzproteine tragen sowie das Anregungslicht
fihren und so die Hydrogelwellenleiter bilden,

in die biologische Rezeptorsubstanz, hier kalziumsensitive Fluoreszenzproteine,
die in Abhdngigkeit der Kalziumkonzentration ihre optischen Eigenschaften
andern,

in das auf erstgenannte Komponenten abgestimmte optoelektronische
Messsystem, das dann in funktioneller Einheit mit den Sensorproteinen im
Hydrogelwellenleiter den Biosensor bildet,

in das Implantat, das unter Berlicksichtigung einer biokompatiblen,
implantierbaren Aufbau- und Verbindungstechnologie des Biosensors inklusive
einer Funksteuerung durch eine externe Sende- und Empfangseinheit realisiert
wird.

Die Untersuchungen dieser vier wesentlichen Komponenten werden nun nach einer
kurzen Darstellung der physikalisch relevanten Grundlagen eingehend erldutert.
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2.1

Grundlagen

Grundlagen

Wie aus einem Hydrogel ein Wellenleiter wird, wie die Proteine im Wellenleiter
Auskunft Uber die Analytkonzentration geben und anschlieBend das Signal im Sensor
erfasst und umgesetzt wird, sind die Kernfragen dieses Kapitels.

Hydrogelwellenleiter

Ein Wellenleiter basiert allgemein auf dem Prinzip der Totalreflexion. Breitet sich ein
Lichtblindel in einem Medium mit hohem Brechungsindex n; aus und trifft auf ein
Material mit kleinerem Brechungsindex n,, so tritt an der Grenzflache in einem
bestimmten Winkelbereich 61 = 8110ta Totalreflexion ein. D.h. der Strahl tritt nicht in das
Medium mit dem Brechungsindex n, ein sondern wird vollstandig reflektiert. Im
Grenzfall, dem Totalreflexionswinkel, ergibt sich ein parallel zur Grenzflache
verlaufender Strahl mit 0, = ©/2, siehe Abbildung 2.1.

Abbildung 2.1: Schemazeichnung der Lichtbrechung und Reflexion an einer Grenzflache.

Die eingezeichneten Lichtstrahlen werden an der Grenzflache der Materialien mit den Brechungsindizes ni
und n; reflektiert. Im Bereich 01 > O11ota tritt Totalreflexion ein. Der einfallende Lichtstrahl wird vollstdndig
reflektiert und tritt nicht in das Medium mit dem Brechungsindex n: ein. Im Grenzfall des
Totalreflexionswinkels ergibt sich ein reflektierter Lichtstrahl entlang der Grenzflache.

Aus dem Snelliusschen Brechungsgesetzt [7], siehe Gleichung 2.1 ergibt sich fir den
Winkel der Totalreflektion 01t in Gleichung 2.2:

sin(d) n

2 mit 6,=x/2 :
sin(d,) n, 2= *!
n

Oprora = Arcsin| —= 22
nl
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Dieser Effekt wird in Wellenleitern benutzt, indem der Kern des Wellenleiters mit n; den
hoheren Brechungsindex gegenlber der Ummantelung des Wellenleiters mit
Brechungsindex n; besitzt und so das Licht im Kern gefiihrt wird [8], siehe Abbildung
2.2 (a).

n >Nz

nz

Abbildung 2.2 : (a) Schemazeichnung eines Lichtwellenleiters. Das Material mit dem Brechungsindex ns
bildet den Kern des Wellenleiters, das Material mit dem Brechungsindex n, dessen Ummantelung. Es gilt
ni > nz2. Die eingezeichneten Lichtstrahlen werden an der Grenzfliche unter dem Winkel 6 total
reflektiert.

(b) Hydrogelwellenleiter. Das mit Umgebungsflissigkeit gefillte Polymernetzwerk bildet den Kern des
Wellenleiters und fihrt das Licht. Die Umgebungsflissigkeit bildet die Ummantelung des
Hydrogelwellenleiters. Die Lichtstrahlen werden daher an der Grenzflache des Hydrogels mit dem
Brechungsindex ni und der Umgebungsflissigkeit mit dem Brechungsindex n: total reflektiert.

Im Falle des Hydrogelwellenleiters gilt folgender Sachverhalt: Hydrogele bestehen aus
einem Polymernetzwerk dessen Poren mit einer wassrigen Flissigkeit gefullt sind. Die
Flissigkeit innerhalb der Poren entspricht der Umgebungsflissigkeit in der sich das
Hydrogel befindet [9]. Das Polymernetzwerk entsteht durch die Vernetzung von
wasserunloslichen  Polymerketten beispielsweise durch ionische oder kovalente
Bindungen oder indem sich die Polymerketten verschlaufen. Besitzt das
Polymernetzwerk einen hoheren Brechungsindex als die Umgebungsflissigkeit [10],
[11], [12], ergibt sich im Hydrogel bestehend aus Polymernetzwerk und mit
UmgebungsflUssigkeit gefillten Poren ein effektiver Brechungsindex, der héher ist als
der Brechungsindex der reinen Umgebungsflissigkeit. Der Wert des Brechungsindexes
verhalt sich linear mit dem FlUssigkeitsgehalt des Hydrogels [13]. D.h. geht der
FlUssigkeitsgehalt ~ des Hydrogels zurlick, steigt der Brechungsindex mit dem
Polymergehalt linear an. Das Hydrogel hat unter der genannten Voraussetzung also
einen hoheren Brechungsindex n; als die Umgebungsflissigkeit mit n, und stellt
gegenUber dieser einen Wellenleiterkern dar, wie in Abbildung 2.2 (b) gezeigt. So
entsteht ein Hydrogelwellenleiter, der sehr gut flr eine Biosensoranwendung geeignet
ist, da der Hydrogelwellenleiter das Anregungslicht Uber kurze Distanzen fiihren und
gleichzeitig als dreidimensionale  Immobilisierungsmatrix ~ fir  optisch  aktive
Sensorproteine verwendet werden kann.

Sensorproteine und Fluoreszenz-Resonanzenergietransfer (FRET)

Die Sensorproteine bilden das sensitive Element des Sensors. Sie binden den Analyten
Kalzium und zeigen in Abhangigkeit der Analytkonzentration ein sich anderndes
Fluoreszenzspektrum.  Entwickelt und hergestellt werden diese speziellen



Grundlagen

Sensorproteine mittels gentechnischen Verfahren am Institut fir Molekularbiologie und
Biochemie Heraklion (IMBB). Nach der Herstellung werden sie im Hydrogel
immobilisiert, dies wird am Polymerinstitut der slowakischen Akademie der
Wissenschaften durchgefiihrt (PISAS). Dazu werden sie vor der Vernetzung der
Polymerldsung zugegeben. Dann wird die Vernetzung der Polymere durch Zugabe einer
Initiatorsubstanz gestartet. Im jetzt synthetisierten Hydrogel befinden sich die Proteine
in den mit FlUssigkeit geflllten Poren des Hydrogels, die sie aufgrund ihrer GréBe nicht
mehr verlassen konnen und auf diese Weise immobilisiert sind.

Die Sensorproteine bestehen aus drei flr das Sensorprinzip wesentlichen, funktionellen
Einheiten. Erstens aus zwei Fluoreszenzproteinen, dem CFP,cyan fluorescent protein”
und dem YFP , yellow fluorescent protein”, sowie einer dritten Struktur GBP ,glucose
binding protein”, die die Bindungsstelle flr den Analyten enthalt. Ein ahnliches
Konstrukt wurde auch von Khan et al. entwickelt [14].

Diese drei Einheiten bilden zusammen den Sensorproteinkomplex GBPfluo1. Bei der
Bindung des  Analyten Kalzium reagiert die  GBP-Einheit mit einer
Konformationsdnderung. Sie flhrt dazu, dass die Fluoreszenzproteine, die kovalent an
die GBP-Einheit gebunden sind, durch die Konformationsanderung mit bewegt werden,
raumlich ihren Abstand zueinander andern und sich anndhern. 'Diese
Abstandsanderung ist wesentlich fir den Detektionsmechanismus, siehe Abbildung 2.3.

- \U .

Niedriger Energie- Hoher Energie-

transfer transfer

Abbildung 2.3: Schemazeichnung der Funktion des Fluoreszenzproteins. Die Fluoreszenz des Proteins
wird mit blauem Laserlicht angeregt.

(@) In gedffenetem Zustand, der Analyt hat nicht an das Protein gebunden, findet ein nur geringer
Energietransfer statt. Hauptsachlich CFP sendet Fluoreszenzlicht aus.

(b) Bindet der Analyt an das Protein, findet eine Konformationsumwandlung statt, das Protein schlieBt
sich und ermdglicht jetzt einen hohen Energietransfer zwischen CFP und YFP. So wird YFP durch den
Energietransfer strahlungslos zur Fluoreszenzemission angeregt, wobei die Fluoreszenzemission von CFP
zurlickgeht.

Der Detektionsmechanismus basiert auf dem Forstertransfer [15]. In diesem Fall findet
der Forstertransfer zwischen zwei Fluoreszenzproteinen statt, deshalb wird der Effekt
auch als Fluoreszenzresonanz-Energietransfer (FRET) bezeichnet. Bei diesem Vorgang

' An dieser Stelle muss angemerkt werden, dass nicht eine Bindung von Glukose sondern von Kalzium an die
GBP-Einheit die beschriebene Abstandsanderung des Sensorproteins GBPfluo1 bewirkt.
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wird die Energie eines angeregten Fluoreszenzproteins strahlungslos auf ein zweites
Protein Ubertragen und durch diesen Energietransfer zur Fluoreszenz angeregt. Man
bezeichnet das urspringlich angeregte Protein als Donor und das zweite Protein, das
durch den Transfer angeregt wird, als Akzeptor. Physikalisch betrachtet findet der
strahlungslose Energietransfer durch eine Dipol-Dipol-Wechselwirkung von Donor und
Akzeptor statt.

Die Bedingung flr das Stattfinden des Energietransfers ist, neben einer ginstigen
Orientierung der Fluoreszenzproteine zueinander, ein Uberlapp des Emissionsspektrum
des Donors mit dem Absorptionsspektrum des Akzeptors. Das FRET-Paar bestehend
aus dem Donor CFP und dem Akzeptor YFP erfillt diese spektrale Bedingung [16]. Die
Effizienz des Energietransfers E ist dann von dem Abstand zwischen CFP und YFP
abhangig [17]. Fir sie gilt nach Forster:

6
E =6R—°6 2.3
R, +Tr

wobei Ry dem Fdrsterradius entspricht und r dem Abstand der beiden
Fluoreszenzproteine, CFP und YFP. Der Forsterradius fur CFP und YFP liegt bei 4,92nm
£0,01 nm [18]. Bei diesem Abstand betragt die Transfereffizienz 50%. Bei einem
raumlichen Abstand von CFP und YFP Uber 15 nm geht die Transfereffizienz nach
Gleichung 2.3 auf weniger als 0,1% zurlick. Da die Proteine nicht frei beweglich sind,
sondern direkt Uber die zwischenliegende GBP-Einheit mit einander verbunden sind und
diese eine maximale Lange von ca. 7 nm aufweist [19] tritt bei diesem Abstand
rechnerisch eine Transfereffizienz von ca. 10% auf.?2 Im Proteinkomplex findet
demzufolge immer ein Energietransfer statt. Bewegen sich nun CFP und YFP durch die
Bindung des Analyten an GBP auf einander zu, steigt die Effizienz des Energietransfers
an. Spektral betrachtet bedeutet das, dass die Emission des Donors CFP zurlick geht,
wohingegen die Emission des Akzeptors YFP zunimmt.

Das Energieschema des idealisierten Energietransfers ist in Abbildung 2.4 gezeigt. Das
Fluoreszenzprotein CFP wird mit einer schmalbandigen blauen Laserlichtquelle angeregt
und in einen hdheren Energiezustand Ubergefihrt. Ist YFP weit von CFP entfernt, wird
keine Energie auf diesen Farbstoff Ubertragen. Deshalb wird die Energie des CFPs durch
die Emission von Fluoreszenzlicht wieder frei. Die Wellenldnge des ausgesendeten
Fluoreszenzlichts ist langer als die eingestrahlte Wellenldnge, da die aufgenommene
Energie nicht vollstandig verlustfrei wieder in Licht freigesetzt wird. Dieser Effekt wird
als ,Stokes Shift” bezeichnet [20]. Weiter findet eine geringflgige, direkte Anregung
des YFPs statt, da es in dem Wellenlangenbereich der Anregungswellenlange sehr
schwach absorbiert, siehe Abbildung 2.4 (a).

Befindet sich das YFP in der Nahe von CFP, wird die eingestrahlte Energie vom Donor
CFP auf den Akzeptor YFP strahlungslos Ubertragen. Dies hat zur Folge, dass jetzt das

2 Der Abstand von CFP und YFP wurde experimentell nicht ermittelt. Die Angabe der GréBe der GBP-Einheit
dient zur groben Abschétzung eines maximal maoglichen Abstands.
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angeregte CFP weniger Fluoreszenzlicht selbst aussendet und daflr die Intensitat des
YFP-Fluoreszenzlichts ansteigt, gezeigt in Abbildung 2.4 (b).

@ 4
CFP YFP CFP (Donor)  YFP (Akzeptor)
w :
-% o o e -§1 o = g"
1 <L
Abstand Abstand

Abbildung 2.4: Energieschema des idealisierten Energietransfers.
(a) Durch die eingestrahlte Energie wird ein hoheres Energieniveau des Donors CFP angeregt. CFP kehrt

durch Aussendung von Fluoreszenzlicht wieder in den Grundzustand zurlck. Dies passiert bei einem
groBen raumlichen Abstand von CFP und YFP, wobei das YFP geringfligig direkt mit angeregt wird.

(b) Liegt der Abstand der beiden Fluoreszenzproteine CFP und YFP in der GroBenordung des Forsterradius,
wird eingestrahlte Energie strahlungslos durch FRET vom Donor CFP auf den Akzeptor YFP Ubertragen.
Der Energietransfer auf den Akzeptorfarbstoff fiihrt zu dessen Anregung, der durch Fluoreszenzemission
in den Grundzustand zurlckkehrt. Bei diesem Vorgang geht gleichzeitig die Fluoreszenzemission des
Donors gegenuber Fall (a) zurtick.

Die Emission des Fluoreszenzlichts erfolgt in jedem Fall mit einer langeren Wellenldnge, da durch den
.Stokes Shift” nicht die vollstandige eingestrahlte Energie wieder in Fluoreszenzlicht umgesetzt wird,

sondern die Energie etwas herabgesetzt ist.

2.3 Detektionsprinzip

Das Messprinzip des Biosensors basiert auf der optischen Detektion des

Fluoreszenzspektrums der Sensorproteine.

Abbildung  2.5:  Schemazeichnung der  Messanordnung des  Hydrogelwellenleiters — mit
Fluoreszenzproteinen  und  eindiffundierenden  Analytmolekilen. Die  Fluoreszenzproteine im
Hydrogelwellenleiter senden, im Gegensatz zu dem stirnseitig eingekoppelten, geflihrten Anregungslicht
einer blauen Laserlichtquelle, isotrop Fluoreszenzlicht aus, welches mit den Photodetektoren durch
vorgesetzte optische Filter fir CFP und YFP, entlang der Achse des Wellenleiters positioniert, gemessen

wird.
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Gemessen werden die Intensitdten der beiden Farbstoffe CFP und YFP und es wird aus
deren Verhdltnis die Konzentration des Analyten bestimmt. Hierfir notig sind
Photodetektoren mit vorgesetzten optischen Filtern fir das jeweilige Emissionsspektrum
der Proteine CFP und YFP. Diese befinden sich entlang der Achse des Wellenleiters
senkrecht zum geflhrten Anregungslicht, das stirnseitig in den Wellenleiter
eingekoppelt wird, siehe Abbildung 2.5.

Das Spektrum des Sensorproteins setzt sich additiv aus den Einzelspektren der
Fluoreszenzproteine CFP und YFP zusammen, wie in Abbildung 2.6 ersichtlich.

1,4 ! v — -
1 &) f/&‘// Proteinkomplex

1.2: Filter : CFP
4 % —— YFP
1,04 | /{/%
s o8- 7
:<r—u' | 1 //,‘
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E ]
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Abbildung 2.6: Spektrum des Sensorproteinskomplexes mit den Anteilen der Einzelspektren der Proteine
CFP und YFP, die in ihrer Summe das Gesamtspektrum des Proteinkomplexes wiedergeben, sowie den
Durchlassbereichen der Filter fir CFP und YFP.

Mit Hilfe entsprechender optischer Filter wird das Gesamtspektrum in die
charakteristischen Anteile von CFP und YFP aufgeteilt, den Photodetektoren zugefiihrt
und in Spannungssignale gewandelt. Der spektrale Anteil des Emissionsspektrums des
Proteinkomplexes, der den YFP-Filter passiert, besteht auch zu einem Teil aus CFP-
Fluoreszenz. Der integrale Anteil des CFP-Signals im YFP Bereich steht in einem festen
Verhaltnis zum CFP-Signal im CFP-Filterbereich. Es betragt 0,381 und wird in die
Berechnung des Sensorsignals mit einbezogen. Es handelt sich hierbei um eine kleine
Korrektur, da Vvee > Vcee.

Das Sensorsignal, d.h. das FRET-Verhaltnis Ryecre, ergibt sich wie folgt aus den
Detektorspannungssignalen Vee und Vyee:

_ Voep — 0,381-Veep

RYFP/CFP = v
CFP
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Werden die Experimente im Folgenden mit dem Spektrometer durchgefihrt, wird das
FRET-Verhaltnis naherungsweise aus den Maximalwerten des Spektrums flir YFP und
CFP gebildet.

Das Emissionsspektrum ist, wie bereits dargestellt, abhangig vom Bindungszustand der
Proteine und damit abhangig von der Konzentration des Analyten in der
Umgebungsflissigkeit. Da sich die Proteine im Hydrogelwellenleiter befinden und die
Analytkonzentration in der Umgebungsflissigkeit gemessen werden soll, bedingt das
Messprinzip einen diffusiven Austausch des Analyten zwischen Hydrogelwellenleiter
und Umgebung.

Das Funktionsprinzip des Sensors wird beispielhaft anhand des Analyten Kalzium
demonstriert, da hierflr die Proteine in Vorexperimenten eine gute Funktionalitat
gezeigt haben. Das Prinzip kann durch die gentechnische Modifikation oder den
Austausch der Sensorproteine auf andere Analyten wie Glukose angewendet werden.
Eine gentechnische Modifikation stellt beispielsweise eine Veranderung der
Bindungsstellen der Proteine CFP und YFP am GBP, durch eine Anderung der
Gensequenz, dar, so dass CFP und YFP nun bei der Bindung von Glukose an GBP und
der resultierenden Konformationsanderung mitbewegt werden. So konnte die
Detektion von Glukose mit jenen Sensorproteinen realisiert, und mit dem Sensor der
Glukosespiegel von Diabetespatienten Uberwacht werden.
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Hydrogele als optische Wellenleiter

Welche optischen Eigenschaften muss ein Hydrogel erfiillen, um als Wellenleiter in einer
Biosensoranwendung eingesetzt werden zu kdnnen?

e Das Hydrogel muss im Wellenlangenbereich des Anregungs- und
Fluoreszenzlichts transparent sein.

e Der Brechungsindex des Hydrogels muss Uber dem  seiner
Umgebungsflissigkeit liegen, damit ein Hydrogelwellenleiter entsteht.

e Die Lichtleitung durch das Hydrogel darf innerhalb des Sensors Uber eine
Distanz von einigen Millimetern nur mit geringen Intensitatsverlusten,
verursacht durch Lichtstreuung, erfolgen.

Diese drei Punkte bilden die Grundlage zur Realisierung von optischen
Hydrogelwellenleitern und werden in diesem Kapitel untersucht. Dazu werden drei
unterschiedliche biokompatible Hydrogeltypen charakterisiert und der am besten fir die
Sensoranwendung geeignete Hydrogeltyp ausgewahit.

Herstellung der Hydrogelwellenleiter

Die Herstellung von Hydrogelwellenleitern untergliedert sich in zwei von einander
abhangende technologische Bereiche. Erster ist die chemische Herstellung der
Hydrogele, zweiter die Herstellung der Wellenleiterstrukturen. Es werden sowohl
verschiedene Hydrogelchemien untersucht, als auch unterschiedlich dicke Wellenleiter
hergestellt. Wichtig dabei ist die moglichst dinnste aber auch mechanisch stabilste
Form zu finden, die optisch die geringsten Streuverluste zeigt.

Hydrogelchemie

Am PISAS werden drei Hydrogeltypen hergestellt, die wegen ihrer biokompatiblen
Eigenschaften fir die Anwendung im Sensorimplantat in Frage kommen [21], [22], [23].
e Das erste ist ein Silikagel basierend auf einem Solgelprozess. Die Basis des
Hydrogels bildet Siliziumdioxid, das nach der Methode von I. Gill [24] in ein
Hydrogel Gberflhrt wird.

e Das Zweite ist ein Alginatgel. Alginat wird aus Braunalgen gewonnen und
vielfach industriell eingesetzt [25]. Es polymerisiert unter Zugabe von Kalzium
oder Barium aus und bildet so das Alginatgel [26].

e Als drittes wird ein synthetisches, zwitterionisches Hydrogel auf der Basis von
Polymethacrylat untersucht. Es entsteht durch die Vernetzung und
Polymerisation von Poly(SMADB) [27].

Die  detaillierte ~ Zusammensetzungen  aller  Hydrogeltypen ~ und  deren
Herstellungsverfahren sind im Anhang A.2 zu finden.
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Hydrogelwellenleiter

Die Grundidee besteht darin einen Wellenleiterkern aus Hydrogel herzustellen, der
formstabil ist und als freistehendes Element in eine Sensoranwendung integriert werden
kann. Erst durch die freistehende Anordnung des Hydrogels in Flissigkeit kann es als
Wellenleiterkern fungieren, da die Umgebungsflissigkeit die Ummantelung des
Wellenleiterkerns bildet und so ein Wellenleiter realisiert wird. Zudem ist fir die
Verwendung von Hydrogelen als Wellenleiter bei der Herstellung zu beachten, dass die
Oberflache der Hydrogele moglichst glatt ist, und der Wellenleiter moglichst homogen,
ohne Fremdkorper oder Blasen hergestellt wird, da sich Oberflachendefekte und
Inhomogenitaten als Streuzentren flr das geflhrte Anregungslicht nachteilig auf die
Lichtleitung auswirken. Ebenso muss die GroBe der Poren des Hydrogels klein
gegenlber der Anregungswellenldnge sein, um Streueffekte gering zu halten.

Alle drei Hydrogeltypen entstehen aus einer flissigen Phase durch Polymerisation und
werden deshalb in einer Vergussform hergestellt. In diese wird die Polymerlésung
geflllt und polymerisiert darin aus. Als Formen werden Combitips von Eppendorf und
Venenverweilkandlen Vasofix von Braun verwendet. Sie weisen eine glatte und
beschichtete Oberflache im Inneren auf, da sie fir die Medikamentenapplikation
hergestellt werden und die Medikamente moglichst nicht an der Innenflache der Spritze
anhaften sollen. Diese Eigenschaft bietet eine gute Vorraussetzung daflr, dass sich das
Hydrogel wieder aus der Form herauslosen lasst, ohne Schaden zu nehmen. Sie bieten
weiter die Maoglichkeit mit Hilfe des mitgelieferten Stempels bzw. Mandrins die
Polymerlésung aufzusaugen und ein Ende abzudichten, aber auch das Gel wieder zu
entformen, so dass freistehende Wellenleiter in Zylinderform aus Hydrogel entstehen.
Die Zylinderform stellt fir optische Wellenleiter die optimale Form dar. Durch die
Verfligbarkeit einer Vielzahl an Durchmessern und GroBen dieser Vergussformen
kdnnen Hydrogelzylinder in verschiedenen Durchmessern und Langen hergestellt
werden.

Ziel ist es, moglichst dinne Hydrogelwellenleiter herzustellen, mit denen es maglich ist,
eine Lange von 10 mm ohne wesentliche Durchbiegung der Wellenleiter zu
Uberspannen. Diese Lange wird im Sensor bendtigt. Hierbei ist zu beachtet, dass die
Hydrogele in wassriger Umgebung eingesetzt werden und sich entsprechend auch die
relevanten  mechanischen  Eigenschaften auf die in  Wasser montierten
Hydrogelwellenleiter beziehen. Eine moglichst geringe Dicke wird angestrebt, um die
Diffusionszeit des Analyten aus der Umgebungsflissigkeit in den Wellenleiter so kurz
wie maglich zu halten.

Die Entwicklung der Hydrogelwellenleiter wird mit allen drei Hydrogeltypen, Silikagel,
Alginatgel und synthetischem Hydrogel, durchgeflihrt und der am besten geeignete
Hydrogeltyp ausgewahlt.

Das synthetische Hydrogel weist die hochste Stabilitdt auf, gefolgt von dem Silikagel
und dem Alginatgel. Trotzdem kénnen mit allen drei Hydrogeltypen Wellenleiter mit
einem Durchmesser von 1,1 mm hergestellt werden, die eine Ldnge von 10 mm
Uberspannen. Eine weitere Reduktion des Durchmessers ist nur mit dem synthetischen
Hydrogel maoglich. Es wird ein  minimaler Durchmesser der synthetischen
Hydrogelwellenleiter von 0,76 mm erreicht. In Abbildung 3.1 sind Entwicklungsschritte
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Hydrogele als optische Wellenleiter

von 2,2 mm, 1,17 mm und 0,76 mm Durchmesser dargestellt. Ab einem Durchmesser
von 0,6 mm konnte kein formstabiler Hydrogelzylinder mehr hergestellt werden. Die
Durchmesserangaben beziehen sich auf den Hydrogeldurchmesser in ungequollenem
Zustand und entsprechen den Innendurchmessern der Vergussformen.

Abbildung 3.1: Hydrogelwellenleiter hergestellt in verschiedenen Formen mit den Durchmessern, von
links nach rechts: 2,2 mm, 1,1 mm und 0,76 mm.

Optische Charakterisierung der Hydrogele

Die optische Charakterisierung der Hydrogele wird unter den eingangs genannten
Gesichtspunkten der Eignung als Wellenleiter in einer Biosensoranwendung
durchgefihrt.

e Durch Transmissionsmessungen wird der Wellenlangenbereich bestimmt, in
dem die Hydrogele transparent sind. Nur dieser Wellenldngenbereich kann fir
den optischen Sensor genutzt werden.

e Mittels einer eigens entwickelten Methode zur Verlustmessung an
Hydrogelwellenleitern, wird die Fahigkeit des Hydrogelwellenleiters, Licht Uber
eine Lange im Millimeterbereich zu transportieren, bestimmt.

e Anhand der Ergebnisse wird ein Hydrogeltyp ausgewahlt und dessen
Brechungsindex ermittelt.

Transmissionsmessungen

Die Transmission der Hydrogelproben wird mit einem Spektralphotometer, Varian
Cary 300, im Wellenlangenbereich von 350 — 800 nm bestimmt. Die Hydrogele werden
fur diese Experimente in optischen Klvetten hergestellt und mit einen 50 mM TRIS-
Puffer pH 8 (TRIS, Tris(thydroxymethyl)-aminomethan) bedeckt, siehe Anhang A.2 und
A.3. Die geflllten Kuvetten werden dann in das Spektrometer eingesetzt. Als
Referenzprobe dient eine mit TRIS-Puffer geflillte Klvette. Die durchstrahlte Lange der
Proben betragt 1 cm.

In Abbildung 3.2 dargestellt sind die Messkurven der drei verschiedenen Hydrogeltypen
und der Pufferlésung. Es wird die Transmission Uber der Wellenlange aufgetragen.

Alle Gelproben zeigen gegentber der Pufferlésung eine geringere Transmission. Der
Transmissionsriickgang ist bei der Silikagelprobe am starksten, bei Alginat am
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geringsten. Sie nimmt stetig mit der Wellenlange ab. Bei 400 nm betragt die
Transmission der Silikagelprobe nur noch 47% wohingegen das synthetische Hydrogel
und das Alginatgel eine geringere Abnahme auf 77% bzw. 83% zeigen. Dieser
Transmissionsriickgang ist auf eine Zunahme des Streuquerschnitts mit abnehmender
Wellenlange durch Rayleighstreuung der Poren zurlickzufihren, da diese mit einer
GroBe kleiner einem Zehntel der Wellenlange daflr in Betracht zu ziehen sind [28].
Kleiner 400 nm wird bei allen Proben ein deutlicher Riickgang der Intensitat festgestellt.
Dieser liegt in der Absorption der Polymerketten in den Hydrogelen im UV-Bereich
beispielsweise durch das n-Elektronensytem begriindet [29]. Der Polymeranteil
unterscheidet sich in den Hydrogelen: Alginat besitzt 4 Gew.-%, Silka ca. 12 Gew.-%
und das synthetische Hydrogel ca. 60 Gew.-%. Dementsprechend fallt auch die
Absorption beim synthetischen Hydrogel am deutlichsten aus.

Entsprechend der Transmissionsmessungen sind die Hydrogele in dem betrachteten
Wellenlangenbereich gréBer 400 nm fir die Verwendung als Wellenleiter geeignet. Der
kontinuierliche Abfall der Transmission der Hydrogele stellt allerdings eine
Einschrankung dar, da das Licht im sichtbaren Bereich durch das Transmissionsverhalten
wellenlangenabhangig abgeschwacht wird.
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Abbildung 3.2: Transmissionsmessungen der verschiedenen Hydrogele in einer Kivette. Das synthetische
Hydrogel und das Alginatgel zeigen im sichtbaren Bereich einen Riickgang der Transmission auf bis zu
77% bei 400 nm. Beim Ubergang in den UV-Bereich sinkt die Transmission auf bis zu 34% ab. Das
Silikagel zeigt einen deutlichen Riickgang der Transmission ber den kompletten Wellenlangenbereich und
erreicht minimal hier nur 24% im kurzwelligen Bereich. Trotz des Rlckgangs der Transmission sind alle
Hydrogeltypen in einem Wellenldangenbereich > 400 nm fir den Biosensor geeignet.
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3.2.2 Verlustmessungen

Fur die Sensoranwendung ist ein mdglichst geringer Verlust der Hydrogelwellenleiter
aus mehreren Griinden wichtig:

e [Es muss eine bestimmte Lange des Hydrogels mit hoher Intensitat des
Anregungslichts durchstrahlt werden, um die Fluoreszenz auf der gesamten
Lange des Wellenleiters anzuregen.

e Je geringer die Wellenleiterverluste sind, umso mehr Anregungslicht steht Gber
die Lange des Wellenleiters zur Anregung der Fluoreszenz zur Verfligung und
wird zur Signalerzeugung genutzt. D.h. je geringer die Verluste sind, umso
effizienter wird die optische Ausgangsleistung der Lichtquelle in ein
Fluoreszenzsignal umgesetzt.

e Weiterhin fUhren Streuverluste des Anregungslichts zu einem Storsignal
innerhalb der Messkammer. Damit das gestreute Anregungslicht nicht zu den
Photodetektoren gelangt, wird es mit optischen Filtern blockiert. Je geringer die
Streuverluste des Wellenleiters sind, desto geringer sind die Anforderungen an
das , blocking” der optischen Filter.

Die Intensitatsverluste des geflihrten Lichts innerhalb des Wellenleiters werden mit einer
eigens hierflr entwickelten Methode zur Verlustmessung an Hydrogelwellenleitern
bestimmt. Mit dieser Methode wird das Streulicht, das den Wellenleiter verlasst, Uber
die Lange des Wellenleiters gemessen. Daflr wird die Lange des Hydrogelwellenleiters
mit einem Mikroskopobjektiv auf eine CCD-Kamera abgebildet und die Intensitat des
Streulichts langenaufgeldst gemessen. Nur bei Wellenleitern mit hohem Verlust, groBer
2 dB/cm, ist dies mit dem verwendeten Aufbau madglich. Eine Glasfaser beispielsweise,
mit einer typischen Dampfung von 10 dB/km, kann nicht vermessen werden.

Die Messung gibt direkt Aufschluss Uber das im Wellenleiter verbliebene gefihrte Licht,
ein homogenes Wellenleitermaterial vorausgesetzt, da es sich proportional zu den
Verlusten des Wellenleiters zusammengesetzt aus Streuung und Absorption, verhalt.
Zur Durchflhrung dieser Messungen wurde eine Messzelle konstruiert und aufgebaut,
siehe Abbildung 3.3, mit der es mdglich ist Hydrogelwellenleiter in wassriger
Umgebung zu halten und ihre Verluste zu messen.

Die Messzelle besteht aus einem rechteckigen, transparenten PMMA-Hohlkorper der
mit einem schwarz eloxierten Aluminiumboden versehen und einem Glasfaseranschluss
gedeckelt wird. Sie hat eine GroBe von 7,4 mm x 7,4 mm x 15,0 mm. Innerhalb der
Zelle befindet sich eine bewegliche Fihrung, die die Zentrierung des Wellenleiters
garantiert. Dieser wird nach dem Befillen der Messzelle mit TRIS-Puffer lber eine
Offnung im Deckel, welche auch der Glasfaser Zugang zu der Zelle gibt, in die Zelle
eingeschoben. In der Messzelle ist der Hydrogelwellenleiter ausschlieBlich an den Enden
in der Flihrung und im Glasfaseranschluss fixiert. Uber die Lange des Hydrogelzylinders
ist er vollstandig von der Pufferlésung umgeben. Das ist notwendig, da die Losung die
Ummantelung des Wellenleiters darstellt und die Funktionalitdit des Wellenleiters
gewahrleistet.

Zur Messung wird die Messzelle mit dem Hydrogelwellenleiter unter einem Mikroskop
platziert. Das Licht wird stirnseitig mit einem 125 pm dicken Multimodelichtleiter in den
Wellenleiter eingekoppelt. Die Ldnge des Hydrogelwellenleiters wird dann mit einem
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2,5-fach Objektiv und dem Mikroskop im Hellfeldbetrieb auf die CCD-Kamera
abgebildet und ein Graustufenbild aufgezeichnet.

10mm

Abbildung 3.3: PMMA-Messzelle zur Verlustmessung an Hydrogelwellenleitern unter einem
Fluoreszenzmikroskop mit Glasfaserlichteinkopplung und in Flissigkeit gehaltenem Hydrogelwellenleiter.

FUr diese Experimente werden Hydrogelwellenleiterproben mit einem Durchmesser von
1,1 mm hergestellt, wie in Abschnitt 3.1.2 beschrieben. Proben aus allen drei
Hydrogeltypen, Silikagel, Alginatgel, und synthetischem Hydrogel werden vermessen.
Eine typische Messaufnahme des Streulichts eines synthetischen Hydrogelwellenleiters
ist in Abbildung 3.4 gezeigt.

1mm
I

Abbildung 3.4: Mikroskopbild eines synthetischen Hydrogelwellenleiters zur Bestimmung der Verluste.
Ausgewertet wird der im weiBen Rahmen befindliche Bereich. Die weiBen Punkte innerhalb des
Wellenleiters sind Inhomogenitaten, die aber in diesem geringen AusmaB die Messung nicht maBgeblich
beeintrachtigen.

Das Licht wird links im Bild in den Wellenleiter eingekoppelt. Die Intensitdt des
gestreuten Lichts schwacht sich deutlich von links nach rechts ab und deutet damit auf
die Streuverluste hin. Inhomogenitaten des Hydrogels treten als Streuzentren mit hoher
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Streuintensitdt in Erscheinung und sind als weiBe Punkte zu erkennen. In der
vorliegenden geringen Anzahl beeinflussen die Inhomogenitdten das Ergebnis der
Messungen jedoch nicht. Die Mikroskopaufnahmen werden in der Art ausgewertet,
dass die Grauwerte der Pixel im markierten Rahmen Uber den Querschnitt des
Wellenleiters integriert und entlang der Achse aufgetragen werden.

Die Ergebnisse der ausgewerteten Mikroskopaufnahmen sind exponentiell abfallende
Kurven, da nach dem Lambert Beerschen Gesetz [30], siehe Gleichung 3.1 - 3.3, fir
den Durchgang eines Lichtstrahlenbilndels durch ein dampfendes Material der Lange |
fdr die Intensitat I gilt:

d—l = —adX 3.1
1(x)

I(x) = g 3.2

IH=1=1e" 33

Der Exponent o der Intensitatsfunktion 3.2 entspricht dem charakteristischen
Dampfungskoeffizienten des betrachteten Hydrogelwellenleiters. Er setzt sich
zusammen aus den Absorptions- und Streuquerschnitten der entsprechenden Absorber
und Streuzentren cans UNd oses SOWie deren Konzentrationen Naps und Nsgeu in den
Hydrogelen, siehe Gleichung 3.4, wobei die Konzentration N in Teilchenzahl pro
Volumen angeben wird.

a= O abs Nabs + Ostreu Nstreu 3.4
Je hoher der Dampfungskoeffizient ist, umso groBer ist der Intensitatsrickgang je
Langeneinheit des Wellenleiters, siehe Gleichung 3.3.
In Abbildung 3.5 sind die Ergebnisse der Messungen der verschiedenen Hydrogeltypen
exemplarisch dargestellt. Der Dampfungskoeffizient wird in dB/cm umgerechnet
angegeben. Die Werte sind von der Hydrogelherstellung und der Zusammensetzung
abhangig, deshalb variieren die gemessenen Verlustwerte in dem jeweils angegebenen
Bereich. Das Silikagel zeigt den groBten Verlust mit 25 - 30 dB/cm, gefolgt von Alginat
mit 5 - 10 dB/cm. Das beste Hydrogel ist das synthetische Hydrogel mit einem Verlust
von 3 - 7 dB/cm.
Aufgrund dieser Ergebnisse und der hohen Bedeutung der Wellenleiterverluste sowie
der guten mechanischen Stabilitat fir die Sensoranwendung wird das synthetische

Hydrogel flr den Sensor ausgewahlt.
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Abbildung 3.5: Vergleich der Abnahme der Streulichtintensitat mit der Lange des Hydrogelwellenleiters.
Dargestellt sind die Messkurven mit den zugehdrigen exponentiellen Fitkurven. Der Dampfungskoeffizient
o der Fitkurve ist charakteristisch fir den Verlust des Hydrogelwellenleiters. Das synthetische Hydrogel
zeigt mit 2,9 dB/cm die geringsten Verluste.

Brechungsindexbestimmung

Ein erhohter Brechungsindex des Hydrogels gegentber der Umgebungsflissigkeit bildet
die Grundlage fur die Totalreflexion des Lichts innerhalb eines Hydrogels in Flissigkeit
und so auch fir Verwendung des Hydrogels als Wellenleiter. Aus diesem Grund wird
der Brechungsindex des synthetischen Hydrogels ermittelt und mit dem Brechungsindex
der TRIS-Pufferldsung beziehungsweise Wasser verglichen.

Zur Bestimmung des Brechungsindexes des synthetischen Hydrogels werden zwei
Methoden herangezogen. Zum einen wird die Refraktometrie zur Abschatzung des
Brechungsindex bei einer Wellenlange von 589 nm benutzt.

Zum anderen werden Reflektions- und Transmissionsspektren von Hydrogelstreifen
aufgenommen  und  daraus der Brechungsindex Uber den  gesamten
Wellenlangenbereich von 350 nm bis 800 nm berechnet.

Herstellung der Gelproben

Zwei synthetische Hydrogelproben werden als 20 mm x 15 mm x 1 mm groBer Streifen
in einer Glasform gefertigt. Nach der Fertigung wird das Hydrogel von dem Trager
geldst und in TRIS-Puffer gelagert. Durch die zusatzliche Flissigkeitsaufnahme erhoht
sich die Dicke der einzelnen Proben um bis zu 15%. Die Dicken werden mit einer
Schieblehre nachgemessen. Dazu wird die Schieblehre an die Kante des
Hydrogelstreifens angelegt und die Messschieber mit der Kante fluchtend eingestellt
ohne sie an das Hydrogel anzudricken. Dies wird an allen vier Kanten der
Hydrogelproben durchgefihrt. Es ergibt sich ein Mittelwert mit Standardabweichung
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flr die Dicke der Hydrogelstreifen von 1,11 mm +0,02 mm. Die Dicke wird bei der
Bestimmung des Brechungsindexes durch die Reflektions- und Transmissionsmessungen
berlcksichtigt.

Refraktometrie

Zur Bestimmung des Brechungsindexes des Hydrogels wird in diesem Experiment das
Refraktometer Kriss ER 6012 verwendet. Als Lichtquelle wird eine Halogenlampe und
der mitgelieferte optische Anregungslichtfilter fir die Natrium D Linie (589 nm) benutzt.
Fur weitere Wellenlangen liegt keine Kalibrierung des Gerates vor. So wird der
Brechungsindex nur fir die Wellenlange von 589 nm bestimmt.

Zur Messung wird der Hydrogelstreifen aus dem Puffer genommen und kurzzeitig auf
einem staub- und fusselfreien Papier (Kimwipe) einseitig aufgelegt, um den Wasserfilm
von der Oberflache zu entfernen. AnschlieBend wird das Hydrogel auf die Messflache,
den Saphirkristall des Refraktometers, aufgelegt, siehe Abbildung 3.6.

Skala

Okular mit /
Skala

Hydrogelstreifen = S0

- 1.55

/7 [= " =160

Halogenlampe | ==|= 1,65
\ - .70

1,75

1,80

Abbildung 3.6: Refraktometrische Brechungsindexbestimmung des synthetischen Hydrogels. Der
Hydrogelstreifen wird auf der Saphirmessflache aufgelegt. In das Refraktometer wird das Licht einer
Halogenlampe eingestrahlt und gefiltert. Im Okular mit einer Skala gibt die Schattenlinie den
Brechungsindex der Probe an.

Bei der Messung ist es wichtig, dass das Hydrogel ohne Flissigkeitsfilm direkt auf dem
Kristall aufliegt, da sonst nur der Brechungsindex des FlUssigkeitsfilms gemessen wird.
Aufgrund der Totalreflexion an der Saphir-Hydrogel-Grenzflache bildet sich im Okular
ein heller und ein abgeschatteter Bereich aus. Anhand der Schattenlinie, die sich in der
Skala im Okular abzeichnet, wird der Brechungsindex n abgelesen. Es werden 2 Proben
der synthetischen Hydrogele an vier Stellen vermessen. Fir Mittelwert und
Standardabweichung des Brechungsindex n der synthetischen Hydrogele ergeben sich n
= 1,391 +0,001. Zusatzlich wird der Brechungsindex der TRIS-Pufferlésung bestimmt.
Mit n = 1,333 +0,001 entspricht der Wert dem Brechungsindex von Wasser bei
Normalbedingungen.

Anhand dieser Ergebnisse weisen die Hydrogele demnach bei der Wellenldange 589 nm
gegenUber der Pufferflissigkeit einen um 4,4% £0,2% erhohten Brechungsindex auf.

Seite 31



Optische Charakterisierung der Hydrogele

Seite 32

Reflektions- und Transmissionsmessung

Zur Bestimmung der Wellenlangenabhdngigkeit des Brechungsindex obiger
Hydrogelproben muss eine spektroskopische Methode herangezogen werden. Dazu
werden Reflexions- und Transmissionsspektren der Hydrogelproben gemessen. Die
Spektren werden im Bereich von 350 - 800 nm bei senkrechtem Lichteinfall
aufgenommen, da in diesem Fall die Reflektions- und Transmissionsfaktoren, R und T,
polarisationsunabhangig sind. Die gewonnen Daten werden mit einem Programm zur
Bestimmung des Brechungsindex auf Basis der Fresnelschen Beziehungen fir die
Reflexions- und Transmissionsfaktoren ausgewertet. Fir R und T gilt bei senkrechtem
Einfall des Lichts aus Luft (nu« =1) in das Hydrogel [31]:

2
N 1

R = | __Hydrogel = 3.5
N Hydrogel +1

4 N Hydrogel

T :m, mit NHydrogeI =N+IK 3.6
Hydrogel +

Aus den Gleichungen 3.5 und 3.6 wird der Realteil n und Imaginarteil k des komplexen
Brechungsindexes N der Hydrogele bestimmt. Berlicksichtig werden dabei Reflektionen
an der Ober- und Unterseite des Materials sowie die Dicke des Hydrogelstreifens.

Zur Messung werden die Proben direkt aus der Pufferlosung auf der Messvorrichtung
platziert und schnellstmdglich gemessen, um einen Trocknungseffekt wahrend der
Messung auszuschlieBen, da eine Austrocknung der Hydrogele durch eine Verdunstung
der Pufferldsung zu einer Reduktion des FlUssigkeitsanteils innerhalb des Hydrogels
flhrt und so den Brechungsindex erhéht.

Beispielhaft fir die ermittelten Messkurven ist in Abbildung 3.7 eine Messreihe des
Brechungsindex n der synthetischen Hydrogele gezeigt. Zum Vergleich ist eine Kurve
des Brechungsindexes von Wasser basierend auf Literaturwerten [32] dargestellt. Der
Imaginarteil « des Brechungsindex ist aufgrund geringer Absorption der Hydrogele im
relevanten Wellenlangenbereich Uber 400 nm kleiner als 10, und wird daher nicht
betrachtet.

Mit diesem Ergebnis wird die Refraktometermessung bestatig und gezeigt, dass im
sichtbaren  Wellenlangenbereich  die  Wellenleiterbedingung  eines  hdéheren
Brechungsindex des Hydrogels gegenliber der Umgebungsflissigkeit erfdllt ist. Die
Erhdhung liegt im betrachteten Wellenlangenbereich zwischen 3,5% und 4,5%
gegenuber dem Brechungsindex von Wasser und weist ein An zwischen 0,037 und
0,059 auf. Dieser Bereich entspricht in etwa dem von multimoden
Standardlichtwellenleitern mit 0,015 < An < 0,045 [33].



Hydrogele als optische Wellenleiter

1,42

synthetisches Hydrogel

1,414 Wasser

1,40
1,39
1,381
1,37
1,364

Brechungsindex n

1354
1,34
1,334

1,32 — i £ T F & & & & 1 &% 01 & I & T 7
350 400 450 500 550 600 650 700 750 800

Wellenlénge (nm)

Abbildung 3.7: Vergleich des spektrometrisch bestimmten Brechungsindexes des synthetischen Hydrogels
mit Wasser. Der Brechungsindex des synthetischen Hydrogels liegt im gesamten betrachteten
Wellenldngenbereich 3,5 - 4,5% Uber dem von Wasser. Die Kurve von Wasser entspricht den
Literaturwerten von Wasser bei Normalbedingungen.

Seite 33



Optische Charakterisierung der Hydrogele

Seite 34



4.1

4.1.1
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Sensorproteine in Hydrogelwellenleitern

Das Verhalten der Sensorproteine in einem Hydrogelwellenleiter wird in diesem Kapitel
untersucht. Dabei werden Parameter in den Vordergrund gestellt, die fUr eine spatere
Sensoranwendung aussagekraftig sind. N6tig sind hierfir Aussagen Uber:
o die Absorptions- und Emissionsspektren der Proteine zur Abstimmung des
optischen Systems,
e die mogliche Maximalkonzentration der Sensorproteine im Hydrogelwellenleiter
zur Erzeugung eines hohen Fluoreszenzsignals,
o die Sensitivitat der Proteine gegenlber dem Analyten Kalzium,
e die Stabilitat der Sensorproteine.

Grundlegende Charakterisierung der Fluoreszenzproteine

Zur Charakterisierung der optischen Eigenschaften der Fluoreszenzproteine werden die
Proteine immobilisiert im synthetischen Hydrogel vermessen. Experimente in
Pufferldsung bilden hierfir die Referenz. Aufeinander aufbauend werden
Transmissions- und Emissionsspektren gemessen, um die optischen Eigenschaften der
Sensorproteine zu bestimmen und die geeignete Anregungslichtquelle auszuwahlen.
AbschlieBend wird die Maximalkonzentration der Proteine bestimmt und damit das
System zur weiteren Charakterisierung der Sensitivitat und Stabilitat der Proteine im
synthetischen Hydrogelwellenleiter festgelegt.

Absorptionsquerschnitte der Proteine

Es werden Transmissionsspektren der Proteine mit dem kommerziellen
Spektralphotometer Varian Cary 300 aufgenommen, um deren
Absorptionsquerschnitte zu bestimmen. Dieser gibt Aufschluss, wie groB3 die
Energieaufnahme des Proteins bei einer bestimmten Wellenlange ist. Dies ist eine
wichtige Determinante fir die Auswahl der Anregungslichtquelle.

Die Proben werden nacheinander in optischen Kulvetten in den Strahlengang des
Messgerats eingebracht und die transmittierte Intensitdt des Lichts nach dem
Durchgang durch die Probe im Wellenlangenbereich von 350 — 800 nm detektiert.

Es werden die Transmissionsspektren der Proteine CFP, YFP und GBPfluo1 in
Konzentrationen von 2 pM gemessen. Fir diese Experimente werden Proben,
bestehend aus Proteinen sowohl gelést in TRIS-Puffer als auch immobilisiert im
synthetischen Hydrogel, in optischen Kivetten hergestellt. Je eine Referenzprobe ohne
Protein wird ebenfalls vermessen und flieBt in die Berechnung der
Absorptionsquerschnitte als Nulllinie ein. Die Absorptionsquerschnitte werden aus den
Transmissionsspektren mit der Lambert Beer Relation wie folgt berechnet [34]:
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durchstrahlte optische Weglange, sie entspricht in diesen Experimenten 1 cm, T die
Transmission der Probe und T die Transmission der Referenzprobe ohne Protein.

In Abbildung 4.1 sind die Absorptionsquerschnitte der Fluoreszenzproteine CFP und YFP
sowie des Sensorproteins GBPfluo1 in Losung und im Hydrogel dargestellt. Zur
guantitativen Analyse muss allerdings berdcksichtig werden, dass die Messkurven
geratetechnisch bedingt im Wellenlangenbereich von 350 - 450 nm Schwankungen
um +10 % unterliegen.

Tta) I|'| (b) 'nl
4000 —cep || | -4,0010"

——YFP ||| —ve |
< 1——GBPfluot | | —— GBPfluo1 [ <
§ | 1 c
= 3.0x107" 1 | F3,000" =
£ E
g D
- S 5
2 2,0x10"° F2,0x10" g
g g
s 2
: S
< 1,0x10"° F1,0610"° 2

[0}(1 1= s LR, SN, — e 0,0

—t s
350 400 450 500 550 600 350 400 450 500 550 600
Wellenlange (nm) Wellenlange (nm)

Abbildung 4.1: Absorptionsquerschnitte der Fluoreszenzproteine CFP, YFP, des FRET-Konstrukts
GBPfluo1 (a) in Losung, (b) im synthetischen Hydrogel. GBPfluo1 weist die gleichen Absorptionsregionen
auf wie die skalierte Summe aus den Einzelspektren von CFP und YFP. Die Immobilisierung des Proteins im
Hydrogel beeinflusst die spektrale Form der Absorptionslinien einzelnen der Fluoreszenzproteine nicht. Fir
den Wellenlangenbereich zur optimalen Fluoreszenzanregung von GBPfluo1 ergibt sich aus den Spektren
ein Bereich zwischen 400 und 450 nm.

Es koénnen in Losung wie auch im Hydrogel zwei Absorptionsregionen des
Proteinkonstrukts ~ GBPfluo1  ausgemacht  werden. Die  Absorption im
Wellenlangenbereich von 375 — 475 nm kann dem Fluoreszenzprotein CFP zugeordnet
werden. Der zweite Bereich von 450 — 550 nm gehdrt zu YFP. Dies geht aus den
Einzelspektren der Proteine CFP und YFP hervor. Das Spektrum des Proteinkonstrukts
lasst sich durch Skalierung der beiden Einzelspektren von CFP und YFP mittels zweier
Faktoren und deren Summation vollstandig rekonstruieren. Daraus ist zu folgern, dass
die GBP-Einheit keine wesentliche Absorption aufweist.

Vergleicht man die Spektren zwischen Lésung und Hydrogel, so ist zu erkennen, dass
das Einzelspektrum von YFP unverandert bleibt, die Absorption von CFP im Hydrogel
zunimmt und die Absorption von YFP gebunden an den Proteinkomplex GBPfluo1
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ebenfalls ansteigt. Die spektralen Formen bleiben aber bei allen erhalten, so dass die
Immobilisierung im Hydrogel keinen Einfluss nimmt auf die Abstimmung des optischen
Anregungs- und Detektionssystems des Sensors.

Aus den Spektren geht ebenso hervor, dass eine optimale Anregung von CFP im
Bereich von 400 nm bis 450 nm erfolgt. Im Bereich langerer Wellenldngen ab 430 nm
muss berucksichtig werden, dass bereits eine gleichzeitige, direkte Anregung des
zweiten  Fluoreszenzproteins YFP erfolgt. Dies hat eine Einschrankung des
Energietransferbereichs zur Folge, da durch die direkte Anregung von YFP ein
Fluoreszenzsignal des YFP-Anteils generiert wird, das nicht auf FRET basiert und somit
nicht mit einer Reaktion des Proteins GBPfluo1l und dem Analyten korrespondiert.
Dieser Anteil stellt ein unerwinschtes Hintergrundsignal dar und sollte vermieden
werden.

Auswahl der Anregungslichtquelle

Die Auswahl der Anregungslichtquelle basiert auf dem mit ihr erzeugten
Fluoreszenzsignal. Das Ziel ist es, ein maoglichst hohes Fluoreszenzsignal des
Proteinkomplexes GBPfluo1 zu erhalten, bei einer moglichst geringen Direktanregung
des YFPs. Da das CFP gebunden an GBPfluo1 im Bereich von 400 — 450 nm die groBte
Energieaufnahme zeigt, wie aus den Absorptionsspektren hervorgeht, muss das
Anregungslicht diesem Wellenldangenbereich angehdren. Eine mdglichst spezifische
Anregung von CFP muss zudem mit einer schmalbandigen Laserlichtquelle erfolgen, da
auf zusatzliche Filter fir den Anregungsstrahlengang aus Effizienz- und Platzgriinden
im Implantat verzichtet werden.

In Frage kommen aus diesen Grinden zur Anregung der Fluoreszenzemission die
beiden momentan auf dem Markt erhaltlichen Laserdioden von Sanyo bzw. Nichia mit
den Anregungswellenldangen von 405 nm und 438 nm. Beide werden fur die
Fluoreszenzanregung getestet.

Diese werden eingesetzt in der Form des kommerziellen Laserdiodenmoduls Koheras
LGT 440-220 mit der Anregungswellenlange von 438 nm und eines selbst aufgebauten
Moduls, bestehend aus der Sanyo Laserdiode DL 4146-101S mit der
Anregungswellenlange von 405 nm sowie dem Lasertreiberbaustein von iC-Haus, iC-
WIB.

Zur Bewertung der Fluoreszenzanregung durch die beiden verschiedenen Lichtquellen,
wird das emittierte Fluoreszenzspektrum der Proteine in Ldésung mit dem
Glasfaserspektrometer, Ocean Optics SD 2000, rechwinklig zur Anregungslichtquelle
aufgenommen. Die Proben befinden sich in optischen Kivetten, platziert im Fokus des
Laserstrahls. Der Aufbau ist in der Abbildung 4.2 (a) schematisch und in (b) als
Realisation gezeigt.

Es wird der Proteinkomplex GBPfluo1l sowie das Protein YFP vermessen. Die
Experimente werden in Losung durchgeflihrt mit einer Proteinkonzentration von
GBPfluo1 und YFP von je 2 uM. Die Durchfihrung der Experimente in Losung ist
ausreichend, da die Immobilisierung der Proteine im Hydrogel keine Auswirkungen auf
die spektrale Form der CFP- und YFP-Absorptionsspektren hat, wie in Abschnitt 4.1.1
gezeigt.
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Abbildung 4.2: (a) Schema des experimentellen Aufbaus zur Messung der Emissionsspektren der
Fluoreszenzproteine in Losung. Die Fluoreszenzanregung wird mit zwei Laserdioden mit den
Emissionswellenldngen 405 nm oder 438 nm durchgefihrt. Das Fluoreszenzlicht wird mit einer 1 mm
dicken Faser gesammelt und mit einem angeschlossenen Spektrometer analysiert.

(b) Experimenteller Aufbau zur Fluoreszenzmessung in Kivetten. Die Kivette ist im Laserstrahl platziert,
senkrecht dazu ist die Detektionsfaser montiert, vor die optional optische Filter eingesetzt werden kénnen.

Vergleicht man die Emissionsspektren von GBPfluo1 angeregt mit der 405 nm und der
der 438 nm Laserdiode so wird, wie man aus Abbildung 4.3 entnehmen kann,
ersichtlich, dass die Gesamtintensitat bei der Anregungswellenlange 438 nm héher liegt

als bei 405 nm.
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Abbildung 4.3: Fluoreszenzemissionsspektren der Fluoreszenzproteine YFP sowie des FRET-Konstrukts
GBPfluo1. (a) bei der Anregungswellenldnge 405 nm, (b) bei der Anregungswellenldnge von 438 nm
aufgenommen. Die Anregung der Proteinspektren mit 438 nm flhrt neben einer erhohten Intensitdt zu
einer erhdhten Direktanregung von YFP gegentber der Anregung mit 405 nm.

Der YFP-Peak liegt bei 438 nm Anregung um den Faktor 1,7 hoher verglichen mit dem
YFP-Peak bei 405 nm Anregung. Das Verhaltnis der Absorptionsquerschnitte in Losung
bei den entsprechenden Wellenlangen spiegelt mit einem Wert von 1,35 in etwa dieses
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Ergebnis wieder. Weiter ist zu beobachten, dass die direkte Anregung von YFP bei
438 nm Anregung starker ausfallt und somit ein héheres unspezifisches nicht FRET
abhangiges YFP-Signal erzeugt wird.

Zur Quantifizierung des Verhaltnisses des gesamten YFP-Signals gegentiber dem FRET-
unabhangigen, direkt angeregten YFP-Signals im Proteinkonstrukt GBPfluo1, wird die
YFP-Emission der Peak-Werte bei der Wellenlange 527 nm des Gesamtkonstrukts und
des freien YFPs bei der jeweiligen Anregungswellenlange ins Verhaltnis gesetzt. Es
ergeben sich folgende Verhaltnisse:

R Y /Y (405nm) = 30,8 42
RY® /Y (438nm) = 9,3 43

Bei Anregung mit 405 nm wird ein groBeres Verhaltnis von 39,8 und damit ein
geringeres FRET unabhangiges direktes YFP-Signal gegeniber der Anregung mit
438 nm erzeugt.

Deshalb wird diese Laserdiode fir das Sensorimplantat ausgewahlt und fir alle
weiteren Experimente benutzt. Der Rlckgang der Intensitdt der Emission des
Proteinkonstrukts GBPfluo1 um 40%, ermittelt aus den Peak-Werten bei 527 nm, wird
an dieser Stelle in Kauf genommen, kann aber durch eine entsprechende Erhéhung der
Konzentration des Proteinkonstrukts kompensiert werden.

Konzentrationsabhédngigkeit der Fluoreszenz

Die maximale Proteinkonzentration, die flr den Sensor verwendet werden kann, hangt
von intermolekularen Wechselwirkungen ab, da mit zunehmender Proteinkonzentration
die Abregung der Proteine durch Fluoreszenz zurlickgeht und andere nicht strahlende
Pfade der Energieabregung aufgrund der intermolekularen Wechselwirkungen
zunehmen. Dieser Effekt wird Fluoreszenzldschung bzw. ,Quenching” genannt [35].

Im Idealfall, es tritt kein ,Quenching” auf, verhdlt sich die Fluoreszenzintensitat
proportional zur Konzentration. Kommt es mit steigender Konzentration zu einer
Abweichung vom linearen Verhalten, ist das ein Anzeichen fir das Einsetzen der
Fluoreszenzléschung. Dies begrenzt die fir den Sensor maximal mdgliche
Konzentration.

Zur Bestimmung der maximal maéglichen Konzentration wird das Emissionsspektrum der
Proteine GBPfluo1 bei steigenden Konzentrationen in Ldsung spektrometrisch
gemessen und die Intensitat der CFP- und YFP-Maxima bei 480 nm und 527 nm
gegenlber der Konzentration aufgetragen, dargestellt in Abbildung 4.4.

Bis 15 uM verhalten sich die Fluoreszenzsignale von CFP und YFP in etwa proportional
zu deren Konzentrationen, angedeutet durch die rot gepunkteten Kurven. Mit
steigender Konzentration flachen die Kurven aufgrund der Fluoreszenzldschung ab.
Anhand der dargestellten Messkurven wird eine maximal mdgliche Konzentration von
GBPfluo1 von 15 pM fir den Sensor abgeschatzt, siehe blaue Markierung. Die weiteren
Experimente werden deshalb mit einer Proteinkonzentration nahe der dieser der
maximal moglichen Konzentration von 10 uM durchgefihrt.
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Abbildung 4.4: Fluoreszenzintensitat bei 480 nm und 527 nm als Funktion der GBPfluo1 Konzentration
inklusive linearer Naherung. Die kritische Konzentration, bei welcher der Effekt der Fluoreszenzldschung
beginnt die Fluoreszenz zu beeinflussen, es tritt eine Abweichung vom linearen Verhalten ein, liegt bei ca.
15 uM. Diese stellt die maximal mogliche Proteinkonzentration fir den Sensor dar.

Proteine im synthetischen Hydrogelwellenleiter

Nach der grundlegenden optischen Charakterisierung der Proteine in Klvetten werden
aus den synthetischen Hydrogelen nun kalziumsensitiven Wellenleiterstrukturen
hergestellt und diese charakterisiert. Zuerst wird die Abhangigkeit des
Fluoreszenzspektrums der GBPfluo1 Proteine von der Kalziumkonzentration anhand der
Anderung des FRET-Verhaltnisses untersucht und anschlieBend die Stabilitdt des
Fluoreszenzsignals bei langer Laserbestrahlung.

Messmethode und Aufbau

FUr die Charakterisierung der Sensorproteine im Wellenleiter wurde eine Messzelle
entwickelt, die es ermdglicht den Hydrogelwellenleiter aufzunehmen. In dieser Zelle
kann die Umgebungsflissigkeit des Wellenleiters kontinuierlich gewechselt sowie
gleichzeitig das Spektrum der Proteine gemessen werden. Damit kann der
Hydrogelwellenleiter  verschiedenen Kalziumlésungen ausgesetzt werden und
gleichzeitig das sich entsprechend der Kalziumkonzentrationen andernde
Fluoreszenzsignal der Proteine mit dem oceanoptics Glasfaserspektrometer
aufgezeichnet werden, siehe Abbildung 4.5 fir eine Schemazeichnung. Beachtet
werden muss, dass die Anderung des Fluoreszenzspektrums der Sensorproteine die
Eindiffusion der Kalziumionen in das Hydrogel und deren Bindung an die Proteine im
Hydrogel voraussetzt.
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Abbildung 4.5: Schematischer Uberblick des Messaufbaus zur Charakterisierung der kalziumsensitiven
Hydrogelwellenleiter. Dieser besteht aus der Messzelle mit Hydrogelwellenleiter, angeschlossener
Anregungsglasfaser mit Lasermodul und Spannungsversorgung sowie einem Perfusionssystem
(Rollenpumpe, Reservoire, Mehrwegehahn) zum Loésungswechsel innerhalb der Messkammer und der
Detektionseinheit, gebildet aus der Detektionsglasfaser, dem angeschlossenen Spektrometer und PC.

Die entwickelte Messzelle weist eine GroBe von 0,8 cm x 0,8 cm x 2,0 cm auf. Sie
besteht aus einer transparenten PMMA-Kammer mit aufgeklebten, eloxierten
Aluminium-Boden und -Deckel, die jeweils zwei eingepresste Kanulen als
Fluidanschlisse beinhalten. Diese sind mit Reservoiren fir die bendtigten Losungen
verbunden.  Zum  Lésungstransport  wird  eine  pulsationsarme  ISMATEC
Schlauchrollenpumpe mit 8 Rollen verwendet. Die Flussrate betragt ca. 1 ml pro
Minute. Der Deckel enthalt gleichzeitig den Konnektor fir den Lichtquellenanschluss.
Dieser wird entweder Uber die Laserdiode direkt oder eine zwischen gesetzte Glasfaser
realisiert. Eingesetzt werden die Hydrogele, indem sie durch die Offnung fir den
Lichtquellenanschluss im Deckel eingeschoben werden. Diese Offnung entspricht dem
Wellenleiterdurchmesser und dient somit gleichzeitig als Halterung. Im Bereich des
Glasfaserspektrometers ist der Hydrogelwellenleiter frei stehend und vollstandig von der
AnalytflUssigkeit umgeben. Die Detektionsglasfaser flr das Spektrometer wird in 90°
Anordnung zum Wellenleiter angebracht und so auch mittels der geometrischen
Anordnung die Detektion des Streulichts der Anregungslichtquelle minimiert. Die
Glasfaserspitze ist dabei ca. 3,7 mm von der Mitte des Wellenleiterquerschnitts entfernt.
Auf diese Weise kann die Eigenschaft des Wellenleiters optimal genutzt werden, da das
Anregungslicht im Wellenleiter an der Detektionsfaser vorbei gefiihrt wird, das isotrop
ausgesendete Fluoreszenzlicht dagegen von der Faser aufgefangen wird. So ermdglicht
die Anordnung einen einfachen Zugang zur Messung der Proteinspektren in sich
wechselnden Umgebungsflissigkeiten.

Wichtig bei den Messungen ist, dass sich die Position des Wellenleiters gegenlber der
Messfaser nicht andert, da dadurch die aufgefangene Lichtintensitat beeinflusst wird.
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Deshalb ist eine moglichst blasenfreie Perfusion der Kammer notwendig, da gerade
Luftblasen die Position des Wellenleiters beeinflussen kdnnen oder selbst im
Messbereich flr Stérungen sorgen.

In Abbildung 4.6 ist die Messzelle mit fluoreszierendem Proteinhydrogelwellenleiter,
Glasfaserlichteinkopplung, Perfusionssystem und Detektionsfaser gezeigt.
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Abbildung 4.6: Messzelle mit Perfusionssystem zur Charakterisierung des Antwortverhaltens der
Sensorproteine im synthetischen Hydrogelwellenleiter bei verschiedenen Umgebungslésungen. Das griine
Fluoreszenzlicht der Proteine aus dem Hydrogelwellenleiter wird in 90° Anordnung Uber ein Glasfaserkabel
mit einem Spektrometer detektiert, die Lichteinkopplung ist hier mit einem Glasfaserkabel gezeigt.

Abhangigkeit des FRET-Signals von der Kalziumkonzentration

Die Effizienz des Forsterenergietransfers bzw. FRET steigt mit zunehmender
Kalziumkonzentration im sensitiven Bereich der Proteine an und fihrt damit zur
Anderung des Emissionsspektrums. Zur Bestimmung der Kalziumsensitivitit der Proteine
im Hydrogelwellenleiter werden die Spektren der Proteine bei verschiedenen
Kalziumkonzentrationen aufgezeichnet und mit Messungen in Losung verglichen.

Die Stammldsung, TRIS-Puffer, wird hier mit speziellem Analysewasser hergestellt,
welches eine Kalziumkonzentration von weniger als 25 nM Ca?* enthalt. Sie wird im
Folgenden mit einer Kalziumkonzentration von 0 uM bezeichnet. Weiter werden die
synthetischen Hydrogelwellenleiter mit einem Durchmesser von 0,76 mm benutzt und,
mit einer Proteinkonzentration von 10 pM beladen, in die Durchflussmesszelle
eingesetzt. Die Hydrogelwellenleiter werden flr eine Dauer von 10 Minuten der
jeweiligen Kalziumldésung ausgesetzt, bis sich durch die Kalziumeindiffusion ein
Gleichgewicht einstellt, und anschlieBend ein Spektrum aufgezeichnet. In der
Durchflusszelle werden die TRIS-Pufferlésungen mit Konzentrationen von 0, 100, 200,
500, 1000, 2000, 3500, 5000, 7500 und 10000 uM Ca?* nacheinander eingefullt.
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Die Experimente in Ldsung werden in Kivetten mit TRIS-Puffer und einer
Proteinkonzentration von 10 pM, durchgefihrt.

In Abbildung 4.7 ist die Antwort der Fluoreszenzproteine in Lésung und im Hydrogel
auf verschiedene Kalziumlosungen gezeigt.
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Abbildung 4.7: FRET-Antwort der Fluoreszenzproteine bei Anwesenheit von verschieden konzentrierten
Ca?*-Loésungen in Losung und in Hydrogelwellenleitern immobilisiert. Der sensitive Bereich erstreckt sich in
Lésung von 0 — 20 puM, im Hydrogel dagegen von 0 - 5000 pM Ca?*.

Das dargestellte FRET-Signal der Spektrometermessungen setzt sich zusammen aus dem
Verhaltnis der Maxima von YFP und CFP bei den Wellenldngen 527 nm und 480 nm
und wird bei einer Kalziumkonzentration von 0 pM auf 1 normiert.

Deutlich ist ein betrachtlicher Unterschied, um den Faktor 100, im
Konzentrationsbereich, in dem eine Veranderung der FRET-Verhéltnisse stattfindet,
zwischen den Experimenten in Losung und im Hydrogelwellenleiter zu erkennen. Der
Konzentrationsbereich in dem eine Veranderung des FRET-Signals in Losung erzeugt
wird, erstreckt sich von 1 — 20 uM Ca*, im Hydrogel hingegen von 100 -
5000 uM Ca?*. Weitere Unterschiede bestehen in den Maximalwerten der FRET-
Verhaltnisse. In Losung nimmt das FRET-Verhaltnis maximal um 45% zu. Im Hydrogel
dagegen nur um 27%.

Eine Erklarung dieses Verhaltens ist, dass die in den Poren des Hydrogels
immobilisierten Proteine in ihrer Bewegungsfreiheit eingeschrankt sind, sich nicht
vollstandig 6ffnen kénnen und so die maximale FRET-Anderung reduziert ist. In
Abbildung 4.8 sind zur Verdeutlichung des Proteinverhaltens in Losung (a) und im
Hydrogel (b) exemplarisch drei signifikante Spektren bei unterschiedlichen
Kalziumkonzentrationen gezeigt. Dabei sind die Intensitaten der beiden Experimente (a)
und (b) nicht auf eine gemeinsame Norm bezogen.
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Abbildung 4.8: Spektren der Fluoreszenzproteine bei Anwesenheit von verschieden konzentrierten Ca?*-
Losungen. (a) in Losung, (b) im Hydrogel. Die Intensitaten von (a) und (b) sind nicht identisch skaliert.

Die Spektren unterstreichen diese These, da sie neben der geringeren Kalziumantwort
des Proteins ein stark Uberhohtes YFP-Signal im Hydrogel aufzeigen, was auf eine
Stauchung des Proteins durch die Poren hinweist.

Die Verschiebung des sensitiven Bereichs der Proteine im Hydrogel wird auf das
Hydrogel selbst zurlickgefiihrt, da es durch eine Kalziumeinlagerung die
Kalziumkonzentration in der Umgebung der Proteine beeinflusst. Das chemische
Gleichgewicht  bildet sich im  Hydrogelwellenleiter ~demnach  durch drei
Reaktionspartner, das Hydrogel, das Sensorprotein und das Kalzium. Das fihrt dazu,
dass der dynamische Bereich der Signalantwort der Proteine in den physiologisch
relevanten Bereich verschoben wird.

Diese Ergebnisse zeigen die Funktionalitat der Proteine im Hydrogelwellenleiter und die
Moglichkeit, mit Hilfe dieses Konzepts Kalziumkonzentrationen im Bereich von O -
5 mM nachzuweisen.

Bestimmung der Dissoziationskonstanten Kp

Die Dissoziationskonstante gibt die Gleichgewichtskonzentration zwischen den an das
Protein P gebundenen und ungebundenen Kalziumionen ¢, unter Vernachlassigung des
Einflusses des Hydrogels, an. Sie ist deshalb ein Orientierungswert in welcher
KonzentrationsgroBenordnung die chemische Reaktion, siehe Gleichung 4.4,

[c]+[P]«—>][cP] 24

reversibel ablauft und dient an dieser Stelle zur Verifizierung des in Abschnitt 4.2.2.
ermittelten sensitiven Konzentrationsbereichs ~ der  Sensorproteine. Die
Dissoziationskonstante Kp ergibt sich aus dem Massenwirkungsgesetz [36] wie folgt:
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Hierbei stehen [c] und [P] fur die freien Konzentrationen des Analyten c und des
Proteins P. [cP] stellt die Konzentration des gebundenen Komplexes aus c und P dar. [P]
ist die im Hydrogel immobilisierte Gesamtkonzentration der Proteine und [cg] die
gesamte zur Messung vorliegende Konzentration des Analyten Kalzium, siehe
Gleichungen 4.6 und 4.7.

4.5

[P,] =[P]+[cP] 46
[Cg] = [C]+ [CP] 4.7

Aus Gleichung 4.5 ergibt sich eine quadratische Gleichung fir die freie Konzentration
des Analyten ¢, es gilt:

P +[c]- (P, ]-lc, ]+ Ko )- Ko e, ]= 0 a8

Die Nullstelle der Gleichung 4.8, die zu positiven Konzentrationswerten fiihrt, siehe
Gleichung 4.9,

[C]: _([Pg]_ [C9]+ KD)+\/([P9]_[C9] + KD)2 +4KD[C9] 4.9
2
wird nun weiter im Modell zur Berechung des FRET-Verhaltnisses verwendet. Flr das

Modell zur Bestimmung des FRET-Verhaltnisses gilt nach Politu [37] und Eftink [38]:

FRET, + FRET _ |c|/K
FRETVerhannis = . I+ [C]/ knaX[ ] =
D

4.10

wobei FRET, das Verhaltnis bei der geringsten Analytkonzentration und FRETm.« das
Verhaltnis bei maximaler Analytkonzentration darstellt. Im Gegensatz zu dem Modell
beschrieben in [37] wird hier das FRET-Verhaltnis anstelle der Fluoreszenzintensitat
verwendet, da in diesem Fall das FRET-Verhaltnis charakteristisch fir die Bindung des
Analyten ist.

Das in Gleichung 4.10 abgeleitete Model wird nun als Fitfunktion zur Bestimmung der
Dissoziationskonstanten Kp benutzt. Die gefitteten Daten entsprechen den
unnormierten, bereits in Abbildung 4.7 diskutierten Messwerten, erhalten durch
Verhaltnisbildung der CFP- und YFP-Maxima der Proteinspektren, gemessen bei
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verschiedenen Kalziumkonzentrationen in der Perfusionszelle im synthetischen
Hydrogelwellenleiter. Die Daten und die Fitkurve sind in Abbildung 4.9 gezeigt.
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Abbildung 4.9: Bestimmung der Dissoziationskonstanten Ko des Gesamtsystems aus der FRET-Antwort
der Fluoreszenzproteine bei Anwesenheit von verschieden konzentrierten Ca%*-Lésungen im
Hydrogelwellenleiter. Ko betragt (928 £116) uM.

Der Fit liefert bei guter Ubereinstimmung mit den Messwerten eine
Dissoziationskonstante von (928 +116) uM. Sie bestatigt somit die GroBenordnung des
sensitiven Bereichs der Proteine, der sich, wie in Abschnitt 4.2.2 bestimmt, von 0 —
5000 pM erstreckt.

An dieser Stelle muss angemerkt werden, dass der Ansatz obiger chemischer Reaktion
zur Bestimmung der Dissoziationskonstanten des Proteins und des Analyten aufgrund
der Ergebnisse in Abschnitt 4.2.2 eine interpretationsbeddrftige Vereinfachung darstellt,
da das Hydrogel Einfluss auf die Konzentration des Analyten in der Umgebung des
Proteins nimmt. Die ermittelte Dissoziationskonstante darf nicht als charakteristisch fur
die Analyt-Proteinbindung angesehen werden, sondern fir das Gesamtsystem. Sie ist
also eine effektive Dissoziationskonstante.

Stabilitat der Proteine im Hydrogelwellenleiter

Die letzte Frage, die grundlegend zu beantworten ist, ist die nach der Stabilitat der
Fluoreszenzproteine. Es wird gemessen wie stark die Emission der Proteine sowohl in
Losung als auch im Hydrogelwellenleiter bei dauerhafter Laserbestrahlung zurlickgeht,
da die Energie, die durch Photonen von der Lichtquelle an die Proteine Ubertragen wird,
durch wiederholte Absorptions- und Emissionsvorgange der Fluoreszenzproteine, mit
der Zeit zu einem Nachlassen des Fluoreszenzsignals fuhrt [39].

Zur Messung des Ausbleichens der Proteine in Losung wird eine 250 pl TRIS-Losung mit
2 UM GBPfluo1 und 5 mM Ca?* in einer Klvette Gber 14 Stunden gemessen. Der
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Zustand des Proteins wird durch die 5 mM Kalziumlésung eingestellt und stabilisiert.
Alle 15 Minuten wird ein Spektrum aufgezeichnet. Die Anregung wird mit der
Laserlichtquelle mit 405 nm Anregungswellenlange durchgefihrt. Die optisch
zugeflihrte Leistung betragt ca. 1,8 mW, der Verlust Uber die optische Weglange von
0,5 c¢m innerhalb der Lésung wird vernachlassigt. Weiter wird angenommen, dass
innerhalb der Losung alle Proteine die gleiche Anzahl an Photonen absorbieren also,
dass die durchleuchtete Flache senkrecht zum Laserstrahl mit einem Inhalt von 25 mm?
homogen ausgeleuchtet wird.

Im synthetischen Hydrogelwellenleiter mit einem Durchmesser von 0,76 mm wird mit
einer Proteinkonzentration von 10 pM und einer TRIS-Umgebungslésung mit ebenfalls
5 mM Ca* gearbeitet, die eingekoppelte Laserleistung betragt 3,1 mW, die Messzeit
betrdgt 16 Minuten und das Spektrum wird 1 mal pro Minute aufgenommen. Die
Messung wird nach ca. 0,5 c¢cm optischer Weglange innerhalb des Wellenleiters
durchgefiihrt und hier ein, in Abschnitt 3.2.2 bestimmter, mittlerer Wellenleiterverlust
von 5 dB/cm berticksichtigt.

Aus dem Absorptionsquerschnitt der Proteine in Ldsung, der Anregungswellenldnge,
der durchstrahlten Querschnittsflache und der optischen Leistung wird die Anzahl der
absorbierten Photonen pro Protein GBPfluo1 berechnet, siehe Anhang A.1. Fir beide
Experimente wird zur Berechnung der Absorptionsquerschnitt in Lésung bei 405 nm
verwendet, da dieser in Abschnitt 4.1.1 genauer bestimmt werden konnte und in der
gleichen GréBenordnung liegt wie der Absorptionsquerschnitt im Hydrogel.

Die Umrechnung wird durchgefiihrt, da das Ausbleichen der Proteine auf deren
Absorption der Laserstrahlung basiert. In Abbildung 4.10 sind die Ergebnisse der
Messungen der Proteine in Losung und im Hydrogel zum Vergleich dargestellt.

Gezeigt sind die normalisierten YFPsy7am und CFPagonm Maximalwerte, wobei der
Ausgangswert von YFP auf 1 und der von CFP auf 0,5 normiert wurden.

In Losung ist nur ein Ausbleichen von YFP zu beobachten. Die Intensitat nimmt im
dargestellten Bereich von 0 — 40000 absorbierten Photonen pro Protein auf 84% ab.
Die CFP-Intensitat bleibt hingegen konstant.

Die Proteine immobilisiert im Hydrogel zeigen ein ahnliches Verhalten. Im betrachteten
Intervall geht die YFP-Intensitat auf 92% zurick, die CFP-Intensitat bleibt ebenfalls
konstant.

Diese Ergebnisse zeigen, dass das Hydrogel als Immobiliseriungsmatrix die Stabilitat und
Degeneration der Proteine durch Laserstrahlung positiv beeinflusst und das Ausbleichen
der Proteine reduziert.
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Abbildung 4.10: Langzeitmessung der Fluoreszenzintensitaten der CFP- und YFP-Maxima bei 480 nm
und 527 nm des Proteins GBPfluo1l in Lésung und im  Hydrogelwellenleiter zur Untersuchung des
Einflusses der Laserstrahlung. Die Intensitaten werden gegenlber der Anzahl absorbierter Photonen pro
Protein aufgetragen. Dabei werden die YFP-Werte auf 1 und die CFP-Werte auf 0,5 normiert.

Aus den unterschiedlichen Abnahmen der Messkurven ist zu erkennen, dass das Hydrogel den
schadigenden Einfluss der Laserstrahlung reduziert.

Eine Abschatzung der absorbierten Photonenzahlen im Falle der Sensoranwendung
ergibt, bei einer Betriebsdauer von einem Jahr, einer Laserausgangsleistung von
0,1 mW und einer Messzeit von 0,4 s je Messung und 96 Messungen am Tag eine
Photonenzahl von ca. 20000. In dieser GrdBenordnung geht das YFP-Signal im
synthetischen Hydrogelwellenleiter auf ca. 95% zurlck. Dieser Rlckgang wird als
unkritisch fir ein Sensorimplantat angesehen. Berlcksichtig werden muss allerdings,
dass hier allein der Einfluss der Laserstrahlung auf das FRET-Signal der Proteine
betrachtet wird und durch eine Dauerbestrahlung ein beschleunigtes Altern der
Proteine simuliert wurde. Es wurde bisher kein Langzeitversuch Gber mehrere Monate
mit wiederholten kurzen Lasermesspulsen entsprechend der Sensoranwendung
durchgefihrt. Dieser wirde die Stabilitdt des Proteins in physiologischer Umgebung
Uber diesen langen Zeitraum noch besser abbilden.
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Biosensor

Biosensor

In diesem Kapitel wird gezeigt, wie das neue Konzept des kalziumsensitiven
Hydrogelwellenleiters zu einem eigenstandigen Sensor weiterentwickelt wird, mit dem
es moglich ist die FRET-Signale der Proteine zu messen, ohne auf ein Spektrometer
zurlickzugreifen. Es steht am Anfang eine kurze Bestandsaufnahme aller fur diese
Entwicklung eines Sensordemonstrators notwendigen Komponenten und dessen
Konstruktion. AnschlieBend wird im Detail die Funktion dieser Komponenten und deren
Integration erlautert sowie der Demonstrator charakterisiert.

Konstruktion des Sensordemonstrators

Die typischen Komponenten eines optischen Fluoreszenzsensors finden sich auch in
dem hier entwickelten Biosensors wieder. Zuerst wird eine Anregungslichtquelle
bendtigt. Es wird die in den vorangegangenen Experimenten ausgewahlte Laserdiode
mit 405 nm Emissionswellenlange benutzt. Die Lichtquelle wird in einer
Kopplungsvariante Uber eine Glasfaser an den Hydrogelwellenleiter gekoppelt.
Alternativ wird in einer zweiten Kopplungsvariante auch die direkte Kopplung der
Laserdiode ohne weitere optische Elemente an den Hydrogelwellenleiter untersucht. In
beiden  Kopplungsvarianten  wird das  Anregungslicht stirnseitig in  den
Hydrogelwellenleiter mit den immobilisierten Sensorproteinen eingekoppelt.

Photodetektoren Platine der Detektoreinheit

Silikon- YFP-Filter
dichtung |
Laserdiode Fluiclil-
anschliisse
PMMA- \
Messzelle CFP-Filter
Hydrogelwellenleiter mit Alumiln‘-lium—
Sensorproteinen gehause

CAD-Zeichnung 5.1: Aufbau des Sensordemonstrators mit allen Komponenten im Querschnitt. In der
Messzelle, versehen mit Fluidanschlissen flr das Perfusionssystem, befindet sich der Hydrogelwellenleiter.
Darauf sind die Filter und die Photodetektoren mit der Platine der Detektionseinheit platziert. Stirnseitig ist
hier die Laserdiode mit Silikonhaube montiert. Das Gehause ist aus schwarz eloxiertem Aluminium
gefertigt.

Der Hydrogelwellenleiter selbst befindet sich in einer miniaturisierten transparenten
PMMA-Messkammer. Diese wird Uber Fluidanschlisse befillt. Diese erlauben es, auch
wahrend der Messung, kontinuierlich die Umgebungsflissigkeit des Wellenleiters zu
tauschen. Auf der durchsichtigen Messkammer sitzen langs des Wellenleiters optische
Filter fUr die beiden Fluoreszenzfarbstoffe CFP und YFP rechtwinklig zum geflihrten
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Anregungslicht, um mdglichst nur isotrop ausgesendetes Fluoreszenzlicht zu
transmittieren und Streulicht zu reflektieren bzw. zu blockieren. Direkt dahinter
befinden sich die Photodetektoren fiir CFP und YFP aus deren Signalen dann das FRET-
Signal gebildet wird. Die Photodetektoren sind auf einer Platine aufgelotet, die
gleichzeitig eine Verstarkungselektronik beinhaltet. Die spektralen Anteile von CFP und
YFP des Emissionsspektrums werden durch die zugehorigen optischen spektralen
Bandpassfilter getrennt und von je einem Photodetektor detektiert und in ein
elektrisches Spannungssignal gewandelt. Diese Anordnung, bestehend aus optischen
Filtern und Photodetektoren, ersetzt die spektrometrische Signalerfassung. Mechanisch
wird das System in einem schwarz eloxierten Aluminiumkorper gehalten. Dieser schitzt
die Photodetektoren zusatzlich vor einfallendem Raumlicht. Der so konstruierte Aufbau
ist in CAD-Zeichnung 5.1 gezeigt.

Das System wird in dieser Form mit einem externen Mikro-Controller und dem
Lasermodul verbunden. Die Steuerung und Datenerfassung des Sensorsignals erfolgt
mittels PC.

Das Sensorsignal, aufgrund der Funktionsweise der Proteine als FRET-Verhaltnis Ryepicre
bezeichnet, ergibt sich dann, wie in Abschnitt 2.3 eingefiihrt, wie folgt:

_ Vyep —0,381-Veep

RYFP/CFP = Vv 5.1
CFP

wobei Ve und Ve flr die Spannungssignale der zugehérigen Detektoren stehen. Das
YFP-Signal wird um 38,1% des CFP-Signals rechnerisch korrigiert, gemessen gegen das
Integral im CFP-Filter, da dieser Anteil des CFP-Signals dem integralen spektralen
Uberlapp des CFP-Emissionsspektrums mit dem Transmissionsbereich des YFP-Filters,
wie bereits in Abbildung 2.6. gezeigt, entspricht.

Integration

Die Herausforderung der Integration der beschriebenen Komponenten besteht darin, in
einer moglichst kompakten Anordnung alle Komponenten funktionell zu verbinden. Als
erstes wird die Lichteinkopplung in den Wellenleiter beschrieben, weiter folgt das
optische System zur Detektion und zum Schluss der Gesamtaufbau inklusive
Fluidsystem.

Lichteinkopplung

Zur effizienten Lichteinkopplung ohne groBe Verluste werden zwei Ansatze verfolgt.
Erster Ansatz ist die Lichtfreisetzung innerhalb des Hydrogels mittels einer eingesteckten
Glasfaser. Zweitens wird die Freistrahleinkopplung mittels Laserdiode, die direkt vor
dem Hydrogelwellenleiter platziert ist, getestet.

Lichteinkopplung mittels Glasfaser
Die Einkopplung des Laserlichts in den Wellenleiter mittels eingesteckter Faser fihrt zu
sehr kleinen Leistungsverlusten bei der Kopplung des Hydrogels mit der Faser, da
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annahernd das gesamte Licht aus der Faser im Hydrogelwellenleiter freigesetzt und nur
ein sehr kleiner Anteil in die Faser zurlck reflektiert wird. Weiter werden
Auskopplungsverluste durch den Offnungswinkel der Faser minimiert, da der
Offnungswinkel der Faser mit einer numerischen Apertur von 0,22 in Luft [40] einen
Reflexionswinkel 0z von 81° im Hydrogelwellenleiter ergibt, sieche Anhang A.1. Dieser
Winkel 0z ist groBer als der Totalreflexionswinkel von 75° an der Hydrogel-
Wassergrenzflache, berechnet nach Gleichung 2.2, so dass das eingekoppelte Licht den
Hydrogelwellenleiterkern nicht verlassen kann. Die zur Bestimmung der Winkel
notwendigen Brechungsindizes von Hydrogel und Wasser liegen bei Nuydroger = 1,399
und Nwasser = 1,349, entnommen aus Abbildung 3.7 bei 405 nm. Somit wird das Licht,
das aus der Faser austritt, vollstindig an der Hydrogel-Wasser-Grenzflache reflektiert
und im Hydrogelwellenleiter gefiihrt, siehe Abbildung 5.2.

Nwasser

Glasfaser

NH ydrogel

Abbildung 5.2: Schemazeichnung der Glasfaser-Hydrogelwellenleiterkopplung. Das Licht das die
Glasfaser verlasst wird vollstandig an der Hydrogel-Wasser-Grenzflache mit Nhygrogel > Nwasser reflektiert, da
der Reflektionswinkel des Lichts aus der Glasfaser 6z den Totalreflexionswinkel 8rotal Ubersteigt.

Fir diese Methode wird eine Standard-Multimodefaser verwendet. Alle
Schutzummantelungen der Faser werden entfernt, so dass nur noch der Glasfaserkern,
mit Ummantelung, ,core und cladding” bestehen bleiben. ,Core” und ,cladding”
besitzen Durchmesser von 60 und 125 pm. Weiter wird die Faser mit einer
Keramiktrennscheibe angeschnitten und gebrochen, um eine maglichst ebene Facette
der Faser zu bekommen, da eine beschadigte Facette zu ungewilnschten
Lichtaustrittswinkel fihrt. Die Qualitat der Facette wird optisch beurteilt. Zeigt sich auf
einer Bildebene senkrecht zur Faser ein kreisrunder Lichtfleck ist das Brechen der Faser
gelungen und die Vorbereitung abgeschlossen. Danach wird die Faser vorsichtig in die
Stirnflache des Hydrogels eingeschoben. Ein wichtiger Parameter hierbei ist die
Festigkeit des Hydrogels. Ist das Hydrogel zu fest, kann die Faser nicht eingeschoben
werden und bricht. Gleichzeitig ist eine Zusammenschiebung und Stauchung des
Hydrogels maglich. In diesem Fall kriimmt sich das Hydrogel meistens und bleibt nicht
in seiner vorgesehen Position. Deshalb wird der Polymergehalt mit ca. 60% des
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Hydrogels so gewahlt, dass weiche Hydrogele entstehen, in die die Faser eingeschoben
werden kann. Der Durchmesser des Hydrogels kann nicht beliebig klein gewahlt
werden, da der Hydrogeldurchmesser den Faserdurchmesser Ubersteigen muss.

Unter Bertcksichtigung dieser Aspekte wurde zum Abschluss dieser Entwicklung eine
Glasfaser-Hydrogelkopplung fir einen kleinsten Hydrogeldurchmesser von 1,1 mm
realisiert.

Zur Integration der Faser selbst in den Sensor, wird die Faser in einem FSMA-
Standardkonnektor geflhrt. Mit Hilfe diese Konnektors wird die Faser durch eine
Schraubverdingung mit der Messkammer verbunden, siehe Abbildung 5.3.

Die Glasfaser-Hydrogelkopplung weist eine Reihe von Defiziten auf, die sich fir den
Sensor nachteilig auswirken:

e Der Konnektor ist mit 17 mm Lange und 8 mm Durchmesser vergleichsweise
grof.

e Die Kopplung der Faser an die Lichtquelle muss entweder ebenfalls mit einem
FSMA-Konnektor hergestellt werden, oder aber die Faser muss mit einem
speziellen Verfahren direkt auf die Lichtquelle aufgeschwei3t werden. Da der
Konnektor fur die Experimente die groBere Flexibilitat bietet, wird auf diese
Losung zurlickgegriffen.

Abbildung 5.3: PMMA-Messzelle, geflllt mit Wasser und Hydrogelwellenleiter mit fluoreszierenden
Sensorproteinen. Der Hydrogelwellenleiterdurchmesser betragt 1,1 mm bei einer Lange von 10 mm. Die
Lichteinkopplung erfolgt mit einer 2 mm lang freistehenden Glasfaser, eingepresst in das Hydrogel, die
mit einem FSMA-Konnektor aufgeschraubt ist.

e Diese Art der Kopplung der Faser und der Lichtquelle ist mit sehr hohen
Verlusten belegt, die die Vorteile der verlustfreien Glasfaser-Hydrogelkopplung
egalisiert.

e Weiter ist die Einfihrung der Faser in das Hydrogel kein reproduzierbarer
Prozess.

Diese Grlnde fuhren dazu ein zweites Kopplungsprinzip, die Freistrahleinkopplung zu
entwickeln und zu untersuchen.
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Freistrahleinkopplung mittels Laserdiode

Freistrahlkopplung bedeutet, dass das Licht nach dem Austritt aus der Laserdiode bis
zur Einkopplung in den Hydrogelwellenleiter nicht optisch gefihrt wird. Das
Anregungslicht trifft in diesem Konzept ohne zusatzliche optische Abbildungselemente,
wie zum Beispiel Linsen, auf die Stirnflache des Wellenleiters und breitet sich dann im
Wellenleiter aus. Auf die strahlformenden, optischen Abbildungselemente wird hier aus
Platzgrinden bewusst verzichtet.

Um diese Anordnung zu realisieren, wird die Laserdiode in einem Halter unmittelbar
hinter dem Wellenleiterende platziert. Die Laserdiode bekommt zusatzlich eine 0,8 mm
dicke, transparente Silikonhaube aufgesetzt, die die Diode vor dem direkten Kontakt
mit dem Hydrogel, Beschadigung durch FlUssigkeit und eventuellen Kurzschlissen
schiitzt, da bei einem direkten Kontakt zum Hydrogel, durch dessen Poren hindurch ein
Kontakt zur Umgebungsflissigkeit des Hydrogelwellenleiters besteht. Gegenlber der
Glasfaser-Hydrogelkopplung ergeben sich folgende Unterschiede.

e Es steht nicht das gesamte Licht das die Laserdiode, bei annahernd gleicher
numerischer Apertur wie die Glasfaser [41], verldsst zur Einkopplung in den
Wellenleiter zur Verfliigung, da der Durchmesser des Lichtaustrittskegels der
Laserdiode mit 1,40 mm, geometrisch ermittelt, an der Stirnsite des
Hydrogelwellenleiters gréBer ist als der Hydrogeldurchmesser mit 0,76 mm.

e Es treten zusatzliche Reflektionsverluste an der Hydrogeleintrittsflache und der
Silikonhaube auf.

e Daflr vereinfachen sich Integration und Kopplung bei einem gleichzeitig
kompakteren Aufbau, da im Sensor lediglich ein Halter fir die Laserdiode
inklusive Silikonhaube benétigt wird, der Hydrogelwellenleiter und Diode
verbindet.

In Abbildung 5.4 ist die direkte Kopplung der Laserdiode mit einem 0,76 mm dicken
Hydrogelwellenleiter gezeigt.

Abbildung 5.4: Realisierung des Freistrahlkopplungsprinzips mittels Laserdiode: Der Hydrogelwellenleiter
befindet sich in der PMMA-Messzelle von Wasser umgeben. Direkt dahinter wird die Laserdiode mit
Silikonhaube zur Lichteinkopplung im Aluminiumgehause eingesetzt. Die Fluoreszenz der Sensorproteine
ist entlang des Wellenleiters griin zu sehen. Das im Hydrogelwellenleiter geflihrte blaue Anregungslicht
der Laserdiode dagegen verlasst die Messzelle an deren Ende und tritt erst dort in Erscheinung.

Die Laserdiode befindet sich mit einer Silikonhaube versehen in dem Aluminiumblock
mit den Abmessungen 7,4 mm x 7,4 mm x 6,3 mm. Der Aluminiumblock weist am
Ende eine passende Bohrung fur den Wellenleiter auf und begrenzt auf diese Weise das
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Licht der Laserdiode auf den Wellenleiter. So gelangt kein Anregungslicht direkt in den
transparenten Messbereich, der von einer polierten PMMA-Kammer gebildet wird. Das
Licht der Laserdiode regt die Fluoreszenz der Sensorproteine an, die isotrop das griine
Fluoreszenzlicht aussenden. Das Anregungslicht wird im Wellenleiter gefihrt und tritt
erst am Ende des Wellenleiters beim Verlassen der Messzelle blau in Erscheinung.

Bewertung der Kopplungsprinzipien

Das Hauptkriterium far die Auswahl des Kopplungsprinzips ist die effiziente
Lichteinkopplung in den Hydrogelwellenleiter. Weitere Kriterien sind die Kompaktheit
des Aufbaus und die Zuverlassigkeit und Reproduzierbarkeit der Kopplung.

Zur Messung der optischen Einkopplungsleistung in den Hydrogelwellenleiter der
beiden Verfahren, wird die optische Leistung jeweils an der Eintrittsstelle des
Anregungslichts in den Wellenleiter mit einem optischen Leistungsmessgerat bestimmt.
Die Leistungsmessung wird deshalb im Fall der Faserkopplung direkt nach dem Austritt
des Lichts aus der Faserspitze durchgeflhrt. Im Fall der Freistrahleinkopplung wird die
Messung der Lichtleistung am Ausgang des Laserdiodenhalters nach dem Durchgang
des Laserlichts durch die Silikonhaube durchgefiihrt. Die Ausgangsleistung der
Laserdioden wird in beiden Fallen vorab gleich eingestellt und betragt 7,1 mW.

Es ergeben sich Werte fir die eingekoppelte Leistung bei der Freistrahlkopplung von
3,5 mW und am Faserausgang von 25 pW.

Damit folgt abschlieBend diese Bewertung:

e Das Prinzip der Freistrahlkopplung weist bezlglich der Einkopplungsleistung die
um den Faktor 140 besseren Werte gegeniber der Faserkopplung auf. Somit
wird die von der Laserdiode verbrauchte Energie effizienter genutzt.

e Der Platzbedarf der fir die Freistrahleinkopplung benétigten Komponenten, ist
um den Faktor 2,5 geringer gegentber dem bei der Faserkopplung benétigten
Konnektor.

e Des Weiteren ist die Kopplung zwischen Hydrogelwellenleiter und Laserdiode
einfach und zuverlassig umzusetzen.

Die Gegenulberstellung dieser Kriterien fuhrt eindeutig zu dem Schluss, dass das
Konzept der Freistrahlkopplung mittels Laserdiode, der Lichteinkopplung mittels
Glasfaser klar Uberlegen ist und deshalb flr den Sensor angewendet wird.

Optisches Detektionssystem

Das Detektionssystem besteht im Wesentlichen aus zwei Komponenten, den optischen
Filtern, die das Signal in die Spektralbereiche von CFP und YFP trennen und das
Anregungslicht herausfiltern, sowie den Photodetektoren, die das einfallende Licht in
ein messbares elektrisches Signal wandeln.

Filter

Mit zwei verschiedenen optischen Filter wird das Fluoreszenzsignal der Sensorproteine
in seine Bestandteile von CFP und YFP getrennt und jeweils einzelnen Photodetektoren
zugeflihrt. Dabei ist zu beachten, dass das Spektrum des CFPs in den Filterbereich des
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YFP-Filters hineinragt und dort zu einem Fremdsignal flhrt, welches rechnerisch
korrigiert wird, siehe Gleichung 5.1.

Im Aufbau des Demonstrators werden die Standardmikroskopfilter brightline HC
483/32 zur Detektion der CFP-Emission und brightline HC 542/27 fir YFP verwendet.
Die erste Zahl gibt die mittlere Wellenlange des durch die zweite Zahl
gekennzeichneten Wellenlangenbereichs in Nanometer an. Die Filter besitzen laut
Datenblatt eine optische Dichte = 6 im nicht transmittierenden Bereich und eine
Transmission im Durchlassbereich = 95%, siehe Abbildung 5.5.

e pary HC 483/ 32
| ——HC542/27
804
=
= 60-
kel
a
£
=i 404
o
o
204
. |I
0 T T T v T J = T 1
400 450 500 550 600 650

Wellenldnge (nm)

Abbildung 5.5: Vom Hersteller angegebene Transmissionsspektren der Filter HC 483/32 und HC 542/27

Die Filter werden von der StandardgréBe von 25 mm Durchmesser und 2 mm Dicke auf
die GroBe von 5,5 mm x 3 mm x 2 mm mittels Wafersdge zugeschnitten, um in dieser
verkleinerten Form entlang der Achse des Wellenleiters in einem Trager Platz zu finden.
Nach dem passgenauen Zuschnitt werden die Filter in die daflr gefertigten und
eloxierten Aluminiumtrager eingeklebt. Hierfir wird der schwarze polyurethanbasierte
Klebstoff DELO PUR 9691 verwendet. Wichtig beim Einkleben der Filter ist die
Versiegelung der Schnittkanten mit dem lichtundurchlassigen Klebstoff, damit kein
Licht ungefiltert auf die Photodetektoren fallt. Nach dem Einkleben werden die Filter
einer optischen Kontrolle unterzogen und gegebenenfalls nachgearbeitet.

In Abbildung 5.6 sind die gefilterten Fluoreszenzspektren des Proteins gezeigt und
werden mit dem ungefilterten Spektrum verglichen. Zur spektralen Vergleichbarkeit
werden die Filterspektren entsprechend des ungefilterten Signals skaliert.

Man erkennt deutlich die Ubereinstimmung der spektralen Anteile mit dem
ungefilterten Signal im Durchlassbereich der Filterfenster. Das Anregungslicht im
Bereich von 405 nm wird durch die Filter blockiert, das Fluoreszenzlicht hingegen
passiert die Filter fir CFP und YFP. Demzufolge beweist der optische Aufbau der Filter
seine Funktion und wird in dieser Form umgesetzt.
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Abbildung 5.6: Das ungefilterte Fluoreszenzintensitatssignal von GBPfluo1 wird mit den entsprechend
skalierten Signalen, die durch die CFP- und YFP-Filter gemessen werden, verglichen. Das Streulicht, das
durch die Anregungslichtquelle im Bereich von 405 nm entsteht, wird von den Filtern blockiert.

Photodetektoren

Nach dem Durchgang des Fluoreszenzlichts durch die optischen Filter trifft das
Fluoreszenzlicht auf die direkt hinter den Filtern angebrachten Photodetektoren. Sie
wandeln das aufgefangene Licht in einen messbaren Photostrom um. Wichtig bei der
Auswahl der Photodetektoren ist,

e dass das Maximum des Sensitivitatsbereichs maoglichst im griinen
Wellenlangenbereich liegt, entsprechend dem Emissionsbereich der Proteine,

e ein hoher generierter Photostrom im Messbereich, da dieser verstarkt und in
eine Spannung gewandelt, die eigentliche MessgréBe darstellt,

e ein niedriger Dunkelstrom, da der Dunkelstrom zu einem Hintergrundsignal
fuhrt,

e cine kleine GehausegroBe, da sie eine wichtige Rolle bei der Integration in den
Sensor spielt. Deshalb kommen ICs mit integriertem Verstarker nicht zum Zuge,
da die Gehdause zu groB sind.

Anhand dieser Eckdaten wurden zwei kommerziell erhaltliche Photodetektoren fir erste
Tests ausgewahlt. Bei den Detektoren handelt es sich um den Phototransistor Vishay
TEMT 6000 und den Phototransistor Osram SFH 3204. Beide Photodetektoren weisen
bei geringer BaugréBe einen niedrigen Dunkelstrom auf und zeigen eine
Photosensitivitat in dem relevanten Wellenlangenbereich siehe Tabelle 5.7.
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Vishay TEMT 6000 Osram SFH 3204
Abmessungen (L x B x H) 4,0mmx2,0mmx 1,1 mm 3, Tmmx2,3mmx1,1Tmm
50 A bei einer Beleuchtung von | 32 pA bei einer Beleuchtung
Photostrom 15 pW / cm? von 100 pW / cm?
Chipflache 0,29 mm? 0,04 mm?
Maximale spektrale
Empfindlichkeit >70 nm 920 nm
Dunkelstrom 3 nA 2 nA

Tabelle 5.7: Eckdaten zur Auswahl der Photodetektoren Vishay TEMT 6000 und Osram SFH 3204.

Von diesen beiden Phototransistoren wird der Photostrom unter Beleuchtung mit dem
Fluoreszenzlicht des Proteins bei verschiedenen Versorgungsspannungen gemessen. Die
Experimente werden jeweils mit und ohne optische Filter durchgefihrt.
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Abbildung 5.8: Dargestellt ist der Photostrom der Photodioden SFH3204 und TEMT6000 als Funktion der
angelegten Spannung. Das Fluoreszenzsignal stammt aus einer mit Hydrogel und 2 uM GBPfluo1
geflllten Klvette angeregt mit der 405 nm Laserdiode und einer Ausgangsleistung von 1,8 m\W.

Die Ergebnisse sind in Abbildung 5.8 dargestellt. Die Signale mit Filter sind niedriger als
die ohne Filter. Das liegt daran, dass die Filter das Spektrum des Lichts, das auf die
Detektoren fallt, beschranken und das Streulicht der Anregungslichtquelle herausfiltern.
Der unverstarkt gemessene Photostrom des Phototransistors TEMT 6000 liegt in allen
drei spektralen Messbereichen um den Faktor 3 lber den zugehérigen Werten des SFH
3204 Phototransistors. Das entspricht den Angaben des Datenblatts unter
Berlicksichtigung  der  sensitiven  Chipflaichen und der unterschiedlichen
Sensitivitatsbereiche.

Das Signalverhaltnis zwischen CFP und YFP liegt bis auf einen Faktor 2 in der
GroBenordnung, das auch aus der Integration der Spektren in Abbildung 5.6
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hervorgeht. Die Abweichung liegt ebenfalls in der unterschiedlichen Sensitivitat der
Spektralbereiche flr CFP und YFP begriindet. Die Sensitivitat beider Detektoren im CFP-
Bereich ist gegenlber der Sensitivitat im YFP-Bereich um ca. 50% herabgesetzt [42],
[43].

Anhand der gewonnen Daten wird aufgrund der hoéheren Signalwerte, die mit dem
TEMT 6000 erzielt werden, dieser Phototransistor fir den Sensor ausgewahlt und
eingebaut.

Gesamtaufbau des Demonstrators

Der gesamte Messaufbau besteht aus drei Hauptkomponenten: dem Demonstrator der
Sensoreinheit, dem  Perfusionssystem und der Steuerungseinheit mit der
Datenerfassung.

Die Teile fir den Aufbau des Demonstrators wurden aus Aluminium gefertigt und
schwarz eloxiert, um die Reflexionen des Anregungslichts zu reduzieren. Der Aufbau
besteht aus zwei identischen Halften, die sowohl die Filter als auch die Photodetektoren
tragen, mittig sitzt die transparente PMMA-Messzelle mit angeschlossener Lichtquelle.
In Abbildung 5.9 (a) ist der gedffnete Demonstrator mit einer Detektionseinheit unter
der Messzelle gezeigt. Der Demonstrator wird durch die Montage der zweiten
Detektionseinheit geschlossen, dargestellt in Abbildung 5.9 (b).

Zur Messung wird die Messzelle mit Puffer geflllt und anschlieBend der Wellenleiter
eingeschoben. Abgeschlossen wird die Zelle mit dem Anbringen der Lichtquelle. Der
fertiggestellte Demonstrator der Sensoreinheit weist, abgesehen von den
Anschlussleitungen fur Elektronik und Fluidik, eine GréBe von 15 mm x 15 mm x 12
mm auf.

(a) (b)

Abbildung 5.9: Aufbau des Demonstrators.

(a) Detektorplatine hinter den optischen Interferenzfiltern in mechanischem Trager und darauf platzierter
Messzelle.

(b) Assemblierter Demonstrator in schwarz eloxiertem Aluminiumgehause ohne eingesetzte Lichtquelle.

Um die Charakterisierung des Sensors mit all seinen Komponenten durchzufihren, wird
der Demonstrator mit dem Perfusionssystem verbunden und durch einen
kontinuierlichen Losungsaustausch das Antwortverhalten des Demonstrators gemessen.
Der Gesamtaufbau zur Charakterisierung des Demonstrators ist in Abbildung 5.10
schematisch dargestellt.
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Abbildung 5.10: Schematischer Uberblick aller fir die Charakterisierung des Sensordemonstrators
notwendigen Komponenten. Zur Detektion des Fluoreszenzlichts werden auf der Messzelle montierte
Photodetektoren verwendet. Das Signal wird von einer Steuerungseinheit an den PC Ubertragen. Die
Anregung erfolgt Uber eine Laserdiode mit Lasermodul. Das Perfusionssystem zum Losungswechsel ist
direkt an die Messzelle angeschlossen.

Charakterisierung

Zur Charakterisierung des Demonstrators werden Messungen von Stabilitat, Sensitivitat,
Antwortzeit und Reproduzierbarkeit anhand der FRET-Antwort der Sensorproteine auf
Kalzium durchgeflhrt.

Die Experimente zur Charakterisierung des Demonstrators unterscheiden sich
dahingehend von den in Kapitel 4 beschriebenen Messungen, dass fir sie nun der
vollstandige Demonstrator zur Messung des FRET-Zustandes herangezogen wird. D. h.
es wird mit den eingebauten Photodetektoren der FRET-Zustand detektiert und nicht
mit dem Spektrometer gearbeitet. Ebenfalls andert sich die Darstellung des FRET-
Verhaltnisses. Es setzt sich aus den Spannungssignalen der Photodetektoren zusammen
und wird wie in Gleichung 5.1 beschrieben gebildet. Unverandert bleiben der
Hydrogelwellenleiter mit einer Sensorproteinkonzentration von 10 pM und das
Perfusionssystem zum Austausch der Losungen innerhalb der Messkammer.

Sensitivitat

Die Sensitivitat des Sensors wird unter drei Gesichtspunkten betrachtet. Einerseits unter
dem Signal-zu-Hintergrund-Verhaltnis, zweitens unter dem Gesichtspunkt der
Wiedergabe und Aufldsung verschiedener Kalziumkonzentrationen und dem Signal-zu-
Rausch-Verhaltnis.
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Signal-zu-Hintergrund-Verhaltnis

Das Signal-zu-Hintergrund-Verhaltnis ist definiert als das Detektorausgangssignal bei
angeregtem Protein im hohen Energietransferzustand, geteilt durch das Detektorsignal
erhalten bei einer Referenzmessung mit einem Hydrogelwellenleiter gleichen
Hydrogeltyps ohne Protein. Gleiches gilt fir den niedrigen Transferzustand. So wird
bestimmt, wie hoch das Signal-zu-Hintergrund-Verhaltnis ist. Insgesamt gilt, je hoher
das Signal-zu-Hintergrund-Verhaltnis desto weniger schrankt das Hintergrundsignal den
Messbereich des Sensors ein.

50
Hydrogel mit
10 uM GBPfluo?
2 40 [ YFP-Messkanal
= 1 CFP-Messkanal
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o
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=
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Abbildung 5.11: Signal-zu-Hintergrund-Verhaltnis des YFP- und CFP-Signals im hohen und niedrigen
Energietransferzustand. Die minimalen und maximalen Verhaltnisse treten im hohen Transferzustand auf.
Sie betragen 17,0 £0,6 auf dem CFP-Kanal und 42,0 £1,5 auf dem YFP-Kanal.

In  Abbildung 5.11 sind die Verhdltnisse fir die hohen und niedrigen
Energietransferzustande der Messkanale fir CFP und YFP gezeigt. Die dargestellten
Werte sind die Mittelwerte und Standardabweichung von je 61 Messpunkten,
gemessen in ca. 5 Minuten. Bei hohen YFP-Signalen in Anwesenheit von 5 mM Kalzium
wird im Mittel mit Standardabweichung ein maximales Signal-zu-Hintergrund-Verhaltnis
von 42,0 +1,5 erreicht. Minimal wird das Verhaltnis ebenfalls bei hohem
Energietransferzustand auf dem CFP-Messkanal mit 17,0 £0,6.

Da das Hintergrundsignal, resultierend aus dem Streulicht der Anregungslichtquelle,
mehr als eine GréBenordnung geringer ist als das Fluoreszenzsignal, wird das
Sensorsignal durch das Hintergrundsignal nicht negativ beeintrachtigt.

Auflésung verschiedener Kalziumkonzentrationen
Die Messung und Unterscheidung verschiedener Kalziumkonzentrationen mit dem
Sensordemonstrator stellt den grundlegenden Funktionsnachweis des Sensors dar.
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Daflr werden die Kalziumkonzentrationen 0, 200, 500, 1000, 2000, 5000, und
10000 pM vermessen. Diese werden in die Messkammer eingespdlt und kontinuierlich
getauscht. Jede Losung ist fir 15 Minuten in der Messkammer und wird dann durch die
nachst hohere ersetzt. Es wird ein Hydrogelwellenleiter mit 0,76 mm Durchmesser und
einer Proteinkonzentration von 10 pM eingesetzt. In Abbildung 5.12 ist die Messkurve
des FRET-Signals dargestellt.

Die Messkurve setzt sich aus dem Verhaltnis der Spannungssignale der Photodetektoren
fir CFP und YFP zusammen, dabei werden sowohl der Offset des Dunkelsignals als
auch der Anteil des CFP-Signals im YFP-Signal nach Gleichung 5.1 berlcksichtigt. Es
werden alle 10 s Messwerte aufgenommen. Zur Verdeutlichung der Sensorantwort ist
eine mit einem gleitenden Durchschnitt von 40 Punkten berechnete Glattkurve
zusatzlich eingezeichnet. Bei jeder Erhohung der Kalziumkonzentration bilden sich nach
ca. 10 Minuten eine Stufe im Signal aus, in dieser Zeit stellt sich das chemische
Gleichgewicht ein und das Signal des Sensors liefert so einen stabilen Wert.
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Abbildung 5.12: Dynamische Signalantwort des Sensors beim  Wechsel verschiedener
Kalziumkonzentrationen. Dargestellt sind das FRET-Verhéltnis sowie eine Glattkurve. Der sprunghafte
Anstieg der Kalziumkonzentration innerhalb der Messkammer flihrt zu einem exponentialformigen Anstieg
des FRET-Verhaltnisses und anschlieBender Sattigung. Insgesamt ergibt sich so eine Stufenkurve.

Die zeitliche Anderung des Signals findet diffusionsbedingt naherungsweise
exponentialférmig statt. Allerdings weist die Messkurve ein starkes Rauschen auf, das
aus der Messelektronik resultiert.

In Abbildung 5.13 ist die Signalantwort der Stufenkurve so ausgewertet, dass die
Messwerte 10 Minuten nach jedem Losungswechsel fir 5 Minuten gemittelt und die
Standardabweichungen der Mittelwerte als Fehlerbalken eingetragen wurden. Man
erkennt den Anstieg der jeweiligen Konzentrationen. Allerdings kommt es bei der
Betrachtung der Fehlergrenzen zu Uberlappungen der einzelnen Bereiche.
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Abbildung 5.13: Gemitteltes FRET-Verhéltnis bei verschiedenen Kalziumkonzentrationen.

Die Anderung des FRET-Verhéltnisses ist Gber den Bereich von 0 - 10000 pM, wie in
Abschnitt 4.2.2 bereits gezeigt, nicht konstant. Im Konzentrationsbereich von 0 - 1000
UM kann wie in Abbildung 5.14 durch die rote Naherungskurve ersichtlich, das FRET-
Verhaltnis in Abhdngigkeit der Konzentration linear genahert.

5,50‘ /
] ]
5,25- /

5,00 4
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Abbildung 5.14: Lineare Naherung der Sensitivitdt des Demonstrators im Bereich von 0 — 1000 uM Ca?*,
dargestellt durch die rote lineare Fit-Kurve des FRET-Verhaltnisses.

Hierfir wurde der gleiche Datensatz wie in Abbildung 5.13 zu Grunde gelegt. Die
Steigung dieser Naherungskurve ist ein MaB3 fir die Sensitivitdt des Sensors. Es ergibt
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sich im Bereich von 0 - 1000 pM ein Wert fir die Sensitivitat S des Demonstrators von
S=(6,7£0,8) x 104/ uM.

Auflésungsvermégen

Das Auflésungsvermogen gibt an, welche minimalen Konzentrationsanderungen im
linearen Messbereich von 0 - 1000 pM mit dem Demonstrator unterschieden werden
kdnnen. Es wird aus der Sensitivitat und dem Rauschen bestimmt. Das Rauschen R des
FRET-Verhaltnisses wird im linearen  Bereich durch das 2-fache der
Standardabweichungen der Mittelwerte der FRET-Verhaltnisse aus Abbildung 5.13
genahert. Die Standardabweichungen der gemittelten FRET-Verhaltnisse werden mit
dem Faktor 2 multipliziert, da dieser Wert dem Intervall Mittelwert
+Standardabweichung entspricht. Dies wird fir die Konzentrationswerte 0, 200, 500
und 1000 pM durchgefiihrt. Diese Werte werden dann zur Bestimmung des mittleren
Rauschens Rwiwe aufsummiert, gemittelt und die zugehorige Standardabweichung
angeben. Dieses Vorgehen ist moglich, da sich die Standardabweichungen der FRET-
Verhaltnisse in diesem Bereich nur geringfligig unterscheiden und damit das Rauschen
hier als konstant genahert werden kann.

Eine Signaldnderung, hervorgerufen durch eine Konzentrationsanderung Ac, ist dann
vom mittleren Rauschen Ruiwe zU unterscheiden, wenn sie groBer als das mittlere
Rauschen ist. Es gilt:

S-Ac >R, 5.2

ittel
wobei S flir die Sensitivitat steht. Diese Abschatzung liefert, bei einem mittleren
Rauschen Ruite von 0,212 +0,018 und der Sensitivitat von (6,7 +0,8) x 10* / uM, ein
minimales Ac von (316 +28) uM. Demzufolge kdnnen Konzentrationsdnderungen von
(316 £28) uM durch eine Signalanderung gegentber dem Signalrauschen
unterschieden werden.

Signal zu Rausch-Verhaltnis

Das Signal-zu-Rausch-Verhaltnis wird aus obigen Messdaten, siehe Abbildung 5.13,
gewonnen. Dazu wird das mittlere FRET-Signal bei den gemessenen Konzentrationen
im Gleichgewicht ins Verhaltnis gesetzt mit dem 2-fachen der Standardabweichung des
gemittelten FRET-Signals, dieser Wert entspricht dem Rauschen R, siehe Gleichung 5.3.

SRV = FRET,;;. /R 5.3

ittel
Die Verhaltnisbildung wird fir den Konzentrationsbereich von 0 uM — 1000 uM

durchgefiihrt, die Daten gemittelt und die Standardabweichung angegeben. Die
Berechnungen ergeben ein hohes Signal-zu-Rausch-Verhaltnis SRV von 21,9 £1,2.
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Antwortzeit

Die Antwortzeit, die bendtigt wird, bis sich das Signal einer Anderung der
Analytkonzentration anpasst, hangt von der Diffusion von Kalzium in den
Hydrogelwellenleiter hinein und aus diesem heraus ab.

Zur Bestimmung der Diffusionszeiten fir Kalzium werden die Sensorproteine zyklisch
einer hohen, 5000 pM, und niedrigen, 0 uM bzw. 100uM, Kalziumkonzentration
ausgesetzt. Es ergeben sich exponentielle Antwortfunktionen des FRET-Verhaltnisses
aus denen entsprechend die Anstiegs- und Abfallszeiten des FRET-Signals ermittelt
werden.

In Abbildung 5.15 ist beispielhaft die Signalantwort eines Zyklus dargestellt. Das FRET-
Verhaltnis, gemessen mit den Photodetektoren, steigt bei der Zugabe von 5 mM Ca?*
an, dabei liegt die Kalziumlésung mit 5 mM Ca?* fir 15 min vor. Beim Umschalten der
Losung auf 0 mM Ca2* fir 30 Minuten geht das Signal wieder zurlck.

Die Mittelung von 14 Zyklen liefert eine mittlere Anstiegszeit von (2,1 £0,36) min und
eine Abfallszeit von (7,33 £1,44) min. Der Unterschied der Antwortzeiten konnte
dadurch begriindet werden, dass die Offnung des Proteins nicht instantan mit dem
Entbinden von Kalzium erfolgt und sich deshalb die Abfallszeit des Signals verlangert.
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Abbildung 5.15: Abschatzung der Antwortzeit bei steigendem FRET durch die Zugabe von 5 mM Ca?*
und bei sinkendem FRET durch die Anwesenheit von 0 mM Ca?*". Mittels exponentieller Fitkurven des
Anstiegs und Abfalls des FRET-Verhéltnisses mit der Zeit werden die Antwortzeiten bestimmt.

Reproduzierbarkeit

Um eine Aussage Uber die Reproduzierbarkeit der Signale zu treffen, wird getestet, ob
sich die Signalniveaus der FRET-Verhaltnisse bei zyklischen Messungen in einem
Toleranzbereich von wenigen Prozent wiederholt einstellen.
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Dazu werden die Losungen mit 5000 uM Ca?* und 100 pM Ca?* zyklisch getauscht. Die
5 mM konzentrierte Kalziumlésung durchstromt fir 20 Minuten die Anordnung,
wahrend die Loésung mit 100 uM Kalzium fir 40 Minuten benutzt wird, um das Niveau
mit geringem FRET-Verhaltnis einzustellen. In Abbildung 5.16 ist das FRET-Verhaltnis
der Messung gezeigt, die alle 10 s durchgefihrt wird. Die Signale steigen in
Anwesenheit der hohen Kalziumkonzentration an und nehmen bei niedriger
Konzentration ab. Die rote Linie ist ein gleitender Durchschnitt gebildet aus 35 Punkten
der Messung. Die Glattung wird durchgefihrt, um das Rauschen der Detektoren und
der Anregungslichtquelle zu glatten. Die grauen Bereiche geben eine Breite von +2%
des Anfangssignals an. Im hohen FRET-Zustand liegt das FRET-Verhaltnis bei 4,25 und
im niedrigen bei 3,74. Die Durchschnittskurve in den Plateaus liegt innerhalb dieses
Toleranzbereichs und in jedem der vier Zyklen stellen sich dementsprechend gleiche
Werte ein.
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3,754
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5mM Ca™
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Abbildung 5.16: Reproduzierbarkeit der FRET-Signalniveaus des Hydrogelwellenleitersensors. Das FRET-
Signal von GBPfluo1 im Hydrogelwellenleiter wird zyklisch durchfahren, durch den Austausch der
Loésungen mit 100 yM Ca?* und 5000 uM Ca?* in der Messzelle. Es stellen sich mit einer Abweichung von
+2%, dargestellt durch die grauen Bander, gleiche Signalniveaus des FRET-Verhaltnisses ein. Zur
Verdeutlichung der Messkurve ist zusatzlich eine Glattkurve des FRET-Verhaltnisses eingezeichnet.

Theoretische Betrachtung

Die zeitliche Entwicklung des Sensorsignals wird in diesem Abschnitt theoretisch
hergeleitet und mathematisch beschrieben. Das Modell wird dann mit gemessenen
Daten in Korrelation gesetzt.

Seite 65



Theoretische Betrachtung

5.4.1

Seite 66

Separation der Diffusionsgleichung

Die Grundlage der zeitlichen Sensorsignalentwicklung basiert auf der Ein- und
Ausdiffusion des Analyten Kalzium in den Hydrogelwellenleiter. Die chemische
Reaktionszeit des Analyten mit den Sensorproteinen wird zur Vereinfachung als
instantan angenommen. Dies ist ohne Einschrankung maoglich, wenn die Reaktionszeit
deutlich geringer als die Diffusionszeit ist. Aufgrund dieser Annahme ist der
Diffusionsvorgang mafRgeblich fir die zeitliche Sensorsignalentwicklung und wird am
Beispiel der Ausdiffusion aus dem Hydrogelwellenleiter berechnet. Weiter wird
angenommen, dass sich die diffundierenden Teilchen nicht gegenseitig behindern, dies
ist in ideal verdlinnten Losungen der Fall [44].

Unter diesen Annahmen wird die stattfindende Diffusion durch das zweite Fick’'sche
Gesetz beschrieben [45]. Es gilt fir die Konzentration ¢ des Analyten Kalzium bei
konstantem Diffusionskoeffizienten D:

oY _y.(bve)=D-Ac 5.4

Unter Berlcksichtung der Zylindergeometrie des Hydrogelwellenleiters wird aus der
allgemeinen Diffusionsgleichung 5.4 mit dem Laplace-Operator in Zylinderkoordinaten:

—ac(r’t)—D. 1@([’@}4_ iazc + 8_2(: 5.5
ot ror or) \r?op*) \oz? '

Da die Diffusion aus Symmetriegriinden unabhangig von der z- und ¢-Komponente ist,
vereinfacht sich Gleichung 5.5 mit:

o%c
=0
8(02 5.6
2
6_(2: =0 5.7
oz
ZU:
oc(r. 1) =D- l@(r@j 5.8
ot ror\_ or

Die resultierende Diffusionsgleichung 5.8 wird mit dem Produktansatz nach Bernoulli
c(r,t)=R(NT(t) 5.9

separiert:
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d’R 1dR
+=—+k>=0 .
dr? rdr >10
dar 1 .
o, M T

Es ergibt sich daraus fur die Konzentration c(r,t), die an der Stelle r = 0 endliche Werte
und flr t -> e den Wert 0 annimmt, bei einer konstanten Konzentration auBerhalb des
Hydrogelwellenleiters von 0 uM Ca?* die spezielle Losung:

c(r,t)= AJ,(kr)-e™'™ 5.12

wobei Jo fUr die Besselfunktion 1.Art, 0.0rdnung steht und A und k die Integrations-
und Separationskonstante darstellen. Mittels der Randbedingung

c¢(R,0)=0 5.13

am Rand des Wellenleiters R ergibt sich der allgemeine Lésungsansatz:
o0 B r B . B H
c(r,t) => A Jo(on E)-e Yron it k :JTO!H und n=1,2,... 5.14
n=1

jon steht flr die n. Nullstelle der Besselfunktion Jo. Die Konstanten A, kénnen mit Hilfe
der Anfangsbedingung

c(r,0)=C, 5.15

unter zu Hilfenahme der Fourier-Besselentwicklung bestimmt werden, siehe Anhang
A.1. Es ergibt sich damit letztlich fir die Konzentration innerhalb des Wellenleiters:

c(r,t) =2C, M“F/R)-e_mDn 5.16

n=1 jOn‘]l( jOn)

Aus der Gleichung 5.16 aBt sich bereits die Konzentrationsentwicklung innerhalb des
Wellenleiters ablesen. Sie setzt sich zusammen aus der Summe eines Produkts der
Verteilungsfunktionen der Konzentration, abhdngig von dem Radius r, und
Exponentialfunktionen die nur von der Zeit t abhangen.

Diese Funktion wird nun weiter verwendet zur Ermittlung der spektralen Verhaltnisse
innerhalb des Wellenleiters und dem sich daraus ergebenden FRET-Verhaltnis.
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Massenwirkungsgesetz

Das Sensorsignal setzt sich aus der Uberlagerung der sich im Hydrogelwellenleiter
einstellenden Proteinspektren zusammen. Es kdnnen zwei Zustdnde des Proteins
unterschieden werden. Entweder das Protein P hat Kalzium c gebunden und zeigt
hohen Energietransfer oder das Protein hat kein Kalzium gebunden und zeigt niedrigen
Energietransfer. Dieser sich einstellende Zustand der chemischen Reaktion, siehe
Gleichung 4.4, hangt Uber das Massenwirkungsgesetzt verknipft von der
Konzentration des gebunden Proteinkomplexes [cP] wie folgt ab:

e, )- ep)
: cP]

wobei [cg], [Py] fUr die entsprechenden Gesamtkonzentrationen und Kp fir die
Dissoziationskonstante stehen. Die Differenzen im Zahler stellen die freien
Konzentrationen des Analyten und des Proteins dar. Findet naherungsweise keine
Reduktion der Gesamtkonzentrationen durch die Komplexbildung statt, dies gilt im
Bereich kleiner Kalziumkonzentrationen unter 1 mM vergleiche 4.2.3, vereinfacht sich
Gleichung 5.17 zu:

[cP]

Aus Gleichung 5.18 ergibt sich fir die Konzentrationen des Proteinkomplexes mit
gebundenem Kalzium [cP]:

[cP]= —[CgiE[)Pg] 5.19

Innerhalb des Wellenleiters werden nun die Spektren der Proteine in gebundenem
Zustand Sgepunden UNd Ungebundenem Zustand Sungebunden ZU €inem Gesamtspektrum
FRETspektrum Uberlagert. Es gilt:

FRETSpektrum = I(Sgebunden ’ [CP]+ Sungebunden ’ ([Pg ]_ [CP]))jV 5.20
\

Die Konzentration des Proteinkomplexes [cP] setzt sich nach Gleichung 5.19 aus der
konstanten Proteinkonzentration, der konstanten Dissoziationskonstanten Kp und der
Gesamtkonzentration des Analyten [cg] zusammen. Ebenso entspricht diese
Konzentration [cg] ~ dem sich durch Eindiffusion des Analyten einstellenden
Konzentrationsprofil c(r,t) im Hydrogelwellenleiter, berechnet in Gleichung 5.16. Die
Volumenintegration der Gleichung 5.16 liefert:
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0 2
jc(r,t)dV = 47Z|COZ_R—2-E_”TD" 5.21
\%

n=l Jon

wobei | die Lange und R den Durchmesser des Wellenleiters beschreiben. Aufgrund des
Quadrats der Nullstellen der Besselfunktion ist der zweite Summand der Reihe bereits
um den Faktor 5,6 kleiner als der Erste. Deshalb wird die Summe zur weiteren
Betrachtung nach dem ersten Summand abgebrochen. D.h. die zeitliche Abhangigkeit
der Funktion c(r,t) kann durch eine dominierende Exponentialfunktion genahert
geschrieben werden. AbschlieBend folgt daraus:

IngV = J.C(r,t)dV =C.e"'™ 5.22
\ \Y

und fir das FRET-Spektrum unter Berlicksichtigung der Gleichung 5.19, 5.20 und 5.22
sowie dem Zusammenfassen aller Konstanten zu den Konstanten A und B:

FRET. —A+B.e V™ 5.23

Spektrum

Die zeitliche Entwicklung des FRET-Spektrums ist nach Gleichung 5.23 also
exponentialférmig.

FRET-Verhaltnis und Sensorsignal

Zur Bestimmung des FRET-Verhaltnisses, das von dem Sensor detektiert wird, wird das
FRET-Spektrum Uber die Transmissionswellenlangenbereiche der Filter fir CFP und YFP
integriert und ins Verhaltnis gesetzt.

FRET, e
Verhaltnis — J’CFP FRET

pektrum

5.24

Spekrum

Unter Verwendung von Gleichung 5.23 ergibt sich aus der Gleichung 5.24 flr das
FRET-Verhaltnis am Beispiel der Ausdiffusion von Kalzium:

—t/7p
FRET _ YFPR, + AYFPe 25

Verhéltnis CFPmax N ACFPe—t/rD

dabei stellen YFPo, und CFPrax die Endzustande des FRET-Proteins bei niedrigem FRET dar
und AYFP und ACFP die Signalamplituden in integralen Anteilen des FRETspektrums. Sie
bilden direkt die vom Sensor gemessenen Werte, unter Berlcksichtigung der spektralen
Sensitivitat der verwendeten Detektoren und der durchzufihrenden Signalkorrektur,
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siehe Gleichung 5.1, ab. Anhand dieses Models werden daher die gemessenen und
vom Modell berechneten Signalverlaufe verglichen.

Beispielhaft wird daflr der Datensatz aus Abbildung 5.15 herangezogen. Es werden aus
den Einzelsignalen CFP und YFP in ihrer korrigierten Form, die bendtigten Werte, YFP,
und CFPrax sowie AYFP und ACFP, entnommen und als Diffusionszeit 1o wird die in
Abschnitt 5.3.2 ermittelte mittlere Antwortzeit von 7,33 min verwendet. Das Ergebnis
der Modellkurven ist in Abbildung 5.17 (a) gezeigt.

Diese Kurven werden dann in Abbildung 5.17 (b) mit den Messkurven Uberlagert. Hier
zeigt sich eine sehr gute Ubereinstimmung von Modell und Experiment. Die kleinen
Abweichungen sind auf die durchgefiihrten Vereinfachungen zurlickzufihren.

E (a} é
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5 ®
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3 YFP-Signal-Modell F3 3 e YFP-Signal r3
CFP-Signal-Modell I YFP-Signal-Madell
FRET-Verhaltnis-Modell —— FRET-Verhaltnis
24 F2 S 24 FRET-Verhaltnis-Modell F2
o | ——FRET-Verhaltnis-Fit
E e
14 L1 5 14 L1
£
0 LT D S B R T P S 050 rl— — T T T 1 B 0
0 5 10 15 20 25 30 0 5 10 15 20 25 30
Zeit (min) Zeit (min)

Abbildung 5.17: FRET-Signalvergleich von Experiment und Modell. Der zeitliche Verlauf der durch das
Modell beschrieben Kurven des CFP- und YFP-Signals sowie des FRET-Verhaltnisses stimmt sehr gut mit
dem Signalverlauf im Experiment Uberein. Ebenso zeigt die Fit-Kurve des FRET-Verhéltnisses eine gute
Ubereinstimmung mit dem Modell.

Bei kleinen ACFP-Werten, ACFP << 1, ist es mdglich das FRET-Verhaltnis weiter zu
vereinfachen, es folgt dann:

FRET,

Verhiltnis — I:RETmax _AFRETe_t/TD 5.26
Diese Funktion entspricht der Fitfunktion wie sie in Abschnitt 5.3.2 zur Bestimmung der
Antwortzeit im Falle der Ausdiffusion von Kalzium verwendet wurde. Die hier
dementsprechend rot dargestellte exponentielle Fitkurve besitzt eine Zeitkonstante tp
von (7,28 +0,33) min und gibt so ebenfalls gut das Zeitverhalten der Sensorantwort
wieder und kann zur Abschatzung der Antwortzeit herangezogen werden.
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6.1.1

Implantat

Implantat

Das bisher vorgestellte und realisierte Konzept eines Biosensors wird in den nachsten
Schritten zu einem vollstandigen, autarken Implantat weiterentwickelt. Die
Herausforderungen liegen in der Integration und dem Design aller Komponenten des
gesamten Sensorsystems. Besondere  Bedeutung kommt jetzt den verwendeten
Materialen zu, da sie biokompatibel sein mussen, um implantiert werden zu konnen.
Nach der Materialauswahl und dem Aufbau werden die in vitro Tests des Systems
beschrieben.

Materialauswahl

Auf der Basis einer Vorauswahl an grundsatzlich implantierbaren Materialen, bestehend
aus Titan [46], PEEK, Silikon, dem synthetischen sowie dem Alginathydrogel [47],
werden die Materialien fir das Implantat selektiert. Die Materialien werden verwendet
zum Aufbau des Implantats und dessen Verkapselung sowie als Membran und
Wellenleitermaterial.

Zur  Untersuchung der Biokompatibilitdit werden  Implantierversuche  der
vorausgewahlten Materialien am MEIR Hospital Kfar Sava Israel durchgefihrt und
ausgewertet. Als Versuchtiere werden Sprague-Dawley Ratten verwendet und die 4 —
5 mm groBen Proben subkutan im Rickenbereich der Tiere implantiert.

Hier werden die Ergebnisse der histologischen Befunde dieser Experimente zur
Materialauswahl nach einer Implantation von einem Monat unter den Gesichtspunkten
der Ausbildung einer Entziindungsreaktion, einer fibrosen Kapsel und der Adhasion und
Degeneration der Implantate dargestellt. Die Materialien, die in den
Implantationsversuchen eine maoglichst geringe Entzindung, Adhasion sowie
Verkapselung hervorrufen und durch die Implantation nicht degenerieren, kommen fir
das Implantat in Betracht. Die Beschreibung der Implantationsprozedur ist in Anhang
A.4 zu finden.

Hydrogele

Die Hydrogele sind die wichtigsten Sensorkomponenten. Sie werden als Membran zur
Filterung der interstitiellen FlUssigkeit in der Hille des Implantats und als sensitiver
Hydrogelwellenleiter verwendet. Deshalb sind diese Implantierversuche von besonderer
Bedeutung.

Synthetische Hydrogele

Die Implantation der synthetischen Hydrogele unter die Haut der Versuchtiere ruft nach
35 Tagen eine geringe Entziindungsreaktion, sichtbar durch eine unebenmaBige
Rotung des Gewebes um die Implantate, hervor. Eine dlinne fibrése Kapsel bildet sich
um die Hydrogelimplantate mit einer Dicke von 0,1 - 0,6 mm, siehe Implantation in
Abbildung 6.1 (a) und histologischer Schnitt in Abbildung 6.1 (b). Nach der Explantation
weisen die Hydrogele keine Adhasion von Gewebe oder strukturelle Beschadigungen
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auf und kénnen einfach entnommen werden. Diese Ergebnisse deuten auf eine gute
Biokompatibilitat und Eignung der Materialien als Membran und Wellenleiterkern hin.

Abbildung 6.1: (a) Subkutan implantierte synthetische Hydrogele nach 35 Tagen. Das angrenzende
Gewebe zeigt eine leichte Rotung, hervorgerufen durch eine leichte Entzindungsreaktion.

(b) Histologischer Schnitt der Kapsel um das synthetische Gel. Die fibrose Kapsel besitzt eine Dicke von
0,1-0,6 mm.

Alginatgel

Nach  35-tdgiger Implantation der  Alginatproben tritt eine  minimale
Entzindungsreaktion auf, sichtbar in  Abbildung 6.2 (a) durch die Rotung des
angrenzenden Gewebes. Des Weiteren bildet sich eine fibrose Kapsel mit einer Dicke
von 0,1 - 0,2 mm, siehe Abbildung 6.2 (b).

Allerdings kénnen die weichen Hydrogele nur schwer aus den Kapseln heraus getrennt
werden und es kommt zu einer strukturellen Degradation des Materials nach einem
Monat. Trotz der guten Biokompatibilitat des Materials, ist es aufgrund seiner Fragilitat
und Degradation nicht als Membranmaterial geeignet.

Abbildung 6.2: (a) Es ist eine minimale unbedenkliche Entziindungsreaktion des das Alginatimplantat
umgebenden Gewebes zu erkennen.

(b) Eine dlnne fibrose Kapsel von 0,1 - 0,2 mm Dicke umrandet das Alginatgel nach 35 Tagen
Implantation.

6.1.2 Silikon und PEEK

Als Huallmaterial werden in den Implantierversuchen die zwei medizinischen Silikone
Nusil MED 6215 und Nusil MED 6210 sowie PEEK getestet. Es entwickelt sich eine sehr
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6.2

Implantat

ddnne fibrotische Kapsel um die Implantate. Die Entziindung fallt gering aus und die
Implantate lassen sich leicht und unbeschadigt wieder entnehmen. Die
Entzindungsreaktion ist bei dem Silikon Nusil MED 6215 etwas schwacher ausgepragt
als bei dem Silikon Nusil MED 6210. Deshalb ist das Silikon Nusil MED 6215 fir die
Verkapselung und Implantation dem Silikon Nusil MED 6210 vorzuziehen.

Abbildung 6.3: (a) Unter die Haut implantiertes PEEK und Silikon MED 6215 nach 35 Tagen. Kaum
sichtbar ist eine leichte Entziindungsreaktion. Die implantierten Materialien werden von einer sehr diinnen
fibrésen Kapsel umgeben.

(b) Histologischer Schnitt. Das Gewebe um das Silikonimplantat zeigt eine sehr diinne fibrose Kapsel.

PEEK ruft eine etwas dickere Kapselbildung als das Silikon hervor, aber keine Adhasion
des Gewebes, nur eine geringe RAtung und zeigt in dieser Weise eine gute
Biokompatibilitat, siehe Abbildung 6.3 (a). Die implantierten Silikon- und PEEK-Proben
weisen vergleichbar gute histologische Befunde auf, siehe Abbildung 6.3 (b).

Fazit der Implantationsversuche der Materialien

Die Untersuchungen ergeben insgesamt eine gute Biokompatibilitat der ausgewahlten
Materialien. Die synthetischen Hydrogele kommen sowohl als
Hydrogelwellenleitermaterial als auch als Membranmaterial in Betracht. Das Alginatgel
ist das biokompatibelste Material, kann allerdings aufgrund seiner strukturellen
Degradation im Gewebe nicht eingesetzt werden. Unter den Silikonmaterialien wird das
Silikon Nusil MED 6215 gegenuber dem Silikon Nusil MED 6210 wegen der besseren
Ergebnisse bevorzugt. PEEK ruft eine etwas dickere fibrose Verkapselung als Silikon
hervor, es wird aber keine Adhasion und eine nur schwache Rétung des Gewebes
festegestellt und ist so als Implantatmaterial geeignet.

Konstruktion und Aufbau

Zur Realisierung des Implantats wird die optische Messzelle des Demonstrators, sprich
der Transducer, einem Redesign unterzogen um die Sensoreinheit zu miniaturisieren.
Neben der Miniaturisierung kommt auch der Integration aller Komponenten jetzt eine
wichtige Rolle zu. Insbesondere muss ein  Assemblierungskonzept unter
Berlicksichtigung einer vollstandigen Sterilisation des Implantats mit in die Konstruktion
einflieBen. AuBerdem wird der bisherige Prototyp um eine Membran erweitert, um den
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Austausch der Korperflissigkeit mit dem Sensor zu ermdglichen. Im Anschluss an den
Aufbau finden erneut Implantierversuche statt, um die Biokompatibilitdt der AuBenhdlle
des Implantats und der Membraneinheit in ihrer GroBe, Form und Materialkombination
zu Uberprifen.

Optischer Transducer

Die Konzepte und Entwicklungen beim Aufbau des Sensordemonstrators werden zur
Realisierung des Implantats verwendet und erganzt. Sie beinhalten:

die Verwendung des Hydrogelwellenleiters mit immobilisierten Sensorproteinen
als Basis des Sensors,

die Lichteinkopplung per Freistrahlkopplung durch die Laserdiode direkt vor
dem Hydrogelwellenleiter mit integrierter Silikonschutzhaube,

die Positionierung des optischen Systems, bestehend aus CFP- und YFP-Filtern
und zugehorigen Photodetektoren Vishay TEMT 6000, entlang des
Wellenleiters, senkrecht zum Anregungslicht,

die Miniaturisierung der Messkammer,

die Erweiterung des Sensors um eine Membran, um den Austausch der
Korperflissigkeit mit  dem Sensor zu ermdglichen. Es wird kein
Perfusionssystem mehr verwendet,

die Materialien zur Herstellung des Implantats: verwendet werden Titan bzw.
PEEK, Silikon und Hydrogel.

Laserhalter,
Schraubverbindung
zur Steuerkapsel

Flexkonnektor,
Hydrogelmembran - ‘/der Detektorplatine

" Silikonlaserkappe
Membrantrager

Laserdiode

Detektorplatine

Silikonhtlle

Messkammer

Hydrogelwellenleiter ~ Optische Filter

CAD-Zeichnung 6.4: Querschnitt der mit einer Silikonhlle verkapselten Transducer-Einheit, bestehend
aus einer Messkammer mit eingesetztem Hydrogelwellenleiter, integrierten optischen Filtern und dahinter
sitzender Detektorplatine mit Flexkonnektor, Membrantrager mit Membran sowie der in den Laserhalter
eingesteckten Laserdiode mit einer Kappe aus Silikon.

Es ergeben sich anhand der Vorgaben folgende Anderungen fir den Aufbau des
Transducers:

Die Zweiteilung von Trager und Messzelle wird aufgehoben und durch eine
einzige Kammer mit eingeklebten Filtern und Photodetektoren ersetzt.



Implantat

e Die Materialien werden durch biokompatibles Titan bzw. durch
implantierbares, kohlefaserverstarktes, schwarzes PEEK-MOTIS der Firma Invibio
ausgetauscht.

e Die Verbindungen der Transducer-Teile werden mit dem polyurethanbasierten
Klebstoff DELO PUR 9691 hergestellt. Dieser Klebstoff wurde tber 1000 h in
einem Langzeitversuch in klnstlicher interstitieller Fllssigkeit bezuglich der
Haltbarkeit der Klebeverbindungen getestet und hat sich damit gegenUber
Epoxy- und Zyanacrylatklebstoffen durchgesetzt. AuBerdem ist der Klebstoff
aufgrund seiner Schwarzfarbung optisch dicht und nicht fluoreszierend.
Allerdings besitzt er keine Biokompatibilititszertifizierung wie zum Beispiel
ISO 10993 oder USP VI und muss erst in Implantierversuchen getestet werden.

e Um die Stabilitdt und Positionierung des Hydrogelwellenleiters zu verbessern,
ist ein zusatzlicher Steg in die Zelle integriert, der die Bewegungsfreiheit des
Zylinders einschrankt und vor dem Zerbrechen schitzt, ihn aber nicht berGhrt.

e Nach dem Aufsetzen der Photodetektorplatinen, wird die Transducer-Einheit
mit dem medizinischen Silikon Nusil MED 6215, das in Abschnitt 6.1.2 durch
Implantierversuche untersucht und ausgewahlt wurde, verkapselt.

e AbschlieBend werden zwei Membrantrager mit Hydrogelmembranen zur
Ankopplung des Transducers an die Korperflussigkeit in die zwei Offnungen
der Messzelle eingesetzt.

Die Konstruktion des Transducers unter Beriicksichtung der vorgestellten Anderungen
ist in CAD-Zeichnung 6.4 gezeigt.

Die mechanisch tragenden Komponenten des Transducers werden in zwei
biokompatiblen Materialien PEEK und Titan hergestellt. Aufgrund der dabei
gewonnenen Erfahrungen lassen sich die beiden Materialien vergleichen und ein
favorisiertes Material auswahlen.

Die Fertigung der Transducerkammer aus Titan weist abgesehen von der guten
Biokompatibilitat gegenliber PEEK wesentliche Nachteile auf.

e Die Transducer-Einheit aus Titan wiegt 5,2 g gegenlber 1,6 g der PEEK-Einheit
und ist damit mehr als dreimal so schwer. Das Gewicht spielt bei dem
Implantat eine Rolle, da es sich bei Bewegungen des Kdrpers trage mitbewegt
und dadurch das umgebende Gewebe reizt und belastet.

e Die Bearbeitung von Titan ist aufwendig und teuer. Es ist im Gegensatz zu
PEEK nicht spritzgussfahig und bietet keine billige massentaugliche
Fertigungsmaoglichkeit.

e Aus optischen messtechnischen Grinden ist die reflektierende Oberflache des
Titan nachteilig gegentiber dem schwarzen kohlefaserverstarkten PEEK, da die
Reflektionen des Anregungslichts innerhalb der Messkammer dazu flhren
kédnnen, dass Anregungslicht nach Reflektionen auf die Photodetektoren
gelangt.
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(a)

Abbildung 6.5: Aufbau der Transducer-Einheit.

(@) Messkammer mit Laserhalter, aufgesetzten Photodetektoren und eingesetztem Hydrogelwellenleiter und
zur Fluoreszenz angeregten Sensorproteinen.

(b) PEEK-Transducer mit Silikonverkapselung.

Aus diesen Grinden wird in diesem Entwicklungsstadium die Herstellung der
Transducer-Kammer aus PEEK favorisiert.

In Abbildung 6.5 (a) ist der PEEK-Transducer mit eingesetztem Hydrogelwellenleiter,
Photodetektoren und angeschlossener Laserdiode im Laserdiodenhalter gezeigt. In den
rechteckigen Aufsdtzen befinden sich die optischen Detektionsfilter. Die
Photodetektoren werden mit dem ISO 10993 zertifizierten Zyanacrylatklebstoff Loctite
4061 fixiert und anschlieBend mit dem UV Klebstoff Loctite 3301, ebenfalls ISO 10993
zertifiziert, vergossen und fest mit der Transducerkammer verbunden. Die
Verbindungskabel der Photodetektoren werden durch  Offnungen im zylindrischen
Laserhalter in den hinteren Teil des Sensors geflihrt. Abgeschlossen wird der
Transducer-Aufbau  mit  der  Silikonverkapselung,  durchgefihrt in  einem
Vakuumverfahren von der Firma Labman Automation (LA). Der verkapselte Transducer
ist in Abbildung 6.5 (b) dargestellt.

Anschluss im hinteren Teil des Sensors, finden die Steuerungselektronik, Funkeinheit
und Batterie (nicht dargestellt). Das Gewinde des Laserhalters dient zum Aufschrauben
einer Kapsel welche diese Komponenten umschlieBt.

Implantathiille

Der Kontakt des Implantats mit dem Gewebe im Kérperinneren erfordert spezielle
biokompatible Eigenschaften der Hille des Implantats, damit es zu keiner Entziindung,
AbstoBungsreaktion oder einer festen fibrosen Einkapselung des Implantats kommt. Fir
die Hdlle des Implantats wird biokompatibles Silikon zum Schutz der Transducer-Einheit
verwendet, die Steuerungseinheit inklusive der Batterie wird von einem
aufschraubbaren PEEK-Zylinder umgeben.
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(a)

Abbildung 6.6: Verkapselung des Implantats.

(a) CAD-Konstruktion.

(b) Realisierung eines Hillmodells des Implantats in PEEK-natur und Silikon Nusil MED 6215 der Firma
Labman Automation.

Durch die Verwendung des Silikons wird eine Abdichtung der Transducer-Einheit erzielt
und gleichzeitig eine Dichtflache fir die aufschraubbare PEEK-Kapsel bereitgestellt, so
dass Batterie und Steuerungseinheit ebenfalls vor dem Eindringen von Kérperflissigkeit
geschitzt sind. Des Weiteren wird in den mit Silikon verkapselten Transducer beidseitig
ein Membrantrager aus PEEK eingesetzt.

In Abbildung 6.6 (a) ist die Konstruktion der Hulle gezeigt, sowie ein von LA anhand
der Konstruktion hergestelltes Modell (b). Es besteht aus PEEK-natur mit einem Kopf
aus Nusil MED 6215 Silikon. Das Modell wird fir die Implantierversuche benutzt.

Implantation der AuBBenhiille

Die Implantation der Hdlle des Implantats wurde durchgefiihrt, um die Biokompatibilitat
der GroBe, Form und der Materialkombinationen zu untersuchen. Die Implantation der
gesamten Hulle ist in Abbildung 6.7 gezeigt.

Abbildung 6.7: (a) und (b) Implantation der gesamten Hdlle bestehend aus Silikon und PEEK in eine Ratte.
Die Hulle besitzt einen Durchmesser von 21 mm und eine Gesamtlange von 58 mm.
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Sie besteht im vorderen Sensorteil aus Nusil MED 6215 Silikon und im hinteren Teil aus
PEEK-natur, siehe Abbildung 6.6 (b), und wird ohne Inhalt implantiert. Sie besitzt einen
Durchmesser von 21 mm und eine Lange von 58 mm.

Vier Versuchstiere erhalten je ein Implantat der Hulle. Die Hullen werden mit
Ethylenoxid sterilisiert. Alle Implantate werden nach 33 Tagen explantiert.

Um alle Implantate bildet sich eine fllssigkeitsgefillte Kapsel. Diese wurde auf ihren
Inhalt hin untersucht.

Die Flissigkeit beinhaltet 4300 weiB3e Blutkdrperchen/uL mit einem hauptsachlich
mononukledren Zellinhalt. Die Natriumkonzentration liegt bei 136 mM, Kalium bei 5,3
mM und Glukose bei 136 mg/dL. Diese Werte sind vergleichbar mit den Werten der
interstitiellen FlUssigkeit und deuten auf eine Eindiffusion der interstitiellen Fllssigkeit in
die Kapsel hin. Damit scheint es mdglich zu sein, den Glukosegehalt innerhalb einer
Gewebekapsel zu messen.

Die Explantation der Implantathdille gelingt ohne Schwierigkeiten, da das Gewebe nicht
adhariert, siehe Abbildung 6.8 (a). Es hat sich eine glatte, unbedeutend entzlindete,
fibrotische Kapsel um die Hdille gebildet. Der histologische Befund ist jedoch schlechter.
Eine Fremdkdrperreaktion des angrenzenden Gewebes findet statt und die fibrose
Kapsel weist eine Dicke zwischen 0,2 und 1,1 mm auf, siehe Abbildung 6.8 (b).

Die Versuchstiere zeigen bei diesen, fur sie sehr groBen Implantaten, eine deutliche
Verhaltensbeeintrachtigung. Dies legt eine zukinftige Anderung bzw. Verkleinerung
und Abflachung des Designs nahe, um die Beeintrachtigung zu reduzieren.

Abbildung 6.8: (a) Explantation der gesamten Hulle bestehend aus Silikon und PEEK, mit einem
Durchmesser von 21 mm und einer Gesamtlange von 58 mm.
(b) Histologischer Schnitt. Die fibrése Kapsel zeigt eine variable Dicke zwischen 0,2 und 1,1 mm.

Hydrogelmembran

Die Verbindung des Wellenleiters zur Umgebungsflissigkeit wird Uber eine
Hydrogelmembran hergestellt. Durch diese Membran wird verhindert, dass Kérperzellen
sowie groBere Proteine in die Sensorzelle eindringen und die optische Messung stéren.
Die Herstellung der Membraneinheit mit synthetischem Hydrogel wird am PISAS wie
folgt durchgefiihrt: Die Polymerlésung des synthetischen Hydrogels wird in einen
bereitgestellten Membrantrager geflllt. Der Membrantrdger besteht aus einem
vorgefertigten PEEK-Rahmen, in den zur Stabilisierung  der Hydrogelmembran
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zusatzlich ein Edelstahlnetz der Firma Vomet mit dem PU-Klebstoff DELO PUR 9691
eingeklebt wird. Dieses befindet sich nach dem EingieBen der FlUssigkeit und deren
Auspolymerisieren innerhalb des Hydrogels, stabilisiert und bewahrt es vor dem
Herausfallen aus dem Rahmen, siehe Konstruktion in Abbildung 6.9 (a) und
Realisierung in Abbildung 6.9 (b). Das Netz hat eine Dicke von 112 pm und eine offene
Flache von 54%.

(a)

Abbildung 6.9: Hydrogelmembran in Membranhalter mit eingeklebtem Edelstahinetz.
(a) CAD-Konstruktion der Membraneinheit.
(b) Realisierung der Membraneinheit (Riickseite).

Dieser Rahmen wird dann auf den Transducer aufgesteckt. Das Konzept ist einerseits
fertigungstechnisch einfach und es entsteht eine 300 um diinne Hydrogelmembran mit
integriertem Netz, die eine groBe Offnungsflache bei gleichzeitig geringer Dicke
aufweist. Andererseits kommen mit dem Edelstahinetz und dem PU-Klebstoff zwei
zusatzliche Materialkomponenten zum Einsatz und fihren unter
Biokompatibilitatsgesichtspunkten zu einem nicht optimalen Materialmix.

Nach der Herstellung der Membraneinheit wird deren Funktionstlchtigkeit am PISAS
getestet. Die PorengroBe der Membran betrdgt 5 — 7 nm. Die Diffusionsmessung einer
fluoreszenzmarkierten Glukoselésung hat gezeigt, dass diese Molekile durch die
Membran diffundieren. In einem zweiten Experiment mit fluoreszenzmarkierten 500
kDalton Dextranmolekllen und einer GroRe von ca. 35 nm ist Uber einen Zeitraum von
3 Wochen keine Diffusion dieser Molekdle durch die Membran festgestellt worden. So
ist demonstriert, dass eine effiziente Dichtung zwischen Hydrogelmembran und
Rahmen besteht. Moleklle der interstitiellen Fllssigkeit kleiner der PorengroBe
diffundieren damit ausschlieBlich durch die Hydrogelmembran in die Messkammer,
groBere Moleklle dagegen gelangen nicht in den Sensor.

Implantation der Membran

Zur Untersuchung der Biokompatibilitit der Membraneinheit werden ebenfalls
Implantationsversuche durchgeflihrt. Jedem Versuchstier werden 2 Membraneinheiten
eingepflanzt. Nach 28 Tagen werden alle Proben entnommen. Die Explantation einer
Membraneinheit ist in Abbildung 6.10 (a) gezeigt.

Seite 79



Konstruktion und Aufbau

6.2.6

Seite 80

Abbildung 6.10: (a) Membraneinheit nach 4 Wochen explantiert. Die Membraneinheit wird von einer
fibrosen Kapsel umhdillt. Ein verdicktes Wachstum ist auf beiden Seiten der Hydrogelstahinetzmembran mit
einer erhohten Entziindungsreaktion und starker Adhasion zu beobachten. Die Entnahme des Implantats
fuhrt zur Ablésung des Hydrogels von dem Netz.

(b) Histologischer Schnitt eines Hydrogelbruchstiicks eingebettet in das Gewebe. Das schwarze Fragment
konnte ein Kleberrest des Stahinetzes sein.

Die Implantate sind von einer fibrésen Kapsel umgeben. Weiter wird bei der
Explantation der Membraneinheit eine Gewebeadhasion auf beiden Seiten der
Membran sichtbar. Das Gewebewachstum flhrt zu Zerstlickelung und Ablésung des
Hydrogels vom Stahlnetz. Die Membraneinheit kann aus diesen Grinden nicht
entnommen werden, ohne dass durch den Bewuchs die Hydrogelschicht vom Netz
abgezogen wird. Der PEEK-Rahmen lasst sich dagegen problemlos entfernen.

Weiter findet man kleine schwarze Fragmente in der Kapselwand, siehe Abbildung
6.10 (b). Diese Partikel konnten von dem schwarzen Klebstoff DELO PUR 9691
herriihren, da dieser Klebstoff zum Einkleben des Edelstahlnetzes benutzt wurde.

Das Ergebnis dieser Experimente zeigt eindeutig, dass diese Konstruktion der Membran
nicht fir das Sensorimplantat geeignet ist. Da sich die Membran vom Trager samt
Klebstoff ablost.

Als eine Alternative zur Vermeidung des Materialmixes und Stabilisierung der Membran
werden zwei weitere Varianten der Membraneinheit in Betracht gezogen. Es werden
Membrantrager vollstandig aus PEEK bzw. Titan gefertigt. Diese bestehen nur aus
einem Material und das Netz wird durch eine mit Bohrungen versehene Flache ersetzt,
die von dem Hydrogel bedeckt wird, so dass kein Klebstoff bendtigt wird. Nachteilig
konnte sich die geringere Offnungsflache von ca. 45%, aufgrund der technisch
maoglichen Anzahl an Bohrungen, auf die Antwortzeit des Sensors auswirken. Die
Antwortzeit verlangert sich, da sich, durch die Verringerung der Offnungsflache, der
diffusive Austausch der KorperflUssigkeit mit der Flissigkeit in der Messkammer und
dem Hydrogelwellenleiter verlangsamt.

Assemblierungsprozess

Die Verwendung von Hydrogelen und Sensorproteinen in einem Implantat erfordert ein
Assemblierungskonzept, siehe Abbildung 6.11, das es einerseits erlaubt die Hydrogele
in wassriger Umgebung zu halten und nicht zu beschadigen, andererseits die
implantierten Komponenten zu sterilisieren und wahrend des Zusammenbaus steril zu
halten.
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Deshalb werden parallel die Transducer-Einheit mit Silikonhllle und davon separat die
Steuerungseinheit inklusive Batterie und Lasermodul aufgebaut. Das Lasermodul bildet
die Schnittstelle. Diese beiden Einheiten werden sterilisiert und kénnen so gelagert
werden.

/ Hydrogelwellenleiter

Transducer

Batterie

Membraneinhe\if\/

Lasermodul und
Steuerungseinheit

PEEK-Kapsel

Vollstandig assembliertes
Sensorimplantat

Abbildung 6.11: Assemblierungskonzept des Implantats. Zuerst wird der Transducer mit den Membranen
und dem Wellenleiter versehen. Dann wird das Lasermodul zusammen mit der Steuerungseinheit sowie
der Batterie montiert und zum Schluss die zylindrische Kapsel aufgeschraubt.

Als Sterilisationsverfahren kommen hier die Dampfsterilisation, Ethylenoxid- oder
Formaldehydsterilisation oder eine Plasmasterilisation in Frage [48]. Eine UV-Sterilisation
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ist eventuell, unter Drehung der zu sterilisierenden Komponenten, um alle Oberflachen
zu beleuchten, moglich. Dieses Verfahren eignet sich beispielsweise zur Sterilisation der
Batterie, da sie nur einer maximalen Temperatur von 100 °C ausgesetzt werden darf,
aber wegen ihrer Zylindergeometrie einfach gedreht werden kann. Andere ionisierende
Strahlung kommt aufgrund der méglichen Schadigung der elektronischen Bauteile und
der hohen Kosten nicht in Betracht. Eine Dampfsterilisation aller Komponenten
exklusive der Batterie und der Hydrogelkomponenten wurde erfolgreich durchgefihrt.
Die Hydrogelkomponenten, d.h. Wellenleiter und Membraneinheit, werden aus
sterilgefilterten FlUssigkeiten und sterilen Chemikalien in steriler Umgebung in ihren
Formen hergestellt. Sie kénnen dann ihrerseits ebenfalls in physiologischer Flissigkeit
bis zum Einsatz einige Tage gelagert werden. Das Zusammenfihren der Komponenten
muss dann ebenfalls in steriler Umgebung erfolgen.

(a)

Abbildung 6.12: (a) gedffnetes Implantat bestehend aus Transducer, Steuerungseinheit inklusive
Lasermodul und Batterie sowie abschlieBender Kapsel.

(b) Geschlossener Implantatprototyp mit einem Durchmesser von 21 mm und einer Ldnge von 69 mm sowie
einem Gewicht von insgesamt 26 g.
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So wird zur Fertigstellung des Implantats auf den Transducer einseitig eine
Membraneinheit aufgesteckt. Jetzt ist es madglich die Transducer-Einheit mit einer
Pufferldsung zu flllen und so fur das Einsetzen des Hydrogelwellenleiters vorzubereiten.
Eingesetzt wird der Hydrogelwellenleiter Uber die Offnung, die spater zur Einkopplung
des Laserlichts durch die Laserdiode verwendet wird.

Nach dem Einsetzen des Wellenleiters in die Transducer-Einheit wird diese mit der
zweiten Membran verschlossen. Dann wird die Laserdiode mit Silikonkappe auf das
Ende des Wellenleiters aufgesetzt und verschraubt. Jetzt wird die Steuerungseinheit
und die Batterie angeschlossen und abschlieBend der PEEK-Zylinder aufgeschraubt.

Das anhand dieses Assemblierungskonzepts aufgebaute Implantat ist in gedffnetem
Zustand in Abbildung 6.12 (a) und in geschlossenem Zustand in Abbildung 6.12 (b)
dargestellt. Zu sehen sind die Transducer-Einheit mit Membrantrager hergestellt aus
Invibio PEEK-MOTIS und mit Silikon Nusil MED 6215 verkapselt, die Steuerungseinheit
mit Lasermodul und Batterie sowie die PEEK-MOTIS-Kapsel. Die Hydrogelkomponenten
Membran und Wellenleiter sind nicht sichtbar. Das Implantat weist eine GrdBe von
21 mm Durchmesser und 69 mm Lange auf und besitzt dabei ein Gewicht von 26 g.

Dichtheitstest

Der Implantatprototyp wird Dichtheitstests unterzogen, um zu gewahrleisten, dass die
elektronischen Komponenten nicht durch Flissigkeitseintritt beschadigt werden. Es
ddrfen nur die Messkammer, der Hydrogelwellenleiter und die optischen Filter mit der
interstitiellen  FlUssigkeit in Kontakt treten. Demzufolge muss der Aufbau des
Transducers selbst flUssigkeitsdicht sein und die Verbindungsstelle zwischen der auf
geschraubten Kapsel und dem Transducer ebenfalls.

Dementsprechend werden zwei Dichtheitstest durchgefihrt. Zur Uberprifung der
Dichtheit der Fligestellen des Transducers werden die Offnungen der Messkammer des
Transducers mit speziell angefertigten Verschlussstiicken an den Membraneinsatzstellen
und der Laserdiode verschlossen und mit einen Luer- Konnektor versehen, siehe
Abbildung 6.13 (a).

(a)

10mm

Abbildung 6.13: (a) Aufbau der Transducer-Einheit flr den Dichtheitstest mit Luer-Lock-
Druckluftanschlissen.

(b) Aufbau des Dichtheitstest der Silikonverkapselung mit der PEEK-Hdille durch Anlegen eines Uberdrucks
innerhalb der Sensorkapsel Uber einen eingebauten Druckluftanschluss.

Der Test wird durchgefiihrt, indem die Zelle Uber den Luer- Konnektor an eine
regelbare Druckluftzufuhr angeschlossen und ein Uberdruck von 1 bar eingestellt wird.
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Wahrenddessen wird die Kammer unter Wasser getaucht und auf Blasenaustritt
kontrolliert. Kein untersuchter Transducer zeigte Blasenaustritt. Die Transducer sind
somit unter den Testbedingungen dicht.

Die Dichtung zwischen der Silikonverkapselung und der PEEK-HUlle wird unter gleichen
Bedingungen von LA getestet. Dazu wird die PEEK-Kapsel mit einem Druckluftanschluss
versehen. Ebenfalls bei 1 bar Uberdruck unter Wasser wird der zusammen geschraubte
Testaufbau, bestehend aus Silikonverkapselung und PEEK-Hulle, auf Blasenaustritt
kontrolliert, siehe Abbildung 6.13 (b). Auch die Schraubverbindung zeigte keinen
Blasenaustritt, so dass das Sensorimplantat die Dichtheitstests bestanden hat.

Elektronik

Zuerst werden die gesamte Systemarchitektur und der Ablauf einer Messung erlautert.
Die vollstandige Elektronik des Sensorimplantats wird dann in zwei funktionelle
Einheiten zusammengefasst und deren Funktionsweisen erklart. Sie setzen sich
zusammen aus Signalanregung und analoger Signaldetektion sowie digitaler
Signalwandlung und Steuerung des Implantats.

Systemarchitektur

Die Systemarchitektur des Sensorimplantats besteht aus vier unterschiedlichen
Grundelementen, siehe Abbildung 6.14:
e Die Steuerungseinheit aktiviert oder deaktiviert Uber einen Schalter die
einzelnen Komponenten, digitalisiert die Daten und Ubertragt diese an den PC.
e Der PC ist via Zigbee-Funkeinheit mit der Steuerungseinheit verbunden und
fungiert als Benutzerschnittstelle, Datenspeicher und zur Visualisierung.
e Das Lasermodul dient zur Erzeugung des Fluoreszenzlichts der Sensorproteine.
e Mit der Detektoreinheit wird das Fluoreszenzlicht erfasst, verstarkt und in ein
elektrisches Spannungssignal gewandelt. Die beiden Detektoreinheiten
enthalten je zwei Photodetektoren. Je ein Detektor soll zukinftig fur eine
Referenzmessung benutzt werden. Diese wird derzeit nicht durchgefiihrt und
nur die Daten eines Detektors pro Einheit ausgewertet.
Die Spannungsversorgung des Implantats erfolgt mit einer Batterie und einem Step-Up
Konverter, der die Batteriespannung von 4,1 V auf 55 V heraufsetzt, da diese
Spannung fur den Betrieb der Laserdiode bendtigt wird.
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Abbildung 6.14: Schemazeichnung der Verschaltung der funktionellen Einheiten der Sensorelektronik.
Der Mikro-Controller der Steuerungseinheit schaltet das Lasermodul, bestehend aus Lasertreiber und
Laserdiode, sowie die Detektoreinheiten auf Befehl vom PC ein. Die benétigte Spannung wird von einer
Batterie geliefert und von einem Step-Up Konverter heraufgesetzt.

Die Detektoreinheiten geben die gemessenen und verstarkten Spannungssignale an die Steuerungseinheit
weiter und werden von dort Uber die Zigbee-Funkeinheit an den PC Ubermittelt. Zur Realisierung der PC-
Steuerung ist ein USB-Adapter mit Zigbee-Funkeinheit an den PC angeschlossen.

Messablauf

Die nicht implantierte Einheit, hier der PC, initiiert die Messungen. Wird eine Messung
vom PC aus gestartet, beginnt der Messvorgang mit dem Einschalten der Laserdiode
durch die Steuerungseinheit. Dies geschieht Tversgering = 255 ms vor der eigentlichen
Messung, um den Einfluss von Einschaltphdanomenen des Lasers wahrend der Messung
zu minimieren. AnschlieBend nehmen die vier Photodetektoren N = 256 Messwerte auf.
Die Messung ist ,gesampelt”, d.h. die 4 Detektoren werden nacheinander
durchgeschaltet. Die Zeitdauer eines Sampling-Durchlaufs betragt Teamping = 100 ps. Der
Messvorgang bendtigt so weitere 4 x 25,6 ms. Nach Tanegng = 357,4 ms ist der
Messvorgang abgeschlossen, dargestellt in Abbildung 6.15. Dies ist gleichzeitig auch
die Dauer der Laserbestrahlung der Proteine. Es werden nun die 256 Messwerte je
Messkanal gemittelt, per Funkeinheit an den Computer Ubertragen, gespeichert und
Uber eine Software ausgegeben. Die angegebenen Zeitwerte stellen die Maximalwerte
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der einstellbaren Zeiten der von der Firma Micro Tech (MT) zur Verfligung gestellten
Software dar und bieten ein Maximum an Genauigkeit der Messungen.

| T
I‘ TAnmgung=T\n’nrzogerung+ TMessung \:
I
(=)}
| =
3
on
@
—
| =
o
—
a
v
3+3
—
1 I
1 I
- L
I
:T\-'erzégerunR‘ TMessung = Tsampling x4 xN W
i: L ¥l
i i
1
| I
1 e el B —
i | il
| I— ~ — ~ |= |~
I — = e M | — = e — N|‘0—l
=z | I_mll_m AT B ‘_|0J‘_I0J|
= | o“‘;o-““ =ikl == S|l={[a|[=)
2l ! £585 X585 ..n.. ¥5%5
“ [ ¢ 24 e @& alje W= w|e)
+4] | = xl|$-.-‘¢| |1 = |l a5 e || 22 )
s ) [T o oy |e Yy v 4d|wle,
I 0wt w D|mDm (S 3k = Nk
i fD‘ o 8 o io ||:\:
I
Zeit

Abbildung 6.15: Zeitlicher Ablauf einer Messung, unterteilt in die Anregung der Proteine durch den Laser
und die Messung des Fluoreszenzlichts durch die Photodetektoren. Die Laserbetriebsdauer beginnt
Tverzsgerung VO dem Einschalten der Photodetektoren und endet nach Ablauf der gesamten Messzeit Twessung.
Die 4 Detektoren (Detektor 1, Detektor Ref 1, Detektor 2, Detektor Ref 2) werden nacheinander
durchgeschaltet. Nach Tsamping beginnt der ndchste Durchlauf. Dies geschieht N-mal so ergibt sich eine
Messzeit Tiessung = Tsampling X 4 X N.

Die Software ermdglicht die Einstellung einer Wiederholzeit der Messungen, mit dieser
Zeit wird vorgeben in welchem zeitlichen Abstand wiederholt Messungen vom PC
initiiert werden. Ebenso kann die Verzdgerungszeit eingestellt werden, mit der die
Messung nach dem Einschalten des Lasers beginnt. Zudem ist eine automatische
Stoppfunktion nach einer bestimmten Anzahl an Messungen implementiert. Diese
Funktionen dienen der Variabilitat der im Labor durchzufiihrenden Messungen und sind
nicht notwendigerweise Bestandteil des Messprotokolls fir das Implantat.

Anregungs- und Detektionselektronik

Das Lasermodul besteht aus der Laserdiode und dem Treiberbaustein, der die optische
Ausgangsleistung der Laserdiode auf einen konstanten Wert von ca. 0,1 mW regelt. Es
wird das gleiche Modul, in miniaturisierter Form, wie fir den Demonstrator beschrieben
in  Abschnitt 5.2.1 verwendet, sieche Abbildung 6.17 (a). Da die Laserdiode fir den
Betrieb 5,5 V benétigt, die vorgesehene Batterie aber nur 4,1 V liefern kann, ist ein
Heraufsetzten der Spannung mit einem Step-Up Konverter notwendig. Mit dieser
Spannung werden sowohl die Laserdiode als auch die Detektorplatinen versorgt.

Die Detektionselektronik besteht aus zwei baugleichen Detektorplatinen mit je zwei
Photodetektoren. Die Platine der Detektionseinheit wird aus einem starren Teil, das die
Bauteile tragt und einem flexiblen Stlick, das die Anschlussleitungen enthalt,
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hergestellt. Es werden die bereits in Abschnitt 5.2.2 charakterisierten und im
Demonstrator benutzten Phototransistoren Vishay TEMT 6000 eingesetzt. Der dort
generierte Photostrom wird mit zwei Operationsverstarkern AD 8034 in zwei Stufen
verstarkt und in eine Spannung gewandelt. Der Signalbereich der
Ausgangsspannungen liegt so zwischen 0 und 3,8 V. Durch die zweitstufige
Verstarkung konnen Bauteile mit geringeren Fehlertoleranzen verwendet werden als bei
einem Aufbau mit einer einstufigen Verstarkung, sodass sich die Reproduzierbarkeit der
Schaltungen erhoht. Die verstarkte Signalspannung ergibt sich naherungsweise aus
dem generierten Photostrom lsnoto des Photodetektors und den Widerstanden Ry, Rs und
R4, angeschlossen an den Operationsverstarkern, wie folgt:

1. RR
Signal — "Photo' M1 R 6.1
3

V.

Die gewahlten Widerstandswerte liefern einen Verstarkungsfaktor 70.

01 ADR 361

- Vout Vm

GND

e

[T

O

Abbildung 6.16: Schaltplan der Detektoreinheit. Der Photostrom des Phototransistors TEMT 6000 wird mit
dem Operationsverstarkter AD 8034 in zwei Stufen verstarkt und in eine Spannung gewandelt. Zur
Verbesserung der Genauigkeit wird eine Referenzspannungsquelle ADR 361 eingesetzt.

Auf einer Platine befinden sich zwei Photodetektoren und Operationsverstarker.
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Zur Verbesserung der Genauigkeit wird zusatzlich eine Referenzspannungsquelle
ADR 361 integriert, siehe Abbildung 6.16.

Das gesamte Layout wird kompakt gestaltet und die Platinen flr das Implantat
beidseitig bestlickt, um den Anforderungen an die Miniaturisierung fir das Implantat
gerecht zu werden. Alle aktiven Bausteine werden in der kleinsten verfligbare BaugréBe
bestlickt sowie Widerstande und Kondensatoren der BaugroBe 0402 aufgeldtet. Sie
besitzen eine GréBe von 0,5 mm x 1,0 mm x 0,4 mm. Der starre Teil der Platine weist
eine GréBe von 55 mm x 10,5 mm auf und ist inklusive Flexanschlusskabel in
Abbildung 6.17 (b) gezeigt. Zu sehen ist die Vorderseite der Platine auf der sich die
Detektoren TEMT 6000 befinden. Auf der Rickseite sind die aktiven Bausteine der
Verstarkung und der Referenzspannungsquelle platziert.

(b)

Abbildung 6.17: (a) Miniaturisiertes Lasermodul mit Laserdiode.
(b) Platine der Detektoreinheit mit 2 Photodetektoren.
Beide Komponenten werden in dieser Form in das Implantat eingebaut.

Steuerungseinheit

Die Steuerung und Datenerfassung der Sensoreinheit erfolgt mit Hilfe des
energieverbrauchsarmen Mikro-Controllers TI CC2430, ausgestattet mit einem 12-bit
Analogdigitalwandler, der Uber einen Zigbee-Funkeinheit drahtlos mit einem USB-
Zigbee-Empfanger und angeschlossenem PC kommuniziert, so dass die Steuerung und
Datenlibermittlung aus dem Sensor heraus zur AuBenwelt sichergestellt ist. Der Mikro-
Controller steuert Uber einen Schalter das Ein- und Ausschalten des Lasermoduls und
der Detektoreinheiten [49]. Diese Elektronik wurde von MT realisiert und befindet sich
auf einer beidseitig von MT bestlckten, runden Platine mit einem Durchmesser von 17
mm, siehe Abbildung 6.18 (a).

Die Funktion der Elektronik zur drahtlosen Steuerung und Kommunikation des
Implantats mit einem Gerat auBerhalb des Korpers wird im Tierversuch von MT
getestet. Hierflr wird der Implantatprototyp unter die Haut eines Schweins implantiert,
siehe Abbildung 6.18 (b), die Funksignale auBerhalb des Tieres gemessen und die
Kommunikation mit dem PC Uberprift.

Das Senden und Empfangen von Daten, zwischen Implantat und PC kann in einer
Distanz von bis zu 4 m zwischen der Empfangseinheit des PC’s und dem Implantat im
Versuchstier stattfinden. GroBere Distanzen wurden nicht getestet. Dabei werden die
Grenzwerte der Strahlenbelastung von 10 W/m? bei 2,4 GHz, nach den Richtlinien der
internationalen Kommission fir den Schutz vor nicht ionisierender Strahlung ICNIRP
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[50], des Gewebes nicht Uberschritten. Die emittierte Energiedichte des Implantats,
gemessen von MT, betragt 2 mW/m?.

Abbildung 6.18: (a) Dargestellt ist die gesamte Elektronik bestehend aus Photodetektoren, Lasermodul
und Steuerungs- und Funkeinheit mit Antenne.

(b) Sie wird an eine Batterie angeschlossen, in das Sensorimplantat eingebaut und unter die Haut eines
Schweins implantiert. Die Funksteuerung des Implantats durch die Haut des Schweins funktioniert bis zu
einer Entfernung von 4 m der Empfangseinheit vom Sensorimplantat, gréBere Distanzen wurden nicht
getestet. Dabei betragt die Strahlenbelastung der Haut 2 mW/m? und liegt damit weit unter dem
empfohlenen Grenzwert von 10 W/m?.

6.4 Funktionstest des Implantatprototypen in vitro

Im Mittelpunkt der Funktionstests des Implantats in vitro steht das Antwortverhalten
des Sensors auf minimale und maximale Kalziumkonzentrationen. Anhand dieses
Verhaltens wird die Funktionalitat gezeigt und die Antwortzeit ermittelt und mit den
Ergebnissen des Demonstrators verglichen. AbschlieBend wird die Betriebsdauer des
batteriebetriebenen Implantats abgeschatzt.

6.4.1 Antwortzeiten

Zur Messung der Antwortzeiten des Implantats wird es in 50 ml Falcon-Réhrchen
getaucht.

Abbildung 6.19: In Falcon-Rohrchen eingetauchtes Sensorimplantat. Die Messkammer ist nicht mit einer
Membran verschlossen, der Wellenleiter steht in direktem Kontakt mit der Messlosung.
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Die Rohrchen sind mit TRIS-Pufferlésungen mit den Kalziumkonzentrationen 0 mM
bzw. 5 mM geflllt. Alle 15 Minuten wird das Implantat aus einem Rohrchen
genommen und in ein neues mit der jeweils anderen Konznetration getaucht, so dass
die Konzentrationen in denen sich das Implantat befindet zyklisch von 0 mM auf 5 mM
wechseln. Die Anordnung ist in Abbildung 6.19 gezeigt.

Die Versuche werden, im Gegensatz zu den Versuchen mit dem Demonstrator in
Kapitel 5, nicht mehr mit einem Perfusionssystem durchgefiihrt, da der Austausch der
nun bendtigten, groBen Volumina zu lange dauern wirde und deshalb kein definierter
Konzentrationssprung erzielt werden konnte. AuBerdem wird keine Membraneinheit
verwendet, so dass der Hydrogelwellenleiter in direktem Kontakt mit der Messlosung
steht und das System in dieser Form mit dem Demonstrator vergleichbar ist. In
Abbildung 6.20 sind die Signalantworten des YFP-Kanals, des CFP-Kanals und das
daraus berechnete FRET-Verhaltnis dargestellt. Es sind zwei vollstandige Zyklen gezeigt,
in denen die Signale vom niedrigen zum hohen FRET-Verhaltnis und wieder zurlck,
bedingt durch die verschiedenen Kalziumkonzentrationen, wechseln.
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Abbildung 6.20: Zeitlicher Antwortverlauf des Sensors auf die sprunghafte Anderung der
Kalziumkonzentration in der umgebenden Pufferldsung. Dargestellt sind sowohl die Spannungssignale der
CFP- und YFP-Kanale sowie das daraus ermittelte FRET-Verhaltnis.

Die Anderung der Losung verbunden mit dem Konzentrationswechsel hat instantan
eine Anderung der Signalantwort zur Folge. Allerdings stellt sich erst nach ca. 5 - 10
Minuten ein konstanter Wert ein. Die Signalantwort ist sehr gut auf dem YFP-Kanal zu
erkennen. Die Anderung der Signalantwort auf dem CFP-Kanal ist dagegen klein.

In Abbildung 6.21 ist der zeitliche Verlauf der Sensorantwort eines Zyklus verdeutlicht
dargestellt. Das FRET-Verhaltnis steigt in Anwesenheit von Kalzium exponentiell an und
fallt bei Abwesenheit von Kalzium wieder exponentiell ab. Fir die Mittelwerte mit
Standardabweichung der Anstiegs- und Abfallzeiten ergeben sich Tanstieg = (2,9 £1,5)
min und Taptai = (6,2 £2,2) min, bestimmt aus 6 Antwortzyklen des Implantats. Diese



6.4.2

Implantat

Zeiten stimmen gut mit den Zeiten Tanstieg = (2,1 £0,36) min und Taptar = (7,33 £1,44)
min des Sensordemonstrators in Abschnitt 5.3.2 Gberein.

Die Signalantwort auf dem CFP-Kanal ist sehr gering. Diese kleinen Werte fihren schon
bei kleinen Signalschwankungen zu einem, um den Faktor 2 gegenlber dem
Demonstrator erhohten, starken Rauschen des FRET-Verhaltnisses, das aus dem
korrigierten Verhaltnis von YFP und CFP gebildet wird. Bei gleichbleibender Sensitivitat,
die hier nicht erneut bestimmt wurde, halbiert sich damit auch das
Auflésungsvermdgen um den Faktor 2. Die minimale Konzentrationsanderung Ac, die
detektiert werden kann, erhéht sich von 316 pM auf 632 uM.

Eine Moglichkeit, dies zu beheben, ist die Verstarkung des CFP-Kanals zu erhdhen und
so gréBere Signal-Werte bei gleichbleibenden kleinen Schwankungen, wie es der YFP-
Kanal zeigt, zu erzielen. Mdglich ist dies dann, wenn das Signalrauschen des CFP-Kanals
verstarkungsunabhangig ist.
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Abbildung 6.21: Zeitlicher Antwortverlauf des Sensors bei sprunghafter Anderung der
Kalziumkonzentration, ermittelt aus den Detektorsignalen von CFP und YFP. Das FRET-Verhaltnis wird zur
Bestimmung der Antwortzeit exponentiell gefittet.

Betriebsdauer

Zur Abschatzung der Betriebsdauer wird der Strom wahrend eines Messpulses
gemessen und mit der Batteriekapazitat die Funktionsdauer des Implantats anhand der
erwarteten Anzahl an Messungen in einem bestimmten Zeitraum abgeschatzt. Ebenso
wird der Strombedarf funktioneller Einheiten bestimmt, um die , Hauptverbraucher” zu
identifizieren.
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Batterie

Die Firma TADIRAN batteries (TB) hat im Rahmen des EU-Projektes P.Cezanne die
Batterie speziell fir die Anforderungen dieses Sensorimplantats entwickelt und zur
Verfligung gestellt. Es handelt sich um eine Lithiumbatterie, die bei einer Lange von 20
mm und einem Durchmesser von 15 mm eine Kapazitdt von 250 mAh aufweist. Weiter
ist es moglich mit dieser Batterie kurze, hohe Strompulse zu erzeugen. Die Batterie
liefert im Betriebszustand unter Last eine Spannung zwischen 4,1 V und 3,5 V. Ist die
Kapazitat der Batterie erschopft, bricht die Spannung von 3,5 V auf 2,0 V ein. Ab
diesem Zeitpunkt ist die Batterie nicht mehr in der Lage den Sensor zu betreiben.

Strombedarf

Zur Bestimmung des Strombedarfs der Schaltung, wird der gelieferte Batteriestrom mit
einem Speicheroszilloskops durch den Spannungsabfall tGber einen 1 Ohm Widerstand
in der Spannungsversorgungsleitung gemessen.

In Abbildung 6.22 sind Messungen des Stromverlaufs wahrend eines Messpulses in
verschiedenen Konfigurationen der funktionellen Einheiten des Sensorimplantats
dargestellt.
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Abbildung 6.22: Stromverbrauch funktioneller Einheiten des Sensorimplantats wahrend eines Messpulses.
(a) Stromfluss bei allein angeschlossener Steuerungseinheit.

(b) Stromfluss bei angeschlossener Steuerungseinheit und Detektoreinheiten.

(c) Stromfluss bei angeschlossener Steuerungseinheit und Lasermodul.

(d) Gesamtstrom des Sensorimplantats bei angeschlossener Steuerungseinheit, Detektoreinheiten und
Lasermodul.

Das Lasermodul bendtigt neben den Detektoreinheiten den meisten Strom. Der Peak-Wert des Stroms der
gesamten Schaltung betragt 760 mA. Der Riickgang des Peaks in Abbildung (d) gegenlber Abbildung (c)
ist auf ein Messartefakt zurlickzuflihren. Wahrend der Messphase betrdgt der Gesamtstrom maximal
275 mA.



Implantat

Die Strommesskurve beginnt mit einem kurzen Einschalt-Peak mit einer Dauer von bis
zu 15 ms und geht dann in einen konstanten Strombedarf wahrend der Messphase
Uber.

Der Stromverbrauch der Steuerungseinheit allein zeigt einen Einschalt-Peak von 0,54 A
und ein konstantes Niveau wahrend de Messphase von ca. 35 mA. Sichtbar sind
einzelne Peaks, die auf Auf- und Entladevorgange des Step-Up Konverters
zurlickzufihren sind, siehe Abbildung 6.22 (a).

Diese Peaks gehen bei erhéhtem Strombedarf in Oszillationen Uber, wie sie die
Stromkurve der Steuerungseinheit zusammen mit den beiden Detektoreinheiten ohne
angeschlossenes Lasermodul in Abbildung 6.22 (b) zeigt. Die Oszillationen durchlaufen
hier einen Strombereich von 0 - 250 mA. Der Einschalt-Peak bleibt dagegen
unverandert.

Im Falle der Kombination von Steuerungseinheit und Lasermodul ohne
Detektoreinheiten, steigt der Einschalt-Peak nun auf 720 mA an und der Strom
wahrend der Messphase erreicht maximal einen Wert von 260 mA, siehe Abbildung
6.22 (o).

AbschlieBend wird der Gesamtstrom der Schaltung, bestehend aus der
Steuerungseinheit, den zwei Detektoreinheiten sowie dem Lasermodul in Abbildung
6.22 (d) betrachtet. Der Einschalt-Peak geht auf einen Wert von 560 mA zurlick. Dieser
Rickgang ist nur durch ein Messartefakt des Peaks zu erklaren. Die Oszillationen
wahrend der Messphase Uberstreichen jetzt einen Bereich zwischen 20 — 260 mA.
Anhand dieser Messdaten wird deutlich, dass die ,Hauptstromverbraucher” des
Sensorimplantats das Lasermodul und die Detektoreinheiten sind. Die Steuerungseinheit
inklusive Funkeinheit des Implantats hingegen tragt, bis auf den Einschalt-Peak, nicht
wesentlich zum Gesamtstrom bei. Daraus folgt weiter, dass der Stromverbrauch des
Implantats wesentlich von der Anzahl der durchgefiihrten Messungen abhangt.

Betriebsdauer

Die Betriebsdauer des Implantats wird unter der Annahme ermittelt, dass das Implantat
zur Glukosemessung eingesetzt wird. Deshalb wird zur Abschatzung eine Anzahl von
96 Messungen pro Tag angenommen. Das entspricht 4 Messungen pro Stunde.
Multipliziert mit dem Integral des in Abbildung 6.22 (d) gemessenen Gesamtstroms,
ergibt sich unter Berlcksichtigung der Batteriegesamtkapazitdt von 250 mAh eine
Betriebsdauer von ca. 8 Monaten.

Eine Moglichkeit zur Optimierung der Betriebsdauer besteht darin, bei gleichbleibender
Tendenz der Messwerte, beispielsweise nachts, die Anzahl der Messungen zu
reduzieren.
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Ausblick

Ausblick

Die Herstellung des Sensorimplantats und die Charakterisierung in vitro haben gezeigt,
dass das Konzept des Hydrogelwellenleiters mit integrierten Sensorproteinen als Basis
eines implantierbaren Biosensors funktioniert. Trotzdem erkennt man bei einer
kritischen Betrachtung der Technologie Verbesserungsmaoglichkeiten, die vor dem
Einsatz eines solchen Biosensors als Implantat untersucht und genutzt werden mussen.
Es werden hier mogliche Optimierungsansatze dargestellt und abschlieBend zwei
bereits durchgefiihrte Versuche vorgestellt. Erstens die Reduktion der GroBe des
Sensorimplantats zur Verbesserung der Akzeptanz des Implantats im Koérper und
zweitens der Transfer der Technologie von der Messung des Analyten Kalzium hin zur
Messung des Analyten Glukose.

Technologiebetrachtung und Optimierungsansatze

Optimierbare Aspekte der entwickelten Sensortechnologie und deren nachstliegende
Verbesserungsmaglichkeiten werden nun aufgezeigt.

Verkiirzung der Antwortzeit
Die Antwortzeit des Sensors liegt derzeit im Minutenbereich. Diese Zeit wird durch die
noch durchzuflhrende Membranintegration erhéht und sich in etwa verdoppeln. Da es
fur Diabetespatienten aber wichtig ist, moglichst zeitnah, zum Beispiel nach der
Nahrungsaufnahme den Blutzuckerspiegel zu messen, sollte die Antwortzeit des
Sensors verringert werden.
Die Antwortzeit des Sensors hangt von der Diffusionsstrecke des Analyten in den
Hydrogelwellenleiter ab.
e Zur Verringerung der Diffusionsstrecke kann die Messzelle optimiert werden,
indem das Volumen der Messzelle weiter verkleinert wird.
e Ebenfalls ist durch einen mechanisch unterstitzten Hydrogelwellenleiter durch
eine Haltestruktur eine Verkleinerung des Wellenleiterdurchmessers denkbar.
e Die Membrandicke muss auf ein MinimalmaB3 reduziert werden. Die Dicke
betragt momentan ca. 300 ym. Eine Dicke von 50 pm wird angestrebt.

Erhohung der Sensitivitat

Wie bereits in Abschnitt 4.2.2 beschrieben deutet das hohe FRET-Verhaltnis der im
synthetischen Hydrogel immobilisierten Proteine auf eine rdumliche Einengung der
Proteine in den Poren hin. Kann diese durch eine VergréBerung der Poren aufgehoben
werden, nimmt der maximale FRET-Unterschied von 27% auf 45% wie in Lésung
beobachtet zu. Unter der Annahme, dass diese Zunahme auch flr den linearen
Messbereich gilt, d. h. das FRET-Verhaltnis bei 1000 uM steigt ebenfalls um den Faktor
1,67 an, flhrt dies zu eine Sensitivitatssteigerung um den Faktor 5, da die Steigung der
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Linearisierungsgeraden des Sensitivitat, vergleiche Abbildung 5.14, um den Faktor 5
zunimmt.

Berlicksichtig werden muss, dass eine VergroBerung der Poren zu einer Leckage der
Proteine aus dem Hydrogelwellenleiter flihren kann und in diesem Fall die
Immobilisierungschemie der Proteine im Hydrogel angepasst werden muss. Eine
Maoglichkeit ware beispielsweise eine kovalente Anbindung der Proteine an das
Polymernetzwerk.

Verlangerung der Betriebsdauer

Die momentane Betriebsdauer von 8 Monaten ist im Vergleich mit der Betriebsdauer
von Herzschrittmacherimplantaten, die bei mehreren Jahren liegt, deutlich geringer.
Eine Steigerung der Batteriekapazitat auf 450 mAh bei gleicher BaugréBe ist bereits von
TB in Aussicht gestellt. Weiter kann die Verwendung einer LED anstatt einer Laserdiode
den Step-Up Konverter Uberflissig machen und so den Stromverbrauch um 30%
senken, da die LED ca. 15 -20 mA weniger Strom verbraucht als die Laserdiode und der
Step-Up Konverter mit einer Energieeffizienz von nur ca. 85% wegfallt. Mit der
Reduktion des Strombedarfs auf 70% des derzeitigen Bedarfs und einer Erhéhung der
Batteriekapazitat um 80% wird eine Steigerung der Betriebsdauer auf 20 Monaten
maoglich.

Verbesserung der Biokompatibilitat der Aufbau- und Verbindungstechnik

Die Herstellung des Implantatprototyps ist bis zu diesem Zeitpunkt unter Zuhilfenahme
von CNC-Frasmaschinen erfolgt. Diese Fertigungstechnologie setzt einfache
Geometrien der herzustellenden Teile voraus, wodurch die Gesamtzahl der Teile, aus
denen der Sensor zusammengebaut werden muss, hoch ist. Mit Hilfe von
Spritzgusstechnologien kann die Komplexitat der Teile gesteigert und damit die Anzahl
der Teile reduziert werden. Beispielsweise konnen die optischen Filter in die
Spritzgussform eingesetzt werden, um diese durch Umspritzen direkt in die
Messkammer zu integrieren. Durch die Reduktion der nétigen Teile fallen mehrer
Verbindungsstellen weg. Die Verbindung der Teile wurde bisher durch Kleben realisiert.
Da der Klebstoff aus Biokompatibilitdtsgriinden vermieden werden sollte, kénnen bei
gleichzeitiger Reduktion der Verbindungsstellen die PEEK-PEEK-Verbindungen mittels
LaserschweiBen hergestellt und auf den Klebstoff verzichtet werden. Denkbar ist zum
Beispiel eine vollstandige Hulle des Implantats aus PEEK-Halbschalen die abschlieBend
laserverschweif3t werden. So kann auch die Anzahl der verwendeten Materialien
herabgesetzt werden. Eine zusatzliche Reduktion der Fremdkorperreaktion konnte
dann durch die Titanisierung der PEEK-H(ille erfolgen [51].

Allerdings mUssen bei einer geanderten Aufbautechnologie die Anforderungen des
Assemblierungskonzepts beachtet werden.

Alternativer Sensoraufbau

Wie die Implantierversuche gezeigt haben, ruft die GroBe des Implantats eine deutliche
Fremdkaorperreaktion hervor, die die Funktionalitat des Sensors beeintrachtigen konnte.
Zur Loésung dieses Problems unter Beibehaltung aller Komponenten des bisherigen
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Implantats wird das Implantat in zwei kleinere Einheiten aufgeteilt. Die beiden Einheiten
werden durch ein Kabel miteinander verbunden. Da der GrofBteil des Implantats aus
Steuerungselektronik und Batterie besteht, der Sensorteil dagegen klein ist, wird hier
die Trennung von Sensor auf der einen Seite und Stromversorgung und Steuerung auf
der anderen Seite vorgenommen. Dies hat den Vorteil, dass der in Abbildung 7.1
gezeigte Sensorkopf aufgrund seiner geringeren GréBe von 23 mm x 18 mm x 8 mm
und Masse von 3,8 g eine kleinere Belastung flr den Korper darstellt und so dieser Teil
einer geringeren Fremdkorperreaktion ausgesetzt sein wird als das in Kapitel 6
vorgestellte Implantat. Dieses nicht aufgeteilte Implantat hier noch einmal zum
Vergleich hat einen Durchmesser von 21 mm bei einer Lage von 69 mm und einem
Gewicht von 26 g.

(a) (b)

Abbildung 7.1: Sensorkopf mit einer GréBe von 23 mm x 18 mm x 8 mm und einer Masse von 3,8 g.

(@) Sensorkopf mit fluoreszierendem Hydrogelwellenleiter. Die Fluoreszenz wird unverandert durch eine
Laserdiode im Sensorkopf vor dem Wellenleiter angeregt. Die Spannungsversorgung erfolgt Uber eine
separate Einheit die mit den Kabeln angeschlossen ist.

(b) Sensorkopf ohne Hydrogelwellenleiter mit aufgesetztem Membrantrager.

Der Versorgungsteil nimmt etwas an GréBe und Gewicht zu, 34 g bei einer Lange von
53 mm, einer Breite von 35 mm und Dicke von 26 mm. Dies liegt darin begrlindet, dass
die Zylinderform der Hulle nicht bei behalten wird, sondern zur Verbesserung der
Biokompatibilitat eine linsen- und tropfenférmige Geometrie der PEEK-HUlle gewahlt
wird, die aufzunehmende Elektronik und Batterie aber in ihrer Zylinderform bestehen
bleiben. Eine Fremdkorperreaktion und Verkapselung des Versorgungsteils stellt aber
keine funktionelle Beeintrachtigung des Sensors dar, da hier keine Eindiffusion des
Analyten in den Sensor stattfindet.

Weiter bietet diese Variante die Mdéglichkeit den Sensorkopf, statt subkutan, in einem
flissigkeitsgeflllten Raum wie zum Beispiel der Harnblase zu implantieren und so die
fibrose Verkapselung des Sensorkopfes im Gewebe zu umgehen.

Die Hdllen beider Einheiten werden aus Invibio PEEK-MOTIS hergestellt, es wird kein
Silikon zur Verkapselung mehr verwendet, sondern nur noch als Ummantelung und
Dichtung des Verbindungskabels, siehe Abbildung 7.2. Das Assemblierungskonzept
bleibt in ahnlicher Form wie in Abschnitt 6.2.6 vorgestellt bestehen, nur das
Verbindungskabel zwischen Versorgungs- und Messeinheit wird zusatzlich bendtigt.
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Abbildung 7.2: Zweigeteilte Sensorvariante mit einem kleinen Sensorkopf und einer Uber ein Kabel
angeschlossenen Versorgungseinheit.

Glukosesensitives Protein

Die Anwendung des Systems zur Messung des Glukosespiegels von Diabetespatienten
setzt ein glukosesensitives FRET-Protein voraus. Dazu wurde am IMBB ein neues Protein
GBPfluoCFP12 basierend auf der bisherigen Struktur von CFP-GBP-YFP durch Mutation
hergestellt. In Abbildung 7.3 ist die Antwort des mutierten Proteins GBPfluoCFP12 auf
zwei Glukoselésungen mit 1 mM und 2 mM Glukose in kinstlicher interstitieller
Pufferldsung, aif (artificial interstitial fluid, Zusammensetzung siehe A.3), gezeigt. Man
erkennt  deutlich  eine  Zunahme des  FRET-Verhaltnisses  bei  diesen
Glukosekonzentrationen. Dies stellt die prinzipielle Funktion des FRET-Proteins unter
Bewei. Allerdings sind diese Experimente bisher nur in Losung erfolgreich
durchgefiihrt worden. Der Transfer des Proteins in das Hydrogel am PISAS hat bis dato
nicht funktioniert. Innerhalb des Hydrogels zeigt das Protein bisher keine Veranderung
des Energietransfers in Abhangigkeit der Glukosekonzentration und ist in einem durch
Glukose unveranderlichen Zustand immobilisiert. Die Experimente in Ldsung weisen
allerdings das Potential auf, mit diesem Protein Glukose auf Basis von Energietransfer
nachweisen zu koénnen. Deshalb sollte die Immobilisierung des Proteins in weiteren
Experimenten optimiert werden, um auch im Hydrogel ein glukosesensitives FRET-
Protein zu bekommen.



0,30
— 0 mM Glukose
— 1 mM Glukose
—_ 0.25 | ——— 2 mM Glukose
= I
=z r
c 0,20 \
_g \
E» 0,15 \
[ o=
&
4%}
= 0,10 -
=
0,05
0,00 ———————— 77—
450 475 500 525 550 575 600 625

Wellenlange (nm)

650

Ausblick

Abbildung 7.3: Antwort des glukosesensitiven FRET-Proteins GBPCFP12 in kinstlicher interstitieller
Losung (aif) auf die verschiedenen Glukosekonzentrationen 0 mM, 1 mM, 2 mM, in der aif-Lésung. Das
FRET-Verhaltnis steigt mit zunehmender Glukosekonzentration an. D.h. der spektrale Anteil von CFP geht

zurtick wohingegen der Anteil von YFP ansteigt.
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Berechnungen

Bestimmung der Anzahl absorbierter Photonen pro Protein

Die Anzahl der absorbierten Photonen pro Protein Nss hangt mit der
Photonenflussdichte ®, dem Absorptionsquerschnitt c.,s der Proteine und der
Bestrahlungsdauer T wie folgt zusammen:

N, =DPo, T A1

dabei gilt fur die Photonenflussdichte an der Stelle | des Wellenleiters mit der
Querschnittsflache A [52]:

© - Pe ™A1

, mit [a]=1/cm A2
Ahc

Po stellt dabei die eingangs in den Wellenleiter eingekoppelte Laserleistung mit der
Anregungswellenlange A dar. Diese nimmt exponentiell mit der Lange | des
Wellenleiters ab. a entspricht dem Dampfungskoeffizient des Hydrogels ermittelt durch
die Verlustmessungen. h steht fir das Planksche Wirkungsquantum und c fir die
Lichtgeschwindigkeit.

Bestimmung des Reflexionswinkels 6z innerhalb des Hydrogelwellenleiters
Fur die numerische Apertur (NA) der Glasfaser gilt [31]:

NA=sina n A3

Hydrogel
dabei entspricht o dem halben Offnungswinkel des Strahlenbiindels das die Glasfaser
verlasst und Npyarogel dem Brechungsindex des Hydrogels. Aus der numerischen Apertur

der Glasfaser, siehe Gleichung A.3, ergibt sich ein halber Offnungswinkel o des
Strahlenbindels im Hydrogel von:

. NA
o = arcsin A4
nHydrogel

fur den Reflektionswinkel, siehe Abbildung 5.2, folgt damit:

O =90° -« A5
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Fourier- und Besselentwicklung
Die Entwicklung wird durchgefiihrt indem man die Gleichung A.6, resultierend aus den
Gleichungen 5.12 und 5.13,

= . r
Co :ZAn‘]O(JOnE) A6
1

auf beiden Seiten mit rlo(jom/R) multipliziert und Uber den Orthogonalitatsbereich
0 <r < Rintegriert:

R © R
. T . T . r
Co [ P30 Cion )dr = 3 A, [134(Jon )0 (Jon ), a7
0 n=l 0

daraus ergibt sich, siehe [53]:

R? . . 1 ,.,,.
COj_‘]l(JOm)ZER I Com) A A8
om

womit die Koeffizienten A, bestimmt sind.

Herstellung der Hydrogelwellenleiter

Silikagel
Verwendete Chemikalien:

Tetraethylorthosilikat (TEOS)
Methanol

HCI

Glycerol

Tris(hydroxymethyl)-aminomethan (TRIS)

Millipore-Wasser

Herstellungsprozess:

Das Silikahydrogel wird nach der Methode von Gill [24] hergestellt. Es wird eine Losung
bestehend aus 12,4 ml TEOS, 5,6 ml Methanol und 1 ml 0,6 M HCl bei 0 °C fur 20
Minuten gerlhrt. Dann werden 4,1 ml Glycerol hinzugeflgt, die Losung far 1,5 h
gerUhrt und auf 25 °C erwarmt. Weiter wird die Losung auf 60 °C - 70 °C aufgeheizt
und erneut fir 40 Stunden gerthrt. Nach dem Verdampfen des Alkohols entsteht
Polyglyceryl-Silikat-Sol (PGS).

PGS wird nun in einem Volumenverhaltnis von 1:1 mit Wasser gemischt und flr
15 Minuten im Ultraschallbad homogenisiert. AbschlieBend wird diese Lésung in einem
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Volumenverhaltnis von 1:2 mit TRIS-Puffer (50 mM, pH 8) verdinnt und in die
Wellenleiterform zum Auspolymerisieren gefillt. Das dauert ca. 1 - 1,5 Stunden.

Alginatgel
Verwendete Chemikalien:

Protanal LF 10/60 (Alginat) | von FMC Biopolymer Norwegen
D-Glukono-3-Lakton (GDL)
CaCOs

BaCl-2H,0

Millipore-Wasser

Herstellungsprozess:

Die Alginatgele werden mit 4 Gew.-% Polymeranteil hergestellt. Dazu werden 0,508 g
Alginat in 9,75 ml Wasser fur 2 - 3 Stunden eingerihrt. 3,6 g dieser Losung werden mit
8 mg CaCOs;, geldst in 200 pl Wasser, gemischt. Nach einer Minute rithren werden
21 mg GDL, gelést in 200 pl Wasser, hinzugegeben. Diese Losung wird ca.
10 Sekunden geriihrt und darauf folgend in die Wellenleiterformen gefillt. Der erste
Gelprozess ist nach 20 Stunden bei 4 °C abgeschlossen. Ein abschlieBender
Prozessschritt erfolgt, indem die Hydrogele fir 1 — 2 Stunden in eine 15 mM
konzentrierte Bariumldsung getaucht werden.

Synthetisches Gel
Verwendete Chemikalien:

N-(3-sulfopropyl)-N-(methacryloxyethyl)-N,N-dimethylammonium-betain Aldrich 97%
(SMADB)

N, N-bis(methacryloxyethyl)-N-methyl-N-(3-sulfopropyl)-ammonium-betain | Crosslinker synthetisiert am

PISAS
Tris(hydroxymethyl)-aminomethan (TRIS)
Ammoniumperoxodisulfat (APS)
Tetramethylethylendiamin (TMEDA)
CFP, bzw. YFP oder GBPFluo1 Hergestellt am IMBB

Millipore-Wasser (desoxygeniert)

Herstellungsprozess:

Es werden 480 pl einer wassrigen Losung mit SMADB, in einer Konzentration von
558 mg/ml und dem Crosslinker, 8 mg/ml, unter Rihren hergestellt und fir 10 Minuten
in ein Ultraschallbad gestellt. Dann werden 50 pl einer TRIS-Lésung (pH 8, 50 mM) und
40 pl einer 0,22 M APS-Lésung als Initiator des Gelprozesses hinzugegeben. Diese
Losung wird erneut 5 Minuten gerihrt, um eine homogene Mischung zu erhalten.
AnschlieBend wird der Katalysator TMEDA und gegebenenfalls das entsprechende
Protein GBPfluo1, CFP, oder YFP in der Konzentration entsprechend des Experiments
hinzugegeben.
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Diese Losung wird dann zum Auspolymerisieren in die Form, eine Kuvette oder
Wellenleiterform, geflillt. Das Auspolymerisieren erfolgt unter Sauerstoffausschluss in
1-1,5 Stunden.

Messlosungen

Zur Messung der Proteine in Lésung und im Hydrogelwellenleiter werden zwei

verschiedene Puffer

verwendet. Fur

alle Experimente durchgefihrt mit dem

Sensorprotein GBPfluo1 wird der TRIS-Puffer benutzt. Er besteht aus:

50 mM

Tris(hydroxymethyl)-aminometan (TRIS)

pH 8,0 eingestellt mit HCI

CaCly

Konz. angegeben beim Experiment

Fir den Ansatz des Puffers wird Analysewasser von Merck verwendet.

Die Experimente zur Bestimmung der Glukosesensitivitat der Proteine GBPfluoCFP12
werden in kinstlicher interstitieller Fllssigkeit, aif (,artificial interstitial fluid”),

durchgeflhrt. Der Puffer setzt sich zusammen aus:

10 mM 2-(4-(2-Hydroxyethyl)-1-piperazinyl)-ethansulfonsdure | pH 7,4 eingestellt mit HCI
(HEPES)
122 NaCl
25mM | NaHCOs
3mM KCl
1,2mM | CaCl,
1,2mM | MgClz
0,5mM | K:HPO4
Glukose Konz. angegeben beim Experiment

Der aif-Puffer wird mit Millipore-Wasser angesetzt.

Implantierversuche

Die Materialien, die die Hulle des Implantats bilden, kommen mit dem Gewebe in
Berlihrung. Sie werden in den Implantierversuchen am MEIR Hospital in Kfar Sava Israel
auf ihre Biokompatibilitat untersucht. Zudem wird die gesamte Hulle in ihrer spateren
Form implantiert, um auch den Einfluss der Form, der GroBe wund der
Materialkombination des Implantats in den Untersuchungen zu bertcksichtigen.

Implantation der Materialien

Die Versuche werden mit 8 Wochen alten, 250 g schweren, mannlichen Sprague
Dawley Ratten durchgeflhrt. Zur Implantation werden die Tiere mit 0,3 - 0,5 ml einer
Ldsung, bestehend zu 85% aus einer 100 mg/ml konzentrierten Ketaminlésung und zu
15% aus einer 2%-igen Xylazinlosung, intraperitoneal gespritzt betaubt. Implantiert
werden die in Abschnitt 6.1 beschriebenen Proben. Sie haben eine GréBe von 4 - 5 mm
und eine Dicke von 1 mm. Pro Versuchstier werden 4 Proben durch kleine Einschnitte
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unter der Haut am Rlcken der Tiere eingesetzt und mit 1 - 2 Stichen vernaht.
Kontrolltiere erhalten ebenso die Einschnitte und die Nahte, aber keine Implantate.
Weiter erhalten die Tiere eine immunosuppressive Behandlung fir 18 Tage mit
Ciclosporin A in einer Dosis von 10 mg/kg Koérpergewicht innerhalb der ersten neun
Tage und 5 mg/ kg Korpergewicht in den zweiten neun Tagen [54].

Explantation und Auswertung

Zur Explantation werden die Versuchstiere betaubt und durch eine Herzpunktion
getOtet. Die explantierten Materialien werden einer Sichtprifung auf Degradation und
Adhasion unterzogen. Ebenso wird die Erscheinung des Gewebes auf Rétung und
Infiltration geprift. Vom Gewebe in Berlhrung mit den Implantaten werden
histologische Schnitte angefertigt und eine Hamatoxylin-Eosin Farbung durchgefihrt.
Die Untersuchung der CRP-Werte lieferte keine signifikanten Ergebnisse. Die
wesentlichen Ergebnisse werden fir die einzelnen Materialien dargestellt.
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