Aus der Klinik und Poliklinik flir Radiologie
Klinik der Ludwig-Maximilians-Universitat Minchen

Direktor: Prof. Dr. Jens Ricke

Longitudinale Stentdeformation — eine in-vitro Studie

Dissertation
zum Erwerb des Doktorgrades der Medizin
an der Medizinischen Fakultat der

Ludwig-Maximilians-Universitat zu Munchen

vorgelegt von
Karolin Bail

aus Bayreuth

2020



Mit Genehmigung der Medizinischen Fakultat

der Universitat Minchen

Berichterstatter:

Mitberichterstatter:

Mitbetreuung durch den
promovierten Mitarbeiter:

Dekan:

Tag der miundlichen Prifung:

Prof. Dr. Maximilian Reiser

PD Dr. Tobias Heer
Prof. Dr. Gernot Schulte-Altedorneburg

Dr. Tobias Waggershauser
Prof. Dr. med. dent. Reinhard Hickel

21.04.2020



Eidesstattliche Versicherung

Bail, Karolin

Name, Vorname

Ich erklare hiermit an Eides statt,

dass ich die vorliegende Dissertation mit dem Thema

Longitudinale Stentdeformation — eine in-vitro-Studie

Selbststandig verfasst, mich auBer der angegebenen keiner weiteren Hilfsmittel bedient
und alle Erkenntnisse, die aus dem Schrifttum ganz oder anndhernd Gibernommen sind,
als solche kenntlich gemacht und nach ihrer Herkunft unter Bezeichnung der Fundstelle

einzeln nachgewiesen habe.

Ich erkldre des Weiteren, dass die hier vorgelegte Dissertation nicht in gleicher oder in
ahnlicher Form bei einer anderen Stelle zur Erlangung eines akademischen Grades

eingereicht wurde.

Miinchen, 04.05.2020 Karolin Bail
Ort, Datum Unterschrift Doktorandin/Doktorand



Flr Papa



Inhaltsverzeichnis

1 Einleitung ..

1.1 Indikationen fir periphere Stentimplantation ...........................

1.2 Fortschritte in der Flexibilitat und Reichweite peripherer Stents ....

1.3 Mechanismus der longitudinalen Deformation .........................

1.4 Zielsetzung und Fragestellung dieser Arbeit ............................

2 Material und Methode ..ot

2.1 VersuchSaufbhau .......oooveri

2.2 Versuchsdurchflhrung ...

2.3 Verwendete StENTS .....oovrrr e

2.3.1 Eigenschaften der verschiedenen Stents ......................

2.3.2 Materialien und Herstellung der Stents .......................

2.4 Auswertung der Messdaten ............oeveiiininiiiii e,

3 Ergebnisse .

3.1 Vergleich der Materialien verschiedener Stents .........................

3.2 Vergleich der Struktur verschiedener Stents ............................

3.3 Temperatursensitivitat der Stents ..............ccooviiiiiiiiiiininn..

3.4 Deformierung in Abhangigkeit der Ausgangsmalie ....................

4 Diskussion .

4.1 Methodische ASPeKLe ........oeoviiiiiii e

4.2 Vergleich der eigenen Befunde mit Befunden aus der Literatur .....

4.3 Klinische Relevanz der longitudinalen Stentdeformation .............

4.4 SChlusSTOIgEIUNG .....viee e

5 Zusammen asSUNG ........ouiiniii e

6 LiteraturverZEIChIIS . .....coote it e

7 Danksagung

© N o

10
11
12
13
15
25
27
27
28
32
39
41
45
47
48
50
52
53
56
61



1 Einleitung

1.1 Indikationen fur periphere Stentimplantationen

In der heutigen modernen Medizin spielen Stents eine wichtige Rolle und sind aus der
interventionellen Radiologie, der Kardiologie und auch anderen Fachgebieten nicht mehr
wegzudenken. Weltweit werden jahrlich Uber eine Million Stents implantiert, Tendenz
weiter steigend. Allein bei koronaren Interventionen werden in 70 — 85% der Falle Stents
implantiert [40]. Abgesehen von der Behandlung koronarer GefaRerkrankungen gibt es
jedoch noch zahlreiche weitere Indikationen fir die Implantation von Stents, auf die im

Folgenden naher eingegangen wird.

Nicht nur in den Industrienationen, sondern auch in Schwellen- und Entwicklungsléandern
sind chronische, nicht-ubertragbare Krankheiten inzwischen zur filhrenden Ursache fir
Morbiditat und Mortalitat in der Bevolkerung aufgestiegen. In den néchsten Jahren ist ein
weiterer weltweiter Anstieg der Belastung durch diese Erkrankungen zu erwarten, da
diese beguinstigt werden durch die steigende Lebenserwartung und die vor allem in den
Industrienationen steigende Exposition mit pradestinierenden Risikofaktoren. Nach der
koronaren Herzkrankheit und zerebrovaskuldren Insulten ist die periphere arterielle
Verschlusskrankheit der unteren Extremitdt die dritthdufigste arteriosklerotische
Gefallerkrankung, die mit einer erheblichen Morbiditat einhergeht. Durch die Alterung
der Bevolkerung ist die Pravalenz der pAVK in den Jahren zwischen 2000 und 2010
weltweit um 23,5% auf ca. 202 Mio. Félle angestiegen und wird voraussichtlich noch
weiter zunehmen [14, 27]. Der Begriff ,,periphere arterielle Verschlusskrankheit* umfasst
die GefaRerkrankungen, die durch Arteriosklerose und thrombembolische Prozesse
verursacht werden und die die normale Struktur und Funktion der Aorta, ihrer viszeralen
Acrteriendste sowie die der Extremitaten beeintrachtigen. Die Bezeichnung, im Folgenden
vereinfacht mit dem géngigen Kiirzel ,,pAVK®, wird im klinischen Alltag verwendet fiir
die Beschreibung von stenotischen oder okklusiven Erkrankungen sowie Aneurysmen der
Aorta und ihrer Arteriendste mit Ausnahme der Koronargeféal3e. In den meisten Féllen
handelt es sich jedoch um eine Ischdmie im Bereich der unteren Extremitat [17]. Weltweit
betrifft die pAVK einen groRen Teil der erwachsenen Bevolkerung. In den USA
beispielsweise leiden 8% der 55- bis -74-jahrigen an einer asymptomatischen pAVK,
zusatzliche 4,6% verspiren eine Claudicatio intermittens [19]. Die Bedeutung als



Risikofaktor  fir schwere Folgeerkrankungen mit immensen individuellen
Einschrankungen und damit verbundenen Kosten sowohl fiir das Gesundheitssystem als
auch fir die Gesellschaft ist nicht zu unterschétzen. 5-10% der Patienten mit schwerer
PAVK erleiden in den folgenden flnf Jahren ihrer Erkrankung bei unzureichender
medizinscher Versorgung eine kritische Extremitatenischamie, die im schlimmsten Fall
zum Tod und meist zu einer Amputation fuhrt. Eine kritische Extremitétenischamie ist
definiert als ein systolischer Kndcheldruck von 50mmHg oder weniger bzw. ein Druck
von 30mmHg oder weniger an den Zehen. Zusatzlich muss eines der beiden folgenden
Kriterien erflllt sein: Ein wiederkehrender Schmerz in Bein oder FuB, der tber zwei
Wochen anhalt und den Einsatz von Analgetika notwendig macht, oder eine nicht
heilende Wunde bzw. ein Gangrén an Ful? oder Zehen [19]. Der naturliche Verlauf dieser
schweren Form der pAVK ist die erweiterte Extremitdten-Amputation innerhalb der
néachsten sechs Monate [17]. In den meisten Kliniken, die sich mit Gefalerkrankungen
befassen, wird eine kritische Extremititenischdmie jedoch Klinisch aufgefasst und
verwendet bei ischdmischem Ruheschmerz und beim Auftreten eines Ulkus oder
Gangran. Durch diese ungenaue Beurteilung, ob bei einer pAVK bereits eine kritische
Extremitatenischdmie vorliegt, variiert die Angabe der Pravalenz in der Literatur. In
Europa und Nordamerika liegt die Inzidenz zwischen 500 und 1000 Fallen pro eine
Million Einwohner. Auch hier ist anzunehmen, dass die Zahl der Betroffenen in den
nachsten Jahren weiter zunehmen wird. So leiden aktuell ca. zwei Millionen US-
Amerikaner an einer kritischen Extremitatenischamie, also etwa 0,7% der Bevélkerung,
in der wachsenden Altersgruppe der Gber Achtzigjahrigen sind es dagegen schon 29,5%
der Manner und 24,7% der Frauen [28]. Mit dem Trend der alternden Bevdlkerung wird
folglich auch der Anteil der Patienten, die an einer kritischen Extremitatenischamie
erkranken stark ansteigen. Diese Erkrankung geht nicht nur mit einem hohen
Leidensdruck einher, sondern birgt auch groRe Risiken hinsichtlich der auftretenden
Komplikationen. Innerhalb eines Jahres verstirbt etwa ein Viertel der Patienten mit einer
kritischen Extremitatenischamie. Bei einem weiteren Drittel ist eine Majoramputation des
betroffenen Beins, das heit eine Amputation oberhalb der Kndchelregion,
unausweichlich. Die durchschnittlichen Kosten fur eine Krankenhausbehandlung in
Deutschland belaufen sich in diesem Stadium auf ca. 20 000€ pro Jahr [4]. Um diese mit
erheblichen Einschrankungen verbundene Amputation zu vermeiden, wird soweit

moglich eine Revaskularisierung mittels Bypass-Chirurgie oder endovaskularer



Intervention empfohlen. Daher erhalten Uber 50% der Patienten mit einer Kritischen
Extremitatenischdmie eine invasive Therapie zur Revaskularisierung [10, 19].

In diesem Fall wurde friher die chirurgische Revaskularisierung als die geeignetste
Methode zur Erstlinientherapie angesehen. In den vergangenen 20 Jahren haben sich die
Therapiemdglichkeiten durch die Weiterentwicklung der endovaskuldren Technologie
jedoch grundlegend gedndert. Es fanden bedeutende Fortschritte hinsichtlich der
Bildgebungstechnik, des Instrumentariums und der endovaskuldren Interventionstechnik
statt, die einen spiirbaren Anstieg der Angioplastien mit oder ohne Stentimplantation nach
sich zogen. Durch diese Veranderungen vollzog sich ein Paradigmenwechsel weg von
der Bypass-Chirurgie hin zur Interventionellen Radiologie als Erstlinientherapie der
kritischen Extremitatenischamie. In Deutschland werden heute ca. 54% der Patienten mit
kritischer Extremitatenischamie mittels endovaskularer Revaskularisierung behandelt
[4]. Die bis dato groRte randomisierte prospektive Studie, die das Outcome von Patienten
zwischen einem priméar chirurgischen bzw. endovaskularen Therapieansatz verglichen
hat, ist die Bypass or Angioplasty in Severe Limb Ischemia (BASIL) Studie. Sie kam zu
dem Schluss, dass bei den meisten Patienten mit einer kritischen Extremitétenischamie
eine endovaskuldre Revaskularisierung die geeignetste Therapieform darstellt. Nur bei
vergleichsweise gesunden und jlingeren Patienten wird zum Teil eine Bypass-Operation
empfohlen, da diese eine geringere Reinterventionsrate vorweist [1, 19, 20, 27]. Andere
Studien kommen zu einem é&hnlichen Ergebnis und beschreiben die endovaskulare
Revaskularisierung als praktikable, sichere und effektive Erstlinientherapie der kritischen
Extremitatenischdmie. Die Bypass-Chirurgie hingegen sollte nur noch in Féllen
eingesetzt werden, bei denen eine Angioplastie aufgrund der anatomischen Verhaltnisse

nicht maéglich ist bzw. als erster Therapieansatz versagt hat [1, 23].

Nach den Richtlinien des Amerikanischen Instituts fir Kardiologie und der
Amerikanischen Gesellschaft fur Herzerkrankungen ist eine endovaskuldre Intervention
die bevorzugte Revaskularisierungstechnik fir iliakale und femoropopliteale L&sionen.
Eine vorlaufige Stentimplantation ist indiziert als Extremitaten-rettende Therapie in den
Iliakalarterien, wenn eine Ballondilatation keinen ausreichenden Erfolg erzielt hat. Als
Erstlinientherapie wird Stenting bei Stenosen oder Verschliissen der Arteria iliaca
communis sowie der Arteria iliaca externa empfohlen. Entscheidungen hinsichtlich des

Nutzens von invasiven therapeutischen Verfahren (perkutan oder chirurgisch) bei



Patienten mit pAVK der unteren Extremitét sollten getroffen werden in Kenntnis der
kompletten anatomischen Verhéltnisse der betroffenen arteriellen Gebiete, einschliel3lich
einer Bildgebung der Engstelle zusammen mit einer Inflow- und Outflow- Messung
mittels Angiographie oder einer Kombination aus Angiographie und nichtinvasiven
vaskularen Techniken. Endovaskulére Therapien sind bei Patienten mit einer beruflichen
Einschrankung oder Behinderung im alltdglichen Leben aufgrund einer intermittierenden
Claudicatio indiziert, bei denen unter Kklinischen Gesichtspunkten eine verniinftige
Wahrscheinlichkeit zu erwarten ist, dass sich eine symptomatische Verbesserung durch
die Therapie einstellt. Zusatzlich muss entweder ein Nichtansprechen auf konservative
Therapieverfahren oder ein sehr glinstiger Risiko-Nutzen-Faktor vorliegen [17].

Obwohl aktuelle Leitlinien eine endovaskuldre Revaskularisierung nur bei
unkomplizierten Lasionen empfehlen und ausgedehntere Befunde eine Bypass-Operation
indizieren, machen viele Kliniker trotzdem einen initialen Versuch der endovaskuléren
Revaskularisierung auch bei komplexen Lé&sionen und sind dabei &ulerst erfolgreich.
Dies setzt allerdings neben einer ordnungsgemaRen Ausbildung und hinreichender
Erfahrung eine sorgféltige Auswahl der Patienten voraus [10]. Hinzu kommt, dass viele
Betroffene Komorbiditaten oder aufgrund ihres fortgeschrittenen Alters ein erhthtes OP-
Risiko aufweisen. Daher ist auch bei komplexen L&sionen haufig nur die endovaskulare
Revaskularisierung als Therapie geeignet [20]. Ebenfalls zu beriicksichtigen ist bei der
Frage nach der Interventionstechnik nicht zuletzt auch der Patientenwille, der zumeist

eine minimalinvasive Therapie bevorzugt [27].

Eine Sonderform der pAVK, die chronische Mesenterialischdmie, ist bedingt durch eine
Stenose oder Okklusion einer oder mehrerer viszeraler Arterien, einschlieBlich des
Truncus coeliacus, der Arteria mesenterica superior und der Arteria mesenterica inferior.
Diese Erkrankung ist zwar selten, dafiir jedoch &uRerst gefahrlich und potentiell letal
verlaufend. Im schlimmsten Fall kommt es zu einem akuten Mesenterialinfarkt, der
unbehandelt erst zu Komplikationen wie einer Perforation mit daraus resultierender
Sepsis fiihrt und am Ende meist tédlich ausgeht. Um dies zu vermeiden ist eine sofortige
Revaskularisierung indiziert, am besten schon bevor es zu einem akuten Verschluss
kommt [18]. Auch bei der chronischen Mesenterialischdmie (CMI) fand seit den 1980er
Jahren ein Paradigmenwechsel statt. War vorher die Bypass-Chirurgie die unumstrittene

Therapie der Wahl, so finden heute bedeutend mehr endovaskulére Revaskularisierungen



bei CMI statt. Nicht nur die qualitatsbezogenen Lebensjahre sind hoher, auch die
Gesamtkosten der Behandlung sind giinstiger, was die endovaskulére Revaskularisierung

heute zum Standarttherapieverfahren macht [18].

Neben den beschriebenen Indikationen, die mit dem Begriff Stent vordergrindig in
Verbindung gebracht werden, gibt es noch zahlreiche andere Gebiete, bei denen Stents
zum Einsatz kommen konnen. Sie dienen nicht nur zur Bewahrung der Durchlassigkeit
von GeféBen, sondern auch von anderen Hohlsystemen wie Gallengangen,
Pankreasgangen, Luft- oder Speiseréhre. So ist bei inoperablen malignen
extrahepatischen oder hildren bili&ren Stenosen der endoskopische Einsatz von Stents
mittlerweile der Goldstandard. Wéhrend die Erfolgsrate vergleichbar ist mit der
chirurgischen Drainage, kommt es zu bedeutend weniger Komplikation als bei einer
Operation [34, 38]. Dabei hat sich gezeigt, dass selbstexpandierende Metallstents eine
hohere Durchgéngigkeitsrate aufweisen als solche aus Plastik. Um ein Einwachsen des
Tumors in den Stent zu verhindern, wurden gecoverte Stents eingefuhrt, wobei sich die
Auskleidung mit Polytetrafluorethylen als besonders giinstig erwiesen hat [8, 22, 24].
Sowohl entziindliche als auch neoplastische Verengungen der pankreatischen Géange
lassen sich mittels Stentimplantation therapieren. Bei schweren Fallen von chronischer
Pankreatitis ist die endoskopische Drainage eine etablierte Ergédnzung zur alleinigen
Schmerztherapie, die héaufig eine Operation unndtig macht. Dabei kann eine
Stentimplantation eine entscheidende Verbesserung hinsichtlich der Obstruktion und der
damit verbundenen Schmerzen bringen [31]. Auch bei benignen Stenosen der
Pankreasgénge ist die Einlage eines Stents mittels endoskopischer retrograder
Cholangiopankreatikographie (ERCP) Ublich [30]. Ein weiteres Einsatzgebiet fur Stents
ist der Osophagus. Da viele Tumoren bei ihrer Entdeckung bereits inoperabel sind, bleibt
als einzige primare Therapieoption die Stentimplantation, um eine ausreichende orale
Erndhrung zu gewdhrleisten. Dies kann sehr schnell die Gsophageale Passage
wiederherstellen, die unangenehmen Symptome der Stenose lindern und gleichzeitig eine
oft riskante und traumatische chirurgische Intervention obsolet machen [41]. Auch bei
stattgehabter Operation kommt es in bis zu zehn Prozent der Félle zu einer undichten
Stelle in der Anastomose, die eine nachtragliche Stentimplantation notwendig macht [6].
Fur die Behandlung von Stenosen der Luftréhre ist bisher noch nicht der ideale Stenttyp

etabliert worden, der weder die mukozilidre Clearance beeintréchtigt noch eine



Entzindungsreaktion auslost. Erste Studien lassen jedoch den Einsatz von biologisch

abbaubaren Stents vielversprechend erscheinen [29, 39].

1.2 Fortschritte in der Flexibilitat und Reichweite peripherer Stents

Wie im vorherigen Abschnitt beschrieben, hat die Bedeutung der Angiographie und damit
auch der Implantation von Stents in den letzten Jahren beachtlich zugenommen und dieser
Trend wird sich voraussichtlich auch in den néchsten Jahrzehnten weiter fortsetzen.
Daher ist es zweifellos unverzichtbar, diese Technologie standig weiter zu entwickeln,
um auch mit den bisherigen Mdglichkeiten nicht zu erreichende Gefalle mittels
Stentimplantation zu versorgen.

Eine Entwicklung, die sich in den vergangenen Jahren in der Herstellung von Stents
vollzogen hat, ist die Verwendung von immer dinneren Streben sowohl bei reinen
Metallstents als auch bei beschichteten Stents. Der Einfluss der Strebendicke zeigte sich
schon sehr frih und legte nahe, dass dickere Streben die Wahrscheinlichkeit einer
Entzindung oder Restenose im Vergleich zu dunnen Streben deutlich erhéhen.
Umgekehrt zeigte dich bei einer Reduktion der Stentdicke ein verbessertes klinisches
Ergebnis der Revaskularisierung. Hierbei bezieht sich die Bezeichnung ,,dick auf Stents
mit einer Strebendicke von ca. 140um, ,,diinne” Stents haben dagegen nur noch eine
Strebendicke von 50um. Diese neuen Stentarten sind meist aus einem Stick mittels
Préazisionslaserverfahren gefertigt. Sie bestehen im Allgemeinen aus einer Reihe von
Ringen und einer variierenden Anzahl an Verbindungsstreben, die die Ringe
zusammenhalten. Auch die Struktur der Stents hat Auswirkungen auf die Entziindungs-
und Restenoserate. Sowohl die Anordnung als auch die Anzahl der VVerbindungsstreben
spielen eine entscheidende Rolle, wobei sich grofie Poren und eine niedrige Anzahl an
Verbindungsstreben giinstiger auswirken im Hinblick auf Gefalverletzungen und eine
neointimale Reaktion. AuRerdem brachte die verringerte Anzahl an Verbindungsstreben
Vorteile hinsichtlich der Flexibilitat, der Reichweite und der Formanpassungsfahigkeit,
was einen Zugang auch zu Kleineren Seitendsten der Arterien brachte [3, 13, 32, 37, 42].
Seit den 1970er Jahren kommen medizinische Instrumente aus Nitinol zum Einsatz. War
dies zundchst auf orthopéddische bzw. kieferorthopadische Geratschaften wie

Knochenschrauben oder Zahnspangen beschrénkt, so brachte die Einfihrung von



hochelastischen Schléauchen in den 90ern eine Erweiterung der Anwendung auf
GeféaRendoprothesen. Seither ist Nitinol das meist verwendete Material bei der
Herstellung von selbst-expandierbaren Stents. Folgende Merkmale machen es einzigartig
und unersetzlich in der Herstellung von medizinischen Instrumenten:

e Elastische Anpassung

e Temperaturanpassung

o Vertraglichkeit

e Standhaftigkeit bei Belastung

e Ermidungsresistenz

e MRT Vertraglichkeit
Der Einsatz von Nitinol hat viele Anwendungen an GeféaRen ermdglicht, die vorher
Ballon-expandierenden Stents vorbehalten waren. Aufgrund seiner naturlichen
Flexibilitat kann sich Nitinol an viele Gegebenheiten anpassen. Unter anderem eignet es
sich fur die Versorgung von gewundenen GefaRen, Lé&sionen, deren Durchmesser
innerhalb ihrer Strecke variieren oder sich mit der Zeit veradndern, z.B. bei einem
aneurysmatischen Segment, oder auch von oberflachlichen Geféal3en, die alternierenden
auleren Kraften ausgesetzt sind. Der Grund fir die hohe Flexibilitat bei zugleich
aullerordentlicher Steifigkeit von Nitinol kommt von dessen niedrigem Elastizitatsmodul
und seinem einzigartigen Spannungs-Dehnungs-Verhalten, das von Duerig et. al. als
,verzerrte Steifheit bezeichnet wurde [7]. Wahrend diese Eigenschaften den Weg
geebnet haben, um Nitinol in vielen vaskularen Gebieten zum Einsatz zu bringen, sind
dessen Grenzen bedingt durch die Unfahigkeit sehr hohen elastischen RiickstoRen
standzuhalten. In solchen GeféalRen wird ein Stent aus Nitinol immer weniger fest sitzen

als ein Ballon-expandierender Stent des selben Designs [36].

1.3 Mechanismus der longitudinalen Deformation

Wie so oft bei Fortschritten in der Technik bringen Verénderungen nicht immer nur
positives mit sich. Oft wird ein Produkt hinsichtlich einer Eigenschaft verbessert,
wodurch jedoch Nachteile in anderen Bereichen auftreten, deren Dimensionen anfangs
nicht absehbar waren. Auch bei der Stentherstellung gab es in den letzten Jahren
zahlreiche Weiterentwicklungen, die es ermdglichten, immer mehr GefélRe mit einer

endovaskuldren Revaskularisierung inklusive Stentimplantation zu versorgen. Um dies



zu erreichen, wurden die Stents dinner und ihr Design offener, das heif3t, es wurden
weniger Verbindungsstreben zwischen den einzelnen Metallringen eingebaut. Diese
Fortschritte in der Flexibilitat gingen jedoch einher mit einem Verlust an longitudinaler
Steifigkeit, was zu dem Auftreten eines neuen Phdnomens in der interventionellen

Kardiologie und Radiologie fiihrte, der longitudinalen Stent Deformation [3, 32, 42].

Diese kann definiert werden als eine Verzerrung bzw. Verkirzung eines Stents in der
Langsachse nach einer erfolgreichen Stentimplantation [42]. Es liegt nahe, dass das
Phédnomen der longitudinalen Stentdeformation einhergeht mit den neueren
Entwicklungen in der Stentherstellung, die in den letzten Jahren stattgefunden haben.
Erste Untersuchungen, die die Steifigkeit verschiedener Stents verglichen haben, deuten
darauf hin, dass jene Stents mit einer niedrigeren Strebendicke sowie einer geringeren
Anzahl an Verbindungsstreben anfélliger fir eine longitudinale Deformation sind.
Daneben ist auch die Anordnung der Verbindungsstreben wichtig, eine Gipfel-zu-Tal-
Verbindung ist demnach stabiler als eine Tal-zu-Tal-Verbindung [12, 21, 33]. Eine
zusatzliche Rolle spielen neben dem Stentdesign auch die Lange und der Durchmesser
der verwendeten Stents. So korreliert eine groRere Stentlange mit einer niedrigeren
relativen L&ngenanderung und ein groRerer Stentdurchmesser bewirkt ebenfalls eine
niedrigere relative Langenanderung. Dies hangt am ehesten damit zusammen, dass ein
Stent mit kleinem Durchmesser haufiger in Kontakt mit weiteren Gerétschaften kommt,
was das Risiko fur eine Deformation erhéht. Zusatzlich ist bei einigen Stents das
Stentdesign abhdngig vom Durchmesser, da heil3t bei diinneren Modellen werden weniger
Verbindungsstreben eingesetzt oder auch die Strebendicke verringert, was wiederum zu
einer niedrigeren Steifigkeit fiihrt [33].
Verursacht werden konnen longitudinale Deformationen durch verschiedene
Mechanismen:

¢ Nachdehnen des Stents mit einem Ballon, der nicht optimal an den Stent angepasst

ist (haufigster Grund fur Stent-Verkirzung)

e Bertihrung des Stents durch den Flihrungsdraht oder dessen Zubehor

e Zuriickziehen des intravaskularen Ultraschall Gerats

e Hangenbleiben des Ballons zwischen den Streben nach Zurlickziehen des

Implantationsbesteckes am Ende des Eingriffs



e Durchquerung eines neu implantierten Stents zur Versorgung eines distal

gelegenen Gefélies [9]

Da diese Komplikation erst vor kurzer Zeit entdeckt bzw. zum ersten Mal beschrieben
wurde, gibt es noch keine aussagekréftigen Daten dartber, wie haufig sie auftritt und
wodurch sie am ehesten verursacht wird. Auch die klinischen Auswirkungen sind noch
nicht ausreichend untersucht worden. Die Deformationsrate, die mittels Angiographie
festgestellt werden kann, wird in verschiedenen Studien zwischen 0,2 und 1,4% pro
Patient angegeben. Allerdings bezieht sich diese Zahl auf alle eingesetzten Stents,
darunter auch einige, bei denen eine longitudinale Deformation nie auftritt, wahrend bei
manchen Stents in bis zu neun Prozent der behandelten Lasionen eine Kompression bzw.
Elongation zu beobachten ist. Auch scheinen manche Lokalisationen pradestiniert zu
sein, so traten bei kardiologischen Interventionen Deformationen geh&uft in der linken
Hauptkoronararterie auf [21]. Es wird angenommen, dass die tatsachliche Pravalenz der
longitudinalen Deformation unterschatzt wird, da dieses neuartige Problem noch nicht
ausreichend bekannt und nicht einfach zu erkennen ist [9]. So ist durch das
Standardnachsorgeverfahren, die Angiographie nur etwa ein Achtel der Falle von
longitudinaler Stentdeformation nachzuweisen, die mittels intravaskularem Ultraschall
zu entdecken sind [21].

Die klinischen Folgen einer longitudinalen Stentdeformation sind bisher nur in einzelnen
Fallberichten untersucht worden, reichen von Stentthrombosen tber In-Stent-Restenosen

bis hin zu schweren kardialen Ereignissen [9, 21].

1.4 Zielsetzung und Fragestellung dieser Arbeit

Ziel der durchgefuihrten Untersuchungen war es, Unterschiede in der longitudinalen
Verformbarkeit verschiedener Stents zu ermitteln. Dies geschah vor dem Hintergrund der
neueren Entwicklungen in der Stentherstellung, die zu einem gehduften Vorkommen
klinischer Félle von longitudinaler Stentdeformation geflihrt haben. Bisher lagen noch
keine Vergleichsstudien vor, inwiefern das verwendete Material, die Konstruktionsweise
und GroRendimension der Stents dieses Phdnomen beeinflussen. Die vorliegende Arbeit

soll eine Einschatzung dazu abgeben und dadurch einen Beitrag leisten, kinftig



Folgeschaden zu vermeiden, die durch longitudinale Stentdeformation verursacht

werden.

Hierfir wurden 20 Stents untersucht, um die Auswirkungen des Materials, der
Konstruktionsweise und der AusgangsgroRe auf die longitudinale Steifigkeit zu
charakterisieren. Zundchst wurde der Einfluss des verwendeten Materials auf die
Steifigkeit experimentell ermittelt. Es wurden sowohl reine Metallstents, als auch solche
mit einer zusatzlichen Auskleidung geprift. Neben den Materialunterschieden wurde der
Einfluss verschiedener Stentdesigns auf die longitudinale Integritat untersucht. Dabei
ging es vor allem um den Unterschied zwischen aus einem Stick gefertigter Stents und
solcher, die aus mehreren Dréhten geflochten waren. Bei ersteren spielte zudem die
Anzahl und die Anordnung der Verbindungsstreben zwischen den Metallringen eine
Rolle. Zuletzt wurden noch die Auswirkungen der verschiedenen Ausgangsmalie der
Stents auf die Stabilitat untersucht, da aus bisherigen Fallberichten hervorging, dass ein
kleinerer Durchmesser eine longitudinale Deformation begtinstigt. Zusétzlich zur Breite

wurde auch der Einfluss der Lange der Stents berlicksichtigt.

2 Material und Methode

Die longitudinale Integritat von 20 Stents wurde anhand eines experimentellen in-vitro-
Modells untersucht. Dabei wurde sowohl die Léngen- als auch die
Durchmesserveranderung in Abhangigkeit von der zur Streckung aufgewendeten Kraft
gemessen.  Zusétzlich wurde die Strukturmodifikation unter longitudinaler
Krafteinwirkung dokumentiert und qualitativ anhand von Fotografien ausgewertet. Die
Versuchsreihe wurde je einmal bei Raumtemperatur, die den Lagerungsbedingungen der
Stents entspricht, und einmal bei idealer Kérpertemperatur, das hei8t zwischen 36,8°C
und 37,2°C, durchgefuhrt. Bei den daflir verwendeten Stents handelte es sich um Modelle
sowohl verschiedener Hersteller als auch variierender Lange und Durchmesser, die sich
hinsichtlich ihrer Materialien und Fertigungstechnik unterschieden. Sie waren bis zur

Versuchsdurchfuhrung steril verpackt und fir die Behandlung von Patienten vorgesehen.
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2.1 Versuchsaufbau

Um Zugkraft auf die Stents einwirken zu lassen, wurde ein elektrischer Teleskop-
Fenster6ffner verwendet, der aus einer ausfahrbaren Stange und einem stationéren
Gehduse besteht. Der Fensterdffner wurde von einem Trafo mit Drehregler gesteuert.
Dieser lieB eine manuelle Variation der Zuggeschwindigkeit sowie eine
Richtungsanderung der Zugkraft zu. VVor Befestigung der weiteren Bestandteile musste
die Auflageflache der Teleskopstange vergrofiert und abgeflacht sowie das Gehduse des
Fenster6ffners der Stange in der Hohe angeglichen werden. Dazu wurde je eine
Aluminiumplatte darauf montiert, deren Beriihrungsflaichen moglichst geringgehalten

wurden, um stérende Reibungskrafte zu vermeiden.

Zur Montage der Stents auf der unbeweglichen Seite der Versuchsanordnung wurde eine
u-formige Metallkonstruktion an ihrer Basis auf der Aluminiumplatte mit
Sekundenkleber festgeklebt. Die beiden seitlichen Flachen hatten auf gleicher Hohe
gegenuberliegend je ein kleines Loch im Durchmesser von ca. 5mm, durch das ein Draht
bzw. ein Faden hindurchgefuhrt werden konnte. Zur Befestigung eines Fadens musste
dieser an dem zum Stent weisenden Loch festgebunden werden. Wurde ein Draht
verwendet so durchquerte dieser beide Locher und wurde dazwischen mit einer Schraube

fixiert.

Auf der flexiblen Seite wurden die Stents entsprechend mit Faden bzw. Draht an der Ose
einer Federwaage befestigt, die zur Bestimmung der eingesetzten Zugkraft verwendet
wurde. Das maximale Gewicht dieser digitalen Waage betrug 330g, was einer Zugkraft
von ca. 324mN entspricht. Die Federwaage wurde auf die ausfahrbare Teleskopstange
gelegt, um die Krafteinwirkung dieser auf die Stents zu ibertragen. Um ein Abgleiten der
Waage in Richtung der Stents zu verhindern, wurden an der Aluminiumplatte auf der
Teleskopstange zwei Schrauben angebracht. Diese einfache aber stabile Konstruktion liel3
ein unkompliziertes Wechseln der Stents zu, da die Waage dazu der Versuchsanordnung

entnommen werden konnte.

Auf dem Gehduse des elektrischen Fensterdffners, in dem Bereich, der sich bei der
Versuchsdurchfuhrung unterhalb der Stents befand, wurde ein Holzlineal mit

Millimeteranzeige angebracht, um eine grobe Einordnung der Lange der Stents zu
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ermoglichen.  Zur genauen L&ngen- und Durchmesserbestimmung diente ein

Messschieber mit einer Messgenauigkeit von 0,21mm.

Abbildung 1: Versuchsaufbau

2.2 Versuchsdurchfiihrung

Die Stents wurden der Originalverpackung entnommen und durch Zuriickziehen des
Schleusenkatheters freigesetzt. Da ausschlieBlich selbstexpandierbare Stents untersucht
wurden, nahmen sie ohne Fremdeinwirkung ihre vorgesehene Struktur an. Vor der
Verwendung fur die Versuchsreine wurden die exakten Werte fir Lange und
Durchmesser mittels eines Messschiebers bestimmt, um Abweichungen von den
Herstellerangaben  festzustellen. Im  Anschluss daran wurden sie in die
Versuchsanordnung eingebracht. An ihrem einen Ende wurden die Stents mit einer fest
montierten Metallkonstruktion verbunden, wéhrend das andere Ende an einer Federwaage
verankert wurde. Zur Installation der Stents in die Versuchsvorrichtung wurden zwei
verschiedene Versionen eingesetzt. Ungecoverte Metallstents wurden in ein Geflecht aus
sechs Widerhaken eingespannt, das mit einem Fihrungsdraht verlétet war. So wurde
sichergestellt, dass die Kraft gleichméal3ig auf den Stent verteilt wurde. Bei gecoverten
Stents und solchen ohne ausreichende Verbindungsstreben war dies nicht moglich.
Stattdessen wurden bei diesen die Stentenden gleichmaRig mit einem chirurgischen

Hautfaden durchzogen, der diese mit der Versuchsanordnung verband.

12



Zunéchst erfolgte die Untersuchung der Stents bei Raumtemperatur. Die Schiene, auf der
sich die Federwaage befand, wurde mit dem elektrischen Motor angetrieben, sodass sie
sich von dem starren Ende der Stents entfernt hat. Dadurch wurden diese einer
longitudinalen  Kraft ausgesetzt, die bei einigen GeféRendoprothesen zu
Strukturverformungen und damit verbundenen Langen- sowie Durchmesserdnderungen
gefiihrt hat. Es wurden zu verschiedenen Zeitpunkten die Werte fur die aufgewendete
Kraft, die Lange und der Durchmesser dokumentiert. Zusétzlich wurden die Stents in
ihrer maximalen Langenausdehnung fotographisch fixiert, um eine qualitative Aussage

uber die Strukturveranderung unter longitudinaler Krafteinwirkung treffen zu kénnen.

Im Anschluss an die erste Versuchsreine wurde die Studie in einer Umgebung, die

konstant auf 37°C gehalten wurde, noch einmal mit allen Stents in gleicher Weise

durchgefiihrt.

Abbildung 2: Widerhakenkonstruktion und Fadentechnik

2.3 Verwendete Stents

Die hinsichtlich ihrer longitudinalen Integritdt untersuchten Stents sind mit ihren

Herstellerangaben in der folgenden Tabelle aufgefiihrt.
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Name Hersteller Ort Lange | Durchmesser = Material
LifeStent | Angiomed 76227 80mm | 10mm Nitinol
GmbH & Co. | Karlsruhe
Medizintech | Deutschland
nik KG
LifeStent | Angiomed 76227 60mm | 10mm Nitinol
GmbH & Co. | Karlsruhe
Medizintech | Deutschland
nik KG
Accura Accura 61184 60mm | 8mm Nitinol
Finebent | Medizintech | Karben
nik GmbH Deutschland
sinus- optimed 76275 40mm | 8mm Nitinol
SuperFlex | Medizinische @ Ettlingen
-535 Instrumente | Deutschland
GmbH
sinus- optimed 76275 80mm | 10mm Nitinol
SuperFlex | Medizinische @ Ettlingen
-535 Instrumente | Deutschland
GmbH
JOSTENT JOMED AG A CH-8222 44mm | 10mm Nitinol
® SelfX Beringen
JOSTENT JOMED AG A CH-8222 68mm | 10mm Nitinol
® SelfX Beringen
JOSTENT JOMED AG A CH-8222 68mm | 8mm Nitinol
® SelfX Beringen
sinus-XL | optimed 76275 50mm | 9mm Nitinol
Stent Medizinische | Ettlingen
Instrumente | Deutschland
GmbH
sinus-XL | optimed 76275 42mm | 16mm Nitinol
Stent Medizinische | Ettlingen
Instrumente | Deutschland
GmbH
sinus-XL | optimed 76275 80mm | 18mm Nitinol
Stent Medizinische | Ettlingen
Instrumente | Deutschland
GmbH
Supera IDEV® Webster, 60mm | 6mm Nitinol
Technologies = Texas 77598
, Inc. USA
Wallgraft | Boston Marlboroug | 50mm | 8mm Elgiloy -
Scientific h, Gerust mit
Massachuset externer
ts 01752 Schicht  aus
USA Polyethylenter
ephthalat
Wallgraft | Boston Marlboroug | 60mm | 8mm Elgiloy -
Scientific h, Gerust mit
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Massachuset externer
ts 01752 Schicht  aus
USA Polyethylenter
ephthalat
Fluency® | Angiomed 76227 60mm | 8mm Nitinol -Gerust
Plus GmbH & Co. | Karlsruhe umgeben von
Vascular | Medizintech | Deutschland zwei Schichten
Stent Graft | nik KG aus
Polytetrafluore
thylen
Fluency® | Angiomed 76227 40mm | 6mm Nitinol -Gerust
Plus GmbH & Co. | Karlsruhe umgeben von
Vascular | Medizintech | Deutschland zwei Schichten
Stent Graft  nik KG aus
Polytetrafluore
thylen
Fluency® | Angiomed 76227 50mm | 10mm Nitinol -Gerust
Vascular | GmbH & Co. = Karlsruhe umgeben von
Stent Graft | Medizintech = Deutschland zwei Schichten
nik KG aus
Polytetrafluore
thylen
Gore® W.L.Gore & | Flagstaff, 100mm | 8mm Polytetrafluore
Viabahn® | Associates, | Arizona thylen -
Inc. 86004 Innenwand mit
USA externem
Nitinol -Gerust
Gore® W.L.Gore & | Flagstaff, 250mm | 6mm Polytetrafluore
Viabahn® | Associates, | Arizona thylen -
Inc. 86004 Innenwand mit
USA externem
Nitinol -Gerust
Cragg Min Tec USA 35mm | 8mm Nitinol -Gerust
Stent mit  externer

Schicht  aus
Polytetrafluore
thylen

2.3.1 Eigenschaften der verschiedenen Stents

Die meisten der untersuchten Stents bestehen aus einer Nickel-Titan-Legierung mit dem
Namen Nitinol. Nur der Wallgraft hat ein Gerdiist aus Elgiloy, einer Kobalt-Chrom-
Nickel-Legierung. Bei einigen Stents kommen zusétzlich zu der Metallverarbeitung
Materialien zum Einsatz, die dieses Grundgerust Uberziehen, wie Polytetrafluorethylen,
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Polyesther oder Polycarbonaturethan. Solche Stentgrafts werden bei GefélRaussackungen,
Gefallundichtigkeiten oder arteriovendsen Kurzschliissen bevorzugt eingesetzt.

Durch die unterschiedliche Fertigung der Stents nehmen sie auch bei identischem
Materialeinsatz voneinander abweichende physikalische Eigenschaften ein. Die
Zielsetzung in der Stententwicklung der letzten Jahre sah vor allem eine Verbesserung
der Flexibilitdt und die Erreichbarkeit moglichst vieler Gefalle als entscheidend an. Bei
den im Versuch verwendeten Stents gibt es hinsichtlich dessen bedeutende Unterschiede,
die neben der Materialverarbeitung abhangig sind von der Anzahl und der Anordnung
von Verbindungsstreben zwischen den einzelnen Stentsegmenten. Unterschieden wird
hier zwischen den Konfigurationen ,,Gipfel* zu ,,Gipfel, ,, Tal* zu ,,Gipfel“ und ,,Tal* zu

,»Tal“. Abbildung 3 zeigt die verschiedenen Moglichkeiten auf.

Abbildung 3: : Links: ,, Gipfel“ zu ,, Gipfel “ Verbindung, Mitte: , Tal zu ,, Tal* Verbindung, Rechts: ,,Gipfel zu
., Tal™ Verbindung

Im Folgenden werden die spezifischen Eigenschaften der 20 Gefalendoprothesen

beschrieben.
Life Stent

Der Life Stent ist ein selbstexpandierender GeféRstent aus der Nickel-Titan-Legierung
Nitinol. Er wird mit einem Prézisionslaser geschnitten und besteht aus spiralférmig
angeordneten Maschen, die durch jeweils drei Querstreben miteinander verbunden sind.
Diese befinden sich im Abstand von flinf Zacken zueinander und verlaufen von ,,Gipfel*

zu ,,Gipfel“. An jedem Ende verfiigt der Stent iiber sechs rontgendichte Tantal-
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Markierungen. AulBerhalb des Platzierungssystems und auf eine Temperatur von 37°C
erhitzt misst er eine Lange von 87mm und einen Durchmesser von 11mm bzw. eine L&nge
von 62mm und einen Durchmesser von 11mm.

Der Life Stent dient dem erstmaligen Stenteinsatz bei De-novo- bzw. Restenoseldsionen
peripherer Arterien. Als Kontraindikationen fir den Stenteinsatz gelten stark verkalkte
Léasionen, die nicht durch PTA zu behandeln sind, sowie mehrere akute oder subakute
Thrombosen in geringer Entfernung zum betroffenen Gebiet. Die Anwendung bei In-
Stent-Restenosen wurde noch nicht ausreichend auf ihre Sicherheit und Erfolgsaussichten
hin untersucht.

Zum Einbau des Stents wird ein Platzierungssystem verwendet, das aus einem
Fuhrungsdraht, einer Stentplatzierungsummantelung und einer Systemstabilisierungs-
ummantelung besteht. Der selbstexpandierende Stent ist zwischen Fihrungsdraht und
Stentplatzierungsummantelung fixiert und auf einen Durchmesser von ca. 1,7mm
komprimiert. Durch Zuriickziehen des Platzierungssystems entfaltet sich der Stent im
GefaB und nimmt aufgrund des Formgedéchtnisses der Nitinol-Legierung seine
urspriingliche Konfiguration an.

Der LifeStent wurde je einmal in den Ausmalien 80mm L&nge/10mm Durchmesser und

60mm L&nge/10mm Durchmesser getestet.

Abbildung 4: Life Stent
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sinus-SuperFlex-535

Der sinus-SuperFlex-535 ist ein selbstentfaltender Stent aus der Nickel-Titan-Legierung
Nitinol. Sein mit dem Prazisionslaser geschnittenes Metallgeflecht ist an je vier Stellen
mit einem Abstand von drei Zacken durch Querstreben miteinander verbunden. Die
Verbindung ist ,,Gipfel” zu ,,Gipfel* angeordnet. Insgesamt verfiigt der sinus-SuperFlex-
535 Uber sieben Tantalmarker, die der Verbesserung der Sicht wahrend des Einbaus unter
Rontgenkontrolle dienen. Davon befinden sich drei am proximalen Ende und vier am
distalen.

Die GefaRendoprothese wird zur vaskuléren als auch zur biliaren Anwendung empfohlen.
Vaskulére Indikationen sind die Revaskularisierung peripherer BlutgefaRe bei Stenosen
oder Verschlissen. Der Stent wird eingesetzt, um eine erneute Stenose bei einem durch
eine Gefalaufdehnung wieder hergestellten Blutfluss zu verhindern. Analog zur PTA
gelten folgende Kontraindikationen: Stenosen oder Verschliisse der A. poplitea (aufgrund
der erhohten Stentfrakturgefahr), Stenosen oder Verschliisse, die mit dem Fihrungsdraht
nicht zu passieren sind, Hyperkoagulopathien sowie akute oder subakute Thromben
angrenzend an die Ziellasion.

Die bilidren Anwendungsgebiete umfassen die Beibehaltung bzw. Wiederherstellung des
Galleabflusses bei Obstruktionen, Strikturen oder Stenosen der Gallengange, die durch
Entziindungen und/oder Tumore bedingt sind.

Der sinus-SuperFlex-535 wurde in den GrofRen 80mm L&nge/10mm Durchmesser sowie

40mm Lé&nge/8mm Durchmesser vermessen.

Abbildung 5: sinus-SuperFlex-535
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Acurra Finebent

Der Acurra Finebent ist ein selbstexpandierbarer Stent, der aus Nitinol gefertigt ist. Seine
Herstellung erfolgt mittels Prazisionslaser-Verfahren. Nach Einbau nimmt er seine
vorgesehene Konfiguration an und dient dazu, eine auswarts gerichtete Kraft auf die
Gefallwand auszutiben und dieses somit offenzuhalten. Er besteht aus einem flexiblen
rohrformigen Geflecht, dessen Maschen durch Querverbindungen zusammengehalten
werden. Diese vier Streben befinden sich im Abstand von je vier Zacken zueinander und
sind von ,,Tal* zu ,,Tal* angeordnet. An beiden Enden befinden sich je vier radiopake
Markierungen.

Indikationen zur Implantation des Accura Finebent stellen erstmalige Stentversorgungen
von neu aufgetretenen oder Restenosen peripherer Arterien dar.

In der Versuchsreihe wurde der Accura Finebent einmalig untersucht, namlich in der

Ausfertigung 60mm Lange/8mm Durchmesser.

Abbildung 6: Accura Finebent

Supera

Der Supera ist ein aus Nitinol gefertigter, selbstexpandierender Stent, der aus sechs
ineinander verflochtenen Dréhten besteht und an den Enden geschlossen ist.

Indiziert ist die Verwendung des Supera Stents bei fehlgeschlagener perkutaner
transluminaler Anioplastie (PTA), sowie bei bosartigen Neoplasien biliarer Strukturen in
der palliativen Versorgung, um einen Abfluss der Gallenflussigkeit zu gewahrleisten.

Dieser Stent wurde mit den MalRen 60mm Lange/6mm Durchmesser untersucht.
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Abbildung 7: Supera

Wallgraft

Der Wallgraft ist ein selbstexpandierender gecoverter Stent und besteht im Inneren aus
einem Metallgerist aus Elgiloy. Dabei handelt es sich um eine Kobalt-Chrom-Nickel-
Legierung, die zusatzlich Spuren von Eisen, Molybdédn und Mangan enthélt. Im
Gegensatz zu anderen Stent setzt sich der Wallgraft nicht aus einzelnen Ringen
zusammen, die von einer variierenden Anzahl an Verbindungsstreben miteinander
verknupft sind, sondern aus geflochtenen Drahten, was ihn flexibler als andere gecoverte
Stents macht. Die duflere Verkleidung des Stents ist eine aus mehreren Filamenten
geflochtenen Polyethylenterephthalat (PET)-Schicht [25]. Indikationen zur Implantation
eines Wallgraft Stents stellen die Reparatur eines transjuguldren intrahepatischen
portosystemischen Shunts sowie die Versorgung eines Pseudoaneurysmas bei einem
arteriovendsen Shunts dar [25, 26].

Der Wallgraft wurde in der Versuchsreihe in den GroBen 50mm L&ange/8mm

Durchmesser sowie 60mm Lange/8mm Durchmesser vermessen.

60 mm

Abbildung 8: Wallgraft



Fluency® Plus Vascular Stent Graft

Der Fluency® Plus Vascular Stent Graft besteht aus einem selbstaufweitenden Nitinol-
Gerlst, das von je vier Querstreben stabilisiert wird, die im Abstand von drei Zacken
,Gipfel“ zu ,,Gipfel“ angeordnet sind. Das mit dem Prazisionslaser geschnittene
Metallgerist ist mit einer aulReren und inneren Schicht aus Polytetrafluorethylen umhullt.
Die luminale Seite des Stents ist Karbon-beschichtet. Vier rontgenundurchléassige
Tantalmarker an beiden Enden ermdglichen einen erleichterten Einbau des Stents. Einen
zusatzlichen Schutz vor Fehlplatzierungen bieten 2mm breite ungecoverte Aufweitungen
an jedem Stentende.

Der Fluency® Plus Vascular Stent Graft ist geeignet zur Behandlung von Restenosen in
bereits durch einen Stent versorgten Ldsionen zentraler und peripherer Arterien bei
Patienten mit arteriovendsen Fisteln und arteriovendsen Transplantaten.

Bei diesem Stent wurden die AusmaBe 60mm L&nge/8mm Durchmesser und 40mm

Lange/6mm Durchmesser verwendet.

Abbildung 9: Fluency Plus Vascular Stent Graft

Gore® Viabahn®

Die Gore® Viabahn® Endoprothese besteht aus einem externen Nitinol-Gerist, das
entlang seiner gesamten Lange von einer Polytetrafluorethylen-Innenwand ausgekleidet
ist. Die Oberflache des Stents ist durch kovalent gebundenes, bioaktives Heparin
modifiziert (PROPATEN Oberflache). Die einzelnen Ringe des Nitinol-Gerdsts sind
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kontinuierlich in der Anordnung ,,Gipfel“ zu ,,Tal“ miteinander verbunden. Die
Implantation des Gore® Viabahn® Stents ist indiziert bei Stenosen peripherer Arterien.

Im beschriebenen Versuch wurde der Stent in den Ausfihrungen 100mm Léange/8mm

Durchmesser sowie 250mm Lénge/6mm Durchmesser eingesetzt.

Abbildung 10: Gore® Viabahn®

JOSTENT® SelfX

Der JOSTENT® SelfX ist ein selbstaufweitender Stent aus einer Nickel-Titan-Legierung.
Er wird mittels Laserprazisionsverfahren hergestellt. Die einzelnen Maschen des Ger{ists
sind durch je drei Querstreben miteinander verbunden. Diese sind ,,Gipfel“ zu ,,Gipfel*
konfiguriert und befinden sich im Abstand von fiinf Zacken zueinander.

Verwendet wird der JOSTENT® SelfX sowohl vaskuldr zur Behandlung arterieller
Stenosen, als auch biliar zur palliativen Versorgung maligner Obstruktionen der
Gallenwege.

Der JOSTENT® SelfX ging in die Versuchsreihe ein in den GréRen 44mm L&nge/10mm

Durchmesser, 68mm Lange/10mm Durchmesser und 68mm Lénge/8mm Durchmesser.

Abbildung 11: JOSTENT® SelfX
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sinus-XL Stent

Der sinus-XL-Stent ist ein selbstexpandierbarer Nitinol-Stent mit je vier radiopaken
Tantalmarkern an den Enden. Seine Drahte sind zu einem Gitternetz angeordnet, das ohne
Querverbindungen auskommt, da die Segmente alle miteinander verflochten sind.
Behandelt werden mit dem Stent Stenosen und Dissektionen im Bereich der Aorta
abdominalis und im geraden Segment der Aorta thorakalis descendens. Zusatzlich kann
der sinus-XL-Stent bei oberer und unterer Einflussstauung der Vena Cava, sowie bei
Obstruktionen der selbigen eingesetzt werden, wenn die zu behandelten Abschnitte
ungekrimmt verlaufen.

Der sinus-XL-Stent wurde in den MaRen 42mm Ldnge/16mm Durchmesser, 50mm

Lange/9mm Durchmesser und 80mm L&nge/18mm Durchmesser untersucht.

Abbildung 12: sinus-XL-Stent

Fluency® Vascular Stent Graft

Der Fluency Vascular Stent Graft ist ein mittels Prazisionslaser gefertigter gitterahnlicher
Zylinder aus der Nickel-Titan-Legierung Nitinol, der von zwei ultradiinnen Schichten aus
Polytetrafluorethylen bezogen ist. An den beiden Enden wurden je zwei Millimeter davon
ausgespart, sodass das Metallgeriist hier zum Vorschein kommt. Zur besseren
Platzierbarkeit ist es zudem ausgestellt und besitzt rontgendichte Marker. Die
Hauptindikation zur Implantation des Fluency Vascular Stent Graft ist die Anlage eines
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transjugularen intrahepatischen portosystemischen Shunts. Zusétzlich wird er eingesetzt
bei peripheren Pseudoaneurysmen [5, 25, 26].

Der Fluency Vascular Stent Graft lag bei der Versuchsreihe in der Ausfiihrung 50mm

Lange/10mm Durchmesser vor.

RS ot . -

Abbildung 13: Fluency Vascular Stent Graft

Cragg Stent

Der Cragg Stent ist ein selbstexpandierender gecoverter Stent. Das Metallgerist aus der
Nickel-Titan-Legierung Nitinol besteht aus zickzack-férmigen Ringen, die durch eine
Ligatur aus Polyproyplenfaden der Starke 7-0 fest miteinander verbunden sind. AufRen ist
dieses Gestell von einer ultradiinnen, niedrig pordsen Polyester-Schicht bezogen. Um die

Proliferation glatter Muskelzellen und die damit verbundene Intima Hyperplasie mit der
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Gefahr der Restenose zu vermeiden, ist diese Auskleidung nochmals mit einer Schicht
aus niedrig molekularem Heparin iberzogen [16].

Der Cragg Stent wurde in der GroRe 35mm L&nge/8mm Durchmesser vermessen.
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35 mm
Abbildung 14: Cragg Stent

2.3.2 Materialien und Herstellung der Stents

Wie bereits im vorherigen Abschnitt beschrieben, wurden die meisten verwendeten Stents
aus der Nickel-Titan-Legierung Nitinol gefertigt. An dieser Stelle wird nun n&her auf die
spezifischen Eigenschaften dieses Materials und die Unterschiede in der Herstellung der
Stents eingegangen.

Es gibt ungefahr zehn verschiedene Nickel-Titan-Knetlegierungen, die auf dem Markt
erhaltlich sind. Davon wird jedoch fur die Gberwiegende Mehrzahl der medizinischen
Gerate und Instrumente das Mischverhéltnis von 55,8 Gewicht-% Nickel zu 44,2
Gewicht-% Titan verwendet, das sich durch seine sehr hohe Elastizitit auszeichnet.
Neuere Entwicklungen gehen jedoch weg von der konventionellen Legierungstechnik hin
zur Dunnschichttechnologie. Dies hat sich als vielversprechende Alternative erwiesen, da
sich dadurch zusétzlich zu bindren Gemischen aus Nickel und Titan auch eine grofe
Bandbreite an dritten Elementen, wie Hafnium, Palladium, Platin, Gold und Kupfer,
hinzufigen lassen, ohne dass dies zu solch einer groRen Herausforderung in der
Herstellung flihrt, wie es bei einer Legierung der Fall ware. Aufgrund der beachtlichen
Fortschritte dieser neuen Technologien, die in den vergangenen Jahren stattgefunden

haben, sind sie nun auch fir die Herstellung von medizinischen Instrumenten geeignet.
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Ein Problem bei der Konstruktion von Stents aus Nitinol ist, dass die Wanddicke sehr
variabel ist und daher keine genaue Festlegung der MaRe des fertigen Produkts innerhalb
enger Toleranzgrenzen erlaubt. Wéhrend die Lénge eines Rohrchens mithilfe eines hoch
prazisen Lasers innerhalb einer Spanne von wenigen Mikrometern genau definiert werden
kann, variieren die Werte fir die Wanddicke um mindestens 15-20pm.

Die Elastizitat konventioneller Metalle verhélt sich linear, wéhrend sie sich bei Nitinol
sehr viel komplexer beschreiben lasst. Dessen Spannungs-Dehnungs-Verhalten ist nicht
linear und nicht nur von der AusgangsgroBe, sondern zusétzlich auch von seinem
vorherigen Zustand abhédngig. Diese Eigenschaft wird als Hysterese bezeichnet.
AuRerdem ist die Dehnbarkeit von Nitinol stark temperaturabhéngig und bleibend, das
heif3t, ein verformtes medizinisches Instrument aus Nitinol geht nicht von selbst wieder
in seinen Ursprungszustand tber.

Fur den Einsatz von Nitinol bei der Herstellung von Stents, die mittels Angiographie unter
Rontgenkontrolle implantiert werden, ist es zweifellos unerldsslich, dass es bei
Rdntgenbestrahlung sichtbar ist. Da Nitinol jedoch keine hthere Réntgendichte aufweist
als Edelstahl, ist es als alleiniges Stentmaterial nicht ausreichend. Um die Sichtbarkeit zu
verbessern, wurden daher rontgendichte Marker eingeftihrt, die an den Enden der Stents
vernietet bzw. per Laser verschweif3t werden. Diese Marker konnen z.B. aus Tantalum,
Gold oder Platin bestehen [36].

Die zweite, ausschlieBlich fir den Wallgraft verwendete Metalllegierung ist Elgiloy. Sie
besteht zu 40% aus Kobalt, zu 20% aus Chrom, zu 16% aus Eisen, zu 15% aus Nickel
und zu 7% aus Molybdéan. Wie alle Kobalt-Chrom-Legierungen weist es eine sehr hohe
Dichte auf, was die Sichtbarkeit unter Rontgenstrahlung verbessert. Zusatzlich zeichnet
es sich durch ein hohes Elastizitatsmodul mit beschrénkter Ruckstellkraft aus und erlaubt
durch seine Zerrei3festigkeit die Fertigung von Stents mit sehr diinnen Streben. Dies
ermoglicht eine hohere Flexibilitdt und damit die Zuganglichkeit zu kleineren Gefallen
[35].

Bei der Herstellung der Stents lassen sich zwei verschieden Verfahren unterscheiden. Die
meisten der untersuchten Stents werden aus einem Stiick gefertigt. Dabei werden mittels
eines Préazisionslasers einzelne Fragmente ausgeschnitten, wodurch ein Geriist aus
mehreren Ringen mit einer variablen Anzahl an Verbindungsstiicken zwischen diesen
entsteht. Der Vorteil dieser Technik besteht darin, dass keine Verlétungsstellen innerhalb

des Stents auftreten und dieser dadurch eine gleichmaRige Oberflache besitzt.

26



Dem gegeniiber gibt es Stents, die aus einem oder mehreren Metalldréhten geflochten
sind. Dabei werden die Kontaktstellen durch unterschiedliche Verfahren verbunden.
Diese Herstellungsweise bietet den Vorteil, dass im Gegensatz zum Laserverfahren
weniger Material ben6tigt wird, da kein Verschnitt entsteht. Daher wird es vor allem bei

groReren Stents bevorzugt.

2.4 Auswertung der Messdaten

Die Werte fiir Lange und Durchmesser jedes Stents wurden in Abhangigkeit von der
aufgewendeten Kraft bestimmt, wobei die maximale Zugkraft durch die Eigenschaften
der verwendeten Federwaage, deren Obergrenze bei 330g liegt, festgelegt war. Zur
Langen- und Durchmesserbestimmung wurde ein Messschieber mit einer
Messgenauigkeit von 0,1mm benutzt. Gleichzeitig zur Dokumentation der quantitativen
Verénderungen wurden qualitative Deformationen der Stents fotographisch
aufgenommen und ausgewertet. Im Anschluss an die erste Versuchsreihe, die bei
Raumtemperatur durchgefiihrt wurde, wurden alle Stents noch einmal untersucht,
wahrend die Temperatur zwischen 36,8°C und 37,2°C konstant gehalten wurde. Dies
wurde Uberwacht mithilfe eines digitalen Thermometers, das eine Messgenauigkeit von
0,1°C aufweist. Dieser zweiten Messreihe wurde bei der Auswertung eine grofere

Bedeutung beigemessen, da sie die realen Bedingungen besser widerspiegelte.

3 Ergebnisse

Nachfolgend wird ausgefiihrt, wie sich die jeweiligen Stents mit ihren unterschiedlichen
Materialien und Konstruktionsweisen hinsichtlich ihrer longitudinalen Integritét
unterschieden. Zur besseren Vergleichbarkeit wurden die L&ngen- bzw.
Durchmesseranderungen in Prozent der Ausgangswerte angegeben. Im Folgenden
wurden nur die Werte bei 37°C berlicksichtigt. Abbildung 15 gibt einen Uberblick
daruber, welche Stents sich am stérksten verformt haben. Es wurden die prozentualen

Langenanderungen bei der Maximalkraft, einer Kraft von 300mN aufgetragen.
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Abbildung 15: maximale Ldngenénderung der verschiedenen Stents bei 300mN
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Zur Nummerierung der Stents:

1,2: Life Stent in den GréRen 80/10 und 60/10 (Lange/Durchmesser)
3: Accura Finebent 60/8

4,5: sinus-SuperFlex-535 40/8 und 80/10

6,7,8: Jostent SelfX 44/10, 68/10 und 68/8

9,10, 11: sinus-XL-Stent 50/9, 42/16 und 80/18

12: Supera 60/6

13, 14: Wallgraft 50/8 und 60/8

15, 16: Fluency Plus Vascular Stent Graft 60/8 und 40/6
17: Fluency Vascular Stent Graft 50/10

18, 19: Gore Viabahn 100/8 und 250/6

20: Cragg Stent 35/8

3.1 Vergleich der Materialien verschiedener Stents

Die ersten zwolf Stents waren reine Metallstents. Bei ihnen zeigte sich mit Ausnahme der
sinus-XL-Stents eine deutliche Langenzunahme bei longitudinaler Krafteinwirkung. Am
eindriicklichsten war diese beim Life Stent 60/10 zu beobachten, hier kam es sogar zu

einer Verdreifachung der Ausgangslénge.

Bei den Stents 13 — 20 handelte es sich um gecoverte Stents. Abgesehen vom Wallgraft

war eine Langenzunahme unter Zugkraft bei ihnen nur sehr gering bis gar nicht
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vorhanden. L&sst man den sinus-XL-Stent aul3er Betracht, so war auch die Verénderung

des Wallgraft geringer ausgepragt als die aller reinen Metallstents.

Die Abbildungen 16 und 17 zeigen die genauen Verldufe der Langenanderung in
Abhangigkeit von der aufgewendeten Zugkraft. Aus Griinden der Ubersichtlichkeit
wurden mehrfach vorkommende Stents nur jeweils in einer Ausfertigung aufgefihrt.
Erneut zeigte sich die am deutlichsten ausgepragte Langenzunahme beim Life Stent.
Auch die geringere Ausdehnung der gecoverten Stents wurde bestatigt, dabei ist zu
beachten, dass in der zweiten Darstellung die Prozentwerte der Y-Achse nicht so weit in
obere Bereiche reichen wie in der fur die reinen Metallstents. Abweichend von der oberen
Abbildung, in der nur die Maximalwerte bertcksichtigt wurden, finden sich hier auch die
Langenausdehnungen in niedrigeren Kraftbereichen. Dabei wurde erkennbar, dass einige
Stents anfangs noch vergleichsweise stabil blieben und erst ab einer deutlichen
Kraftsteigerung eine signifikante Deformierung auftrat. Der Supera Stent wiederum kam
am Ende lediglich auf eine Verdopplung seiner Ausgangsléange bei 300mN, hatte aber
schon bei geringer Krafteinwirkung signifikante Langenanderungen durchgemacht. Da
eine Verdopplung der Ausgangslange bei der klinischen Anwendung nicht zu erwarten
ist, sollte besonderes Augenmerk auf die Langenanderung bei kleiner Krafteinwirkung
gelegt werden.
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Abbildung 16: prozentuale Léngendnderung der reinen Metallstents in Abhdngigkeit zur Zugkraft
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Abbildung 17: prozentuale Léngendnderung gecoverter Stents in Abhéngigkeit zur Zugkraft

Beim Vergleich der verwendeten Materialien der Stents zeigte sich insgesamt eine héhere
Steifigkeit bei denjenigen Stents, deren Metallgerust von einer Polytetrafluorethylen-
Schicht gestutzt wird. Bei diesen gecoverten Stents fiel jedoch klar der Wallgraft aus der
Reihe, der eine maximale Langen&nderung von tiber 50% seiner Ausgangslange und auch
schon bei geringem Kraftaufwand eine deutliche Elongation erfuhr. Dies ist vermutlich
darauf zurickzufihren, dass er als einziger Stent aus der Kobalt-Chrom-Nickel-

Legierung Elgiloy gefertigt wurde.

Da sich auch die Struktur der Stents untereinander stark unterschied und diese geringere
Langenzunahme der gecoverten Stents nicht eindeutig auf die stabilisierende
Polytetrafluorethylen-Schicht zurlckzufuhren war, werden in Abbildung 19 zwei
strukturell sehr ahnliche Stents verglichen, von denen einer gecovert ist und der andere
nicht. Dabei handelt es sich zum einen um den sinus-SuperFlex-535, der aus einem reinen
Nitinol-Gerst besteht, und zum anderen um den Fluency Plus Vascular Stent Graft mit
einer Polytetrafluorethylen-Auskleidung. Die Struktur der beiden Stents ist in Abbildung
18 in direktem Vergleich zu sehen. Beide Stents besitzen vier Verbindungsstreben, die
eine Gipfel-zu-Gipfel-Anordnung aufweisen und im Abstand von drei Gipfeln
aufeinander folgen. AuRerdem wurden diejenigen Modelle mit dem gleichen
Durchmesser gewéhlt, da dieser vermutlich auch Einfluss auf die longitudinale Stabilitat
hat. Das heil3t der sinus-SuperFlex-535 der Male 40/8 und der Fluency Plus Vascular
Stent Graft der Malie 60/8.
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Abbildung 18: Fluency Plus Vascular Stent Graft und sinus-SuperFlex-535
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Abbildung 19: Vergleich sinus-SuperFlex-535 und Fluency Plus Vascular Stent Graft

Es zeigte sich, dass der sinus-SuperFlex-535 als reiner Metallstent eine deutlich groiiere
prozentuale Langen- und auch Durchmesseranderung unter Krafteinwirkung erfuhr als
der Fluency Plus Vascular Stent Graft. Da sich diese beiden Stents in ihrer Struktur nicht
unterscheiden und auch ihre Male sehr &dhnlich sind, ist zu einer sehr hohen
Wahrscheinlichkeit davon auszugehen, dass dieser Unterschied auf die stabilisierende
Wirkung der Polytetrafluorethylen-Auskleidung des Fluency Plus Vascular Stent Grafts
zuruckzufihren ist.
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3.2 Vergleich der Struktur verschiedener Stents

Die Morphologie der verwendeten Stents unterschied sich zum einen hinsichtlich ihrer
Ausgangsléangen und —durchmesser, in der Art ihrer Herstellung sowie in der Anzahl und

im Verlauf ihrer Verbindungsstreben.

Der Life Stent, der sinus-SuperFlex-535, der Accura-Finebent, der Fluency Plus Vascular
Stent Graft, der Jostent SelfX und der Fluency Plus Vascular Stent Graft wurden alle aus
einem Stlick mittels Prazisionslaser gefertigt. Demgegenuber bestanden die Stents
Supera, Wallgraft, Gore Viabahn, sinus-XL-Stent, Cragg und der Fluency Vascular Stent
Graft aus mehreren Dréhten die miteinander verflochten bzw. durch Ligaturen verbunden

waren.

Zunéchst werden die aus einem Stick mittels Prazisionslaser hergestellten Stents
untereinander hinsichtlich ihrer longitudinalen Stabilitat verglichen. Den LifeStent und
den Jostent SelfX kennzeichnete der Einsatz von lediglich drei Verbindungsstreben, die
jeweils in der Ausrichtung Gipfel-zu-Gipfel angeordnet waren, zu sehen in Abbildung 20.

Abbildung 20: Struktur des LifeStent (links) und des Jostent SelfX

Vier Verbindungsstreben wurden dagegen bei den Stents sinus-SuperFlex-535, Fluency
Plus Vascular Stent Graft und Accura Finebent eingesetzt. Bei den beiden erstgenannten
erfolgte die Anordnung ebenfalls Gipfel-zu-Gipfel, beim Accura Finebent jedoch Tal-zu-
Tal.
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Abbildung 22: Tal-zu-Tal-Verbindungen des Accura Finebent
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Abbildung 23: Prozentuale Lédngendnderung von Stents mit Verbindungsstreben
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Abbildung 24: Prozentuale Durchmesserdnderung von Stents mit Verbindungsstreben

Wie erwartet ergaben sich fir die beiden Stents mit nur drei Verbindungsstreben, den
LifeStent und den Jostent SelfX, groRere prozentuale L&ngenanderungen und auch die
Durchmesseranderungen lagen im oberen Bereich. Der Fluency Plus Vascular Stent Graft
behielt durch deine Polytetrafluorethylen-Auskleidung seine urspriinglichen MaRe
nahezu bei. Wéhrend sich der sinus-SuperFlex-535 und der Accura Finebent hinsichtlich
der Langenanderungen nur malig unterschieden, zeigte sich bei der Bestimmung der
Durchmesserverkleinerung die héhere Stabilitat des Accura Finebent. Da diese beiden
Stents ansonsten dhnliche Eigenschaften auswiesen und zur besseren Vergleichbarkeit
Modelle mit gleichem Ausgangsdurchmesser gewéahlt wurden, lag der Schluss nahe, dass
dieser deutliche Stabilitatsunterschied auf die Anordnung der Verbindungsstreben
zurlickzufuhren ist. So liel3 sich zusammenfassend feststellen, dass eine niedrigere Anzahl
an Verbindungsstreben sowie deren Konstruktionsweise als Gipfel-zu-Gipfel-Anordnung
eine longitudinale Deformation unter Krafteinwirkung beglnstigt. Abbildung 25
verdeutlicht diesen Befund; der Accura Finebent behielt unter Zugkraft eine gleichmaRige
Struktur, die Zacken eines Rings blieben auf derselben Achse (roter Pfeil im linken Bild),
es vergroRerte sich nur der Abstand zwischen den Ringen. Beim LifeStent hingegen
deformierten sich die Ringe, sodass Zacken, die zuvor auf gleicher Hohe gelegen hatten,

nun um wenige Zentimeter gegeneinander verschoben waren (roter Pfeil im rechten Bild).
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Abbildung 25: Accura Finebent (links) und LifeStent in gestrecktem Zustand

Der sinus-XL-Stent, der Fluency Vascular Stent Graft sowie der Cragg Stent bestanden
aus mehreren Drédhten und wiesen kontinuierliche Verbindungen auf, das heif3t, die
Zacken jedes Rings hingen mit denen des angrenzenden Rings fest zusammen. Eine
Besonderheit stellte hierbei der Gore Viabahn dar, der durch Osen seiner

Polytetrafluorethylen-Auskleidung stabilisiert wurde.

Abbildung 27: Stabilisierung des Gore Viabahn

Der Supera und der Wallgraft bestanden aus ineinander verflochtenen Drahten, die an
jeder Kreuzungsstelle miteinander verschmolzen waren, wobei der Wallgraft durch eine
Polytetrafluorethylen-Auskleidung gecovert ist.
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Abbildung 28: prozentuale Léngendnderung von Stents ohne Verbindungsstreben
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Abbildung 29: prozentuale Durchmesseréinderung von Stents ohne Verbindungsstreben

Beim Vergleich dieser Stents aus mehreren Dréhten fiel auf, dass sich die drei aus festen
Ringen bestehenden Stents, die an jeder Berthrungsstelle verbunden waren, am stabilsten
verhielten. Das waren der sinus-XL-Stent, der Fluency Vascular Stent Graft und der
Cragg Stent, deren L&ngen- und Durchmesseranderungen auch bei maximalem
Kraftaufwand unter fiinf Prozent lagen. Auch der Gore Viabahn zeigte erwartungsgeman
sehr geringe Unterschiede seiner Mafe unter longitudinaler Krafteinwirkung. Hingegen
traten beim Supera und beim Wallgraft deutliche Deformationen schon bei geringer
Zugkraft auf, wobei der Wallgraft noch durch seine Auskleidung stabilisiert wurde und
die Langen- bzw. Durchmesserdnderung nur halb so grof} ausfiel wie beim Supera.
Abbildung 30 verdeutlicht die leichte Verformbarkeit des Supera aufgrund dessen

Konstruktionsweise, bei der sich die Dréhte wie bei einer Feder in die Lange ziehen

lieRen.
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Abbildung 30: ineinander verflochtene Drdhte des Supera in Originalzustand (oben) und unter Krafteinwirkung
(unten)

Bei beiden Gruppen, jener der aus einem Stiick gefertigten Stents und derer aus mehreren
Drahten, gab es groRe Unterschiede in der Struktur und damit auch in der longitudinalen
Stabilitat der Stents. Es zeigte sich, dass eine héhere Anzahl an Verbindungsstreben und
deren Anordnung nach der Methode Tal-zu-Tal mit einer geringeren Langen- und
Durchmesserénderung unter Krafteinwirkung einhergingen. Am stabilsten jedoch waren
Stents, deren Ringe kontinuierlich miteinander oder mit einer stabilisierenden
Auskleidung verbunden waren. Uberraschenderweise erfuhr der Supera trotz seiner
einfachen Konstruktionsweise, die eine leichte Verformbarkeit suggeriert, eine geringer
ausgepragte Deformierung als der LifeStent und auch der Jostent SelfX, die beide nur
drei Verbindungsstreben aufwiesen. Im Vergleich zum Accura Finebent allerdings war
die Stabilitat des Supera geringer, da dieser tber vier Verbindungsstreben verfligte, die
im Muster Tal-zu-Tal angeordnet waren. Der Vergleich dieser vier Stents, die die grofite
longitudinale Deformierung erfuhren, ist in Abbildung 31 zu sehen. Zusétzlich zu den
bereits beschriebenen Beobachtungen fiel auf, dass sich die Stents nicht nur in ihrer
maximalen Langenanderung unterschieden, sondern auch in Bereichen geringerer
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Zugkrafte abweichendes Verhalten zeigten. So trat beim Supera schon bei einer
Krafteinwirkung von 50mN eine Langenzunahme von 37% auf und war damit nahe an
den Werten des LifeStent mit 41%. Der Jostent SelfX und der Accura Finebent hingegen
waren anfangs noch vergleichsweise stabil und erfuhren erst ab einer Krafteinwirkung
von ca. 100mN eine deutliche Zunahme ihrer L&nge. Da ein Stent bei seiner Implantation
haufiger nur einer kleinen Zugkraft ausgesetzt ist, sind diese niedrigeren Bereiche
Klinisch sehr relevant und es ist daher von grolRer Bedeutung, dass Stents bei geringer
Krafteinwirkung stabil sind und eine mdglichst geringe Lé&ngen- und
Durchmesseranderung erfahren. Daher ist dem Jostent SelX und dem Accura Finebent
eine hohere Stabilitat zuzuschreiben als dem Supera, obwohl dieser bei groRerer Zugkraft
eine ahnliche bzw. geringere Deformation erfuhr. Bei der Betrachtung der
Durchmesseranderungen dieser vier Stents in Abbildung 32 fallt aus, dass der Supera mit
deutlichem Abstand die grolRte Deformation erfuhr. Dies geschah in beachtlichem
Ausmall auch schon bei sehr kleiner Krafteinwirkung, so verringerte sich der

Durchmesser des Supera bei einer Zugkraft von 50mN bereits um ca. 40% seiner

AusgangsgroRe.
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Abbildung 31: Vergleich der prozentualen Lingenédnderung des LifeStent, des Jostent SelfX, des Supera und des Accura
Finebent
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Abbildung 32: Vergleich der prozentualen Durchmesserdnderungen des LifeStent, des Jostent SelfX, des Supera und
des Accura Finebent

3.3 Temperatursensitivitat der Stents

Der Durchmesser war bei allen Stents auRer dem Fluency Vascular Stent Graft und dem
Cragg Stent vor der Messung bei 37°C groRer als bei Raumtemperatur (siehe Abbildung
33). Bei der Ausgangsléange hingegen lasst sich kein Trend ausmachen, deren Werte bei
37°C unterschieden sich nicht wesentlich von jenen bei ca. 20°C.
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Abbildung 33: Durchmesser der verschiedenen Stents bei 20° C und bei 37° C
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Die Ausdehnung der Stents war bei Raumtemperatur starker ausgeprégt als bei
Kdrpertemperatur. Dieser Effekt zeigte sich sowohl bei den reinen Metallstents als auch
bei den gecoverten Stents. Allerdings waren bei den letztgenannten die absoluten
Langenanderungen in beiden Messreihen so gering, dass deren prozentualen
Unterschiede nicht aussagekraftig sind. Dies gilt nicht fir den Wallgraft, da sich dieser
durchaus signifikant verformte. Dagegen fiel bei den reinen Metallstents wie bereits
erwéhnt der &ulerst stabile sinus XL-Stent aus der Reihe, der wie die gecoverten Stents
sowohl bei 20° C als auch bei 37° C keine wesentliche Deformierung zeigte. Daher wurde
in Abbildung 34 nur jene Stents berlcksichtigt, deren Langenanderungen grol} genug
waren, um einen aussagekréftigen Vergleich zwischen den Messungen bei 20° C und

denen bei 37° C treffen zu konnen.

Bei der Uberwiegenden Mehrzahl der Stents zeigte sich eine starkere Ausdehnung unter
Kraftaufwand, wenn die Umgebungstemperatur bei 20° C anstatt bei 37° C lag. Wéhrend
die Werte bei maximaler Zugkraft nur um weniger als ein Drittel hoher ausfielen, lagen

sie bei niedrigeren Kréften teilweise deutlich Uber einer Verdoppelung der

Langenzunahme.
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Abbildung 34: Zunahme der Léngenausdehnung bei 20° C in Prozent der Werte bei 37° C fiir ausgewdhlte Stents
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3.4 Deformierung in Abhéngigkeit der Ausgangsmalie

Die verwendeten Stents unterschieden sich nicht nur hinsichtlich ihres Materials und ihrer
Konstruktionsweise, sondern wiesen auch unterschiedliche Ausgangsmal3e fur ihre L&nge
und ihren Durchmesser auf. Dabei gab es einige Stents, die sich nur anhand dieser Werte
voneinander abgrenzten und ansonsten identisch waren. Diese eigneten sich besonders
gut, um festzustellen, inwiefern sich die Ausgangsldange und der Durchmesser eines
Stents auf dessen Stabilitat auswirken. In Abbildung 35 wurden die verschiedenen
Ausfertigungen des LifeStent, des Jostent SelfX, des Wallgraft und des Gore Viabahn
verglichen, in Abbildung 36 diejenigen des sinus-SuperFlex-535, des sinus XL-Stent und
des Fluency Plus Vascular Stent Graft. Die restlichen Stents waren nur jeweils in einer
GroRe verfugbar und eigneten sich daher nicht fur die Auswertung des Einflusses der
MaRe auf die longitudinale Deformation. Bei den Stents mit nur geringer
Langenénderung unter Krafteinwirkung, dem sinus XL-Stent und dem Fluency Plus
Vascular Stent Graft, zeigten sich erwartungsgemal? auch keine Unterschiede bei den
einzelnen GroRenvarianten. Die Stents mit signifikanter Langenanderung verhielten sich

hingegen durchaus unterschiedlich.
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Wahrend unterschiedliche Ausgangsldngen die Deformation nicht wesentlich
beeinflussten, fiel diese bei kleinerem Ausgangsdurchmesser geringer aus und nahm bei
groRerem Durchmesser des gleichen Modells an AusmaR zu. Am eindrucklichsten war
dies beim Jostent SelfX zu sehen, der in den MaRen 44cm Lange und 10cm Durchmesser,
68cm Lange und 10cm Durchmesser sowie 68cm L&nge und 8cm Durchmesser getestet
wurde. Zwischen den beiden erstgenannten, die den gleichen Durchmesser aufwiesen,
zeigte sich nur ein kleiner Unterschied hinsichtlich der Ldngenausdehnung. Der kirzere
Stent erfuhr bei geringer Krafteinwirkung eine geringfugig kleinere Deformierung als der
langerer, was sich jedoch bei zunehmender Zugkraft wieder ausglich. Verglich man
jedoch die beiden Stents gleicher Lange, so fiel auf, dass derjenige mit kleinerem
Ausgangsdurchmesser eine deutlich geringer ausgepréagte Langenanderung erfuhr als der
mit groBerem Durchmesser. Dies zeigte sich sowohl bei niedrigen Kraften als auch bei
maximaler Krafteinwirkung. Am Ende war der Jostent SelfX der MaRe 68/10 bei einer
Zugkraft von 300mN 190cm lang und damit um 30cm langer als der der Male 68/8. Da
die beiden Stents ansonsten identisch waren, ist diese Abweichung héchstwahrscheinlich

auf die unterschiedlichen Durchmesser zurtickzufiihren.
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Abbildung 37: Durchmesserdnderung in Abhéngigkeit zur Ldnge bei den verschiedenen Modellen des Jostent SelfX

Nicht nur die L&ngenanderung fiel bei den verschiedenen Ausfertigungen des Jostent
SelfX unterschiedlich aus, auch der Durchmesser veranderte sich je nach Ausgangsmalien
auf andere Art. In Abbildung 37 sind die Durchmesser der Stents in Abh&ngigkeit zur
Lange aufgetragen. Dabei verlauft die Kurve des Stents mit den MaRen 68/8 am flachsten
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und ist am kiirzesten, das heift sowohl die Anderung des Durchmessers als auch die der
Lange fiel am geringsten aus. Obwohl er zu Beginn den kleinsten Durchmesser besal,
waren am Ende alle drei Stents ungefahr gleich breit, ndamlich ungefédhr 6cm. Sowohl in
der Lange als auch beim Durchmesser konnte beim Stent der Malle 68/10 die groRte

Ausdehnung beobachtet werden.

Zusammenfassend lasst sich die Auswirkung der Ausgangsmalie auf die longitudinale
Stabilitat wie folgt beschreiben. Kirzere Stents erfahren eine geringfiigig weniger
ausgepragte Langenzunahme und Verschmaélerung als langere Stents gleicher Bauart.
Den groReren Effekt auf die Stabilitat hatte jedoch der Durchmesser eines Stents. War
dieser kleiner, so kam es zu einer deutlich verringerten Verformung im Vergleich zu

breiteren Stents.

4 Diskussion

Bei der Behandlung der peripheren arteriellen Verschlusskrankheit haben sich die
Therapiemdglichkeiten in den letzten Jahren durch die verbesserten Eigenschaften
peripherer Stents immer weiter in Richtung interventioneller Radiologie verschoben.
Durch die Fortschritte in der Flexibilitat und der Reichweite haben viele Stents jedoch
EinbuBen in ihrer Stabilitat hinnehmen missen. Das fuhrte zum Aufkommen eines neuen
Phénomens in der Stentimplantation, der longitudinalen Stentdeformation. Dabei werden
Stents nach ihrem Einsatz entlang ihrer Langsachse verformt, wozu es durch diverse
Mechanismen kommen kann. Am hé&ufigsten geschieht dies durch das
Implantationsbesteck oder durch das Nachdehnen mit einem Ballon. Genauere
Untersuchungen zur Ursache und Haufigkeit dieser Komplikation liegen bis dato noch
nicht vor, auch die Auswirkungen sind noch weitestgehend unbekannt. Es hat jedoch
bereits einzelne Fallberichte gegeben, die andeuten, dass das Auftreten der longitudinalen
Deformation sowohl in seiner H&ufigkeit als auch in seiner klinischen Relevanz bisher
unterschatzt wurde. Auch die Frage, welche Arten von Stents besonders h&ufig betroffen
sind und welche Eigenschaften einen Stent besonders anféllig machen, ist noch nicht zur

Genuige geklart worden.
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Ziel der vorliegenden Arbeit war es daher, verschiedene periphere Stents hinsichtlich
threr longitudinalen Integritdit zu vergleichen und herauszuarbeiten, welche
Eigenschaften ein Stent aufweisen muss, um sich unter Krafteinwirkung nicht zu
verformen und seine urspriingliche Struktur beizubehalten. Dabei stellte sich heraus, dass
Stents mit einer inneren oder auferen Hille aus Polytetrafluorethylen eine hohere
Stabilitat aufwiesen als solche aus reinem Metall. Zusétzlich spielten auch die
Herstellungsweise und die Struktur der Stents eine entscheidende Rolle. So waren
diejenigen Stents am stabilsten, die aus kontinuierlich miteinander verbundenen Ringen
bestanden, sie zeigten keine bis &uf3erst geringe Langen- und Durchmesserdnderungen.
Bei flexibleren Stents, deren Ringe durch eine variierende Anzahl an Verbindungsstreben
zusammengehalten wurden, kam es auf die Menge der Querverbindungen sowie auf deren
Struktur an. Je mehr Verbindungsstreben ein Stent besal}, desto weniger Deformierung
erfuhr er. Dabei wirkte sich die Tal-zu-Tal-Anordnung der Streben am glinstigsten auf
die Stabilitdt aus. Stents, die keine Ringstruktur aufwiesen, sondern aus ineinander
verflochtenen Drahten bestanden, erfuhren schon in Bereichen kleiner Krafteinwirkungen
starke Verformungen. Dies konnte nur verhindert werden, wenn der Stent zusatzlich
durch eine Polytetrafluorethylen-Verkleidung stabilisiert wurde. Wenn die Gefahr einer
Manipulation des Stents durch das Implantationsbesteck besteht, sollte daher die Wahl
eines Stents dieses Designs vermieden werden. Eine weitere Einflussmdglichkeit auf die
longitudinale Integritat bietet die Wahl der Stentgrée. So waren bei ansonsten
identischem Material und Struktur diejenigen Stents stabiler, die kiirzer und dinner
waren. Bei den klinisch relevanten geringen Krafteinwirkungen zeigte sich zudem, dass
kirrzere Stents eine geringere L&ngenausdehnung und Durchmesserverkleinerung

erfuhren als langere Stents des gleichen Modells.

Um eine longitudinale Deformation zu vermeiden, muss zusatzlich darauf geachtet
werden, dass ein Stent aus Nitinol méglichst in einem warmen Raum gelagert wird und
nicht zu schnell implantiert wird. So wird gewahrleistet, dass er bei seiner Freisetzung im
Gefal} auf Korpertemperatur erwarmt wurde, um optimale Stabilitdt zu erlangen und
kleineren Zugkréften, die beim Einbau unausweichlich sind, widerstehen zu kdnnen. Es
zeigte sich ndmlich, dass reine Metallstents aus Nitinol gerade im Bereich Kkleinerer
Krafteinwirkungen um die 50mN bei Raumtemperatur deutlich anfélliger fur

Deformationen waren als bei einer Temperatur zwischen 36,8°C und 37,2°C.
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4.1 Methodische Aspekte

Bei der vorliegenden Arbeit wurden 20 Stents verschiedener Materialien, Bauart und
MaRe auf ihre GroRRen- und Strukturveranderung bei longitudinaler Krafteinwirkung
untersucht. Dazu diente ein in-vitro-Modell, bei dem die Stents frei in der Luft gedehnt
wurden und dabei die L&ngen- und Durchmesseranderungen in Abhdangigkeit zur
aufgewendeten Kraft gemessen wurden. Vorteil dieser Methode war, dass die
Reibungskraft so gering wie moglich gehalten werden konnte und die physikalischen
Eigenschaften der Stents dadurch unverfélscht bestimmt werden konnten. Zusatzlich
ermoglichte sich dadurch die fotographische Dokumentation der Strukturdeformationen.
Alternativ wére eine Testung in einem GefaBmodell denkbar gewesen, um die realen
Bedingungen widerzuspiegeln. Dabei hétte sich jedoch die Frage gestellt, welchen
Materials und welcher GroRe dieses hatte gewahlt werden missen. Die mit Stents zu
versorgenden Gefallasionen sind h&aufig nicht von einheitlichem Durchmesser und
werden durch den Einbau der Stents auch in ihrer Form verandert. Hatte man nun zu
jedem getesteten Stent ein Modell des entsprechenden Durchmessers gewahlt, ware
anfangs eine hohe Reibungskraft aufgetreten, die mit der Dehnung und der damit
verbundenen Verschmélerung der Stents stetig nachgelassen hétte. Dies hétte die
Ergebnisse gravierend verfélscht und vor allem die Vergleichbarkeit der verschiedenen
Stents sehr beeintréchtigt. Zum Beispiel trat beim Supera durch die Zugkraft am Ende
eine Halbierung der Breite auf, wodurch er keine Reibung mehr durch die Wand des
GefaBmodells erfahren hatte. Hingegen blieb unter anderem beim Fluency Plus Vascular
Stent Graft der Durchmesser ber die gesamte Messung hinweg konstant, sodass auch bei
der maximal aufgewendeten Zugkraft die volle Reibungskraft auf ihn gewirkt hatte.
Zusétzlich ware eine fotographische Dokumentation der Strukturverdnderungen nur bei
durchsichtigen GefaBmodellen méglich gewesen, was die Wahl dessen Materials stark
eingeschrankt hatte.

Das verwendete Modell hatte dagegen den Nachteil, dass sich damit nur die reinen
physikalischen Eigenschaften der Stents untersuchen lieRen und nicht ihr tatséchliches
Verhalten in menschlichen Gefélen.

Ein weiterer Aspekt, der das Modell von einem in-vivo-Versuch unterscheidet, ist die
gleichméRige Kraftiibertragung Uber die gesamte Léange der Stents. Durch die

Befestigung des einen und die Austibung einer variablen Zugkraft auf das andere Ende
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der Stents wurden diese an fast allen Stellen gleich unter Spannung gesetzt, mit
Ausnahme der Bereiche, an denen sie mit den Metallhaken bzw. dem Faden verbunden
waren. Das ermdglichte einen aussagekraftigen Vergleich zwischen den Stents und eine
genaue Bestimmung der Verformung bei einer definierten Zugkraft. Im klinischen
Einsatz ist jedoch meist eine Langen- und Durchmesseranderung nicht Gber die gesamte
Strecke ausgepragt, sondern betrifft nur einen oder mehrere Bereiche des Stents, die in
ihrer GroRe und Lokalisation stark variieren kénnen. Diese Situation in einem Modell
nachzustellen, wére allerdings schwer umzusetzen gewesen und die Auswertung der
Messdaten erschwert. Da die Fragestellung der Untersuchung, dem Vergleich der
physikalischen Eigenschaften verschiedener Stents nachging, wére eine Manipulation nur
einzelner Stellen der Stents zwar den realen Bedingungen nahergekommen, aber nicht

zielfuhrend gewesen.

4.2 Vergleich der eigenen Befunde mit Befunden aus der Literatur

Die bisherigen Untersuchungen zur longitudinalen Stentdeformation beschrénkten sich
auf fir den Einsatz in den KoronargefaRen vorgesehene Stents. Da das Phanomen erst
seit kurzem bekannt ist, liegen zum aktuellen Zeitpunkt noch keine Studien zur Prévalenz
und zum Mechanismus dazu vor. Es lasst sich jedoch anhand von Fallberichten
rickschliel3en, dass die Zahl der Deformationen in letzter Zeit zugenommen hat und diese
Entwicklung hdchstwahrscheinlich auf die Veranderungen im Stentdesign mit einer
dunneren Strebendicke und reduzierten Anzahl an Verbindungsstreben zuriickzufiihren
ist.

Welche Stents ein besonderes Risiko fir eine longitudinale Deformation aufweisen, war
bisher nur Gegenstand von experimentellen Untersuchungen, die lediglich koronare
Stents verglichen. Bei einer von ihnen handelte es sich um eine in-vivo-Studie, bei der
vier verschiedene Stentmodelle in die Iliakalarterie eines Kaninchens implantiert wurden
und jeweils einer Kompressionskraft von 2N ausgesetzt wurden. Dabei fiel ein Stent
durch eine deutlich starkere Verkiirzung gegeniiber den anderen auf. Er war durch die
Kompression um ca. 18% kdrzer, die drei tibrigen im Schnitt nur um ca. 3%. Da sich die

Stents dieser Studie sowohl hinsichtlich ihres Materials, als auch in ihrer Struktur und
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ihrer MalRe voneinander unterschieden, sind mehrere Erklarungen fur dieses
Stabilitatsdefizit moglich. Die Autoren der Studie schreiben diese Beobachtung jedoch
der Anordnung der Verbindungsstreben nach der Gipfel-zu-Gipfel-Technik zu, was mit
den Ergebnissen der vorliegenden Arbeit korreliert. Eine vergleichbare Studie, bei der
periphere Stents untersucht wurden, lag zum bisherigen Zeitpunkt noch nicht vor. [37]
Einige weitere experimentelle Untersuchungen verglichen, ahnlich wie in dieser Arbeit,
die longitudinale Integritdt verschiedener Stents anhand einer in-vitro-Studie. Dabei
handelte es sich jedoch wiederum um koronare Stents. Diese Studien zeigten alle einen
Zusammenhang zwischen der Anzahl der Verbindungsstreben und der Stabilitat eines
Stents. Besonders anfallig fir eine longitudinale Deformation sind demnach Stents der
PROMUS Element Gruppe, die nur tiber zwei Verbindungsstreben verfligen. Es besteht
jedoch der Verdacht, dass gleichzeitig auch die gute Rontgensichtbarkeit dieser Stents
dazu beitragt, dass das Phdnomen bei ihnen h&ufiger entdeckt wird als bei anderen,
obwohl es bei diesen moglicherweise auch auftritt [3, 11, 32]. Noch anfalliger fur
longitudinale Deformationen waren Stents, die nur aus einem kontinuierlich gewickelten
Draht bestanden [32]. Diese Erkenntnisse stimmen mit den Ergebnissen der vorliegenden
Studie Uberein. Zusatzlich wurde beobachtet, dass eine geringere Strebendicke zu einer
hoheren Flexibilitdt und dadurch gleichzeitig auch zu einer geringeren longitudinalen
Integritdt flhrt. Um schwerwiegende Verformungen zu vermeiden, sollte die
Strebendicke nicht kleiner als 80um sein [3].

In  mehreren Fallbeschreibungen wurde ein Zusammenhang zwischen dem
Stentdurchmesser und seiner Stabilitat beobachtet. Je kleiner der Durchmesser eines
Stents, desto anfélliger ist dieser fir longitudinale Deformation. In dieser Arbeit jedoch
fielen diinnere Stents durch eine geringere Langen- und Durchmesserédnderung auf.
Hierzu wurden im Gegensatz zu den Fallstudien Stents verschiedener Male eines
Modells untersucht, was die Aussagekraft tber die Kausalitdt deutlich erhoht. Diese
Ergebnisse beziehen sich jedoch auf die rein physikalischen Unterschiede zwischen
schmaéleren und breiteren Stents. So werden die gegensétzlichen Beobachtungen in der
Literatur damit begriindet, dass der Mechanismus der longitudinalen Stentdeformation
bei diinneren Stents vermehrt auftritt. Bei einer schmaleren Passage bleiben zwangslaufig
héufiger Instrumente hangen und manipulieren so den eingesetzten Stent. Daher l&sst sich
ein Stent mit kleinerem Durchmesser zwar schwerer deformieren, da er jedoch unter

klinischen Realbedingungen ofter eine Krafteinwirkung entlang seiner Langsachse

49



erfahrt, tritt dennoch bei schmaleren Stents eine longitudinale Deformation mit hoherer
Wahrscheinlichkeit auf als bei breiteren.

4.3 Klinische Relevanz der longitudinalen Stentdeformation

Die Pravalenz der longitudinalen Stentdeformation ist zum aktuellen Zeitpunkt noch nicht
ausreichend untersucht. Schatzungen rangieren zwischen 0,09% und 0,20% [2]. Diese
Zahlen beziehen sich jedoch auf die Gesamtheit der implantierten Stents, von denen die
meisten keine Deformation erfahren haben und nur einige wenige im Ausgleich dazu
vergleichsweise oft von dieser Komplikation betroffen sind. Der Mechanismus und die
mdoglichen klinischen Auswirkungen einer solchen Deformation sind in einzelnen

Fallberichten beschrieben worden.

Fall 1:

Ein 50-jahriger Mann mit einem seit lange bestehendem Typ 1 Diabetes und einer bereits
stattgefundenen Bypass-Operation einer DreigefalRerkrankung vor acht Jahren wurde zu
einer perkutanen koronaren Intervention zugelassen. Sowohl die als Bypass fiir die rechte
Koronararterie verwendete Vena saphena, als auch das urspriingliche Gefal} zeigten eine
kritische Stenosierung mit funktionellem kompletten Verschluss am Abgang des Ramus
interventricularis posterior. Daher wurde eine Rekonstruktion der rechten Koronararterie
angestrebt. Nach Durchquerung und Aufdehnung des Verschlusses wurden insgesamt
vier Stents implantiert, die alle vom Typ Promus Element Platinum Chromium DES der
Firma Boston Scientific waren. Einer der GroRe 16/2,25mm wurde in den mittleren Ast
des Ramus interverntricularis posterior eingesetzt. Die anderen drei hatten die Male
38/3,0mm und wurden Uberlappend angebracht, ausgehend von jenseits der Mitte der
rechten Koronararterie bis zuriick zu deren Ostium. Zu diesem Zeitpunkt sah es so aus,
als wirde ein zufriedenstellendes Ergebnis erreicht werden. Das mit Stents versorgte
Gebiet wurde anschlielend, wie es dem routinemaRigen Vorgehen bei einem solchen
Eingriff entspricht, noch einmal nachgedehnt. Bei dem Versuch mit einem Ballon des
Durchmessers 3,5mm das distale Drittel der rechten Koronararterie zu erreichen war es
notig, die Position des Fiihrungskatheters zu verandern, um den Zugang zu erleichtern.

Nach diesem Mandver stellte sich heraus, dass dadurch der am weitesten proximal
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gelegene Stent an seiner dem Ostium zugewandten Seite eine longitudinale Kompression
erfahren hatte. Durch die verbesserte Rontgensichtbarkeit dieser Art von Stent wurde die
aufgetretene Komplikation sofort sichtbar. Dieser gestauchte Stent musste noch einmal
nachgedehnt werden, um die Implantation eines weiteren Stents zu ermdglichen, der den
Anfangsbereich der rechten Koronararterie versorgt. Letzten Endes wurde ein
zufriedenstellendes Ergebnis erzielt, bei dem keine nachteiligen Folgen fiir den Patienten
auftraten. Auch bei den Nachsorgeuntersuchungen fielen keine negativen Konsequenzen
auf. Die Beschreiber dieses Falls sind jedoch Uberzeugt, dass nur die friuhzeitige
Entdeckung dieser Stauchung des proximalen Stents weitere Komplikationen verhindert
hat. Wére das technisch nicht einwandfreie Ergebnis bestehen geblieben, wére dies eine
ideale Brutstdtte fur Stentthrombosen und hatte ein potentiell letales Ende nehmen
kdnnen [15].

Fall 2:

Ein 83-Jahriger mit einem Vorderwandinfarkt mit ST-Hebung bekam eine sofortige
perkutane Koronarintervention. Bei akut verschlossenem Ramus interventricularis
anterior (LAD) wurde der Fluss mittels Thrombektomie und Ballondilatation
wiederhergestellt. Dies zeigte eine diffuse Verkalkung des proximalen und des mittleren
Anteils der LAD, was mit der Implantation von zwei Uberlappenden Stents der Marke
Biomatrix behandelt wurde. Da sich diese aufgrund eines langsamen Ruiickflusses als
schwierig erwies, musste mit einem intrakoronar injizierten Vasodilatator das Gefal3
erweitert werden. Dieses wurde mit Hilfe eines Verlangerungsstiicks des
Fuhrungskatheters direkt in die LAD eingebracht. Dadurch kam es zum Kontakt zwischen
dem Katheter und dem proximalen Ende des Stents, was wiederum eine geringfligige
Deformation und eine Verkirzung dessen bewirkte. Aufgrund eines zufriedenstellenden
angiographischen Befunds wurden keine Verbesserungsversuche unternommen. Sieben
Wochen spéter stellte sich der Patient erneut mit einem ST-Hebungsinfarkt vor und wurde
einer sofortigen Angiographie unterzogen. Diese offenbarte einen Verschluss der LAD
aufgrund einer spaten Stentthrombose. Das proximale Ende des Stents war deformiert
und es gestaltete sich als unmoglich, mit dem Fihrungsdraht der Marke BMW Universal
I1 hin durchzugelangen. Dies gelang schlieBlich mit einem zweiten Draht der Marke
Whisper, mit dessen Hilfe eine Thrombektomie und eine Ballondilatation durchgefiihrt

werden konnte, was den Durchfluss wiederherstellte. Zusatzlich wurde ein zweiter Stent,
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diesmal vom Typ Promus Element, implantiert, der den ersten am proximalen Ende
uberlappte. AnschlieBend zeigte sich ein exzellentes angiographisches Ergebnis [42].
Dieser Fall macht deutlich, dass nicht friihzeitig entdeckte bzw. adéquat behandelte
longitudinale Stentdeformationen zu massiven Komplikationen wie einer Restenose mit

Myokardinfarkt einhergehen kénnen.

Da sich die bisherigen Studien ausschliellich auf koronare Stents beziehen, kann keine
Aussage dartber getroffen werden, ob und wie haufig eine longitudinale Deformation bei
peripheren Stents auftritt. Die Ergebnisse der vorliegenden Arbeit deuten jedoch darauf
hin, dass einige davon, bezogen auf ihre physikalischen Eigenschaften, in gleichem MaRe
betroffen sein durften wie koronare Stents. Ob die Mechanismen, die zu dieser
Komplikation fiihren, auch bei der Angiographie vorkommen, ist noch nicht ausreichend

untersucht worden.

4.4 Schlussfolgerung

In der vorliegenden Arbeit wir deutlich, dass die zahlreichen Stents, die in der Klinik im
Einsatz sind, sehr unterschiedlich auf longitudinale Krafteinwirkung reagieren. Dieser
Verlust an Stabilitdt ist wohl auf die in den letzten Jahren stattgefundene
Weiterentwicklung der Stents zurtickzufiihren, die den Fokus vor allem auf die Erh6hung
der Flexibilitat gelegt hat, um den Einsatzradius zu erweitern und damit auch GeféaRe
versorgen zu konnen, die bisher einer chirurgischen Revaskularisierung vorbehalten
waren. Um die longitudinale Integritdt der verschiedenen Stents miteinander zu
vergleichen, wurde ein in-vitro-Modell verwendet, bei dem die Lé&ngen- und
Durchmesseranderungen in Abhangigkeit von der aufgewendeten Zugkraft bestimmt
wurden. Neben den Unterschieden in den Materialien der Stents fiel vor allem eine
Abnahme der Stabilitdt bei geringerer Anzahl an Verbindungsstreben zwischen den
einzelnen Ringen eines Stents auf. Ungunstig wirkt sich hierbei zusétzlich die Anordnung
nach dem Schema Gipfel-zu-Gipfel aus. Stents mit dieser Struktur wiesen eine beinahe
doppelt so groRBe L&ngenzunahme und Verschmélerung auf als Stents, deren

Verbindungsstreben nach der Konfiguration Gipfel-zu-Tal angeordnet waren. Diese
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Beobachtungen decken sich mit den bisherigen Befunden aus der Literatur, die sich
jedoch ausschliel3lich auf koronare Stents beziehen.

Ein weiterer Einflussfaktor auf die Stabilitat ist das Ausgangsmal eines Stents. So
korreliert ein groRerer Durchmesser mit einer starkeren Ausdehnung unter
Krafteinwirkung. Etwas geringer ausgepragt fallt dagegen der Unterschied aus, wenn ein
Stent eine grolRere Ausgangsléange besitzt. Diese Erkenntnisse wurden so bisher noch in
keiner Untersuchung gewonnen, es wurden jedoch in manchen Fallberichten gegenteilige
Annahmen gemacht. Dieser Unterschied beruht darauf, dass in der vorliegenden in-vitro-
Studie die reinen physikalischen Eigenschaften der Stents verglichen wurden, in den
Fallberichten jedoch die tatsachlichen klinischen Verhéltnisse berticksichtigt wurden, bei
denen es haufiger zu einer Manipulation von Stents mit kleinerem Durchmesser kommt
und somit auch eine longitudinale Deformation wahrscheinlicher werden lasst. Ein
geringerer Durchmesser macht also nicht den Stent an sich anfélliger fur eine Stauchung
oder Streckung, sondern ist nur haufiger von Mechanismen, die dazu fiihren, betroffen.

5 Zusammenfassung

Mit der zunehmenden Bedeutung der Stentimplantation bei der Behandlung peripherer
Gefdlie haben sich die Eigenschaften der Stents in den letzten Jahren stetig verandert. Ziel
der Hersteller war es, die Flexibilitat zu erhthen und damit Gefél3e zu erreichen, die
vormals der Bypass-Chirurgie vorbehalten waren. Durch diese Weiterentwicklung kam
es jedoch zu einem neuen Problem, das mit bisher unterschatzten klinischen
Konsequenzen einhergeht, der longitudinalen Stentdeformation.

Ziel der vorliegenden Arbeit war es, zu prufen, welche Eigenschaften Stents besonders
anfallig fur diese Komplikation machen und worauf Kliniker in Zukunft bei der Wahl des
geeigneten Stents achten sollten.

Dazu wurden 20 Stents verschiedener Hersteller und GroRe verglichen, indem ihre
Langen- und Durchmesseranderungen in Abhdangigkeit der auf sie einwirkenden
longitudinalen Kraft gemessen wurden. Diese Versuche wurden jeweils bei
Raumtemperatur sowie bei Korpertemperatur durchgefiihrt. Parallel zur Vermessung der
GrolRendnderung wurden die  Strukturverédnderungen der Stents fotographisch
festgehalten. Die Auswertung erfolgte hinsichtlich der verwendeten Materialien, der
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verschiedenen Strukturen der Stents und der unterschiedlichen Ausgangsmalie fiir Lange
und Durchmesser. Dartiber hinaus wurde beobachtet, ob zwischen den beiden Messreihen
Unterschiede bestanden, die auf die veranderten Temperaturbedingungen zuriickzufuhren
sind.

Da fast alle untersuchten Stents aus Nitinol bestanden, wurde im ersten Teil der
Auswertung hauptsachlich unterschieden zwischen gecoverten Stents und reinen
Metallstents. Hierbei zeigte sich ein deutlicher Stabilitatsvorteil der mit
Polytetrafluorethylen ausgekleideten Stents. Hinsichtlich der Struktur waren die Stents
im Vorteil, deren Ringe fest miteinander verbunden waren, sie erfuhren &uRerst geringe
bis gar keine Verformung. Wie bereits in friheren Untersuchungen vermutet, spielte
sowohl die Anzahl als auch die Anordnung der Verbindungsstreben eine wesentliche
Rolle in Bezug auf die longitudinale Integritat. Eine zusatzliche Querverbindung war mit
einer Reduzierung der L&ngenzunahme um mehr als 50% verbunden. Ob die
Verbindungen Gipfel-zu-Gipfel oder Tal-zu-Tal angeordnet waren, hatte einen
geringeren Einfluss auf die Stabilitat der Stents als zundchst angenommen. Trotz der
beobachtbaren deutlich stérkeren Strukturveranderungen von Stents mit Gipfel-zu-
Gipfel-Verbindungen war die quantitativ messbare Langenanderung bei gleicher Anzahl
an Verbindungen ahnlich. Bei der Verschmalerung der Stents zeigte sich dagegen sehr
wohl ein Vorteil der Tal-zu-Tal-Anordnung, sie fiel hierbei wesentlich geringer aus. Am
anfalligsten fiir eine longitudinale Deformation waren Stents, die nicht aus einzelnen
Ringen mit festen oder variierenden Verbindungen bestanden, sondern aus ineinander
verflochtenen Metalldrahten. Sie verhielten sich unter Krafteinwirkung entlang ihrer
Langsachse wie eine Spiralfeder, die sich schon bei kleiner Zugkraft erheblich ausdehnt
und gleichzeitig schméler wird. Die Ausgangsmalie eines Stents hatten zusatzlich einen
Einfluss auf deren Stabilitat. Je kirzer und vor allem je schmaler ein Stent war, desto
geringer fielen die Langen- und Durchmesseranderungen unter Krafteinwirkung aus.
Schon bei einem um zwei Zentimeter schmaleren Stent verringerte sich die
Langenzunahme gegentiber einem breiteren gleicher Bauart und L&nge um ca. 40%. Beim
Vergleich der beiden Versuchsreihen gab es zum Teil deutliche Unterschiede. Waren die
Stents auf 37°C erwdrmt worden, erfuhren sie vor allem bei kleinerem Kraftaufwand eine
geringere Verformung als bei Raumtemperatur.

Durch die stete Weiterentwicklung zu hoherer Flexibilitdt und Reichweite peripherer

Stents gibt es heute vielfaltige Einsatzmdglichkeiten, auch in Geféllen und bei
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LéasionsgroRen, die bisher der chirurgischen Therapie vorbehalten waren. Allerdings
haben sich damit auch neue Komplikationen aufgetan, die vorher gar nicht bekannt und
nicht vorherzusehen waren. Hoéhere Flexibilitat fordert ihren Tribut durch eine geringere
Stabilitat und die Versorgung von ausgedehnteren Befunden mit langeren Stents verstérkt
diesen Effekt noch. Um auch in Zukunft die optimale Therapie fir jeden Patienten
gewabhrleisten zu kdnnen, sollte die Entscheidung zur Stentimplantation und die Wahl des
passenden Stents immer individuell entschieden werden. Bislang gibt es nicht den einen
Stent fir alles, da die Verbesserung einer Eigenschaft stets mit dem Verlust einer anderen
Qualitat einhergeht.

Die bisherigen Fortschritte in der Stentherstellung zielten darauf ab, die Flexibilitat und
damit das Einsatzspektrum zu erhéhen. Das Phanomen der longitudinalen
Stentdeformation sollte dabei weiter beobachtet werden und als mégliche Komplikation

berticksichtigt werden.
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