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1 Einleitung und Ziel der Arbeit

Herz-Kreislauf-Erkrankungen fiihren in Deutschland zu 40 % aller Todesfalle (2011), wobei
Herzinfarkt und Schlaganfall die haufigsten Todesursachen sind [129]. Die Hauptursache hierfir
ist die Arteriosklerose, die zu einer Veranderung und Verengung aller Gefafle fuhrt. In den
Gefalken der Arme und besonders der Beine flhrt die Arteriosklerose als periphere arterielle
Verschlusskrankheit (pAVK) zu einer Minderversorgung der Extremitaten, was sich zunachst als
Schmerzen manifestiert und mit zunehmendem Gefallverschluss bis zur Amputation der
betroffenen Extremitat fihren kann. Am haufigsten ist der femoropopliteale Gefallabschnitt um
die A. femoralis superficialis (SFA) von der pAVK betroffen [5, 108].

Bei fortgeschrittener pAVK werden neben der medikamentdésen und der Bewegungstherapie
interventionelle Verfahren, wie die perkutane transluminale Angioplastie (PTA) mit und ohne
Implantation einer intravaskuldaren Gefal3stitze, eines sogenannten Stents, durchgeflhrt. Der
Uber einen Katheter eingefiihrte und im verengten Gefal} platzierte Stent halt das Lumen des
Gefalles offen, so dass die Blutversorgung des GefalRes aufrechterhalten wird. Die fir periphere
Gefalle verwendeten Stents sind zumeist aus der Formgedachtnislegierung Nitinol gefertigt und

werden selbstexpandierend im Gefald implantiert.

Da Nitinolstents als permanente Implantate im Koérper verbleiben, sind sie insbesondere im
femoropoplitealen GefaRabschnitt neben der regelmalig zyklischen radialen Belastung durch
den pulsatilen Blutfluss, zusatzlichen unregelmafig zyklischen axialen, Biege- und Torsionsbe-
lastungen durch die Beinbewegung, z.B. beim Gehen, ausgesetzt. Diese zyklische Langzeitbe-
lastung der Stents kann zu Ermuidungsbrichen flihren, so dass sich das Auftreten von
Strutbriichen an bis zu 65 % der eingesetzten Stents [5] und das damit verbundene strukturelle
Stentversagen als wesentliche Komplikation besonders im ersten Jahr nach der Implantation
herausstellt [37]. Der damit verbundene Funktionsverlust des Stents und Gewebeverletzungen
durch die Interaktion zwischen Gefall und gebrochenem Stent kdnnen in der Folge zu einem

erneuten Gefallverschluss fuhren.

Deshalb sind mechanische Prifungen als Nachweis der Funktionssicherheit flr die Marktzulas-
sung von Stents und deren Einflihrsystemen eine Forderung der Zulassungsbehérden und
werden schon in der Entwicklungsphase miteinbezogen. Hierdurch kann die Produktqualitat
bewertet werden, um die Wirksamkeit des Produkts zu beweisen und vor allem die Patientensi-
cherheit zu gewahrleisten. Die Prifungen werden sowohl von zertifizierten bzw. akkreditierten
Priflaboren als auch von den entwickelnden Firmen selbst durchgefiihrt. Hierbei sind sowohl
statische als auch dynamische Prifungen im Rahmen von Normen vorgeschrieben, die die
Belastungen des Stents vor, wahrend und nach der Implantation unter Bericksichtigung der

spezifischen Anforderungen des jeweiligen Implantationsortes nachempfinden. Dynamische
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Prufverfahren werden verwendet, um Aussagen bezliglich des Ermiidungsverhaltens der Stents
treffen zu konnen, indem eine definierte Wechselbelastung eine Schadigung und Ermidung
hervorruft. Hierdurch kénnen die strukturelle Langzeit-Unversehrtheit sowie die potentiellen
Versagensarten von vaskuldren Stents, wie z.B. Strut- oder Verbinderbriiche durch Ermiidung
und Verschleil3, Risse, Korrosion, dauerhafte Verformung, Stentmigration oder Abrieb zwischen
sich kontaktierenden Stents unter simulierten nachteiligsten physiologischen Bedingungen

bewertet werden.

Die durch die Beinbewegungen im femoropoplitealen Gefalkabschnitt erzeugten Stentbriiche
fihren zur Forderung nach einem Prifregime, das die Stents bei einer Uiberlagerten Wechselbe-
lastung durch axiale Kompression, Torsion und Biegung untersucht. Verfahren zur Prifung der

Ermudungsfestigkeit von Stents gegenlber diesen Lasten sind nicht standardisiert.

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wird ein neuartiger Mehrachsen-Stentprifstand fir eine
dynamische Prifung von peripheren Stents mit einer tUberlagerten mehrachsigen Wechselbelas-
tung durch axiale Kompression, Torsion und Biegung strukturmechanisch charakterisiert. Uber
Validierungsmessungen und theoretische Ansatze werden allgemeine Einstellungen fiir die
initiale Prifstandeinrichtung entwickelt und definiert. Mit Hilfe numerischer Verfahren (Finite-
Elemente-Analyse, FEA) werden verschiedene Prinzipien der Biegebelastung untersucht und
gegenubergestellt. Hierbei ist die wesentliche Zielsetzung die Charakterisierung der Basisverfah-
ren fUr die Realisierung der Biegebelastung durch Untersuchung der Stentbeanspruchung. Die
Entwicklung eines biomechanischen FE-Referenzmodells ermdglicht anschliefend die
Einordnung der Ergebnisse in einen realitditsnahen Zusammenhang zur physiologischen

Kniebeugung, um die Prifmethode des Mehrachsen-Stentprifstands zu beurteilen.
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2 Medizinische und biomechanische Aspekte zum Einsatz
von Stents in peripheren Arterien

Adaquate Prifmethoden flr vaskulare periphere Stents erfordern zunachst einen Einblick in die
Entstehung und Auswirkungen sowie die Therapiemdglichkeiten der pAVK. AnschlieRend wird

die Anatomie der Zielregion vorgestellt.

2.1 Periphere arterielle Verschlusskrankheit (pAVK) und Therapie-
verfahren

Die periphere arterielle Verschlusskrankheit (pAVK) beschreibt eine stenosierende Gefalerkran-
kung der Extremitdten und wird in ihrer chronischen Form zu 95 % durch eine Arteriosklerose
verursacht, die zu den haufigsten Erkrankungen der heutigen Zeit zahlt [19]. Dabei ist die pAVK
nur eine der unterschiedlichen Manifestationsformen dieser Erkrankung, die alle arteriellen
Gefalregionen des Korpers betreffen kann und mit einem hohen Morbiditats- und Mortalitatsrisi-

ko durch kardiovaskulare Ereignisse wie Herzinfarkt oder durch Schlaganfall verbunden ist [79].

Nach Definition der Weltgesundheitsorganisation WHO handelt es sich bei der Arteriosklerose
um degenerative Veranderungen zumeist der arteriellen Intima, die sich morphologisch durch
Ablagerungen von Lipiden, Zelldetritus und Kalzium sowie eine Proliferation des Bindegewebes
zeigt [19, 143]. Durch den proliferativen Prozess flhrt die Arteriosklerose zur Plaquebildung mit
der Gefahr eines thrombotischen graduellen (Stenose) oder kompletten (Okklusion) Arterienver-

schlusses, der zu einer Minderversorgung des entsprechenden Organs oder Gewebes flhrt.

Die wesentlichen Risikofaktoren fiir die Arteriosklerose sind neben Ubergewicht die arterielle
Hypertonie, Hyperlipidamie, Hyperfibrinogenamie, Diabetes mellitus und inhalativer Nikotinkon-
sum. Da die Risikofaktoren eng vernetzt sind, steigt das Morbiditatsrisiko beim Zusammenwirken
mehrerer Risikofaktoren exponentiell an. Besonders das starke Rauchen (4-fach héheres Risiko
fur pAVK) sowie ein Diabetes mellitus (2-4-fach hoheres Risiko fir pAVK) begiinstigen periphere
Gefalverschlisse [19, 52, 79].

Insgesamt sind Beinarterien (90 %) wesentlich haufiger betroffen als Armarterien (10 %) [73],

wobei der gré3te Anteil der Stenosen und Okklusionen im Oberschenkel auftritt (45 %) [108].

In Abhangigkeit vom Stadium der Krankheit fuhrt die pAVK bei den betroffenen Patienten zu
Beschwerden wie Einschrankung der Belastbarkeit und Gehstrecke (Claudicatio intermittens,
Schaufensterkrankheit), chronische Extremitatenischamie mit belastungsabhangigen Schmerzen
und Nekrose mit drohender Amputation [85, 100]. Entsprechend der auftretenden klinischen

Symptomatik wird die pAVK in unterschiedliche Stadien eingeteilt (Stadieneinteilung nach
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Fontaine) bzw. klassifiziert (Rutherford-Klassifikation), wobei sich im klinischen Alltag die

Stadieneinteilung nach Fontaine bewahrt hat (Tabelle 1) [79].

Tabelle 1: Einteilung und Klassifikation der Stadien der pAVK [79]

Fontaine Rutherford
Stadium Klinisches Bild Grad Kategorie Klinisches Bild
| asymptomatisch 0 0 asymptomatisch
Ila Gehstrecke > 200 m I 1 leichte Claudicatio intermittens
IIb Gehstrecke <200 m | 2 mafige Claudicatio intermittens
I 3 schwere Claudicatio intermittens
I ischamischer Ruheschmerz Il 4 ischamischer Ruheschmerz
\Y Ulzeration, Gangran 1 5 kleinflachige Nekrose
] 6 groRflachige Nekrose

Studien zeigen, dass in Deutschland jeder flinfte [40], in den USA insgesamt ca. 12 Mio.
Menschen [7] an der pAVK leiden, wobei die Pravalenz altersabhangig ist und mit hdherem
Lebensalter ansteigt (Abbildung 1). Studien zeigen eine durchschnittliche Gesamtpravalenz der
pAVK von 3-10 %, wobei sie ab einem Alter von 70 Jahren auf 15-20% ansteigt und in
Risikogruppen bis zu 30 % erreicht [36, 66, 122]. In den USA zeigt eine Studie eine Pravalenz
der pAVK von 29 % der Gesamtpopulation [67]. Die demographische Entwicklung fihrt zu einer
weiteren kontinuierlichen Zunahme der Anzahl von Patienten, die von der pAVK betroffen sind,

so dass sich ein steigender Behandlungsbedarf ergibt.

Die Behandlungskosten einer pAVK lassen sich den Stadien der Erkrankung zuordnen, wobei ab

Stadium Il die stationaren Kosten stark ansteigen (Abbildung 2).

| B ambulant
M stationar
la Medikamente
S b
1
\%
T T T T T T T 1
>75

0 3 6 9 12 15 18
in 1 000 DM je Patient und Jahr

M Manner
20 - Frauen

15 4

10
} I
JHE o T

<60 60-64 65-69 70-74
Alter [Jahren]

Pravalenz [%)]
Stadium

Abbildung 1: Prévalenz der pAVK in Abhédngigkeit Abbildung 2: Behandlungskosten verschiedener
vom Alter und Geschlecht (modifiziert nach [36]) Stadien der pAVK in D-Mark (modifiziert nach [55])

Die Therapie der peripheren arteriellen Verschlusskrankheit erfolgt mit dem Ziel, ein Fortschreiten
der pAVK zu verhindern und das Risiko flr vaskuldre Ereignisse wie Herzinfarkt oder
Schlaganfall zu minimieren. Des Weiteren steht das Erzielen einer hdheren Lebensqualitat fur die

betroffenen Patienten durch die Verbesserung der Gehleistung und Belastbarkeit durch die
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Revaskularisierung der betroffenen Gefalle im Vordergrund [79]. Der limitierende Faktor einer

erfolgreichen Behandlung ist meistens die generalisierte Arteriosklerose.

Zunachst wird das Stadium der pAVK nach Fontaine oder Rutherford durch Charakterisierung
des Schmerzes, der Einschrankung der Gehstrecke und Eruierung des individuellen Risikoprofils
ermittelt. Vor Beginn einer Revaskularisierung wird die Lokalisation, Auspragung und
Morphologie der Okklusionen und Stenosen mit Hilfe diagnostischer Verfahren, wie Angiographie
mit Magnetresonanztomographie oder Computertomographie sowie Ultraschall, bestimmt [19].
Der Erfolg der Revaskularisierung ist von der Ausdehnung der Stenose im Hinblick auf ihre
Grolie bzw. Lange und dem Grad der systemischen Erkrankung sowie vorhandenen Begleiter-

krankungen abhangig.

Die Behandlung erfolgt zunachst durch die Aggregationshemmung der Thrombozyten und die
Einschrankung der wesentlichen Risikofaktoren der Arteriosklerose, wie Nikotinabusus,
Einstellung des Blutzuckers bei Diabetes mellitus und des Blutdrucks sowie Behandlung einer
Hypercholesterinamie [19, 79]. Des Weiteren wird die Blutversorgung der Extremitaten durch
revaskulierende MalRnahmen optimiert, so dass sich die Gehleistung steigert und trophische

Lasionen in ihrer Entstehung behindert werden.

Revaskulierende MalRnahmen umfassen neben der perkutanen mechanischen Thrombektomie, bei
der das thrombotische Material zerstdrt bzw. mechanisch entfernt wird, auch gefal3chirurgische
Eingriffe wie eine Ausschalung, Bypassanlage oder Implantation einer Gefalprothese. Das
wichtigste revaskulierende Verfahren mit einer geringen Morbiditat und Mortalitat ist die perkutane
transluminale Angioplastie mit und ohne implantierter Gefal3stiitze (Stent) [100]. Sowohl nach einer
PTA als auch nach einer Stentimplantation in periphere Gefalde ist eine lebenslange Indikation zur

Einnahme von Thrombozytenaggregationshemmern gegeben [19, 29, 46, 100].

Eine perkutane transluminale Angioplastie (PTA) wurde 1964 erstmalig von Charles Dotter
durchgeflhrt, indem eine Stenose zunachst mit einem Flhrungsdraht passiert und anschlief3end
mehrmals mit Kathetern aufsteigenden Durchmessers geweitet wurde. Mit Einfihrung von
Ballondilatationskathetern durch Andreas Grintzig 1979 [63] wurde die PTA zur Behandlung der
chronischen arteriellen Verschlusskrankheit etabliert (Abbildung 3). Wahrend der PTA wird die
GefaBintima mit der Sprengung der GefaBplaques und der Uberdehnung der GefaRintima
und -media um ca. 20 % kontrolliert verletzt, wobei die stabile Adventitia eine vollstandige
Gefalruptur verhindert. Die Heilungsphase dieser Endothelschadigung dauert etwa sechs
Wochen und flihrt zu einer Reendothelialisierung und Glattung der GefaBwand, wobei sich durch
eine intimale Gefallwandhyperplasie eine Restenose entwickeln kann, die die grote Komplikati-
on der Ballondilatation darstellt [108].
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Zur Verminderung der Restenoserate werden unter anderem medikamentenbeschichtete Ballons
verwendet, die das Medikament bei ihrer Entfaltung in das Endothel des dilatierten Gefalkabschnitts

einbringen und die Neointimahyperplasie nach der PTA vermindern bzw. verhindern sollen [29, 132].

a b c d e
Fihrungsdraht
/
\ [ A. femoralis
\ | | communis
[\ [
A. femoralis_J
profunda Schleuse
\ /|1
)
// hochgradige
/o Stenose
A. femoralis
superficialis

Abbildung 3: Dilatation einer Stenose: a - Einlage einer GefédBschleuse und Einfiihrung eines
Fiihrungsdrahts durch die Stenose, b-d - Einfiihren und Dilatation eines Ballonkatheters, e - nach PTA
(modifiziert nach [73, 108])

Durch die Kombination der PTA mit der Implantation eines Stents zeigt sich eine Senkung der
Restenoserate. Stents sind alloplastische endoluminale Prothesen, die in Gefalke oder
Hohlorgane implantiert werden, um die Wand radial nach auf3en abzustitzen. Ein Oversizing, die
Wahl eines 10-15 % gréReren Stentdurchmessers als der GefalRdurchmesser, garantiert, dass
der Stent unter Ausnutzung der Elastizitat des Gefales in die Gefallwand driickt und so seine
Migration verhindert wird. Die Stentimplantation erfolgt in Verbindung mit einer Katheteruntersu-
chung. Der auf einem Katheter befindliche Stent wird an die Engstelle im Gefal} vorgeschoben
und expandiert. Hierbei wird zwischen ballonexpandierbaren und selbstexpandierenden Stents
unterschieden (Abbildung 4). Ballonexpandierbare Stents sind auf einem Ballonkatheter montiert
und werden durch dessen Dilatation plastisch verformt. Selbstexpandierende Stents, die zumeist
aus Nitinol hergestellt sind, entfalten sich hingegen durch ihre spezifischen Materialeigenschaften
selbst (vgl. Abschnitt 3.1), wobei eine vorzeitige Aufdehnung durch eine Hille Gber dem Stent
verhindert wird. Besonders im femoropoplitealen GefaRbereich sind selbstexpandierende
Nitinolstents wegen ihrer hohen Flexibilitdt von Vorteil, da grol’e Deformationen durch die
Beinbewegung auftreten kdnnen [29] (vgl. Abschnitt 4.1). Auch sind in diesem GefaRRbereich bei
Nitinolstents die Restenoseraten niedriger als bei Edelstahlstents [114, 117]. Mit Sirolimus
(Rapamycin) beschichtete Stents zeigen gegeniiber unbeschichteten Stents keinen signifikanten

Vorteil bei der Verringerung des Restenoserisikos [45].
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Stenose Ballonexpansion Selbstexpansion implantierter Stent

i

Abbildung 4: Dilatation einer Stenose durch ballonexpandierbare und selbstexpandierende Stents
(modifiziert nach [73, 108])

Durch die Stent-GefédRB-Interaktion kann die Gefaldwand verletzt werden. Hierbei kommt es durch
den Einriss der Intima zur Einblutung zwischen Intima und Media mit nachfolgender Thrombozyten-
anlagerung an die geschadigte GefalRwand sowie zur mechanischen Lasion und zum Abtrag des
Endothels (Denudation) [140]. In einem multifaktoriellen Prozess kommt es anschliel’end durch die
Wundheilungsreaktion zu einer Wiederverengung bzw. einem Wiederverschluss des GefalRlumens
(In-Stent-Restenose), die in drei Phasen ablauft (Tabelle 2) [83].

Tabelle 2: Phasen der Restenoseentwicklung [83]

Phase Zeitraum Vorgédnge

Inflammation <5 Tage Verletzung, Denudation

Migration und Proliferation der glatten Muskelzellen
Granulation 5-10 Tage Produktion extrazellularer Matrix
Beginn der Reendothelialisierung

10-120 Tage Abschluss der Reendothelialisierung

Remodeling Reduzierung der Restenose

Diese Schadigung der Gefaltwand kann sowohl direkt durch die Implantation als auch durch die
unterschiedliche Struktursteifigkeit von Stent und Gefal verursacht werden. So bestimmt z.B. die
radiale Struktursteifigkeit eines Stents den Durchmessergewinn nach der Implantation, aber auch die
Diskrepanz der Compliance zwischen gestentetem und ungestentetem Gefall. Des Weiteren kann
eine hohe Biegesteifigkeit des Stents zu einer starken Gefal3streckung flhren (vgl. Abschnitt 3.2.2),

die wiederum Traumata im Gefaltendothel und die Entstehung von Restenosen bedingt.

Die Erfolgsrate der PTA ohne und mit Stent bei Okklusionen und Stenosen im femoropoplitealen
Gefalbereich ist sowohl vom Stadium der pAVK als auch von der Lokalisation und vom angiogra-
phischen Bild der Gefaflveranderung sowie von der Lasionslange und der klinischen Symptomatik
abhangig [92, 108]. Im Mittel zeigen unterschiedliche Studien eine Erfolgsrate der PTA von 61 % bei

einer Stenose und 48 % bei Vorliegen einer Okklusion nach 3 Jahren. Bei zusatzlicher Stentimplan-
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tation wird die Erfolgsrate nach 3 Jahren mit 66 % bei einer Stenose und 64 % bei einer Okklusion
beschrieben [92] (Tabelle 3). Die Erfolgsrate der Stents im femoropoplitealen Gefaltbereich hangt
jedoch zusatzlich stark von auftretenden Stentbrichen ab [115, 117], die eine wesentliche
Komplikation der Stentimplantation im femoropoplitealen Gefa3bereich darstellen.

Tabelle 3: Erfolgsrate der Ballondilatation und Stentimplantation in die A. femoralis superficialis nach
Stenose und Okklusion [92, 100]

Erfolgsrate nach 1 Jahr [%)] 3 Jahre [%] 5 Jahre [%]
PTA — Stenose 77 61 55
PTA — Okklusion 65 48 42
PTA und Stent — Stenose 75 66
PTA und Stent — Okklusion 73 64

2.2 Anatomie des peripheren arteriellen BlutgefaBsystems

Die Versorgung aller Organe durch den Stoffaustausch zwischen Blut und Gewebe erfolgt Uber
die Blutgefalte, die zusammen mit dem Herz und der Lunge ein geschlossenes Kreislaufsystem
zum Transport und zur Verteilung des Bluts bilden und auch fiir die Aufrechterhaltung einer
konstanten Korperkerntemperatur Uber thermoregulatorische Mechanismen zustandig sind.
Innerhalb dieses Herz-Kreislaufsystems wird der Blutfluss zirkular und pulsierend durch das Herz
als Pumpe im Korper verteilt. Zunachst wird das sauerstoffreiche Blut vom linken Herz Gber den
Koérperkreislauf (grof3er Kreislauf, Hochdrucksystem) den einzelnen Organen und dann dem
rechten Herz zugefuhrt. Von dort flie3t das Blut innerhalb des Lungenkreislaufs (kleiner Kreislauf,
Niederdrucksystem) durch das LungengefalRsystem und wieder zurick zum linken Herz. Das
vom Herz kommende Blut wird in Arterien transportiert, wahrend die Gefale, die das Blut zum

Herz transportieren, als Venen bezeichnet werden.

Die vaskulare Versorgung der unteren Extremitat erfolgt iber mehrere Leitungsbahnen, die durch
verschiedene Offnungen aus dem Beckenraum treten, wobei die Arterien zur Versorgung der
Hufte, der Oberschenkel und der Knie vor allem der A. iliaca externa und zu kleinen Teilen der A.
iliaca interna entstammen. Die A. iliaca externa setzt sich als A. femoralis fort und tritt im weiteren
Verlauf als A. poplitea in die Kniekehle ein. Die Endstrecke der A. iliaca externa, die A. femoralis
communis, die sich in die A. profunda femoris und die A. femoralis superficialis (SFA) verzweigt,
sowie die A. poplitea werden als femoropoplitealer Gefalabschnitt zusammengefasst (Abbildung
5). Mit zunehmender Entfernung zum Herz verjiingen sich die GefalRdurchmesser, wobei die
durchstrémte Querschnittsflache durch die zunehmende Gefallverzweigung groRer wird. Bis auf
die kegelformig zulaufende Aorta kdnnen die Arterien als zylindrisch mit einem zwischen den

Verzweigungen konstanten Durchmesser angenommen werden.
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Die Arterienwand ist aus drei konzentrischen Schichten aufgebaut (Abbildung 6). Vom Lumen
ausgehend besteht die innerste Schicht, die Tunica intima, kurz Intima, aus einem einschichtigen
Verband von Endothelzellen, die die Innenflache des Gefalkes auskleidet und im Blutkontakt steht.
Abluminal sind die Endothelzellen von subendothelialem Bindegewebe (Stratum subendotheliale)
aus Kollagenfasern umgeben. Die Abgrenzung der Intima zur anschlie@enden Tunica media erfolgt

durch eine kompakte Schicht elastischer Fasern (Membrana elastica interna) [60].
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Abbildung 5: Darstellung der fiir periphere arterielle Abbildung 6: Wandaufbau einer mittelgro3en
Interventionen relevanten Arterien und ihre Arterie [60]
endovaskulére Einteilung (modifiziert nach [78])

Die der Intima anschliefiende Tunica media, kurz Media, besteht je nach Gefalart und -abschnitt
aus unterschiedlichen Anteilen von konzentrisch angeordneten glatten Muskelzellen, die in
elastische Fasern und Kollagenfasern eingebettet sind. Die Media ist die starkste der drei Schichten
und wird bei Arterien vom muskularen Typ aus 4-40 Lagen glatter Muskelzellen gebildet, wahrend
bei Arterien des elastischen Typs eine starker ausgepragte Fasertextur mit 40-60 Lagen eine etwa
0,5 mm dicke Media bildet [104]. Bei gro’en Arterien wird die Media von der anschliel’enden
auleren Gefallschicht, der Tunica adventitia, kurz Adventitia, durch die Membrana elastica externa,

einer kompakten Schicht axial orientierter elastischer Fasern, abgegrenzt [138].

Die Adventitia fixiert das Blutgefald in seiner Umgebung durch kollagene Fasernetze und ist in

Abhangigkeit vom Ort unterschiedlich stark ausgepragt [60, 104].

Das Gewebe der arteriellen Blutgefalle hat einen Wassergehalt von etwa 70 %. In Abhangigkeit
von der anatomischen Position sowie dem Durchmesser der Gefalde sind die Zusammensetzung
und die Struktur der Arterienwand unterschiedlich (Tabelle 4) [93].
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Tabelle 4: Prozentualer Anteil von Elastin und Kollagen in der Trockenmasse caniner Arterien [51]

Arterie Wasser [%] Kollagen [%] Elastin [%] Kollagen/Elastin
Coronaria 63,2+1,0 479+2,6 15,6 £0,7 3,12+ 0,21
Aorta, abdominal 70,4 +0,4 455+17 30,1+1,7 1,58 £0,15
Carotis 71,1+ 0,1 50,7 £ 2,1 20,1+1,0 2,55+0,13
Femoralis 68,0+ 0,3 445+1,4 24,5+1,6 1,89+ 0,14
Renalis 70,4 +0,7 426 +1,6 18,7+1,8 2,46 + 0,27

Je nach Aufbau der Media werden Arterien in den muskularen und den elastischen Typ unterteilt,

wobei der Ubergang kontinuierlich erfolgt.

Herznahe Arterien, wie z.B. die Aorta, deren grof3e Abgange und die Aa. pulmonale gehdren zu den
elastischen Arterien, deren Media groftenteils aus laminar angeordneten elastischen Fasern
besteht. Elastische Arterien kdnnen einen Teil der bei der Systole auftretenden Energie durch ihre
passive Dehnung kurzfristig aufnehmen, um diesen in der nachfolgenden Diastole wieder
freizusetzen. Durch diesen Windkesseleffekt wird die zwischen Systole und Diastole auftretende
Druckdifferenz minimiert und der Blutfluss realisiert. Die elastischen Arterien weisen einen grof3en

Durchmesser auf, wahrend die Wandstarke im Verhaltnis zu ihrem Durchmesser gering ist [138].

Herzferne Arterien sind vom muskuléaren Typ, deren Media vorwiegend aus glatten Muskelzellen
besteht, wodurch sich die Gefalke reversibel kontrahieren konnen und der Durchfluss und die
Durchblutung einzelner Organe und Kérperabschnitte durch Anderung des GefaRlumens
gesteuert werden kann. Diese Arterien haben einen mittleren bis kleinen Durchmesser von 0,3 -

10 mm mit einer relativ dicken Gefallwand [138].

Arteriolen sind die kleinsten Arterien mit einem Durchmesser kleiner als 0,3 mm. Die GefaRwand
der Arteriolen wird hauptsachlich aus glatten Muskelzellen gebildet, deren Tonus den Blutdruck
im arteriellen System mitbestimmt, da die Arteriolen aufgrund ihres geringen Durchmessers einen

erheblichen Stromungswiderstand darstellen.

Die Kapillaren, oder Haargefal’e, bilden den Abschluss des arteriellen Blutgefalsystems und
haben einen Durchmesser von 5-10 ym. Die Kapillargefale werden aus einer Schicht
Endothelzellen gebildet und sorgen durch ihre Semipermeabilitat fir den Stoffaustausch in den

Organen und im Gewebe.

-10 -



3 Nitinolstents und ihr Versagen

3 Nitinolstents und ihr Versagen

Fir die Prifung von Nitinolstents sind sowohl das Materialverhalten als auch die Besonderheiten
von Stents aus Nitinol von Bedeutung. Des Weiteren werden die Entstehung und die Bedeutung
von Nitinolstentbriichen im femoropoplitealen GefalRbereich beschrieben, um die Bedeutung der

adaquaten Stentprifung aufzuzeigen.

3.1 Formgedachtnislegierung Nitinol und ihre Anwendung in der
Stenttechnologie

Nitinol ist die Bezeichnung flir eine nahezu aquimolare Legierung aus Nickel und Titan, wobei die
Namensbezeichnung ein Akronym einer ehemaligen amerikanischen Forschungseinrichtung ist
(Nickel Titanium Naval Ordnance Laboratories) [130]. Neben der Medizintechnik findet die
Formgedachtnislegierung auch Anwendung in der Luft- und Raumfahrt, z.B. beim Ausklappen
der Solarmodule von Satelliten. In der Medizintechnik wird Nitinol nicht nur bei Stents eingesetzt,
sondern auch fir z.B. Katheter-Flihrungsdrahte, Wurzelkanalbohrer und orthodontische Drahte
fur die Zahnmedizin, Fraktur-Fixationsdrahte, Knochenklammern oder flexible Instrumente fur die

Chirurgie verwendet [47].

Konventionelle Stentmaterialien wie Edelstahl oder Kobaltlegierungen haben im Vergleich zu
korpereigenem Material ein unterschiedliches elastisches Deformationsverhalten, wobei die
Deformation sehr gering ist. Im Unterschied dazu weist korpereigenes Material ein Spannungs-
Dehnungsverhalten mit einer charakteristischen Hysterese auf. Die Formgedachtnislegierung Nitinol
zeigt ein ahnliches Verhalten mit Spannungsplateaus wahrend der Be- und Entlastung, so dass bei

gleich bleibender Kraft gro3e Dehnungen erzielt werden kénnen (Abbildung 7).

/7 Sehnen

Abbildung 7: Qualitative Spannungs-Dehnungs-Diagramme von kérpereigenem Material, Nitinol und
Stahl (modifiziert nach [123])

Die besonderen Eigenschaften von Nitinol, wie die Superelastizitat, der Formgedachtniseffekt
und die unterschiedlichen Materialsteifigkeiten fir die Be- und Entlastung beruhen auf einem
martensitischen Phasenlbergang zwischen zwei Kristallmodifikationen, die bei unterschiedlichen
Temperaturen stabil sind. Bei niedrigen Temperaturen (Niedertemperaturphase) liegt Martensit

vor, wahrend bei hohen Temperaturen (Hochtemperaturphase) kubisch-raumzentrierter Austenit
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vorliegt. Der Beginn und das Ende der Phasenumwandlung wird durch die Austenit-Start- (As)
und -Finish- (Af) sowie die Martensit-Start- (Ms) und -Finish-Temperatur (M) charakterisiert
(Abbildung 8). Die Umwandlung von Austenit in Martensit erfolgt durch eine Kombination von
Atombewegungen, Scherung und Volumendilatation ohne eine Anderung der chemischen

Zusammensetzung. Sie kann sowohl spannungs- als auch temperaturinduziert erfolgen.

Abbildung 8: Schematische Darstellung der charakteristischen Temperaturen und Volumenanteile der
Hochtemperaturphase Austenit und Niedrigtemperaturphase Martensit wéhrend des Phaseniiber-
gangs (modifiziert nach [90])

Durch den martensitischen Phasenlbergang weist Nitinol mit dem Einweg- und Zweiwege-Effekt
unterschiedliche Effekte neben dem superelastischen und normal-elastischen Verhalten auf,
wobei der Zweiwege-Effekt bei Nitinolstents keine Bedeutung hat und somit nicht weiter

behandelt wird.

Der Einweg-Effekt ist dadurch charakterisiert, dass ein bei tiefen Temperaturen verformtes
Werkstlck seine Form solange behalt, bis es erwarmt wird und in seine urspringliche Form
zurtckkehrt, an die es sich ,erinnert®. Wird ein Werkstiick in seiner Tieftemperaturphase verformt,
wachsen bei Erreichen des Spannungsplateaus Martensitstrukturen, die glnstig zur Spannung
orientiert sind. Auch bei einer Entlastung behalt das Werkstlick in dieser Phase seine auflere
Form bei. Mit der Erwarmung beginnt der eigentliche Einweg-Effekt, wobei sich der Martensit bei
Erreichen einer kritischen Temperatur (A;s) in Austenit umwandelt. Da Austenit bei héheren
Temperaturen stabiler ist als Martensit, nimmt das Werkstiick nach der vollstandigen Umwand-
lung seine Ausgangsform als die einzige mogliche Austenit-Form an. Beim Abkdihlen erfolgt eine
Riuckumwandlung in Martensit ohne die Anderung der &uBerlichen Form des Werkstiicks

(Abbildung 9). Dieser Effekt wird bei Nitinolstents fiir den Crimp- und Aufweitprozess genutzt.
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Pseudoelastizitit Einweg-Effekt

normales Spannungs-
Dehnungs-Verhalten

Abbildung 9: Schematische Spannungs-Dehnungs-Diagramme der mechanischen Effekte von Nitinol
bei unterschiedlichen Temperaturen (modifiziert nach [50])

In einem mittleren Temperaturbereich tritt der Pseudoelastizitits- oder mechanische
Formgedéchtnis-Effekt auf, bei dem der Werkstoff auch nach groRen Verformungen bei
Entlastung wieder in seinen Ausgangszustand zurlickkehrt (Abbildung 9). Aus dem in diesem
Temperaturbereich thermisch stabilen Austenit wird bei der Verformung spannungsinduzierter
Martensit gebildet. Ahnlich wie beim Einweg-Effekt bildet sich ein Spannungsplateau, wobei der
Werkstoff bei einer Entlastung seine Form nicht beibehalt, sondern in den Ausgangszustand
zurlickkehrt. Da hierbei Dehnungen von uber 8 % elastisch kompensiert werden kénnen, hat sich
der Begriff der ,Superelastizitat” etabliert [123, 131]. In diesem Temperaturbereich zeigt das
Spannungs-Dehnungs-Diagramm von Nitinol eine charakteristische Hysterese, da bei einer
dehnungskontrollierten Belastung hohere Krafte aufgenommen werden koénnen als bei der

Entlastung. Dieser Effekt wird bei Nitinolstents nach der Implantation genutzt.

Bei hohen Temperaturen weist Nitinol ein elastisches Verhalten auf, ahnlich dem anderer
metallischer Werkstoffe, da der martensitische Zustand auch mit einer hohen mechanischen

Spannung nicht mehr stabilisiert werden kann (Abbildung 9).

Die fiir die beschriebenen mechanischen Effekte charakteristischen Ubergangstemperaturen sind
sowohl von den Prozessparametern als auch von der Legierungszusammensetzung, insbeson-
dere der Nickelkonzentration, abhangig. Die Ubergangstemperaturen lassen sich in einem
Bereich von -100 °C bis +100 °C einstellen [20].

Neben den guten mechanischen Eigenschaften der Formgedachtnislegierung Nitinol weist diese
trotz des hohen Nickel-Anteils eine gute Biokompatibilitat auf. Durch die Bildung einer passivieren-

den Titanoxidschicht an der Oberflache wird die Freisetzung von Nickel-lonen minimiert [113].

Bei der Verwendung von Nitinolstents werden sowohl der Einweg- als auch der Pseudoelastizi-
tats-Effekt genutzt. Anhand des in Abbildung 10 dargestellten schematischen Spannungs-
Dehnungs-Diagramms des superelastischen Bereichs lasst sich die Belastungsgeschichte des
Nitinolstents vom Crimpen auf den Katheter Uber die Freisetzung ins Gefald bis hin zur
Stentbelastung im Gefald verfolgen. Selbstexpandierende Nitinolstents werden zunachst

lasergeschnitten und auf einem Dorn bis zum Erreichen des gewtinschten Durchmessers, der
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groRer als der des Gefales ist, radial expandiert. Durch einen anschlieRenden Gliihprozess bei
etwa 500 °C wird dem Stent diese Form eingepragt (Abbildung 10, Punkt a). Durch Ausnutzung
des Einweg-Effekts kann der Stent durch Abkiihlung auf T < A auf einen Katheter gecrimpt und
mit einer Schutzhille fixiert werden, die ein ungewolltes Wiederaufdehnen des Nitinolstents
verhindert (Abbildung 10, Punkt b). Da die Umwandlungstemperatur As durch Warmebehandlung
auf ca. 30 °C eingestellt wird [131], entfaltet sich der Stent nach der Positionierung des Katheters
in der Stenose durch Zuriickziehen der Schutzhiille, bis er an der Gefallinnenwand anliegt
(Abbildung 10, Punkt c) (Abbildung 11). Hierbei ermdglicht der Einweg-Effekt die grolle radiale
Verformung des Stents. Das Bestreben der Formgedachtnislegierung, die eingepragte Form
einzunehmen, ermdglicht eine konstante nach auflen gerichtete Kraft des Stents (chronic
outward force, COF), durch die das Gefalllumen offen gehalten wird. Wird der Stent durch die
pulsatile GefalRkinematik oder durch &ufRere Einflisse radial deformiert, wirkt er diesen
Deformationen mit einer hdheren Kraft entlang der Belastungskurve entgegen (radial resistive
force, RRF) (Abbildung 10, Punkt d).

Abbildung 10: Belastungszyklus eines Abbildung 11: Beginnende Selbstexpansion
Nitinolstents, Schematische Darstellung der eines peripheren Nitinolstents (S.M.A.R.T. ®,
Hysterese im Spannungs-Dehnungs-Diagramm  Cordis Corporation, USA)

(modifiziert nach [131])

Zur besseren Rontgensichtbarkeit werden Nitinolstents mit Réntgenmarkern, z.B. aus Gold, Platin,
Platin-Iridium oder Tantal, die zumeist an den Stentenden platziert werden, versehen. Des Weiteren
kénnen Nitinolstents z.B. mit Siliziumkarbid- (SiC), amorpher Kohlenstoffschicht (diamond like

carbon, DLC) oder mit Medikamenten (drug-eluting Stents, DES) beschichtet werden [131].

Neben der Klassifizierung beziiglich klinischer Aspekte, ihres Materials oder beziglich ihres
Aufweitprinzips, lassen sich Stents nach ihrem Design und nach Fertigungsverfahren
unterscheiden. Diese Unterscheidungsmerkmale fihren zu unterschiedlichen Stentstrukturen, die
die wesentlichen Merkmale der Stentmechanik beeinflussen. Besonders bei den Nitinolstents

geht die Stententwicklung mit der Weiterentwicklung des Ausgangsmaterials Nitinol einher.

Da Nitinol anfanglich nur in Drahtform erhaltlich war, wurden zunachst drahtbasierte
Stentdesigns aus spiralformig gewundenen runden oder flachen Drahten entwickelt. In den 80er

Jahren nutzte Charles Dotter eine warme Kochsalzlésung, um seine Spiralfeder im Gefalllumen
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zu expandieren. Mittlerweile kommen Spiralstents hauptsachlich bei nicht-vaskuldaren Problemen
zur Anwendung, z.B. im gastroenterologischen Bereich. Ein groer Vorteil von Spiralstents ist
deren relativ einfache Explantation in bestimmten Einsatzbereichen, indem sie mit gekihlter
Flassigkeit umspllt und die geringere Materialsteifigkeit des Nitinols bei tiefen Temperaturen flr
die Entfernung des Splralstents genutzt wird (Abbildung 12) [131].

Abbildung 12: Nitinolstentdesigns: a - Spiralstent von Dotter [44], b - Freisetzung und Explantation
(rechts) des Spiralstents Horizon (EndoCare, Inc., USA) [131]

Neben den Spiralstents kann die Herstellung von Stents aus Nitinoldraht auch in Zickzack-Form
(z.B. Cragg-Stent, MinTec, Frankreich; bzw. spater Medi-Tech/Boston Scientific, USA) oder durch
wickeln, flechten bzw. stricken (z.B. Supera, IDEV Technologies, Inc., USA) erfolgen. Freie
Enden werden durch z.B. Punktschweil3en oder tber Hullsen miteinander verbunden (Abbildung
13). Der wohl bekannteste Stent aus Draht ist der Wallstent, der, obwohl er aus Stahldraht oder
aus Stahldraht mit Tantal-Kern hergestellt ist, aufgrund seines geflochtenen Designs selbstauf-
weitende Eigenschaften hat. Der Wallstent weist durch sein Design eine sehr glatte Auldenkontur
auf, wodurch eine gute Wandabdeckung vorliegt. Der Stent ist von sehr geringer axialer

Steifigkeit und erfahrt wahrend der Expansion eine starke Verklrzung [118].

Abbildung 13: Geflochtene bzw. gewebte Stents: a und b - Supera® Stent mit Hiilsenverbindung der
Drahtenden (IDEV Technologies, Inc., USA), ¢ - Carotid WALLSTENT® (Boston Scientific, USA) [2]

Der groRe Nachteil von drahtbasierten Stentdesigns ist die durch die Uberkreuzung der Drahte
erhdohte Wandstarke und damit auch das gréRere Crimpprofil der Stents. Des Weiteren besteht

die Gefahr von Korrosion und Stentversagen durch Reibung an den Uberkreuzungsstellen [131].

Mit der Fertigung von Nitinolblechen wird das erste lasergeschnittene blechbasierte Stentdesign
(Memotherm, Angiomed (Bard), Deutschland) entwickelt, wobei der Stent nach dem Schneiden
aufgerollt und punktuell zusammengeschweil’t wird. Eine andere Mdglichkeit ist die Einstellung des
Stentdurchmessers durch blockierende Elemente in der Stentstruktur beim Aufweiten (Abbildung
14). Durch die Beriihrungspunkte treten jedoch dieselben Nachteile wie bei den drahtbasierten

Stents auf, wobei diese Stents bei Aufweitung keine Verkirzung erfahren [131].
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Rohrbasierte Stentdesigns wurden durch die Entwicklung von nahtlosen Nitinolrohren Mitte der
1990er Jahre ermoglicht. Heutzutage werden die meisten Nitinolstents aus Rohren lasergeschnit-
ten. Hierbei lassen sich das open-cell- und das closed-cell-Design als grundsatzliches
Konstruktionsprinzip unterscheiden [131] (Abbildung 15).

Abbildung 14: Durch Blockierungselemente  Abbildung 15: Open- und closed-cell-Stentdesign
gréBenverdnderlicher Nitinolstent [126] als grundsétzliche Konstruktionsprinzipien der
Stententwicklung

Beim closed- oder multi-cell-Stentdesign sind geschlossene Zellen durch regelmaRige Briicken
(Verbinder) miteinander verbunden, so dass eine steife Stentstruktur mit einer gleichmafigen
GefalRwandabdeckung entsteht, die sowohl eine hohe Radial- als auch eine hohe Biegesteifigkeit
hat. Die hohe Biegesteifigkeit stellt jedoch einen Nachteil sowohl bei der Einflhrung des Stent-
Delivery-Systems durch gewundene Gefalke als auch bei der Implantation an Gefalverzweigun-
gen oder in gewundene Gefalte dar [5]. Durch Reduzierung der Anzahl der Verbinder kann die

Biegesteifigkeit reduziert werden, wobei gleichzeitig die Wandabdeckung unregelmafiger wird.

Stents mit einem open- oder modular-cell-Design sind dagegen von geringerer Biegesteifigkeit.
Durch die Trennung von radialer und axialer Deformation durch die sich versetzt wiederholenden
Verbinder ist zudem die Biegesteifigkeit von der Radialsteifigkeit unbeeinflusst. Die groRere
Flexibilitat dieser Stents erlaubt eine starkere Langenanderung gegenlber den Stents mit einem
closed-cell Design [5].

Stents, die beide Konstruktionsprinzipien kombinieren, haben eine angepasste Langs- und

Radialsteifigkeit, eine gleichmafRige Gefallwandabdeckung sowie eine konstante Lange [118].
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3.2 Versagen von Nitinolstentstrukturen im femoropoplitealen
GefalRabschnitt

Stentbriiche in der SFA konnen zu Komplikationen, wie Restenose, Pseudoaneurysmen,
Gefalperforationen, Thrombose und in-Stent Embolien sowie zur Migration von Stentbestandtei-
len fuhren. Scheinert et al. [115] zeigen z.B., dass 32,8 % der gebrochenen Stents mit einer

Restenose einhergehen (Abbildung 16).

Die meisten Falle von Stentbriichen werden durch die Implantation eines weiteren Stents Uber
den frakturierten Bereich behandelt [5].

Abbildung 16: Selbstexpandierender Nitinolstent, 9 Monate nach Implantation, mit mehreren Briichen
im distalen und weniger Briichen im proximalen Stentbereich; die Angiographie zeigt eine deutliche
Restenose mit einer Durchmesserverringerung um > 50 % [115]

3.2.1 Mechanismen der Stentbruchentstehung

Die Bewegungen des menschlichen Koérpers finden zumeist zyklisch wiederholt statt, so dass
implantierte Stents einer Wechselverformung unterliegen, die zu einer allmahlichen Schadigung
des Werkstoffs fiihrt und die Lebensdauer des Implantats limitiert. Die auftretende Werkstoffver-
anderung und -schadigung wird als Ermidung bezeichnet. Neben der Beanspruchungsfrequenz
und der Laufzeit sind die mittlere Belastung und die Belastungsamplitude von besonderer
Bedeutung flr die ertragbare Lastwechselzahl. Neben Ermidungsbrichen treten auch
Gewaltbriiche durch eine einmalige hohe Beanspruchung auf, auf die nicht naher eingegangen
wird, da ihr Auftreten bei Gefaldstents untypisch ist.

Bei vaskularen Stents wird die mittlere Belastung mafRgeblich durch den Kontakt des Stents mit
der Gefallwand beeinflusst, wobei z.B. die spezifische Gefaltkanatomie sowie die Wahl des
Stentdurchmessers und damit das Oversizing diesen Einfluss verstarken kann. Die zyklische
Belastungsamplitude der Stents ist an den meisten Implantationsorten primar der pulsatile
Herzschlag mit dem systolischen und diastolischen Blutdruck und einer Frequenz von ca. 1 Hz,
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3 Nitinolstents und ihr Versagen

wobei diese zyklische Blutdruckanderung nicht auf den Stent, sondern auf das GefaR
aufgebracht wird. Uber die radiale GefaRdehnung erfolgt die Realisierung der Belastung auf den
Stent. Bei einer bekannten Compliance des gestenteten GefalRes kann die zyklische radiale
Dehnungsamplitude abgeschatzt werden. Allerdings ist die Compliance aufgrund ihrer starken
Abhangigkeit vom Lebensalter und Gesundheitszustand des Gefalies schwer zu bestimmen, so
dass als worst-case Fall 5 % radiale Deformation eines jungen, gesunden Gefales bei einer
Druckdifferenz von 100 mmHg angenommen werden kann. Ein implantierter Stent reduziert die

Compliance in Abhangigkeit seiner radialen Steifigkeit auf ca. 2 % [47].

Fur periphere Nitinolstents in der SFA stellen Pelton et al. [103] jedoch heraus, dass die durch
die pulsatile radiale Belastung verursachten Dehnungen zu klein sind, um Ermtdungsbriche bei
dem untersuchten Stent zu induzieren, auch wenn hohe Zyklenzahlen von durchschnittlich
40 Mio./Jahr durchgefiihrt werden. Die durch die Beinbewegung verursachte kombinierte nicht-
pulsatile zyklische Belastung von Stents in der SFA mit weitaus gréReren Verschiebungen als bei
der radialen Belastung wird als deutlich kritischer fir die Entstehung von Ermutdungsbriichen an
diesen Stents angesehen, auch wenn mit durchschnittlich 1 Mio./Jahr Lastwechseln deutlich

niedrigere Zyklenzahlen absolviert werden [103].

Der Ermidungsprozess von Nitinol wird von Shang et al. [125] in funf Phasen unterteilt: Frihe
mikrostrukturelle Schadigung, Keimbildung eines Mikrorisses, Ausbreitung von kurzen Rissen,

Ausbreitung von makroskopischen Rissen und finaler Bruch.

Die mikrostrukturelle Schadigung wird u.a. durch Oberflachendefekte, wie Fehlstellen, Risse,
Kratzer, Einschlisse oder Poren verursacht, die zur Bildung von Ermidungsrissen, ausgehend
von der Oberflache, fiihren. Hierbei haben sowohl die GroRe als auch die Anzahl und
Lokalisation der Fehlstellen einen Einfluss auf das Versagen von Nitinolstents [147]. Somit spielt

die Oberflachenqualitat eine entscheidende Bedeutung fir die Lebensdauer von Stents.

Des Weiteren treten korrosionsbedingte Defekte an der Oberflache auf. Shabalovskaya et al.
[124] beschreiben oberflachennahe harte und sprode partikulare Einschliisse, die die chemische
Zusammensetzung lokal verandern und lokale Korrosion verursachen kénnen. Ebenso spielen
Inhomogenitaten der oberflachlichen Oxidschicht eine Rolle bei der Korrosionsbildung. Trépanier
et al. [134, 135] stellen fest, dass eine durch Elektropolieren erzeugte diinne Titanoxidschicht
sowohl zu einer optimalen Korrosionsbestandigkeit als auch zu einer optimalen Biokompatibilitat
fuhrt, wobei die gleichmalfig geringe Dicke der Schicht von Bedeutung ist. Titanoxidschichten mit
einer grofkeren Dicke neigen dazu, bei grofken Dehnungen zu reif3en, so dass die Homogenitat
der Oxidschicht verschwindet.

Auch die spannungsinduzierte Phasenumwandlung beeinflusst die mechanischen Eigenschaften

und damit auch das Versagensverhalten von Nitinolstents.
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3 Nitinolstents und ihr Versagen

3.2.2 Kiinische Studien und Klassifikation von Stentbriichen

Im Rahmen klinischer Studien werden die Frakturraten von Stents in der SFA dokumentiert,
wobei die statistische Beurteilung durch die Art der Bruchdetektion, die Bildqualitat und die
Methode der Bruchbeurteilung beeinflusst wird. Ein weiterer wichtiger Aspekt ist die unterschied-
liche BezugsgrofRe fir die Ermittlung der Bruchrate, die stent- (s), bein- (b), patienten- (p) oder
lasionsbasiert (1) erfolgt (Tabelle 5). Die meisten Briiche treten im ersten Jahr nach der
Implantation auf [28, 37, 45].

Die erste klinische Studie, in der ein hohes Aufkommen an Stentbriichen identifiziert und
publiziert wird, ist die SIROCCO Studie, bei der primar die Wirksamkeit eines Sirolimus-
freisetzenden Nitinolstents (SMART®, Cordis, USA) untersucht wird [45]. Trotz der Entwicklung
unterschiedlicher Stentdesigns und -materialien ist das Entstehen von Stentbriichen ein
persistentes Problem, wie die verschiedenen klinischen und in vitro Studien zeigen (Tabelle 5).

Tabelle 5: Auswahl klinischer Studien mit erfassten Briichen peripherer Stents in der SFA und der
A. poplitea; Auswertung stent- (s), bein- (b), patienten- (p) oder ldsionsbasiert ()

Studienname Stent Léis“illci)trtlselzi‘:\ge Follow-up Stentbruchrate Quelle
ABSOLUTE Absolute®/Dynalink® 132+ 71 mm 1 Jahr 2% (p) [116]
DURABILITY |  Protégé EverFlex® 96,4 + 26,8 1 Jahr 7.7 % (s); 8,1 % (p) [25]
DURABILITY 1I Protégé EverFlex® 110 mm 1 Jahr 0,4 % (p) [84]
Durability-200 Protégé EverFlex® 242 mm 1 Jahr 6 % (p) [24]
FAST Luminexx 3® 45 + 28 mm 1 Jahr 12 % (p) [72]
SMART® 26,9 % SMART® (s)
FESTO SelfX® 157 £ 59 mm 1 Jahr 29,2 % SelfX® (s [115]
Luminexx® 53,3 % Luminexx® (s)
Misago 2 Misago® 63,9 mm 1 Jahr 3,1(s) [120]
RESILIENT LifeStent® 70,5+44,3 1 Jahr 3,1% (s) [74]
REAL-SL SMARTS 159+89mm 5 Jahre 2;1,2‘&“4?2;%(?&) [70]
SIROCCO SMSA,\'/T;F?T?SE;?“ 83 mm 18 Monate gg 02 Egg [45]
STELLA LifeStent® 220 + 160 mm 1 Jahr 17,7 % (s) [38]

Absolute/Dynalink® (Abbott Vascular, USA); Protégé EverFlex® (Covidien, Plymouth, MN, USA);
LifeStent®, Luminexx® (Bard Peripheral Vascular Inc, USA); SMART® (Cordis Corp, USA), SelfX®
(JOMED AG, Switzerland), Misago® (Terumo Medical Corporation, USA)

Der finale Bruch eines Stents ist das Endergebnis eines komplexen Zusammenwirkens zwischen
Bruchmechanik und einer Reihe von Faktoren, wie Stentvariablen, Anatomie und Physiologie des
Zielgefalkes sowie verfahrenstechnischen klinischen Entscheidungen, auf die im Folgenden
naher eingegangen wird. Widerspruchliche Ergebnisse verschiedener Autoren zum Einfluss der
verschiedenen Faktoren zur Entstehung von Stentbriichen verdeutlichen den Einfluss der

individuellen Unterschiede zwischen den Patienten.
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Der Einfluss der Stentvariablen auf die Entstehung von Stentbriichen wird durch viele
Parameter, wie Konstruktionsprinzipien, Auswahl des Materials sowie geeignete Fertigungsver-
fahren und Prozessparameter bei der Stentherstellung, wie Laserschneiden oder Oberflachenbe-

handlungen, wie Elektropolieren, bestimmt.

Nikanorov et al. [99] zeigen bei sechs verschiedenen Stenttypen unter axialer Kompression und
Biegebelastung, dass der Widerstand der Stents gegeniber Brichen sowohl vom Stentdesign
als auch von der Art der Belastung abhangt. So zeigt sich, dass z.B. der LifeStent® mit seinem
spiralférmigen Design widerstandsfahiger gegenlber einer zyklischen Biegebelastung ist als
gegenulber einer axialen Kompressionsbelastung. Optimierte Stentdesigns mit einer reduzierten
Anzahl und einer gewundenen Form der Verbindungselemente fihren zu einer hdheren axialen
Flexibilitat und einer groReren Widerstandsfahigkeit gegeniiber Ermidungsbruch bei Biege-,
Torsions- und duBeren Belastungen [37, 119]. Altere Stentdesigns sind haufig steifer, so dass
das Bruchrisiko erhéht ist [6]. Auch spiralférmige Designs, wie der Intracoil (eV3, USA) oder der
aSpire (Vascular Architects, USA) zeigen in klinischen Untersuchungen keine Briiche [6]. Allie et
al. [6] nennen eine Uberdurchschnittliche Radialsteifigkeit und das Spiraldesign mit offenen
Windungen, das die Flexibilitdt bezlglich Biegung, Torsion und Langenanderung ermdglicht, als

Begrundung.

Als Aspekt des Stentdesigns hat auch die Dimension des Strutquerschnitts einen Einfluss auf das
Bruchrisiko, das bei Stents mit einem kleinen Strutquerschnitt steigt, da auftretende Mikrorisse

schnell zu einer kritischen Lange heranwachsen kénnen [5].

Auch die Anatomie und Physiologie beeinflussen die Entstehung von Stentbriichen, durch z.B.
gekrimmte Gefalle und spezifische Kinematik und Belastung der Gefale. Stentimplantationen
fihren zu einer Begradigung und Veranderung der strukturellen Steifigkeit des betroffenen
Gefalabschnitts, so dass der Steifigkeitssprung zwischen gestentetem und nativem Gefall im
Zusammenwirken mit physiologisch bedingten Initialkrimmungen des Gefales ,Knick“-Stenosen
bei der Beinbeugung verursachen kann (Abbildung 17) [133]. Dieses ist die Folge einer
hochgradigen nichtlinearen Biegung des Gefalles unter simultaner axialer Belastung wahrend
der Beinbeugung, so dass es sich bei den ,Knick“-Stenosen um Kollaps-Erscheinungen
individueller Gefalquerschnitte an den Positionen der Steifigkeitsspriinge infolge Uberbelastung
aus der Biegebeanspruchung handelt. Eine mogliche Interpretation als Stabilitdtsversagen des
Gefales erscheint daher vor allem physiologisch als nicht schliissig. Durch die ,Knick“-Stenosen
werden lokale Spannungskonzentrationen insbesondere an den Stentenden erzeugt, die zum
Stentbruch flihren kénnen [5]. Lasst sich eine Stentimplantation in diesen Regionen nicht
vermeiden, kdnnen axial flexiblere Stents an das distale Ende angeschlossen werden, die einige

Zentimeter in das native Gefal} einlaufen und somit einen Steifigkeitsiibergang schaffen [8, 9].
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Abbildung 17: links: Auswirkung des Steifigkeitssprungs zwischen nativem und gestentetem Gefal3 bei
der Beinbeugung durch Ausbildung einer ,Knick“-Stenose infolge nichtlinearer Biegung des Gefal3es;
rechts: Ein weiterer Stent verbessert den Gefdl3verlauf bei der Beinbeugung [8]

In Abhangigkeit von der Anatomie und der spezifischen Gefalphysiologie von Gefallen, die
groRen Deformationen unterworfen sind, wie der A. femoralis und A. poplitea, steigt das Risiko
fur Stentbriiche durch die vom Implantationsort abhangigen sich wiederholenden biomechani-
schen pulsatilen und nicht-pulsatilen Belastungen wahrend der Beinbewegung, die zu einer
axialen Kompression, Torsion und Biegung und im Laufe der Zeit zur Materialermidung und
schliellich zum Bruch des Stents fiihren (vgl. auch Abschnitt 4.1). Da diese nicht pulsatile
Belastung im femoropoplitealen Gefafdabschnitt variiert und im Bereich der distalen SFA und
proximalen A. poplitea am groten ist (vgl. Abschnitt 4.1) beobachten viele Autoren hier
signifikant mehr Stentbriiche [6, 37, 69]. Laird et al. [74] beobachten 80 % der schwerwiegende-
ren Briiche (Klasse IV, vgl. Abschnitt 3.2.2) in der mittleren SFA.

Dass die Belastung durch die Beinbewegung einen signifikanten Einfluss auf die Bruchentste-
hung von Stents im femoropoplitealen GefalRabschnitt hat, zeigen lida et al. [69], dass Patienten

mit einer hohen Geh-Aktivitat ein erhohtes Bruchrisiko ihrer Stents haben.

Von Adlakha et al. [5] wird insbesondere die Biegebelastung in der A. femoralis und A. poplitea
beglnstigend fir die Entstehung von Stentbriichen beschrieben. Dieses hat zu einem
vorsichtigeren Einsatz von Stents geflihrt. So berichten einige Autoren von einem praoperativen
Beugetest des Beins um bis zu 90°, um Krimmungen der betreffenden Arterie vor der
Intervention zu identifizieren und eine Stentimplantation in Bereichen auszuschlieRen, die einer
hohen Biegebelastung ausgesetzt sind.

Neben den Belastungen stellen sich, basierend auf der Literatur, verfahrenstechnische
klinische Entscheidungen, wie z.B. die Stent- und Lasionslange sowie die Anzahl der
implantierten Stents, als wichtige Risikofaktoren fiir das Auftreten von Stentbriichen heraus, denn
neben langen Stents werden in langen Lasionen auch mehrere, sich an den Enden Uberlappende
Stents implantiert.
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Im ersten Teil der SIROCCO Studie treten alle Stentbriiche in Lasionen mit bis zu drei sich an
den Enden Uberlappenden Stents auf, so dass im weiteren Verlauf der Studie die maximale
Anzahl der Stents pro Lasion auf zwei begrenzt wird und bessere Resultate sowohl im Hinblick
auf die Bruchrate als auch auf die Durchgangigkeit des GefalRabschnitts erzielt werden [45, 46].
Sich Uberlappende Stents erhdhen die Struktursteifigkeit des gestenteten Gefales weiter und
bringen zuséatzliche Biegegelenke durch Kollabieren des GefaRes im Ubergang zwischen
gestentetem und ungestentetem Bereich ein [5]. Zusatzlich bedingt die Abrasion zwischen den
Uberlappten Stentstruts Schaden an der Stentstruktur. Die Briiche bei (berlappten Stents treten
bevorzugt im Ubergang zum nicht-liberlappten Bereich auf [6, 74]. Mit steigender Anzahl der

Stents erhoht sich die Bruchrate und die Schwere der Schaden nimmt zu [6, 69].

Die Verwendung einzelner Stents wird als Lésung flr die Problematik der Uberlappten
Stentimplantation gerade bei langen La&sionen angesehen [84, 115]. Trotzdem wird mit

steigender Lasionslange das Bruchrisiko erhdht, auch wenn nur ein Stent implantiert wird [69].

Des Weiteren wird die Gefahr der ungewollten axialen Streckung oder Stauchung von Stents
wahrend der Implantation beschrieben, die das Bruchrisiko durch die Veranderung des initialen
Spannungszustands im Stent nach Implantation erhéhen kann [25, 74]. Bosiers et al. [25] fuhren
90 % der Stentbriiche auf eine Uberlangung der Stents um mehr als 10 % wahrend der

Implantation zuriick.

Allie et al. [6] entwickeln 2004 ein Klassifikationsschema fur Briche von Nitinolstents in
peripheren Gefallen, um eine standardisierte Bewertung bei Nachuntersuchungen zu
ermdglichen. Eine Stentbruchklassifikation nach Typ | beschreibt einen einzelnen Strutbruch im
Stent. Bei Typ Il treten mehrere vereinzelte Strutbriiche auf, die bei Typ Il zu einem kompletten
Bruch quer zur Stentlangsachse flihren, wobei jedoch keine Dislokationen auftreten. Bei Briichen
nach Typ IV fluhrt der komplette Stentbruch zu einer Dislokation des Stents oder Teilen davon.
2007 wird das Klassifikationsschema von Rocha-Singh et al. [109] um Typ V erweitert, bei dem

Brliche zu einer spiralférmigen Frakturierung des Stents fiihren (Abbildung 18).

Typl Typll Typlll Typ IV TypV

Abbildung 18: Klassifikation von Stentbriichen nach fiinf Typen [109]

Studien zeigen eine Korrelation zwischen der Bruchklassifizierung und den Offenheitsraten von

Stents [115]. Allie et al. [6] zeigen, dass mehr als die Halfte der Patienten mit Stentbriichen,
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besonders bei Typ Il und IV, eine angiographisch sichtbare Restenose haben. Je mehr Briche
die Stents der betroffenen Patienten aufweisen, desto symptomatischer sind diese [37]. Es wird
prognostiziert, dass einzelne Stentbriiche (Typ I) im Verlauf der Zeit zu schwerwiegenderen
Brichen eines héheren Typs fiihren. Bedingt durch das Formgedachtnis von Nitinol kbnnen die
Bruchenden durch die Gefallwand migrieren, den Stent dadurch weiter beanspruchen und in der
Folge weitere Schaden verursachen. Werden mehrere Stents an den Enden Uberlappt
implantiert, treten haufiger Briiche vom Typ Il -V auf, wohingegen bei einzelnen Stents meist
Briiche vom Typ | und Il beobachtet werden [6]. Auch nach einer Uberlangung von Stents

wahrend der Implantation treten haufiger Briiche des Typs IV und V auf [74].
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4 Dynamische strukturmechanische Prufung peripher
implantierter selbstexpandierender Nitinolstents

Im Folgenden werden zunachst die spezifische Belastungssituation von Stents im femoropopli-
tealen GefalRabschnitt ermittelt und adaquate Lastannahmen sowie Prifregimes festgelegt. Des
Weiteren werden die durch die relevanten Normen gezeigten Randbedingungen und die
Einteilung der Ermidungsprifung in ,Prifung bis zum Bruch® (,Fatigue-to-Fracture®) und
LPrifung bis zum Erfolg“ (,Fatigue-to-Success®) beschrieben. AnschlieRend wird der Stand der
Technik anhand kommerziell erhéltlicher Priifstidnde und relevanter Patente fiir die mehrachsige

Stentprifung beschrieben.

4.1 Belastungsregime peripherer Stents durch die physiologische
GefaBdeformation wahrend der Beinbewegung

Studien zeigen, dass periphere Arterien durch die Beinbewegung einem hohen MafR an sich
wiederholender Deformation ausgesetzt sind. Durch Anderung der GefalRkrimmung und
Interaktionen zwischen Gefall und umliegendem Muskel- und Knochengewebe wird diese Belastung
durch Biegung, Torsion und Langenanderung ausgelbt (Abbildung 19). So fuhrt z.B. die
Kniebeugung zu einer Verkiirzung der GefalRe in der Kniekehle, die durch zwei Effekte kompensiert
wird. Ein Teil der Uberschissigen Gefalllange wird durch die natirliche axiale Flexibilitat des
Gefalles absorbiert, wahrend der andere Teil durch Ausbildung von ,Schlingen proximal des

Kniegelenks abgebaut wird [141].

Die Beinbewegung kann durch den Knie- und Huftwinkel beschrieben werden, wobei meist
zwischen gestrecktem Bein (0°/0° Knie-/Huftwinkel), leicht gebeugtem Bein (70°/20°, Gehen) und
gebeugtem Bein (90°/90°, Hinsetzen-Aufstehen/Treppensteigen) unterschieden wird (Abbildung 19).

%\? Biegung / Schlingenbildung @1
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Abbildung 19: Bereiche der peripheren Arterien, die einer Deformation durch Biegung und axiale
Kompression ausgesetzt sind (modifiziert nach [76]); Knie- und Hiiftwinkel bei der Belastung Gehen
(modifiziert nach [59])
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Die Untersuchungen werden mit verschiedenen Verfahren und Auswertemethoden durchgefiihrt,
die die Ergebnisse beeinflussen kénnen. Weitere Einflisse treten durch individuelle Unterschiede
der untersuchten Patienten und Korperspender im Hinblick auf die Elastizitat und Geometrie der
Arterien auf. Ebenso beeinflusst das Alter und das Vorhandensein von Arteriosklerose die

Messung der Gefalideformation.

Teilweise werden Stents in die betreffenden Gefalle implantiert, um die Langenanderung besser
messen zu koénnen (Abbildung 20) [99, 128]. Diese kdénnen wiederum das Ergebnis der
Messungen nativer Gefalte beeinflussen. So reduziert ein implantierter Stent die Fahigkeit des
Gefalles zur Biegung und Stauchung, so dass benachbarte ungestentete GefaRabschnitte mehr
Deformation aufnehmen missen und es zur Ausbildung eines Biegegelenks im Ubergangsbe-

reich kommen kann. Werden zwei Stents ohne Uberlappung ihrer Enden in geringem Abstand

zueinander implantiert, verstarkt sich dieser Effekt.

L=104mm

Abbildung 20: Beispiel zur Messung der Ldngenédnderung und des Biegewinkels anhand von Stents in
Beinen von Kérperspendern; A - neutrale Position (0°/0°), B - Knie- und Hiiftwinkel (90°/90°) [99]

Im folgenden Abschnitt zeigen Tabelle 6 - Tabelle 9 eine Auswahl an Publikationen zur Gefalidefor-

mation, unterteilt in proximale (prox), mittlere (mid) und distale (dist) SFA sowie A. poplitea.

411 Axiale Langenanderung der Gefalle

Cheng et al. [31, 32] untersuchen die Deformationen der SFA im Vergleich zwischen jungen (20-
35 Jahre) und alteren gesunden Patienten (50-70 Jahre), wobei die SFA bei jingeren Patienten
eine starkere Verkirzung wahrend der Hift-/Kniebeugung erfahrt als bei alteren Patienten
(Tabelle 6). Dieses wird auf eine Gefallverlangerung und Reduzierung der Elastizitat mit
zunehmendem Alter zuriickgefihrt. Die starkere Verformung der SFA im distalen Bereich wird auf
die geringeren muskuloskeletalen Verbindungen distal des Adduktorkanals und die Nahe zur

Krimmung des Kniegelenks zuriickgefihrt.

Im Gegensatz zu Cheng et al. untersuchen Nikanorov et al. [99] die Deformationen ungestenteter
Arterien anhand von Beinen von Korperspendern. Hierbei wird der Blutfluss durch warme
Kochsalzlésung simuliert, um die Flexibilitat der Gefalle und Muskeln zu erhalten und somit eine

natirliche Bewegung des Beins zu ermoglichen. Die Ergebnisse zeigen deutlich, dass die native
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Arterie wahrend der Beinbeugung eine Verkirzung erfahrt, die im Abschnitt der distalen
SFA/proximalen A. poplitea am grofiten ist (Tabelle 6). Nach Stentimplantation verkirzt sich der
gestentete Gefallabschnitt weniger als der ungestentete Bereich, so dass dieser die durch den
Stent verursachte mangelnde Beweglichkeit kompensiert. Die Autoren schlagen eine in vitro
Prifung der axialen Kompression fiir die Belastung Gehen (70°/20°) als haufigste Belastung mit
5 % vor, was dem Mittelwert zwischen distaler SFA/proximaler A. poplitea und der A. poplitea
entspricht (Tabelle 6).

Auch theoretische Untersuchungen zeigen eine von der Knie- und Huftbeugung abhangige axiale
Kompression der femoropoplitealen Arterien, wobei vereinzelt auch eine Verlangerung um

maximal 1 % beim Hinsetzen-Aufstehen berechnet wird [145].

Tabelle 6: Prozentuale axiale Kompression nativer und gestenteter peripherer Arterien; quantitative
Angaben unterschiedlicher Autoren

Knie-/Hiiftwinkel SFA prox SFA mid SFA dist A. poplitea
nativ nativ Stent nativ Stent nativ Stent
0°/0° 0 0 0 0 0 0 [99]
70°/20° 5+4 32 145 4+1 95 64
90°/90° 95 33 232 6+3 14+3 115
gebeugt 3,1+1,8 53+0,5 8,5+3,2 | [98]
gebeugt 59+3 6,7£2,1 8,1+2 [30]
gebeugt 13 £ 11 % (nativ) [32]
90°/90° 4,1+3,1 6,5+2,1 10,2 [105]
+4,6
90°/90° 28+21 57 7,1+51 | [105]
gehen 8,3 £ 0,6 (nativ) [145]
Treppensteigen 11,9 £ 2,2 (nativ)
hinsetzen-aufstehen 14,7 £+ 3,8 (nativ)
100° (Kniebeugung) \ 20 [27]
Beine Gbereinander 6,1 (nativ) 15,8 [71]
geschlagen
70°/20° 59+25 [56]
fetal 8,8 £ 4,4 (nativ) [34]
70°/20° 5 14 9 [127,
90°/90° 10 23 14 128]
flexibler Stent, Lange 4
56 mm
flexibler Stent, Lange 2,5 6
100 mm 3 12 4
steifer Stent, Lange 4 -
100 mm) 5 10 9
90° 15 [8]
90°/90° 5 (Stent) [121]
90°/90° 20 (nativ) [39]
70°/20° 5 (Stent)
90°/90° 7 (Stent)
90°/90° 10 (Stents Uberlappt)
90°/90° 31-35 [18]
(Kérperspender)
gebeugt 4 + 3 (Stent) [54]

- 26 -



4 Dynamische strukturmechanische Priifung peripher implantierter selbstexpandierender Nitinolstents

4.1.2 Biegewinkel und Krimmung von GefaRen

Die maximale Biegung wird vor allem durch die regionalen Knochen- und Muskelstrukturen
bestimmt und tritt in der A. poplitea auf (Tabelle 7). Im Bereich der mittleren SFA und der distalen
SFA/A. poplitea ergibt sich bei 70°/20° ein geringerer Biegewinkel. Fir die in vitro Priifung von
Stents unter Biegebelastung wird ein Biegewinkel von 48° als Mittelwert des Biegewinkels der
A. poplitea vorgeschlagen [99].

Tabelle 7: Biegewinkel gestenteter peripherer Arterien bei verschiedenen Knie-/Hiiftwinkeln;
quantitative Angaben unterschiedlicher Autoren

Knie- SFA mid SFA dist A. poplitea
MHiftwinkel Stent Stent nativ | Stent

70°/20° 3+4° 11+£12° 33+21° | [99]
90°/90° 4+3° 15+ 14° 54 + 25°
90°/90° 63° 69° [128]
70°/20° 48° [127]
90°/90° 96°
90°/90° 48° [121]
70°/20° 48° [39]
90°/90° 69°

Bei gestrecktem Knie verlaufen die gelenknahe SFA und A. poplitea gestreckt oder leicht S-
bogenférmig, wobei Cheng et al. [32] nur bei alteren Patienten eine Krimmung der nativen SFA
beobachten. Die groRte Arterienkrimmung wird im distalen Bereich bei gebeugtem Bein
beobachtet (Tabelle 8) [32, 34, 71].

Tabelle 8: Kriimmung und Biegeradius gestenteter und nativer peripherer Arterien bei verschiedenen
Knie-/Hliftwinkeln; quantitative Angaben unterschiedlicher Autoren

Knie- SFA prox SFA mid SFA dist A. poplitea
[Hiftwinkel nativ nativ nativ nativ
gebeugt 1,5+06mm”" | 0,9+0,7mm” | 4122 mm” [30]
iibereinender 0,4+0,4mm’ 2+09mm’ 70]
geschlagen
70°/20° 24+0,9mm’ [56]
fetal 0,014 + 0,022 mm” [34]
0,06 mm”" [ 0,012mm” | 0,039 mm’
90°/90° 13 mm 20 mm | [128]
70°/20° 45 mm | [127]
90°/90° 20 mm
90°/90° 45 mm | [121]
70°/20° 45 mm | [39]
90°/90° 20 mm
gebeugt 0,014 mm™ (Stent) [54]

Neben der eigentlichen Biegung im Bereich der A. poplitea und der distalen SFA beobachten
verschiedene Autoren eine ,Schlingenbildung® der SFA bei der Beinbeugung. Wahrend die
Beinbeugung bei einer jugendlichen, normal elastischen Arterie zu einer passiven axialen

Kontraktion des Gefalles durch die elastischen, kollagenen Bestandteile flihrt und sich der
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Gefalverlauf harmonisch der Knochen- und Muskelstruktur anpasst (Abbildung 21, links) [139, 148],

kommt es gerade bei alteren Patienten zu einer zunehmenden ,Schlingenbildung“ mit Auspragung

von Biegegelenken im GefaR, die zu einem Kollaps der Gefalwand fiihren kénnen (Abbildung 21,
Mitte und rechts). Bei 32 % der Patienten setzt sich die ,Schlingenbildung® bis in die distale SFA fort.

Abbildung 21: Kniegelenknahe Arterien bei gebeugtem Kniegelenk; links: harmonischer Verlauf der
A. poplitea; Mitte: ausgeprégte ,Schlingenbildung” des Gefdlles ohne Biegegelenke; rechts: Bildung
von ,Schlingen” des GefédlRes mit Biegegelenken [148]

Die ,Schlingen werden zumeist in arteriosklerosefreien GefaRabschnitten gebildet. Als Ursache
wird der mit dem Alter zunehmende Elastizitdtsverlust der GefalBwand mit einer reduzierten
radialen Dehnbarkeit und axialen Kontraktilitdt durch Fragmentation und Verkalkung der
elastischen Fasern der GefalRmedia (vgl. Abschnitt 2.2) genannt [148]. Aus strukturmechanischer
Sicht ist die ,Schlingenbildung® eine Folge einer hochgradigen nichtlinearen Biegung unter
simultaner Wirkung einer axialen Gefalibelastung, analog zur Ausbildung von ,Knick“-Stenosen
(vgl. Abschnitt 3.2.2). Die Implantation eines Stents verstarkt diesen Effekt [9, 148].

Wensing et al. [141] beschreiben die ,Schlingen bei Beinbeugung durch einen Radius und einen
Winkel, wobei bei allen untersuchten Patienten drei oder mehr ,Schlingen“ mit einem mittleren
Radius von 63 mm und einem mittleren Winkel von 33,5° auftreten. Die Ruckbildung der ,Schlingen*
bei einer Streckung des Kniegelenks findet nur bei jingeren Patienten vollstandig statt. Diese
Unterschiede zwischen alteren und jlingeren Patienten werden von drei Faktoren beeinflusst:
Gefallverlangerung, Reduzierung der axialen Elastizitdt und Gleitfahigkeit des Gefalles im
Adduktorenkanal. Besonders die altersbedingte GefaRverlangerung in Kombination mit einer
geringeren axialen Elastizitat verstarkt die ,Schlingenbildung” bei der Beinbeugung. Im Gegensatz

zu Zocholl et al. [148] wird keine altersbedingte Abhangigkeit der ,Schlingenanzahl” beobachtet.
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4.1.3 Torsion von GefalRen

Torsion der SFA und der A. poplitea wird nur von wenigen Autoren untersucht und meist als

unkritisch im Hinblick auf Stentbriiche angesehen [128].

Cheng et al. [32] beobachten, dass 75 % der linken SFA entgegen dem Uhrzeigersinn und
87,5 % der rechten SFA im Uhrzeigersinn tordieren. Der groRte Torsionswinkel wird im Bereich
der distalen SFA und der A. poplitea beobachtet (Tabelle 9).

Tabelle 9: Torsionswinkel [/cMegermpiange] Nativer —peripherer Arterien bei verschiedenen
Knie-/Hiiftwinkeln,; quantitative Angaben unterschiedlicher Autoren

Knie-/Hiftwinkel SFA prox | SFA mid SFA dist A. poplitea
gebeugt 1,3+0,8 1,8+1,1 2,1+1,3 [30]
gebeugt 2817 [31]

Ubereinandergeschlagen 1,69 + 1,01 3,46+19 [71]
70°/20° 3,8+22 [56]
fetal 8+4 [34]

4.2 Relevante Normen zur mehrachsigen dynamischen Stentpru-
fung

Die Prifung von Stentsystemen erfolgt nach den Anforderungen der jeweiligen landerspezifischen
Normen und Richtlinien, z.B. nach ISO 25539-2 [42], ASTM F2477 [11] und FDA Guidance 1545
[136]. Die Auswahl der vorzunehmenden Prifungen berlicksichtigt dabei die Versagensarten der
EinfUhr- und Stentsysteme und deren Auswirkungen auf die Implantatfunktion. In den Normen sind
die Merkmale der zu prifenden Stent- und Einflhrsysteme sowie die Problemstellung und die zu
prifenden Eigenschaften aufgefiihrt. Des Weiteren werden Grundlagen zur Entwicklung geeigneter
Prifverfahren und Vorschlage zur Realisierung angegeben. Generell lasst sich die strukturmechani-
sche Prufung von Stents nach statischen und dynamischen Priifverfahren unterteilen, wobei auf die
statischen Prifverfahren hier nicht weiter eingegangen wird. Nach ISO 25539-2 [42] erfolgt die
weitere Unterteilung der Prifverfahren nach Einfuhr- und Stentsystem, Stent, vorklinische in vivo
Bewertung, klinische Bewertung, Uberwachung nach der Einfilhrung auf dem Markt, Herstellung,
Sterilisation und Verpackung. Es wird im Weiteren nur auf die Prifung von Stents eingegangen,
auch wenn einige Eigenschaften des Einflihrsystems stentbezogen sind, wie z.B. die dullere Kontur
des auf den Katheter gecrimpten Stents flr eine gute Passierbarkeit des Systems auch durch
GefalRkrimmungen oder die Mechanik der Stentfreisetzung, wie z.B. Langenanderung und
Expansionsprofil. Auf die Priifung von ballonexpandierbaren, beschichteten und Drug-Eluting Stents

wird im Weiteren ebenfalls nicht eingegangen.

Bisher beinhalten die Normen ISO 25539-2 und ASTM F2477 [11] allein die Prifung der
Ermudungsfestigkeit von Stents bei zyklischer Radialbelastung zur Bewertung von Aspekten der
strukturellen Langzeit-Unversehrtheit des Stents und seiner Beschichtung. Es wird zwar eine

Prifung bei zusatzlichen Beanspruchungen durch kombinierte Belastungen aus z.B. axialer
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Kompression, Torsion und Biegung gefordert, wenn sie flir die Stentindikation relevant ist, aber
nicht weiter spezifiziert. Bezlglich der zyklischen Belastung von Stents durch axiale Kompressi-
on, Biegung und Torsion werden im Weiteren Informationen aus dem ASTM-Standard F2942 [12]
verwendet, in dem die Prifung der drei Belastungsarten in separaten Prifverfahren beschrieben
wird. Neben der Belastung vaskularer Stents in peripheren Gefalien, wie die Biege- und axiale
Belastung in der A. femoralis superficialis (SFA) durch Gehen, werden auch die Biegung der A.
renalis wahrend der Atmung oder auch die Biegebelastung der Koronararterien wahrend des

Herzschlags miteinbezogen.

4.2.1 Generelle Vorgaben der relevanten Normen

Generell ist fur die meisten Prifverfahren in den Normen eine Vorkonditionierung der Prifmuster
in simulierter physiologischer Umgebung vorgeschrieben, um die Bedingungen in vivo, die die
Prifergebnisse beeinflussen kénnten, zu simulieren. Hierzu zdhlen neben der Sterilisation z.B.
einzelne oder mehrfache Passagen des Katheter-Stent-Systems durch ein anatomisch

reprasentatives Modell sowie die Stentaufweitung.

Fur die meisten Prufverfahren werden die Stents in kinstliche Gefalle, im Folgenden als
Prifschlauch bezeichnet, implantiert. Hierfur werden vorwiegend Silikon- oder Polyurethan-
schlauche verwendet. In Abhangigkeit vom Prifverfahren weisen die Prifschlduche, z.B. fur die
Prufung des Ermidungsverhaltens von Stents gegeniiber radialer Belastung, eine vergleichbare
Compliance zu nativen Gefalten auf, um die Bedingungen in vivo zu simulieren. Die Implantation
der Stents in Prifschlduche bietet den Vorteil der sicheren Einspannung im Prifstand. Die
Stentimplantation erfolgt nach Herstellerangaben in den vom Hersteller fir worst-case
Bedingungen definierten GefalRdurchmesser. Es ist auf einen ausreichenden Abstand der
Stentenden zum Priufschlauchende und zu evil. im selben Schlauch implantierten Stents zu
achten. Sofern ein Uberlappen der Stentenden fiir den klinischen Einsatz erwartet wird, z.B. bei
oberflachlichen Femoralarterien oder Koronargefalen, sollte die Uberlappte Lange der in der

Klinik verwendeten entsprechen.

Die Prifschlauche missen den Prifbedingungen dauerhaft standhalten kdénnen und die
geforderte Stentdeformation wahrend der gesamten Prifdauer Ubertragen kénnen. Der
Innendurchmesser des gestenteten Prufschlauchs muss im Verlauf der Priifung konstant bleiben.
Die Wandstarke, der Reibparameter und die mechanischen Eigenschaften des Prifschlauchs
kénnen einen Einfluss auf das Prifergebnis haben und missen gegebenenfalls berlicksichtigt
werden. So kann mit einem ungeeigneten Priifschlauch eine unerwiinschte Durchmesserande-
rung oder Ovalisierung bis hin zum Kollaps der Schlauchwand wahrend der Belastung auftreten.
Des Weiteren kann ein ungeeigneter Reibparameter des Prifschlauchs zu Problemen bei der

axialen Kompression des Stents flihren.
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Ein geeigneter Priifschlauch muss nicht zwangslaufig eine physiologisch relevante Compliance
aufweisen. Generell Ubertragen Prifschlauche mit einer hdheren Wandstarke die gewlinschte
Deformation auf den Stent besser. Ein sehr wichtiger Punkt bezlglich des Prifschlauchs ist die

Verhinderung einer Migration des Stents im Schlauch wahrend der Prifung.

Die meisten Prifverfahren werden in einer temperaturgeregelten physiologischen Umgebung bei
37 °C £ 2 °C in z.B. phosphatgepufferter Kochsalzlésung (PBS) durchgefihrt. Der pH-Wert des
PBS ist wahrend der Prifung mit geeigneten Chemikalien, wie z.B. mit Dinatriumhydrogenphos-
phat (Na,HPO,) zur pH-Erhdéhung und Natriumdihydrogenphosphat (NaH,PQO,) zur pH-

Absenkung, bei 7,4 + 0,5 zu halten. Es wird eine Kontroliméglichkeit fir die Temperatur gefordert.

Abgesehen von zu begrindenden Ausnahmen wird eine Zyklenzahl absolviert, die einer
Lebensdauer von zehn Jahren entspricht, wobei eine beschleunigte Prifung durch hoéhere
Frequenzen maoglich ist. Allerdings wird die Priffrequenz hierbei von der Tragheit des Stents und

des Gesamtsystems begrenzt. Es wird ein Gerat zur Zyklenzahlung gefordert.

Es ist sicherzustellen, dass der Stent die geforderten Belastungen erfahrt. Da diese durch
Einspannungseffekte, Rutschen zwischen Prifschlauch und Stent oder dynamische Effekte
beeinflusst werden, missen die tatsachlichen Belastungen am Stent nachgewiesen werden.
Hierflr kdnnen Stents verwendet werden, die den zu priifenden Stents in ihrer Struktur ahnlich
sind, wobei es ausreichend ist, dieses flir einen Stent nachzuweisen. Hierfir werden Messgerate
zur Langenmessung, wie Laser oder Hochgeschwindigkeitskameras bendétigt, die gegebenenfalls

kalibriert werden mussen.

Kdénnen in Validierungsmessungen mathematische Beziehungen zwischen den Verschiebungen
der Achsen und des Stents nachgewiesen werden, so kénnen diese hier angewendet werden.
Bei der Biegebelastung kann es erforderlich sein, die Orientierung des Stents bezlglich seiner
Achse im Prifschlauch zu Uberpriifen, da diese, in Abhangigkeit vom Stentdesign, einen Einfluss

auf die Ermidungsfestigkeit des Stents haben kann.

Im Rahmen von Inspektionen nach festgelegten Prifintervallen und am Prifungsende sind die
Stents im Hinblick auf Briiche zu untersuchen, wobei alle durchgehenden Strutbriiche mit ihrem
Ort in einem Protokoll vermerkt werden. Da die Registrierung von Stentbriichen schwierig ist,
wenn der Stent in den Priufschlauch implantiert und im Prifsystem installiert ist, kann die
Inspektion durch optische Sonden, Rontgen oder ein beleuchtetes VergroRerungsglas erfolgen.
Hierflr sind durchsichtige Prifschlauche von Vorteil. Bei der Inspektion ist sicherzustellen, dass
die Stents nicht beschadigt werden. Eine Explantation des Stents aus dem Prifschlauch und
seine anschlieRende Re-Implantation werden nicht empfohlen, da die Stentkonfiguration im
Prifschlauch verandert wird und der Stent beschadigt werden kann. Am Prifungsende kénnen
die Stents aus den Prifschlauchen entfernt werden und mit Hilfe eines Lichtmikroskops oder
Rasterelektronenmikroskops (REM) abschlieRend inspiziert werden, so dass alle Briiche und ihre

Lokalisation registriert werden konnen.
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Die Norm schreibt die Dokumentation der Prifungen vor. Hierin werden samtliche Materialien,
Methoden, Prifbedingungen, die Probenanzahl und -konfiguration bzw. -spezifikation, die
Pruffrequenz und alle verwendeten Prifparameter sowie die Ergebnisse aufgefihrt. Des
Weiteren sind die Belastungs- sowie Verformungsarten und -umfange mit Hilfe von physiologi-

schen Modellen und Analysen zu begrinden.

4.2.2 Rahmenbedingungen zur mehrachsigen Stentpriifung

Da der ASTM-Standard F2942 [12] die Prifung der drei Belastungsarten axiale Kompression,
Biegung und Torsion in separaten Prufverfahren beschreibt, wird diese Unterteilung im

Folgenden beibehalten.

Bei der zyklischen Priifung der axialen Kompression ist es theoretisch méglich, den Stent
direkt, ohne einen Prifschlauch, in den Prifstand einzuspannen. Die Einspannung sollte hierbei
keine zusatzlichen Spannungen und Dehnungen einbringen, durch die Briche entstehen
kénnten. Allerdings ist hierdurch nur eine Priifung der zyklischen axialen Dehnung maoglich, da
die Belastung beziglich der axialen Kompression zu einem Ausknicken der Stents fihrt. Die
Prifung der axialen Kompression wird erst durch die Implantation der Stents in Prifschlauche
mdglich, die vor der Stentimplantation vorgedehnt werden. Durch Entlastung des Schlauchs wird
eine axiale Kompression des Stents ohne Ausknicken realisiert. Durch axiales Dehnen des
Prufschlauchs Uber den Ausgangszustand hinaus kann der Stent mit einer axialen Dehnung
belastet werden. Wird der Stent in Prifschlauche implantiert, die noch nicht im Prifstand montiert
sind, ist darauf zu achten, dass das Stent-Schlauch-System durch die Montage weder tordiert,

noch eine zusatzliche Langenanderung erzeugt wird.

Nach der Stentimplantation sollte die Lange des freigesetzten Stents gemessen werden, da
Differenzen zwischen der vom Hersteller angegebenen und der implantierten Stentlange einen
signifikanten Einfluss auf die Ermidungsfestigkeit des Stents haben kénnen. Deshalb sollte ein
Kriterium entwickelt werden, das die Lange des freigesetzten Stents beurteilt, z.B. dass die
freigesetzte Stentlange + 10 % der Lange nach Herstellerangaben entspricht. Um eine eventuelle
Stentmigration wahrend der Prifung zu registrieren, werden die Prifschlauche auf Hohe der
Stentenden markiert und die Stentlange nach Prifungsende erneut gemessen und mit der

Ausgangslange verglichen.

Bei der axialen Belastung ist generell die unterschiedliche Struktursteifigkeit des gestenteten
gegenuber dem nicht gestenteten Prifschlauch zu beachten, die dazu fihrt, dass die

aufgebrachte Verschiebung nicht der tatsachlichen Stentverschiebung entspricht.

Bei der Uberprifung der geforderten axialen Kompression/Dehnung des Stents ist der
Unterschied zwischen der statischen und der dynamischen Langenanderung zu beachten, so
dass zur Uberprifung die Langenanderung des Stents dynamisch bestimmt werden muss. Die

axiale Langenanderung wird in Prozent angegeben.
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Eine regelmaRige Uberprifung des Priifstands in vorgeschriebenen Intervallen garantiert die

korrekte Realisierung der axialen Verschiebung und der Stentposition wahrend der Prifung.

Auch fur die Realisierung der zyklischen Biegebelastung wird der Stent in einen Prifschlauch
implantiert. Der Abstand des Stents von den Einspannungen des Schlauches sollte grol} genug

sein, um eine gleichférmige Biegung des Stents zu realisieren.

Ein zuséatzlicher Innendruck auf den Prifschlauch kann das Abflachen und Deformieren bzw.
Ovalisieren des Schlauchquerschnitts reduzieren. Allerdings muss hierbei die Durchmesserande-
rung des Prufschlauchs beachtet werden, damit die Prifung mit dem vorgeschriebenen
Schlauchdurchmesser ablauft. Lasst sich eine merkliche Ovalisierung des Stents nicht
vermeiden, muss der minimale und maximale Stentdurchmesser parallel und senkrecht zur

Biegeachse fiir jeden Krimmungsradius bestimmt werden [10].

Analog zur Prifung der axialen Ermidungsfestigkeit wird die freigesetzte Stentlange gemessen

und bezliglich der vom Hersteller angegebenen Stentlange beurteilt.

Nach der Einspannung von Stent und Prifschlauchenden oder nur der Schlauchenden wird der
minimale und maximale erforderliche Biegeradius des Stents eingestellt. Wenn sichergestellt ist,
dass der statisch bestimmte Radius mit dem dynamischen Ubereinstimmt, ist es ausreichend, den
statischen Krimmungsradius zu bestimmen. Im Verlauf der Prifung sowie am Prifungsende ist es

erforderlich sicherzustellen, dass der Krimmungsradius und die Stentposition konstant bleiben.

Der ASTM-Standard 2942 [12] beschreibt die Aufbringung einer Biegebelastung durch die drei
Methoden Knicken sowie Biegung ohne und mit Dorn. Bei der Auswahl der Methoden sind
sowohl das Stentdesign und seine spezifischen Reaktionen auf die Biegebelastung als auch die

klinische Relevanz der einzelnen Verfahren zu berlcksichtigen.

Die Realisierung der Biegebelastung durch Knicken erfordert eine frei rotierende Einspannung
des Prifschlauchs (Abbildung 22). Durch lineare Verschiebung der oberen zur unteren
Einspannung wird die Biegebelastung des Stents realisiert. Die Rotation der Einspannungen lasst

eine gleichférmige Biegung des Stents (iber seine Lange zu.

Bei dem Prinzip des Biegens ohne Dorn werden ein oder beide Enden des Prifschlauchs mit
implantiertem Stent zyklisch, z.B. durch die Rotation eines Hebelarms, an dem ein Prifschlau-

chende fixiert ist, im Kreisbogen zwischen zwei definierten Winkeln verschoben (Abbildung 23).
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Abbildung 22: Beispiel zur Aufbringung der Abbildung 23: Schematische Darstellung der
Biegebelastung auf Stents durch Knicken Biegung ohne Dorn (modifiziert nach [10])
(modifiziert nach [10])

Sowohl beim Biegen durch Knicken als auch beim Biegen ohne Dorn ergibt sich der Biegeradius
aus der Reaktion des gestenteten Prifschlauchs, wobei bei beiden Verfahren eine starke

Abhangigkeit des Biegeradius von der Stentsteifigkeit existiert.

Die Messung des Biegeradius kann z.B. optisch erfolgen, wobei ein Referenzobjekt zur Messung
in der Ebene des Priifschlauchs vorhanden sein sollte. Anhand der mittels des Referenzobjekts
kalibrierten Bilder kann die Bestimmung des minimalen und maximalen Krimmungsradius
erfolgen. Bei undurchsichtigen Priifschlduchen muss deren Wandstéarke mit einbezogen werden.
Die Bestimmung des Krimmungsradius kann z.B. auch mit Hilfe einer kalibrierten Schablone
erfolgen. Fir die dynamische Bestimmung des Krimmungsradius wird eine Hochgeschwindig-

keitskamera oder ein Stroboskop unter Verwendung einer kalibrierten Schablone empfohlen.

Bei der Biegung mit Dorn wird der in einen Prifschlauch implantierte Stent, z.B. durch Rotation
der an einem Hebelarm befestigten Einspannung, um einen Dorn mit kreisférmigem Querschnitt
gebogen (Abbildung 24). Dabei kénnen sowohl beide als auch nur ein Prifschlauchende im
Kreisbogen gefiihrt werden. Der Radius des Dorns gibt den Biegeradius vor. Alternativ kann der
Prifschlauch an den Enden fixiert und der Dorn nach dem Prinzip Stempel und Matrize in den
Schlauch geschoben werden, bis der gewinschte Biegeradius erreicht ist (Abbildung 25). Bei
langen Stents muss hierbei beachtet werden, dass nur ein Teil des implantierten Stents in

Kontakt mit dem Dorn ist und gebogen wird.

Wahrend der Biegung missen die Prifschlauchenden bei allen Prinzipien zusatzlich verschoben
werden, damit keine zusatzliche axiale Langenanderung erzeugt wird. Bei der Einrichtung des
Prifstands ist die Lange des gebogenen Stents zu bestimmen, so dass sowohl beim minimalen

als auch beim maximalen Krimmungsradius dieselbe Stentlange gebogen wird.
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Um zusatzliche Deformationen des zu prifenden Stents zu vermeiden, sollte die Reibung
zwischen Prifschlauch und dem Dorn oder dem Stempel-Matrize-System durch Schmiermittel
oder geringe Reibwerte des verwendeten Materials minimiert werden. Um eine Dislokation des
Prifschlauchs auf dem Dorn zu verhindern, kann dieser mit einer konkaven Vertiefung,

entsprechend dem AufRenradius, versehen werden.

AN\
Biege- & \
™7 winkel p

Rotations-
mechanismus

\
Dorn

Einspannung __ " Silikonschlauch

Abbildung 24: Biegung des im Priifschlauch
implantierten Stents um einen Dorn (modifiziert
nach [10])

Abbildung 25: Biegung um einen Dorn unter
Verwendung von Stempel und Matrize
(modifiziert nach [10])

Fir die zyklische Torsionsbelastung kann der Stent sowohl direkt eingespannt als auch in
Prifschlauche implantiert werden. Zur Realisierung der Torsionsbelastung wird ein Ende des
Prifschlauchs/Stents zyklisch um seine Achse rotiert, wahrend das andere Ende festgehalten
wird. Wird die Torsion uber einen Prifschlauch Ubertragen, muss die geforderte Torsion auf dem
Stent z.B. durch Messen der Rotation durch durchscheinende Prifschlduche nachgewiesen
werden. Der Torsionswinkel wird pro Langeneinheit des Stents angegeben und sollte mit einer

Genauigkeit von + 1° bestimmt werden kénnen.

4.3 Ermidungspriifung von Stents als ,,Fatigue-to-Success“ und
als ,,Fatigue-to-Fracture “

Fur die Prifung des Ermidungsverhaltens lassen sich zwei Typen ableiten: ,Fatigue-to-Success”
(FtS) und ,Fatigue-to-Fracture® (FtF).

Der Stand der Technik bei der Ermidungsprifung von Stents sieht eine Prifung nach dem
.Fatigue-to-Success ‘- (FtS-) Prinzip vor, bei dem eine hinreichende Anzahl von Stents eine
Ermudungsprifung mit physiologisch relevanten worst-case Belastungen Uber eine Lastwechsel-
anzahl, die der Lebensdauer des Implantats entspricht, ohne Briche absolviert. Nach
Prufungsende entscheiden die Anzahl und die Klassifikation der Stentbriiche (vgl. Abschnitt 5.4)
Uber einen erfolgreichen Abschluss der Prifung. Dieses Prinzip ist zeit- und kostenintensiv, aber

einfach durchzufihren und auszuwerten.
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Beim FtS-Prinzip werden die Stents unter physiologischen worst-case Bedingungen flir eine der
Lebensdauer entsprechende Zyklenzahl gepruft, wobei die Unversehrtheit des Stents gegenlber
Brichen das Akzeptanzkriterium ist. Aus der Literatur, Herstellerangaben tber das Material oder
weiteren Experimenten nach dem FtS-Prinzip werden Dauerfestigkeitskurven erstellt, aus denen
Sicherheitsfaktoren berechnet werden kénnen. Uber numerisch basierte Berechnungen wird
anschlieend untersucht, ob die mittlere Spannung und die Spannungsamplituden in Bezug auf

die Dauerfestigkeitskurven sicher sind.

Ein groRer Nachteil des FtS-Prinzips liegt in der Schwierigkeit der Definition von physiologisch
relevanten worst-case Bedingungen fir den Stent, die oftmals nicht aus klinischen Studien,
sondern aus praklinischen Studien, wie z.B. in vitro Vergleichen mit zertifizierten Stents oder
Tierversuchen, stammen. Obwohl alle Stents in dieselbe Umgebung implantiert werden, andern
sich die worst-case Bedingungen durch die Stentimplantation in Abhangigkeit vom Stenttyp. Wird
der Stent auRerhalb seiner benannten Indikation und damit auferhalb der gepriften worst-case
Bedingungen verwendet, existiert kein Anhaltspunkt tber die Grenzen der Verwendungsmaglich-
keiten. Werden neben worst-case Belastungen zusatzlich auch worst-case Materialeigenschaften
und Dimensionen gewahlt, wird der Stent Uberdimensioniert geprift und der Einfluss anderer

potentiell kritischer Aspekte, wie z.B. die Belastung bei der Implantation, wird reduziert.

Wird die Prifung nach dem FtS-Prinzip erfolgreich absolviert, tritt kein Bruch auf. Allerdings muss
ohne Kenntnis des Versagensbildes und -verlaufs angenommen werden, dass alle Briiche ein
klinisches Versagen des Stents zur Folge haben und dadurch nicht toleriert werden kénnen, was
nicht zwangsweise zutreffen muss. Eine Aussage beziglich des Zeitpunktes eines eventuell

auftretenden Bruchs ist in diesem Fall nicht méglich [57].

Im Gegensatz zum FtS-Prinzip werden die Stents beim ,Fatigue-to-Fracture®- (FtF-) Prinzip
verschiedenen Belastungsniveaus Uber eine bestimmte Anzahl von Lastzyklen unterworfen. Im
Zusammenhang mit den Lastbedingungen und dem Materialverhalten kann dadurch eine
Aussage zum Ermuidungsverhalten getroffen werden. Schwierigkeiten treten hierbei bei der
genauen Bestimmung des Zeitpunktes, an dem der erste Bruch auftritt, auf. Ein Bestandteil der
FtF-Prifung kann die FtS-Prifung sein. Die Prifung nach FtF bietet Informationen, wann und
unter welchen Bedingungen ein Bruch auftreten kann und liefert eine Aussage Uber das Risiko

eines Versagens.

Beim FtF-Prinzip werden zunachst die Spannungen/Dehnungen im Rahmen einer Spannungs-
analyse, durch z.B. FEM, unter physiologischen worst-case Belastungen ermittelt. Diese werden
mit den quasistatischen und dynamischen Materialeigenschaften fiir die bendtigte Lebensdauer
verglichen und Sicherheitsfaktoren fiir physiologische Lasten berechnet. Anschliefiend werden
fur verschiedene Zyklenzahlen Dauerfestigkeitskurven erstellt und Vorhersagen fiir ein
Stentversagen bei Deformationen getroffen, die groRer sind als die Deformationen, die durch
physiologische Belastungen hervorgerufenen werden. Diesen Belastungen werden die Stents in

einer experimentellen Ermidungsuntersuchung fir die entsprechenden Zyklenzahlen ausgesetzt.
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Durch den Vergleich der Ergebnisse mit den erstellten Dauerfestigkeitskurven kénnen Aussagen

zur Betriebssicherheit, wie z.B. eine 90% Uberlebensrate, getroffen werden [57].

Der Vorteil der Prifung nach dem FtF-Prinzip ist der Nachweis von grenzwertigen Kraften und
Deformationen, bei denen ein Bruch bei einer bestimmten Zyklenzahl auftritt. Das Auftreten von
Brichen wahrend der Prifung ermdglicht die genaue Untersuchung und Beurteilung des
Schadensbildes, so dass der Versagensmechanismus im Hinblick auf ein potentielles klinisches

Risiko untersucht werden kann.

4.4 Stand der Technik zur mehrachsigen Stentprufung

Der Stand der Technik wird in die Bereiche der publizierten Prifverfahren zur mehrachsigen
Stentprifung und Beispiele fiir patentierte Vorrichtungen zur nicht-radialen Stentpriifung unterteilt

und die Vor- und Nachteile der Verfahren und Vorrichtungen beschrieben.

4.41 Beispiele fur Patente zur nicht-radialen Stentpriifung

Zwei Patente erfahren die Umsetzung in einem kommerziell erhaltlichen Prifstand zur
mehrachsigen Stentprifung (vgl. Abschnitt 4.4.2), wobei das System und die Methode fur eine
mehrachsige Vorrichtung zur Ermidungsprifung (US 7 624 648 B2 [97]) sowie das Werkzeug
zur Realisierung einer Biegebelastung (US 7 546 775 B2 [33]) patentiert sind.

Das Patent US 7 624 648 B2 (Abbildung 26) sieht die Implantation des Stents in einen Prifschlauch
vor (101), der an seinen Enden eingespannt ist (103/107) und die pulsatile oder stationare
Durchstrémung des Stents mit einem Fluid ermdglicht. Die Einspannungen kénnen verschieblich
ausgefuhrt werden, so dass eine Torsionsbelastung des Stents um seine Langsachse aufgebracht
werden kann. Die obere Einspannung (103) ist auf einer Schiene (112) verschieblich gelagert, um
eine Translation zu ermdglichen, die den Stent axial belastet. Die Biegebelastung wird Uber
Querkraftbiegung um einen Dorn ermdglicht (136/137), wobei der Biegewinkel und die Krimmung
sowohl durch die horizontale Verschiebung des Formstiicks (137) als auch durch die vertikale
Verschiebung der Einspannungen beeinflusst werden. Durch Aneinanderreihung der patentierten

Vorrichtung kénnen beliebig viele Stents gleichzeitig gepruft werden.

138

Abbildung 26: In US 7 624 648 B2 patentierte Vorrichtung fiir die Ermiidungspriifung von Stents
(modifiziert nach [97])
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In US 7 546 775 B2 [33] wird ein Formstuck fiir die Realisierung der Biegebelastung beschrieben
(Abbildung 27). Dieses besteht aus einer Vielzahl von steifen Stiften (225), die die Kontaktflache
mit einem Prufschlauch bilden. Die Stifte sind drehbar gelagert, um Reibungseffekte und lokale

Dehnungen am Schlauch zu reduzieren.

Abbildung 27: In US 7 546 775 B2 patentiertes Formstiick zur Realisierung einer Biegebelastung auf
Stents (modifiziert nach [33])

Zur Aufbringung der Biegebelastung (Abbildung 27) wird das Formstiick (150) lateral gegen
einen Prifschlauch (110), in den ein Stent (105) implantiert ist, geschoben, um diesen mittels
Querkraftbiegung um einen Dorn zu belasten. Hierfiir ist der Prifschlauch an seinen Enden
eingespannt (130/135), wobei beide Einspannungen vertikal verschieblich sein kénnen, um die
Biegebelastung in der Stentmitte zu garantieren. Beide Einspannungen koénnen fir die
Realisierung einer Torsionsbelastung beweglich gelagert sein. Zwei weitere Formstlcke
(145/140) bilden die auRReren Stitzen fur die hier angestrebte Querkraftbiegung. Der Erfinder
beschreibt Probleme durch Reibung an den Kontaktstellen mit den Formstiicken, bei denen die

Prifschlauche vor Prifungsende versagen.

Ein weiterer Nachteil des Formstlicks bzw. der Vorrichtung in Abbildung 26 und Abbildung 27
sind die bei der Querkraftbiegung bendtigten groflen Wege und die damit verbundenen grol3en
translatorischen Tragheitskrafte bei zunehmender Frequenz. Hierdurch bedingt erfordert eine

solche Prifvorrichtung ein entsprechendes Prifstandvolumen.

Olson et al. [101] patentieren Prifmadglichkeiten zur Realisierung einer Biege-, Torsions- oder
axialen Belastung auf einen Stent. Die Biegebelastung erfolgt hierbei nach dem Prinzip des
Biegens mit Dorn (Abbildung 28). Hierbei wird der Radius Uber ein Formstlick (40) gesteuert, um
das der in einen Schlauch implantierte Stent mit Hilfe eines Stempels (33) gebogen wird. Der
Stempel wird dabei in einer Kurvennut (41) gefiihrt. An einem Ende ist der Schlauch eingespannt
(39). Fir die Torsionsbelastung (Abbildung 28) wird der Schlauch mit dem implantierten Stent mit
Hilfe von Gummiringen an beiden Enden eingespannt (25) und durch den Antrieb (23) um seine
Achse tordiert. Hierbei werden die absolvierten Zyklen erfasst (26). Die Verschiebung der beiden
Einspannungen (25) in axialer Stentrichtung ermdglicht bei diesem Prufaufbau die axiale

Dehnung oder Stauchung des Stents.
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Abbildung 28: Biegung mit Dorn (links) und Realisierung der Torsionsbelastung (rechts), patentierter
Priifstand von Olson et al. [101]

Auch das Biegen ohne Dorn ist als Lésung zur Ermidungsprifung von Stents patentiert [81]
(Abbildung 29). Hierfir werden Stents (2) in elastische Schldauche (17) implantiert, die an beiden
Enden eingespannt werden (5/6). Durch vertikale Verschiebung der Einspannungen (5) wird eine
axiale Belastung der Stents erreicht (L). Eine Rotation der Einspannung (5) resultiert in einer
Torsionsbelastung des Stents. Eine drehbare Aufhangung der Einspannung ermdglicht eine Biegung

des Stents ohne Dorn durch vertikale Verschiebung der Einspannung (D) (Abbildung 29).

Abbildung 29: Patentierte Vorrichtung zur mehrachsigen Stentbelastung (modifiziert nach [81])

Beim Biegen ohne Dorn sowie durch Knicken ist der Stent Uber seine Gesamtlange der
Biegebelastung ausgesetzt. Ein groRRer Nachteil dieses Verfahrens ist allerdings, dass eine
gleichzeitige axiale oder Torsionsbelastung des Stents nicht madglich ist. Des Weiteren ergibt sich
der Biegeradius bei diesem Verfahren aus der Reaktion des gestenteten Prifschlauchs auf die
translatorische Verschiebung der Enden, wobei eine starke Abhangigkeit des Biegeradius von
der Stent- und Schlauchsteifigkeit existiert. Hierdurch ist es bei jeder Prifung erforderlich, den
Biegeradius zu bestimmen. Da bei der Biegung ohne Dorn sowie dem Knicken keine radiale

Lagerung des Prifschlauchs/Stents erfolgt, ist dieses Verfahren klinisch nicht relevant.
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4.4.2 Prufverfahren und Publikationen zur mehrachsigen Stentpriifung

Bose Corporation (Minnesota, USA) vertreibt mit dem ElectroForce®9400 einen Mehrachsen-
prufstand flr Stents, die in periphere Arterien, wie die A. renalis, A. carotis und A.femoralis sowie
A. poplitea, implantiert werden, wobei der Schwerpunkt auf der Priifung von Stents fiir die SFA
liegt (Abbildung 30).

Der entwickelte Prifstand ist in der Lage, mehrere Stents zeitgleich mit Biegung, Torsion,
axialem Zug und/oder Druck sowie radial zu belasten. Hierflr werden die Stents in Prifschlauche
mit einem Innendurchmesser von 5 -8 mm implantiert und mit isotonischer Kochsalzlésung
durchstrémt. Neben einzelnen Stents kdnnen auch Stents mit GUberlappten Enden geprift werden.
Die Stents werden an ihren Endquerschnitten und/oder an den Endquerschnitten der Prifschlau-

che eingespannt.

Abbildung 30: Multiaxialer Priifstand ElectroForce®9400 (Bose Corp., Minnesota, USA) fiir periphere
Stents [23]

Es kann eine zyklische radiale Deformation von 5 % mit einer Frequenz von maximal 60 Hz
erreicht werden. Die tatsachliche Priiffrequenz ist von den Prifbedingungen, wie der Stentgeo-
metrie und -compliance, dem Durchmesser und der Wandstarke des Prifschlauchs sowie der
gewlnschten Durchmesseranderung abhangig. Die Durchmesseranderung wird mittels

Lasermessung Uberprift.

Die Biegebelastung wird durch eine definierte weg- bzw. kraftgesteuerte Querbeanspruchung
durch Querkraftbiegung Uber eine symmetrische, kreisformige Kontaktflache realisiert (Abbildung
31). Das generelle Prufprinzip dieser Biegebelastung ist Inhalt des Patents US 7 546 775 B2 [33]
sowie US 7 624 648 B2 [97]. Es kdnnen Biegewinkel von 0 - 90° eingestellt werden.
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Abbildung 31: Multiaxialer Priifstand ElectroForce®9400 (Bose Corp., Minnesota, USA) fiir periphere
Stents; links: Ausgangszustand, rechts: Unter Biegebelastung [23]

Die Prifung der Stents kann mit einer axialen Kompression von 0 - 20 % Dehnung und einem

Torsionswinkel von 0 - 60° erfolgen.

Bei der Biege- und Torsionsbelastung sowie bei axialer Kompression wird eine Priffrequenz von
1,5 Hz erzielt, wobei eine Prifung mit Gberlagerten Belastungen die Frequenz auf 1 Hz reduziert.
In Abhangigkeit von den Prifparametern dauert eine 10-Jahres-Simulation von Stents mit
200 mm Lange 90-120 Tage [23]. Neben einer 10-Jahres-Simulation kann auch eine Prufung bis

zum Bruch erfolgen, wobei nicht angegeben wird, wie die Bruchdetektion erfolgt.

Als Dienstleister bietet MDT (Medical Device Testing Services (USA)) verschiedene Prifverfah-
ren flr vaskulare Stents an. Neben einachsigen Prufverfahren, z.B. bezlglich Biege- oder
zyklischer radialer Belastung, wird auch ein Prifverfahren zur Simulation der GefalRkinematik
beim Gehen als Ermidungsprifung fir periphere vaskulare Stents angeboten. Das Priifverfahren
basiert auf einem modifizierten Torsionsprifstand (ElectroForce® 3300 Axial Torsion Instrument,

Bose Corp., USA), der sowohl lineare als auch Rotationsmotoren beinhaltet.

Die Belastungen Torsion, Biegung und axiale Kompression werden Uber einen Prifschlauch als
10-Jahres Simulation auf den implantierten Stent aufgebracht. Die Prifschlauche sind mit
Kochsalzlésung gefiillt und die Prifung wird bei einer Temperatur von 37 °C durchgefuhrt. Es

kénnen bis zu 16 Stents gleichzeitig geprift werden.

Im ersten Schritt der Prifung wird eine axiale Kompression von 1 -25 mm aufgebracht. Anschlie-
Rend wird die Torsionsbelastung mit einem Winkel von 1 - 100° und die Biegebelastung mit einem

Biegeradius von 10 - 50 mm nach dem Stempel-Matrize-System realisiert (Abbildung 32).

Die korrekte Realisierung der geforderten Belastungen vom Prufschlauch auf den Stent wird

mittels Hochgeschwindigkeitskamera untersucht.
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Abbildung 32: Priifprinzip der Beinbewegung von MDT (modifiziert nach [3])

In Abhangigkeit von den gewahlten Priifparametern lauft der Stentpriifstand mit einer Frequenz

von 1 -3 Hz.

Die Sichtprifung mit einem digitalen Mikroskop Iasst sich bei bis zu 100-facher Vergrélierung vor,
wahrend und nach der Priifung durchfiihren und dient ebenso zur digitalen Archivierung der
Prufkdrper. Mit einem hochauflésenden Olympus Endoskop mit beweglichem Ende kénnen die
Stents im Schlauch von innen vor, wahrend und nach der Prufung betrachtet werden, ohne die
Stents aus den Prifschlauchen zu explantieren. Die Video-Aufzeichnung ermdglicht die digitale
Archivierung der Bilder [3]. Das Versagen der Stents wird bei einem Bruch oder Riss, der bei
einer 30-fachen VergréRerung zu erkennen ist, definiert und wahrend der Prifung sowie am

Prifungsende untersucht.

Neben den oben beschriebenen Prifverfahren, bei denen der Stent in einen Prifschlauch
implantiert wird, kann die Belastung auch direkt auf den Stent aufgebracht werden. Miiller-
Hulsbeck et al. [91] untersuchen sieben unterschiedliche kommerziell erhaltliche Nitinolstents auf
Biegung, axiale Kompression und Torsion. Die Biegung wird nach dem Prinzip des Biegens um
einen Dorn ausgefuhrt, indem das bewegliche Stentende um 40° nach oben und 30° nach unten
bewegt wird (Abbildung 33). Aufgrund des um 2 mm kleineren Abstands der Dorne gegentber
dem StentauRendurchmesser entsteht durch die Einspannung eine Querschnittsovalisierung
(Abbildung 33). Fir die axiale Stentkompression wird ein Stentende eingespannt, wahrend am
anderen Ende eine Verschiebung um 40 % der Stentlange bzw. eine Torsion um # 90°

aufgebracht wird.

6 mm Abstand ‘.‘ 6 mm Durchmesser

Abbildung 33: Direkt auf den Stent aufgebrachte Biegebelastung (modifiziert nach [91])
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Die hier vorgestellten bestehenden Prifverfahren zur mehrachsigen Stentpriifung basieren auf
dem Prinzip der Biegung um einen Dorn. Hierbei ist der Vorteil die einfache technische
Umsetzung der geforderten Parameter Biegeradius und Biegewinkel durch die Ausfihrung des
Dorns. Zusatzlich kann der Dornquerschnitt variiert werden, so dass z.B. auch sich verkleinernde
Biegeradien untersucht werden koénnen. Die Verwendung eines Stempel-Matrize-Systems
ermoglicht eine Abstiitzung des Priifschlauch-/Stentquerschnitts in radialer Richtung, so dass die
Entstehung von Querschnittsdeformationen behindert wird. Allerdings wird hierbei eine
Sichtkontrolle der Stents erschwert. Ein weiterer Nachteil sind die Kontaktstellen zwischen Dorn
oder Stempel/Matrize und Prifschlauch, durch die Reibung bis hin zum Versagen des Schlauchs
auftritt. Bei der Biegung um einen Dorn wird der Stent in Abhangigkeit von seiner Lange und dem
Dorndurchmesser nicht tber die gesamte Lange belastet, so dass bei der Auswertung der

auftretenden Brlche der relevante Bereich zu berlcksichtigen ist.

Fir die Realisierung der Biegebelastung als Querkraftbiegung, wie sie bei den vorgestellten
Prifverfahren verwendet wird, sind relativ groRe Verschiebungen erforderlich (vgl. Abschnitt
6.3.1), die in Abhangigkeit von der Priffrequenz grof3e translatorische Tragheitskrafte zur Folge
haben. Entsprechend hat die Dimensionierung des Priifstands zu erfolgen (vgl. Abbildung 30 und
Abbildung 36).
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5 Prinzip eines neuartigen Mehrachsen-Stentprufstands
und experimentelle Analyse der strukturmechanischen
Beanspruchung von Nitinolstents unter mehrachsiger
Belastung

Aus der in Abschnitt 4.1 und 4.2 beschriebenen physiologischen Belastungssituation sowie den
Angaben aus den relevanten Normen werden im Folgenden Anforderungen und Rahmenbedin-
gungen an eine Prifmethode zur mehrachsigen Stentpriifung beschrieben, bevor das Prinzip
eines neuartigen Mehrachsen-Stentprifstands, entwickelt im Institut fir ImplantatTechnologie
und Biomaterialien e.V. (iiB), dargestellt wird. AnschlieBend werden Details des Prufregimes
festgelegt und die Justierung des Prifstands mit linearen und nichtlinearen Methoden
beschrieben. Der besondere Einfluss der Prifschlauchbettung wahrend der Biegebelastung wird

unter statischen Bedingungen separat untersucht.

5.1 Anforderungen an eine Prufvorrichtung zur mehrachsigen
Stentpriufung und Prinzip eines neuartigen Mehrachsen-
Stentprufstands

5.1.1 Anforderungen an eine Priifvorrichtung und Lastannahmen zur
mehrachsigen Stentpriifung

Eine Prifvorrichtung sowie das dazugehdrige Prifverfahren sollten zum Prifen von Stents aus
Metalllegierungen, Polymeren und aus Kombinationen von beiden sowie beschichteten und
biodegradierbaren Stents und endovaskuldren Grafts geeignet und damit flexibel einsetzbar sein.
Vorzugsweise sind periphere, selbstexpandierende Stents mit Indikation fir den femoropoplitealen
Gefalkabschnitt fiir diese Prifmethode vorgesehen, da die hier vorherrschenden Belastungen haufig

zu Strut- oder vollstdndigen Stentbriichen sowie zum Stentversagen fuihren (vgl. Abschnitt 3.2).

Die Voraussetzung fir die Simulation von physiologischen worst-case Bedingungen in einem
Prifstand sind Studien zur Erforschung der zutreffenden Grundbelastungsarten und biomechani-
schen Kréafte, die Uberlagert auf einen Stent im femoropoplitealen GefalRabschnitt wirken.
Ausgehend von dieser in Abschnitt 4.1 aufgefiihrten physiologischen Belastung durch Zug, Druck,
ein- oder zweiachsige Biegung sowie Torsion werden die Anforderungen an die Prifmethode

beziglich der zu realisierenden Belastungen eingegrenzt und festgelegt (Tabelle 10).
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Tabelle 10: Auf Grundlage von Publikationen (Abschnitt 4.1) festgelegte Anforderungen an die
Priifmethode ,,Mehrachsen-Stentpriifstand” beziiglich der kinematischen Randbedingungen

Parameter Anforderung
Axiale Kompression maximal 12 % der implantierten Stentlange
Belastungen Biegung Radius 20 mm und 45 mm, Umschlingungswinkel 48°
Torsion 2,8°/cMstentiance
Priftemperatur 37+2°C
Lastwechselzahl 10 Mio. gehen, 1 Mio. Treppensteigen; Auflésung: £ 1000

Diese Grundbelastungsarten sollten periodisch und sowohl separat als auch Uberlagert sowie
unabhangig voneinander kombinierbar aufgebracht werden kénnen. Frei wahlbare, voneinander
unabhéangige Phasenverschiebungen der einzelnen Belastungen zueinander ermdglichen eine
weitere Annaherung des Prlfregimes an die realen Bedingungen im Korper. Die Priffrequenz

soll frei wahlbar sein.

Es sollen unterschiedliche Biegeradien realisiert werden und die spezifischen Eigenschaften des
Implantationsortes mit seiner flexiblen Bettung nachgebildet werden koénnen, damit die
Formanderung des zu prifenden Stents aquivalent zur Verwendung an den verschiedenen

Implantationsorten erfolgen kann.

Zur Gewahrleistung zertifizierungsfahiger und nach dem Stand der Technik zugleich reproduzier-
barer Prifergebnisse wird eine Vorrichtung zum Erfassen der Lastwechselzahl benétigt. Das
System sollte sich nach Erreichen einer voreingestellten Lastwechselzahl automatisch

abschalten.

Der zu entwickelnde Priifstand sollte flexibel auf alle relevanten Stentdurchmesser und -langen
einstellbar sein.

Fur die Realisierung der Belastungen werden Fixierungsvorrichtungen bendtigt, in die die
Endquerschnitte der Stents oder der Prifschlauche, in die Stents implantiert sind, eingespannt

werden.

Fir den Prifstand ist eine Moglichkeit zur Umspilung der Stents mit einem auf 37 °C
temperierten Prifmedium, z.B. Elektrolytldsung, zu integrieren. Auftretende Fehler bei der
Umspilung der Stents, wie z.B. Leckagen, missen detektiert und der Prifstand muss in diesem
Fall gestoppt werden. Des Weiteren soll die Mdoglichkeit eines Mediumwechsels unter
Reinraumbedingungen geschaffen werden, damit bei Bedarf eine Untersuchung der wahrend der
Prifung freigesetzten Partikel erfolgen kann. Hierfur ist eine Entnahmemdglichkeit der
vorgedehnten Schlduche unter Beibehaltung der Vordehnung angestrebt, damit keine

Veranderungen der Stentbelastung auftreten.

Neben der Moglichkeit zur aulieren visuellen Inspektion der Stents ist eine intraluminale

Inspektion durch z.B. ein Endoskop zu berlcksichtigen.
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Zur Minimierung der Prifzeiten fir wechselbeanspruchte

von Nitinolstents unter mehrachsiger Belastung

Implantate sollen mit der zu

entwickelnden Prifvorrichtung und dem dazugehdrigen -verfahren mehrere Stents zeitgleich dem

gleichen Prifregime unterworfen werden kdnnen.

5.1.2 Prinzip eines neuartigen Mehrachsen-Stentprifstands und Festlegung

des Prifregimes

Das Prinzip des neuartigen Mehrachsen-Stentprifstands basiert auf der vom Institut fir
ImplantatTechnologie und Biomaterialien e.V. (iiB) in DE 10 2009 050 576 B4 [111] patentierten

Prufvorrichtung mit zwei Fixiervorrichtungen, in denen die Endquerschnitte des Stents oder des

Prufschlauchs, in den der Stent implantiert ist, befestigt werden kénnen (Abbildung 34). Der

Prifschlauch erméglicht die stationare Durchstrdmung des Stents mit temperiertem Medium.

9

B

Y l

1 - Stent (mit) Prifschlauch

2 - Fixiervorrichtung

3 - Schlauch zum Mediumabfluss
4 - Schlauch zur Mediumzufilhrung
5 - Schiene

8 - Schiitten

7 - Antriebssachse Torsion

8 — Fuhrungselement

9 — Antriebsachse Biegung

10 - Bahnkurve

B — Biegerichtung

T — Torsionsrichtung

X — Zug-/Druckrichtung

Abbildung 34: Vorrichtung zur mehrachsigen Stentpriifung (modifiziert nach [111])

Auf der rechten Seite ist die Fixiervorrichtung an einem Schlitten (6) befestigt, der mit Hilfe eines

Antriebs (Motor/Achse 1) auf einer Schiene (5) in x-Richtung bewegt wird und eine axiale

Kompression/Extension auf den Stent ausibt (Abbildung 34).
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Die Realisierung der Torsionsbelastung auf den Stent/Priifschlauch erfolgt Gber einen an den
Schlitten (6) gekoppelten und am aueren Umfang der rechten Fixiervorrichtung gelenkig
befestigten starren Stab (7), der von Motor/Achse 3 in y-Richtung hin- und herbewegt wird. Dadurch

kann die Torsion um die Stentlangsachse in eine oder beide Richtungen erfolgen (Abbildung 34).

Auf der linken Seite ist die Fixiervorrichtung an einem auswechselbaren Fihrungselement (8)
befestigt (Abbildung 34, Abbildung 35). Eine Drehachse (9) (Motor/Achse 2), an die das
Flhrungselement fest gekoppelt ist, Ubertrdgt durch ihre Rotation um die y-Achse eine
weggesteuerte Rotationsbiegung auf den Stent/Prifschlauch. Im Vergleich zu dem beim
ElectroForce®9400 verwendeten Prinzip der Querkraftbiegung (vgl. Abschnitt 4.4.2) werden bei
der Rotationsbiegung kleinere Wege bendtigt (vgl. Abschnitt 6.3.1), so dass die translatorischen
Tragheitskrafte bei ahnlicher Priffrequenz geringer sind. Zusatzlich kann der Prifstand durch die
Verringerung der Wege bei der Rotationsbiegung kompakter gestaltet werden, als es bei der
Querkraftbiegung der Fall ist, wie es qualitativ im Vergleich von Abbildung 30 und Abbildung 36

zu erkennen ist.

Das Fuhrungselement (8) ist mit einer kreisformigen Bahnkurve versehen, die durch einen
tangentialen Auslauf an ihrem Ende einen stetigen Ubergang zwischen gebogenem und nicht-

gebogenem Stent/Priifschlauch ermoéglicht (Abbildung 35).

- rl —

Abbildung 35: Fiihrungselement des neuartigen Mehrachsen-Stentpriifstands fiir die Rotationsbiegung

Die Geometrie des Flihrungselements sowie die des Querschnitts der Bahnkurve, an die sich der
Stent wahrend der Biegung anformt (Prifschlauchbettung), kdnnen im Zusammenspiel mit der
Materialsteifigkeit des Flhrungselements variiert werden (vgl. Abschnitt 5.3). Hierdurch kénnen
z.B. spezifische Bettungseigenschaften des Implantationsortes nachgebildet werden. Es kénnen
Fuhrungselemente mit unterschiedlichen Biegeradien verwendet werden, wobei auch komplexe,

nicht kreissegmentférmige Bahnkurven realisierbar sind.

Mit der entwickelten Prufvorrichtung ist der Stentdurchmesser nicht limitiert, wobei sowohl das
Flhrungselement als auch der Prifschlauch und dessen Fixiervorrichtungen entsprechend dem

Stentdurchmesser angepasst werden missen.
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Mit der in Abbildung 34 beschriebenen Prifvorrichtung wird ein Priifstand mit zwdlf Priifplatzen
(PP1 - PP12) aufgebaut (Abbildung 36).

-ﬂL

(Ll

- p=—="]

Abbildung 36: Neuartiger Mehrachsen-Stentpriifstand mit zwdlf Priifpldtzen; rechts: einzelne
Priifvorrichtung mit Fiihrungselement, Priifschlauch mit implantiertem Stent

Die Prufvorrichtung wird durch drei voneinander unabhangige Linearmotoren mit frei wahlbarer
Phasenverschiebung und Frequenz angetrieben. Hierdurch ist eine flexible Gestaltung des
Prufregimes mdglich. Eine phasengleiche Aufbringung aller Beanspruchungsarten fihrt zu einer
ungleichmafigen axialen Kompressions- und Torsionsbelastung des Stents Uber die Stentlange
bei zunehmender Biegung, da bei zunehmendem Kontakt des Prifschlauchs mit dem
Flhrungselement sowohl die Torsions- als auch die axiale Belastung durch Reibung behindert
werden. Deshalb wird ein Prifregime festgelegt, das eine worst-case Simulation ermdglicht,
indem zunachst die axiale Kompression und die Torsion aufgebracht werden. Anschlieiend
erfolgt die Biegebeanspruchung des axial komprimierten und tordierten Stents. Die Beendigung
des Zyklus erfolgt in umgekehrter Reihenfolge. Durch dieses Prifregime werden alle Beanspru-
chungsarten in der Mitte jedes Lastzyklus Uberlagert. Dabei ist zu beachten, dass nicht gesichert
ist, ob dieser Lastfall in vivo tatsachlich eintritt. In jedem Fall erfolgt hierdurch jedoch eine worst-

case Betrachtung.

Die Steuerung des Prifstands erfolgt Uber die Motorcontroller, denen der Programmablauf
entsprechend dem festgelegten Prifregime vorgegeben wird. Da die Steuerung der Motoren
geschwindigkeitsabhangig erfolgt, werden die Frequenz und damit auch die Prifdauer direkt von
den gewahlten Prifparametern bestimmt. In Abhangigkeit von den fiir das Prifregime bendtigten

Wegen kann eine Priiffrequenz von 2 - 2,3 Hz erreicht werden.
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5.2 Justierung des Mehrachsen-Stentprifstands

Vor den ersten Stentprifungen ist eine Validierung des Mehrachsen-Stentprifstands erforderlich,
mit der gezeigt wird, dass die Komponenten des Prifstands korrekt funktionieren, so dass es
nicht notwendig ist, die Biegung und Torsion des Stents vor jeder Prifung zu kontrollieren. Die
axiale Stentkompression hingegen muss vor jedem Prifbeginn justiert werden, da sie sowohl
stark von der Stentlange als auch vom Stenttyp sowie von den Parametern Schlauchlange,
initiale Schlauchdehnung und Verschiebung der Schlauchenden (Fahrweg des Motors) abhangt.
Um den iterativen Prozess der Justierung zu vereinfachen, werden Ergebnisse theoretischer
Untersuchungen zur Berechnung der axialen Stentkompression vorgestellt, mit deren Hilfe die
bendtigten Parameter eingegrenzt werden koénnen. Trotzdem ist vor jedem Prifbeginn die

experimentelle Uberpriifung der axialen Stentkompression erforderlich.

5.2.1 Validierung des Mehrachsen-Stentpriifstands

Vor jedem Prifbeginn erfolgt die Montage und Anpassung der flr die geforderte Biegebelastung

erforderlichen Fihrungselemente.

Da die Belastungen auf den Stent Uber einen Prifschlauch aufgebracht werden, muss ein
Oversizing des StentaulRendurchmessers gegeniber dem Prifschlauch-Innendurchmesser
realisiert werden. So werden im Rahmen der Validierung Stents mit einem Auflendurchmesser

von 7 mm in einen Prifschlauch mit einem Innendurchmesser von 5 mm implantiert.

Der Prifschlauch wird in Abhangigkeit von der Lange des zu prifenden Stents zugeschnitten. Es
wird festgelegt, dass bei langen Stents (Isient > 100 mm) eine initiale Schlauchlange von lschiauch =

Istent UNd flr kiirzere Stents (Istent < 100 mm) Ischiauch = Istentt 10 mm verwendet wird.

Als Fixiervorrichtung fir die Prifschlauchenden werden Einschraubverschraubungen mit einem

passenden Durchmesser verwendet (Abbildung 37).

Abbildung 37: Silikonpriifschlauch mit Fixiervorrichtungen. Die linke Fixiervorrichtung wird im
Fiihrungselement, die rechte (Einschraubverschraubung) am Schlitten befestigt

Nachdem an allen Prifplatzen Silikonprifschlauche eingebaut sind, wird der Schlitten von
Motor 1 zunachst soweit verschoben, dass die Prifschlauche keine Vordehnung aufweisen.
Anschlielend wird die freie Schlauchlange zwischen den Fixervorrichtungen fiir jeden Prifplatz

gemessen und notiert.

Da die Realisierung einer axialen Stentkompression die initiale Dehnung des Prifschlauchs

erfordert, um ein Ausknicken des Stents aus seiner Langsachse zu verhindern, wird der Schlitten
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manuell um u, verschoben. Hierbei gilt: lschiauch ui 2 Istent + 10 mm, damit die Enden des
anschlieftend implantierten Stents auch bei axialer Kompression sichtbar bleiben (Abbildung 38).
Es ist darauf zu achten, dass eine ausreichend gro3e Vordehnung aufgebracht wird, damit die
gewunschte axiale Kompression des Stents erzielt werden kann (vgl. Abschnitt 5.2.2). Die durch

die Vordehnung des Prifschlauchs verursachte Querschnittsverringerung wird vernachlassigt.

In Vorbereitung zur Stentimplantation wird die nominelle Stentldange auf dem Prifschlauch
markiert, wobei |4 =1, 25 mm gilt (Abbildung 38). Fir die Implantation der Stents kénnen die
vorgedehnten Prifschlauche mit Hilfe eines Rahmens aus dem Mehrachsen-Stentpriifstand
herausgenommen werden. Die Verwendung von Kaltespray auf den Fixiervorrichtungen und dem
Prifschlauch erleichtert eine genaue Platzierung der Nitinolstents bei der Implantation, da sich
deren Expansion durch die niedrige Temperatur stark verzogert. Hierdurch wird auch eine

implantationsbedingte axiale Dehnung oder Stauchung des Stents verhindert.

Abbildung 38: In vorgedehnten und markierten Silikonpriifschlauch implantierte partiell-liberlappte
Stents mit stentfreien Schlauchbereichen zwischen Stentende und Schlaucheinspannung

Die initiale Stentlange wird mittels Messschieber gemessen und dokumentiert. Wenn die
vorgedehnten Prifschlduche zur Stentinspektion aus dem Mehrachsen-Stentprifstand
herausgenommen werden, ist auch die eingespannte Prifschlauchlange nach dem Wiedereinbau

zu kontrollieren.

Die anschlielende Verschiebung des Schlittens um u, in negative x-Richtung erzeugt die
gewlnschte prozentuale axiale Kompression des Stents, so dass sich die komprimierte
Stentlange €*lsient €instellt (Abbildung 39). Fir jeden Prifplatz wird €*lsiny mittels Messschieber
gemessen und notiert. Bei Bedarf erfolgt eine Anpassung von u,. Um ein Knicken des
Prifschlauchs mit implantierten Stent auszuschlief3en, gilt stets u, < u;. Sind Erfahrungswerte fir
die zu prufende Stentgrol’e vorhanden, so kdnnen diese als Ausgangswerte fur die Justierung
der neuen Prifung verwendet werden. Eine Uberpriifung muss dennoch erfolgen.

ly y
X

y |
|1 IStent I2

*|
€ IStent GUO

| wu
le "

A

Abbildung 39: Verschiebung des rechten Silikonpriifschlauchendes zur Realisierung der axialen
Stentkompression; mit konstruktionsbedingtem Lagerspiel A, hervorgerufen durch u, um die
Vordehnung des Priifschlauchs zu erzeugen
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Aufgrund der stentfreien Schlauchbereiche |y und |, und dem daraus resultierenden Steifigkeits-
unterschied zwischen stentfreiem und gestentetem Schlauch wird u, nicht vollstandig vom
Prifschlauch auf den Stent Ubertragen, so dass unter Auftreten eines Verlusts a eine

Verschiebung au, am Stentende erzielt wird.

Die statisch ermittelte Verschiebung des Schlittens u, zur Erzielung der axialen Stentkompressi-
on wird Motor 1 Ubergeben und im dynamischen Betrieb mit Hochgeschwindigkeitsaufnahmen
(CamRecord CR600x2, Optronis) Uberprift (Abbildung 40) (vgl. Abschnitt 5.2.3). Bei Bedarf

erfolgt eine Anpassung des Fahrwegs von Motor 1.

Nullposition

Abbildung 40: Hochgeschwindigkeitsaufnahmen des Stents zur Validierung der axialen Stentkompression

Die Validierung der korrekten Biegebelastung erfolgt durch Messung des Biege- oder
Umschlingungswinkels, der durch Motor 2 gesteuert wird. Eine Validierung des Biegeradius
entfallt, da dieser durch das Flhrungselement vorgegeben wird. Der Biege- oder Umschlin-
gungswinkel wird Uber Hochgeschwindigkeitsaufnahmen Uberprift, wobei hierfir eine mm-Skala
auf dem oberen und dem unteren Flhrungselement befestigt wird, an der die Bogenlange durch
einen feststehenden Zeiger abgelesen werden kann (Abbildung 41). Die Ablesegenauigkeit der

Bogenlange liegt bei 0,5 mm.

10 15 20 25 30 35 40
i

Nullposition Biegung

Abbildung 41: Ermittlung des Umschlingungswinkels bei der Biegebelastung lber Messung der
Bogenldnge mit Hochgeschwindigkeitsaufnahmen; links: Ausgangssituation, rechts: Endpunkt der

Biegebelastung; hier: 37,56 mm £ 48°
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In Abhangigkeit vom Biegewinkel wird das Mitfiihren des Schlittens wahrend der Biegebelastung
durch Motor 1 der jeweiligen Bogenlange angepasst und entsprechend programmiert, damit die
Stent- und Prifschlauchlange wahrend der Biegebelastung konstant bleiben. Dieses lasst sich Uiber
das Oszillogramm der Motorsteuerung validieren, wobei sich der gesamte Fahrweg des Motors 1

aus dem Anteil fir die axiale Stentkompression und der Bogenlange ergibt (Abbildung 42).
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Abbildung 42: Exemplarisches Oszillogramm der Motorsteuerung von Motor 1
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Fahrweg Motor 1 [mm]

Der erforderliche Torsionswinkel, der Uber Motor 3 gesteuert wird, kann ebenfalls mit Hilfe von
Hochgeschwindigkeitsaufnahmen validiert werden, wobei ein Zeiger an der rotierenden
Fixiervorrichtung befestigt wird, der sich entlang einer feststehenden Winkelskala bewegt
(Abbildung 43). Da der Antriebsweg fur die Torsion durch ein spielfreies, starres Gestange auf
jeden Prifplatz Gbertragen wird, ist sichergestellt, dass alle Prifplatze dieselbe Torsion erfahren

und die Messung an einem Prufplatz reprasentativ fir die anderen Prifplatze steht.

Neben der Validierung der Belastungen werden auch das Aufheizen der Prifkammer und des
Prifmediums sowie der Lastwechselzahler validiert.

Torsion bk

Abbildung 43: Validierungsmessung des Torsionswinkels durch Zeiger und feststehende Winkelskala
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5.2.2 Lineare und nichtlineare Berechnung einer definierten axialen Kompres-
sion des implantierten Stent und experimentelle Validierung

Im Folgenden werden theoretische Untersuchungen zur Berechnung der stentfreien Prif-
schlauchlange, der initialen Schlauchdehnung und der zu fahrenden Wege des Motors zur
Realisierung der axialen Stentkompression im Mehrachsen-Stentprifstand vorgestellt. Diese
bieten einen Anhaltspunkt fir die aufwendige und zeitintensive iterative Bestimmung der
Fahrwege (vgl. Abschnitt 5.2.1 und 5.2.3) und erleichtern dadurch die Justierung des Priifstands

vor jeder Prifung.

Uber die Herleitung von Gleichungen mit linearem Ansatz wird zunachst die Abhangigkeit der zu
erzielenden axialen Stentkompression von der initialen Schlauchdehnung und den Verschiebun-
gen der Schlaucheinspannungen (Fahrweg des Motors) untersucht. Da die axiale Stentkompres-
sion von Nichtlinearitaten, wie dem Materialverhalten oder grofen Dehnungen, gepragt ist, wird
anschlielend eine nichtlineare Finite-Elemente-Analyse des Problems durchgeflhrt, um die

Auswirkungen der Vernachlassigung der Nichtlinearitat beurteilen zu kénnen.

Die lineare Berechnung der stentfreien Schlauchldnge und Verschiebungen lasst sich auf
Basis der unten stehenden Gleichungen (1) - (4) vornehmen (Herleitung im Anhang aufgeftihrt),
wobei die Variablen q, €, ug und u; (vgl. Abschnitt 5.2.1, Abbildung 39) bestimmt werden. Fir die
Ermittlung der Dehnsteifigkeit des Prifschlauchs mit (EA*) und ohne Stent (EA) wird auf den

Anhang verwiesen.

1. Grundgleichungen

1.1 Initialverschiebung flr EA )i l-a
Vorspannung u,=ﬂ,(ﬂ+]/)l2 >0 mitﬂZ#,]/:I—l,lz—A (1
2 -0
U
1.2 Sch!auchkompresspn _auy - A
mit spannungsfrei E=—"F7"—"— (2
implantiertem Stent (1 n V4 jl )
5 |2
B
2. Abgeleitete Gleichungen
2.1 Verschiebung uq zur 1 B
Erzielung einer uy=—|A-L| 1+ r & (3
Stentkompression ¢ o )
) u;
2.2 Verschiebung aug (B+y), +—LA
am Stentanfang o= L A_] [1_’_1 el und o= U (4
= 5 =
U, (IB + 7)12 +u, )
u - Fahrweg zur Erzeugung der initialen Dehnung  (EA) - Dehnsteifigkeit des Prifschlauchs
Fdﬁs PrﬂfSCh|I?AUChS1 (EA)* - Dehnsteifigkleit des Prijgschlauchs mit
Uo - Fahrweg von Motor implantiertem Stent
a - Verlustfaktor durch Steifigkeitsunterschiede A - konstruktionsbedingtes Lagerspiel
4 - stentfreier Schlauchbereich links € - axiale Stentkompression
I, - stentfreier Schlauchbereich rechts
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In Abhangigkeit von der verwendeten Gleichung lassen sich mit den oben aufgeflhrten

Gleichungen die in Abbildung 44 aufgefihrten Variablen bestimmen.

Abbildung 44: Matrix der vorgegebenen und zu berechnenden Variablen

Durch einen direkten Vergleich der linear berechneten Ergebnisse mit experimentellen Daten von
zwei unterschiedlichen Stentlangen |, l1asst sich die Anwendbarkeit der hergeleiteten Gleichungen
fur die Justierung des Mehrachsen-Stentprifstands bezliglich der axialen Stentkompression
beurteilen (Abbildung 45). Das Lagerspiel A und die stentfreie Schlauchlange Iy (19,5 mm)
werden hierfir experimentell ermittelt. Die Dehnsteifigkeit (EA) und (EA)* wird Uber den
Parameter B variiert, wobei B = 0,88 dem gemessenen Dehnsteifigkeitsverhaltnis entspricht. Flr

Stents mit einer hheren axialen Steifigkeit wird f < 0,88 verwendet.

Erwartungsgemal erfolgt mit einer Verringerung des Dehnsteifigkeitsverhaltnisses eine erhohte
axiale Kompression bei gleich bleibender Verschiebung up. Die axiale Kompression ist bei

gleicher Verschiebung ug und u, fir den langeren Stent erwartungsgemaf niedriger.
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L=95mm; A=32mm L=115mm; A=1,92mm

287 =05 287 p=05

0 : : : : : :
’ 15 25 3 45 55 65 75 15 25 35 45 55 65 75
ui [mm] ui [mm]
287 pe0ss x Experiment u0=17,4mm 287 p=0ss * Experiment u0=19mm
24 x Experiment u0=21mm 24 x Experiment u0=22mm

15 25 35 45 55 65 75 15 25 35 45 55 65 75
ui [mm] ui [mm]
28 - p=1 28 - p=1

0 ‘ : : : : : 0 : : : : ‘ ‘
15 25 35 45 55 65 75 15 25 35 45 55 65 75
ui [mm] ui [mm]
U [mm] ——16 —— 174 ——19 21 —-—23 25 —— 27 29 — 31 ——33 =35

Abbildung 45: Linear berechnete und experimentelle Werte der prozentualen axialen Stentkompression &
in Abhéngigkeit von u, und u,

-55.



5 Prinzip eines neuartigen Mehrachsen-Stentpriifstands und experimentelle Analyse der strukturmechanischen Beanspruchung
von Nitinolstents unter mehrachsiger Belastung

Insgesamt zeigt sich eine gute Ubereinstimmung des Kurvenverlaufs zwischen der theoretischen
linearen Berechnung und den experimentell statisch ermittelten Werten (Abbildung 46), wobei die
tatsachliche axiale Stentkompression um etwa 1,5 - 2 % hoher ist als die linear berechnete.

18 -

16 -
14 -

ui=25mm

- lineare Formel
- statische Messung

0 T T T T T 1
0 5 10 15 20 25 30

u0 [mm]
Abbildung 46: Axiale Stentkompression € in Abhéngigkeit zur Verschiebung u,, Gegeniiberstellung der
linear berechneten Ergebnisse mit experimentellen statischen Messungen der Stentldnge
(lo=115mm; A = 1,92 mm)
Mit Hilfe der Finite-Elemente-Analyse lassen sich die auf einem linearen Ansatz basierenden
Gleichungen ((1)-(4)) durch eine nichtlineare Berechnung der stentfreien Schlauchldnge und
der Verschiebungen auf ihre Leistungsfahigkeit im Hinblick auf die Vernachlassigung der

Nichtlinearitat bewerten.

Hierfur wird ein FE-Modell auf der Basis von raumlichen zwei-Knoten Balkenelementen (B31) mit
einem Rohrquerschnitt (J; =5 mm, Wandstarke t=1mm) und einem linear-elastischen
Materialverhalten (E =2 MPa, p = 0,49) erstellt, wobei kein Unterschied zwischen gestentetem
und ungestentetem Schlauch gemacht wird. Das Lagerspiel bleibt unbertcksichtigt. Die
Berechnung erfolgt mit Abaqus/Standard (Version 6.8-EF1, Dassault Systemes, 2008). Nach
dem ersten Lastschritt, bei dem die Verschiebung u, in positive x-Richtung erfolgt, werden die
Knoten bestimmt, die die festgelegten Langen |, und I, reprasentieren. Anschliefend erfolgt im
nachsten Lastschritt die Verschiebung um ug in negative x-Richtung, so dass durch Auswertung

des Knotenabstands die axiale Stentkompression bestimmt werden kann.

Im Vergleich der linearen und nichtlinear berechneten axialen Stentkompression zeigt sich ein
ahnlicher Kurvenverlauf, wobei mit zunehmender Verschiebung u, die axiale Stentkompression
aus der nichtlinearen FE-Rechnung starker ansteigt als die linear berechnete (Abbildung 47). Die
nichtlinear berechnete axiale Stentkompression weist eine gute Ubereinstimmung mit der statisch
gemessenen auf. Die Vernachlassigung der Nichtlinearitat fihrt somit zu einer Unterschatzung

der axialen Stentkompression um bis zu 2 % bei gleicher Parameterwahl.
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Abbildung 47: Ergebnis der nichtlinearen im Vergleich zur linearen Berechnung der Zusammenhédnge
zwischen stentfreier Schlauchlénge, axialer Stentkompression € und den Verschiebungen u, und uy

Unter Bericksichtigung dieser Unterschatzung der axialen Stentkompression um bis zu 2 % ist
die Verwendung der Gleichungen (1)-(4) ein praktikabler Ansatz zur Annaherung der Parameter
Schlauchlange, initiale Schlauchdehnung und Fahrweg des Motors. Ein Nachteil der Gleichungen
(1)-(4) ist ihre Anwendbarkeit bei unterschiedlichen Stenttypen, da die Dehnsteifigkeit des
Prifschlauchs mit implantiertem Stent fiir verschiedene Stenttypen variiert und dementsprechend
abgeschatzt werden muss. Trotzdem koénnen die Gleichungen fir eine Anndherung der
Parameter verwendet werden, da deren Uberpriifung zu Kontroll- und Dokumentationszwecken

durch experimentelle Untersuchungen erfolgt (vgl. Abschnitt 5.2.3).

5.2.3 Vergleichende experimentelle Untersuchung der statischen und
dynamischen axialen Stentkompression

Die linear berechneten Parameter initiale Schlauchdehnung, Schlauchlange und Fahrweg des
Motors (vgl. Abschnitt 5.2.2) missen im Rahmen der Justierung des Mehrachsen-
Stentprifstands vor jedem Prifbeginn experimentell Uberprift und dokumentiert werden. Dieses
kann sowohl unter statischen als auch unter dynamischen Bedingungen erfolgen. Hierbei ist zu
beachten, dass nach der Stentimplantation in den initial vorgedehnten Prifschlauch allein der
Parameter des Fahrwegs variiert werden kann. Ist die initiale Schlauchdehnung oder die
Schlauchlange nicht ausreichend, so muss eine Explantation und erneute Implantation des

Stents nach veranderter initialer Dehnung und/oder Anderung der Schlauchlange erfolgen.

Fir die Messungen werden zwei unterschiedliche Stenttypen (d, =7 mm) in partiell-Uberlappter
Konfiguration mit einer Gberlappten Lange von 15 mm in den oberen (PP1) und den mittleren
Prufplatz (PP7) implantiert (Stenttyp 1: 1, =95 mm (80 mm + 30 mm); Stenttyp 2: I, =115 mm
(100 mm + 30 mm)). Zuné&chst wird der kurze Stent nahe dem Flhrungselement implantiert, der

somit das linke Ende der partiell-Uberlappten Stentkonfiguration bildet (vgl. Abbildung 38).
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Fir verschiedene initiale Dehnungen des Prifschlauchs, erzeugt durch den Fahrweg u,, wird die
axiale Stentkompression in Abhangigkeit vom Fahrweg des Motors 1 u, gemessen. Die
Messreihen werden bei einer axialen Stentkompression von 16 % beendet, um eine Beschadi-

gung der Stents zu vermeiden.

Die statische Messung der axialen Stentkompression erfolgt mittels Messschieber, wahrend die
Messung im dynamischen Betrieb mittels Video-/Bildauswertung von Hochgeschwindigkeitsauf-
nahmen erfolgt (vgl. Abschnitt 5.2.1).

Im Vergleich der beiden untersuchten Stenttypen wird deutlich, dass die spezifische Stentsteifig-
keit einen groRen Einfluss auf die axiale Kompression hat (Abbildung 48, Abbildung 49). Dieses
ist insbesondere bei der zeitgleichen Prifung unterschiedlicher Stenttypen im Mehrachsen-
Stentprifstand zu beachten, da nicht alle Stents die gleiche axiale Kompression erfahren und
somit das Priifergebnis beeinflusst wird. Erwartungsgeman steigt die axiale Stentkompression mit
zunehmendem Fahrweg uq. Mit geringerer initialer Dehnung, erzeugt durch Fahrweg u,, wird bei
gleich bleibendem Fahrweg uy eine um bis zu 3,3 % hdhere axiale Stentkompression erreicht
(Abbildung 48, Abbildung 49).
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Abbildung 48: Dynamische axiale Stentkompressi- Abbildung 49: Dynamische axiale Stentkompres-
on von Stenttyp 1 (I, =95 mm) in PP1 und PP7 in sion von Stenttyp 2 (I, = 115 mm) in PP1 und PP7
Abhé&ngigkeit von u; und u, in Abhéngigkeit von u; und uy

Es zeigt sich, dass die Ergebnisse fiir die statische und dynamische Messung der axialen
Stentkompression nur geringe Abweichungen aufweisen (Abbildung 50), so dass die Uberprii-
fung und ggf. Anpassung der Parameter unter statischen Bedingungen erfolgen kann. Dieses
bietet den Vorteil der vereinfachten Messung der axialen Stentkompression unter statischen
Bedingungen mittels Messschieber. Die Video-/Bildauswertung von Hochgeschwindigkeits-
Aufnahmen unter dynamischen Bedingungen wird abschlieend zu kontroll- und dokumentati-

onszwecken vor dem Beginn des Mehrachsen-Stentprifstands durchgefiihrt.
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Abbildung 50: Vergleich von statischer und dynamischer axialer Stentkompression von Stenttyp 1
(I, =95 mm) in PP1

5.3 Einfluss der Prufschlauchbettung auf die Deformation eines
implantierten Stents unter statischer Biegebelastung

Das modulare System der Prifvorrichtung zur Prifung des Ermidungsverhaltens von
GefalRimplantaten (vgl. Abschnitt 5.1.2) ermdglicht eine Anpassung des Fiihrungselementes fir
die Biegebelastung an die am Implantationsort zu erwartenden Verhaltnisse durch unterschiedli-
che Ausflhrung des Querschnitts der Bahnkurve (Prifschlauchbettung). Hierdurch wird
insbesondere die Querschnittsdeformation (Ovalisierung) des Prifschlauchs bzw. des in den

Prifschlauch implantierten Stents bei der Biegebelastung beeinflusst.

Mit Hilfe eines Mikro-Computertomographen (UCT) (SkyScan 1172, x-ray Microtomograph, S/N:
07D01082; Auswertesoftware: CT Analyser Version 1.10.0.2) lasst sich die Stentdeformation

unter Biegebelastung darstellen und der Stentquerschnitt bestimmen.

Hierflir werden unterschiedliche Prifschlauchbettungen realisiert. Die ebene starre (esB) sowie
die gekrimmte starre Bettung (gsB) basieren auf einer starren Auflageflache des Priifschlauchs,
wahrend der Prifschlauch bei der partiell elastischen Bettung (peB) in einem halbierten
Silikonschlauch der gleichen GroRe liegt, der auf einer ebenen starren Bettung fixiert ist
(Abbildung 51). Die esB entspricht der Prifschlauchbettung beim ElectroForce®9400, wahrend
die gsB aktuell beim Mehrachsen-Stentprifstand verwendet wird (vgl. Abschnitt 4.4.2 und 5.1.2).
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ebene starre Bettung (esB) gekrimmte starre Bettung (gsB) partiell elastische Bettung (peB)

Abbildung 51: Schematische Darstellung der experimentell untersuchten Priifschlauchbettungen im
Mehrachsen-Stentpriifstand

Die fiir die Untersuchungen im uCT konstruierten Flihrungselemente weisen in Anlehnung an die
am haufigsten genutzten Flihrungselemente des Mehrachsen-Stentprifstands einen Biegeradius
von 45 mm zur Prifschlauchmitte (& =5 mm, t =1 mm, | = 60 mm) auf. Die Prifschlauchenden
werden mit Einschraubverschraubungen am Fiihrungselement befestigt. Des Weiteren wird eine

Vorrichtung zum Einspannen der Konstruktion im uCT vorgesehen (Abbildung 52).

_ - Einschraubver-
fm— 14 =
schraubung zur
Halterung des
[T Befestigungslocher Silikonschlauches
fur Kabelbinder

Biegescheibe

R41.5

Silikonschlauch
mit implantiertem
Stent

- i
| - vorrichtung

| zum Einspannen
imCT

Abbildung 52: Technische Zeichnung und Baugruppe des Fiihrungselements esB flir Untersuchungen
im uCT

Um eine vergleichbare Stentbelastung zum Mehrachsen-Stentprifstand herzustellen, wird der in
den Fixiervorrichtungen eingespannte Silikonprifschlauch linear auf eine freie Schlauchlange von
65 mm vorgedehnt, bevor ein Stent implantiert wird (J,=7 mm, 1=30mm). Nach der
Stentimplantation werden die Fixiervorrichtungen am Fuhrungselement befestigt und dadurch die
Biegebelastung auf den Stent aufgebracht.

Die Bestimmung der Stentquerschnitte aus den yCT-Aufnahmen erfolgt im oberen und unteren
Stentbereich sowie in der Stentmitte (Abbildung 53).

Wahrend sowohl bei der peB als auch bei der gsB keine Querschnittsdeformation des Stents
auftritt, ist bei der esB eine deutliche Ovalisierung des Querschnitts zu beobachten. Hierdurch
wird insbesondere die seitliche Stutzwirkung der gekrimmten starren Bettung deutlich, die sich

auch bei der partiell elastischen Bettung deutlich zeigt (Abbildung 53).
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Abbildung 53: uCT-Aufnahme des gebogenen Stents: Darstellung der Stentquerschnitte unter
Biegebelastung mit verschiedenen Priifschlauchbettungen

Da die Querschnittsovalisierung am deutlichsten senkrecht und quer zum Fuhrungselement zu
beobachten ist, werden die ausgemessenen Innendurchmesser der durch die Biegebelastung
deformierten Stents bezuglich der Diagonalen zwischen den Messpunkten 1-2 und 3-4 dargestellt
(Abbildung 54). Wie erwartet zeigt sich bei der esB eine deutliche Ovalisierung des Querschnitts
von + 21,5 % (Punkt 3 zu 4) und - 22,7 % (Punkt 1 zu 2) im Vergleich zum mittleren nahezu
undeformierten Stentquerschnitt bei einer peB und gsB von 4,8 £0,15 mm. Es ist keine
veranderte Querschnittsdeformation bezlglich des Messbereichs auf der Stentlangsachse zu
beobachten (Abbildung 54).
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Abbildung 54: Vermessung des Innendurchmessers der Stents unter Biegebelastung bei verschiede-
nen Priifschlauchbettungen: ebene und gekriimmte starre Bettung (esB und gsB), partiell elastische
Bettung (peB)

Die erzielten Ergebnisse zeigen, dass eine ebene starre Prifschlauchbettung bei der
Biegebelastung eines Stents zu einer deutlichen Ovalisierung des Querschnitts fiihrt, so dass der

Stent eine zusatzliche Beanspruchung erfahrt. Im Rahmen der hier untersuchten Prifschlauch-
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vordehnung zeigen sich bei der gsB und der peB keine Querschnittsdeformation und damit keine
zusatzliche Beanspruchung des Stents wahrend der Biegung. Da auszuschlielen ist, dass in vivo
eine starke Querschnittsdeformation des Prifschlauchs wahrend der Biegebelastung durch
Knie-/Hiftbeugung auftritt, ist eine Stentprifung mit einer esB als nicht realitdtsnah zu betrachten
und als solche zu bewerten (vgl. Abschnitt 6.3.2 und 6.5).

5.4 Methodik zur Bewertung des Ermudungsverhaltens eines
Stents im Mehrachsen-Stentpriifstand

Die primare Beurteilungsgrée der Ermidungsanalyse von Stents im Mehrachsen-Stentprifstand
ist das Auftreten von Briichen der Stentstruts bis hin zum Herauslésen von Stentbestandteilen.
Die Schaden koénnen wahrend der Prifung sowohl endoskopisch intraluminal als auch
fotografisch von auf’en an den in die Prifschlduche implantierten Stents dokumentiert werden,
wobei eine Beurteilung von auflen bei den im Prufstand eingebauten Priufschlduchen sehr

schwierig ist.

Bei partiell-Uberlappten Stents werden drei Bereiche A, B und C festgelegt, fur die die Briiche
dokumentiert werden (Abbildung 55).

Abbildung 55: Aufteilung der Stentbereiche fiir die Bruchzuordnung bei partiell-tiberlappten Stents: B -
kurzer Stent, C - (iberlappter Stentbereich, A - langer Stent

Die Inspektion der Stents mit dem Endoskop ermdglicht es, den vollstdndigen Stent zu
inspizieren und Video- sowie Fotoaufnahmen zur Dokumentation anzufertigen. Allerdings ist die
Entdeckung von Strutbriichen gerade im Uberlappten Bereich schwierig, so dass nicht immer
klare Briiche zu erkennen sind. Erst wenn die Bruchflachen deutlich auseinanderklaffen, sind die
Briiche eindeutig zu erkennen (Abbildung 56). Besonderheiten wie in das Lumen hereinragende

Struts werden hingegen sehr gut erkannt.

-62 -



5 Prinzip eines neuartigen Mehrachsen-Stentpriifstands und experimentelle Analyse der strukturmechanischen Beanspruchung
von Nitinolstents unter mehrachsiger Belastung

Abbildung 56: Beispiel fiir die Stentbruchdetektion wéhrend der Priifung; oben: Inspektion von aul3en;
unten: Endoskopische Aufnahmen, schwierige Bestimmung von Strutbriichen im (iberlappten Bereich
(links), Beispiel eines Strutbruchs (rechts)

Nach Beendigung der Prifung werden die Prifschlauche mit den Stents aus dem Stentprifstand
entfernt und in n-Heptan gelegt, wodurch das Silikon aufquillt und sich die Stents aus den

Schlauchen entfernen lassen.

Die Inspektion der explantierten Stents erfolgt dann mittels Stereozoom, wobei zwischen Briichen
(strut fracture, SF) und fehlenden Struts (missing strut, MS) unterschieden wird, da diese oftmals
abschwimmen und nicht nachvollzogen werden kann, ob die fehlenden Struts zusatzliche Briche
aufweisen.

Damit die Lokalisation der Briiche bezlglich der Stentlangsachse dokumentiert werden kann,
werden Strutbriiche der Reihe nach durch Kleinbuchstaben und fehlende Struts mit rémischen
Zahlen auf einem Foto des Stents bezeichnet. Die Reihenfolge der Nummerierung beginnt am
Stentende, das am weitesten von der Biegebelastung entfernt ist (Abbildung 57). Zusatzlich
werden lichtmikroskopische Aufnahmen der Briiche und fehlenden Struts gemacht, um Briiche an
Verbindern oder Struts zu unterscheiden.
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Abbildung 57: Beispiel fiir die Methodik zur Bewertung des Ermiidungsverhaltens von Stents;
mikroskopisch ermittelte Stentbriiche (strut fracture, SF) und fehlende Stentstruts (missing strut, MS)
werden (ber die Stentldnge dokumentiert

Der Vergleich zwischen endoskopischer Inspektion und der Inspektion am explantierten Stent
mittels Stereozoom zeigt deutlich, dass die endoskopische Inspektion zu einer Unterschatzung
der tatsachlichen Anzahl flihrt (Abbildung 58).

25
@ Briiche

B fehlende Struts

—_ — N
o (6} o
1 1 1

Anzahl Briiche / fehlende Struts
[6)]

2|4/6|8|10|12/2 |4 |6|8|10/12/2|4|6|8|10|12/2 |4 6|8 (10{12|2|4 |6 |8 |10/12
1,037 Mio. 3 Mio. 4,964 Mio. 7,715 Mio. 10,65 Mio.

Lastwechsel / Prifplatznr.

Abbildung 58: Strutbriiche und fehlende Struts zu festgelegten Inspektionszyklen mittels Endoskop
und am Priifungsende nach Stentexplantation mittels Stereozoom (10,62 Mio. Lastwechsel),
beispielhaft fiir LifeStent® in partiell-iiberlappter Konfiguration

Abschlieend erfolgt die Inspektion der Stents im Rasterelektronenmikroskop (REM), woflr die
Stents im Ultraschallbad fir drei Minuten gereinigt werden. Hierbei werden die Briuche und
fehlenden Struts dokumentiert und die Bruchflaichen genauer untersucht, wenn sie weit genug
voneinander entfernt sind. Ebenso werden typische Effekte, wie Abriebstellen in der tberlappten
Region und Ablagerungen an der aulReren Stentoberflache durch den Kontakt zum Silikonpruif-
schlauch dokumentiert. Des Weiteren ist eine genaue Unterscheidung zwischen Strutbruch und
fehlenden Struts moglich (Abbildung 59).
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Abbildung 59: Beispiel fiir REM-Untersuchung anhand geprifter LifeStents®: a - Abriebstellen durch
partielle Uberlappung der Stents, b - Ablagerungen an der Stentaullenflache, c¢ - detaillierte
Aufnahme der Bruchfldche, d - Registrierung fehlender Stentstruts
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6 Theoretisch-numerische Analyse der Beanspruchung
von Nitinolstents im Mehrachsen-Stentprifstand

Zur genaueren Betrachtung der Stentbeanspruchung im Mehrachsen-Stentprifstand wird das
numerische Verfahren der Finite-Elemente-Analyse (FEA) angewendet. Numerische Simulatio-
nen haben sich als effektives Werkzeug fur die Entwicklung und Optimierung von Stentdesigns

erwiesen [35].

Die FEA wird im Rahmen dieser Arbeit eingesetzt, um die Mechanismen der Prifmethode des
Mehrachsen-Stentprifstands aufzuzeigen und einzugrenzen, wobei explizit darauf hingewiesen
wird, dass keine Aussage bezliglich des Ermudungsverhaltens von Stents getroffen wird. Da die
Mechanismen der Priufmethode ihre Hauptunterschiede in der Biegebelastung aufweisen (vgl.
Abschnitt 4.4.2), werden im Folgenden die Auswirkungen der konstruktionsbedingten
Unterschiede bei der Realisierung der Biegebelastung untersucht, ohne zusatzliche Einflisse
durch weitere Belastungsarten, z.B. durch axiale Kompression und Torsion, einzubringen. Des
Weiteren wird die Torsionsbelastung eines Stents in der SFA als unkritische Belastungsart

angesehen [128].

Die numerische Simulation der Stentbeanspruchung im Mehrachsen-Stentprifstand und
besonders in einer anatomienahen Umgebung (vgl. Abschnitt 6.4) ist durch starke Nichtlinearita-
ten beeinflusst. So werden die zu simulierenden Belastungen im Mehrachsen-Stentprifstand
(vgl. Abschnitt 6.3) und im biomechanischen FE-Referenzmodell (vgl. Abschnitt 6.4) von gro3en
Starrkérperverschiebungen und -rotationen bestimmt, wodurch grol’e Dehnungen auftreten.
Zusatzlich sind zahlreiche Kontaktprobleme wahrend der Simulationen zu I6sen. Des Weiteren ist
die Mehrzahl der fiir die Simulationen verwendeten Materialeigenschaften nichtlinear, wie z.B. fur
den Nitinolstent, den Prifschlauch oder korpereigene Materialien, wie die Bestandteile der
Arterienwand (vgl. Abschnitt 3.1).

Im Folgenden wird zunachst ein Uberblick tiber den Stand der Technik der FEA von Nitinolstents
gegeben, bevor die Strukturmodelle und deren FE-ldealisierung dargestellt werden. Anschlie-
Rend erfolgt die Untersuchung der Stentbeanspruchung bei Biegebelastung nach unterschiedli-
chen Prinzipien. Die Entwicklung eines biomechanischen FE-Referenzmodells der Kniebeugung
ermoglicht die Betrachtung der Stentbeanspruchung in einer idealisierten anatomienahen
Umgebung. Mit Hilfe des Referenzmodells kénnen abschlieRend die Ergebnisse der Simulation
des Mehrachsen-Stentpriifstands bewertet werden. Fur alle Berechnungen werden die

Belastungen als quasistatisch angenommen.
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6.1 Stand der Technik zur Finite-Elemente-Analyse (FEA) von
Nitinolstents

Die Auswertung der Vielzahl der existierenden Publikationen Uber die FEA von Stents ermdoglicht
einen Uberblick Uber die verwendeten Materialeigenschaften, Elementtypen sowie Rand- und
Kontaktbedingungen, aus denen geeignete Parameter verwendet und angepasst werden kdénnen.
Im Folgenden wird eine Auswahl vorgestellt, wobei der Schwerpunkt auf Veréffentlichungen zur
Nitinolstent-Gefald/Prifschlauch-Interaktion liegt, da die Simulation der Stentbelastung im
Mehrachsen-Stentprifstand einen Kontakt zwischen Stent und Gefal/Prifschlauch erfordert.
Beziiglich der Verwendung der Materialmodelle flir den Nitinolstent (Abschnitt 6.2.1) und das
Gefal/Priufschlauch (Prifschlauch: Abschnitt 6.2.1, Arterie: Abschnitt 6.4.1) wird auf die

entsprechenden Abschnitte verwiesen.

In Abhangigkeit von den untersuchten Stentdesigns wird haufig die Symmetrie des Stents
ausgenutzt und die Verschiebung der Symmetrieflachenknoten normal zur Symmetrieebene
behindert [48, 49, 88, 89, 142]. So berechnen z.B. Whitcher et al. [142] 1997 in einer frlhen
numerischen Untersuchung von selbstexpandierenden Stentstrukturen das strukturelle Verhalten
sowie die Ermidungseigenschaften eines aus Draht zusammengeschweil3ten Nitinolstents unter
radialer Belastung. Durch Ausnutzung der Symmetrie wird ein Achtel einer Stentzelle modelliert
und in eine Ebene projiziert, so dass die radiale Belastung durch Aufbringung einer Kraft auf ein

Strutende realisiert werden kann.

Bei der Simulation der Stent-Gefa3-Interaktion wird das Gefald zumeist vereinfacht als gerader
Hohlzylinder dargestellt [43, 48, 49, 61, 65, 86—89], wobei Einflisse von z.B. gekrimmten oder
verzweigten Gefalten, z.B. durch Generierung der Gefallgeometrie aus Patientendaten,
berlcksichtigt werden kénnen [13, 35, 65, 106, 144]. Haufig wird von einem stenosierten Gefaly
mit unterschiedlicher Plaquestruktur ausgegangen, deren Ruptur durch die Stentimplantation

unberucksichtigt bleibt.

Bevor die Stent-Gefal-Interaktion simuliert werden kann, missen zunachst die Lastschritte
Crimpen und Expansion in das Gefald berechnet werden. Der Crimpprozess kann durch eine
radiale Verschiebungsrandbedingung direkt auf die Stentknoten realisiert werden [89] (Abbildung
60), wobei das Crimpen zumeist Uber eine Kontaktbedingung mit einem auf3en liegenden
Zylinder, dessen Knoten radial verschoben werden, simuliert wird [13, 35, 43, 48, 49, 61, 65, 68,
86, 87, 106, 144] (Abbildung 61).
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Abbildung  60: Crimpen  durch  radiale
Verschiebungsrandbedingung auf die
Stentknoten;  Aufweitung  durch  elastische

Riickfederung des Nitinolstents nach Entfernung
der radialen Verschiebungsrandbedingung

Pttt
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Abbildung 61: Crimpen (ber Kontaktbedingung
mit einem aullen liegenden Zylinder, dessen
Knoten radial verschoben werden; Aufweitung
durch Umkehr der Verschiebung, bis Stent mit
Gefal3 in Kontakt tritt

Die Stentexpansion wird zumeist durch die Wiederaufdehnung des Crimpzylinders (Abbildung 61)
und/oder durch Ldschen des Kontakts zwischen Stent und Crimpzylinder (Abbildung 62)
realisiert, so dass der Nitinolstent zurilickfedert [13, 35, 43, 61, 68, 86, 87, 89, 106, 144]. Nur
wenige Autoren simulieren die Stentfreisetzung durch axiale Verschiebung des Crimpzylinders,
was der Realitat entsprechen wirde [48, 49, 65] (Abbildung 63).

-— - -
_— - -—

Abbildung 62: Aufweitung des Stents durch
Léschen des Kontakts zum Crimpzylinder

Abbildung 63: Aufweitung des Stents durch
axiale Verschiebung des Crimpzylinders

Im Gegensatz zur Stentexpansion direkt in das Gefald [58, 75, 89] simulieren einige Autoren den
Kontakt zwischen Nitinolstent und Gefal}, indem sie das Gefalt durch einen Innendruck auf einen
Innendurchmesser grofker als den Stentdurchmesser aufweiten. Durch anschlieRende
Reduzierung des GefaRinnendrucks federt das Gefald zuriick und der Kontakt zwischen Stent
und Gefall wird hergestellt. Vorteilhaft fir die Rechenzeit ist hierbei die Vernachlassigung des
Crimp-Lastschritts. Allerdings sind die hierdurch erzielten Ergebnisse kritisch zu betrachten, denn
das Materialverhalten von Nitinol ist im Be- und Entlastungsbereich verschieden (vgl. Abschnitt
3.1). Auch werden insbesondere die Schubkréafte, die durch die Verkirzung des Stents wahrend

der Expansion auf das Gefal wirken, vernachlassigt.

Neben den verschiedenen Finite-Elemente-Solvern werden unterschiedliche Elementtypen fir
die Modellierung des Nitinolstents und des Gefales, sowie unterschiedliche Kontakteigenschaf-

ten zwischen Stent und Gefal verwendet (Tabelle 11).

- 68 -



6 Theoretisch-numerische Analyse der Beanspruchung von Nitinolstents im Mehrachsen-Stentpriifstand

Tabelle 11: Auswahl von Publikationen (ber Nitinolstent-GeféR8interaktion; verwendete Elementtypen
und Kontakteigenschaften

Elementtypen

Autor Jahr Quelle FE-Solver Stent Gefall Kontakteigenschaften
Auricchio 2011 [13] A. Explicit C3D8R C3D8R general contact, y=0,05
Conti 2009 [35] A. Explicit C3D8R C3D10M Keine Angaben
Dordoni 2014  [43] ANSYS SOLID185 SOLID185 p=0,2
Early 2011 [49] Marc/Mentat Type 7 Type 84 reibfrei
Gruijicic 2012  [61] A. Standard C3D8 S4 Keine Angaben
Harvey 2011 [65] Marc/Mentat reibfrei
Hsiao 2014 [68] A.Standard C3D8 C3D8 reibfrei
Lally 2005 [75] Marc/Mentat reibfrei
Meoli 2013 [86] ANSYS SOLID185 p=0,2
2004 [89] A. Standard C3D10M C3D10M Keine Angaben
Migliavacca
2007 [88] Abaqus S4 C3D8H reibfrei, endl. Verschiebung
Rebelo 2009 [106] A. Standard C3D8R S3 Keine Angaben
Wu 2007 [144] ANSYS Hyper58 SOLID185 p=0,05
Zhao 2012 [146] A. Explicit B31 C3D8R general contact, y=0,15
C3D8 - voll intergriertes lineares Hexaederelement
C3D8R - reduziert integriertes lineares Hexaederelement
C3D10M - modifiziertes zehn-Knoten Element mit Hourglass-Kontrolle
C3D8H - hybrid Hexaederelement
S3/S4 - Drei-/Vierknoten-Schalenelement
SOLID185 - voll integriertes lineares Hexaederelement
Type 7 - voll integriertes lineares Hexaederelement
Type 84 - hybrid Hexaederelement
B31 - 3D-Balkenelement, Interpolation 1. Ordnung
Hyper58 - voll integriertes lineares Hexaederelement flr hyperelastische Strukturen
A.Standard - Abaqus/Standard
A.Explicit - Abaqus/Explicit

Neben den in Tabelle 11 aufgefihrten Volumenelementen zur Modellierung eines Stents kénnen
auch Strukturelemente, wie Schalen- oder Balkenelemente sowie Kombinationen genutzt werden
[17, 88], auf die nicht weiter eingegangen wird, da im Folgenden Kontinuumselemente verwendet
werden. Diese bieten den Vorteil der Konsistenz der Freiheitsgrade, besonders bei der

Simulation komplexer Kontaktprobleme.

Die Simulation der Stentexpansion in ein Gefal erlaubt die Untersuchung des Spannungszu-
stands der Gefallwand, der durch die Implantation von Stents mit unterschiedlichem Design oder
Material entsteht. Hierfir wird die Arterie haufig zusatzlich durch eine statische Belastung durch
den mittleren arteriellen Blutdruck [43, 49, 88, 89] oder eine axiale Vordehnung beansprucht [43,
49, 88, 89]. Early et al. [48] bringen vor der Stentimplantation eine axiale Vordehnung und
zunachst den diastolischen Blutdruck auf das Gefall auf. Nach der Stentexpansion wird der

Innendruck der Arterie auf den systolischen Blutdruck erhoht.
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Migliavacca et al. [89] z.B. vergleichen den Spannungszustand in einer koronaren Gefaliwand,
der durch die Expansion eines selbstexpandierenden und eines ballonexpandierbaren Stents
erzeugt wird. Es wird eine axiale Vordehnung der zylindrischen Arterie von 10 % berucksichtigt,
die in einem ersten Lastschritt zusammen mit dem mittleren Blutdruck von 100 mmHg
aufgebracht wird. Analog zur Gefallwand wird der mittlere Blutdruck auch auf die Stentinnenfla-
che aufgebracht. Im Vergleich mit dem ballonexpandierbaren Stent zeigt sich deutlich die
geringere Struktursteifigkeit des Nitinolstents, bei dem der GefalRdurchmesser und die Spannung
in der GefaBwand nach der Stentexplantation und dem Aufbringen des mittleren Blutdrucks

kleiner sind.

Bei der Verwendung einer aus Patientendaten generierten Arteriengeometrie fiir die Simulation der
Stent-Gefal3-Interaktion wird zumeist keine statische Belastung durch den mittleren arteriellen
Blutdruck oder eine axiale Vordehnung des GefaRes aufgebracht [13, 35, 106]. Die verwendete
Gefallgeometrie entspricht dabei der belasteten Geometrie in vivo, wobei dadurch der durch die

initialen Belastungen hervorgerufene Beanspruchungszustand der Gefaldwand vernachlassigt wird.

Da anatomische Gefalkmodelle bei der Simulation haufig gekrimmt sind, wird der Stent zumeist
nach dem Crimpprozess gebogen, um bei der Expansion den Kontakt zur GefalRwand zu
simulieren [13, 14, 35]. Hierbei kann es zu einem unvollstdndigen Kontakt zwischen dem
expandierten Stent und der gekrimmten Gefallgeometrie kommen, wie Auricchio et al. [13] und
Wu et al. [144] fur unterschiedliche Stenttypen zeigen [106] (Abbildung 64). Des Weiteren zeigen
Conti et al. [35] eine Begradigung des initial gekrimmten GefalRes durch den Stent, was

besonders im Ubergang zwischen Stent und GefaR zu beobachten ist (Abbildung 65).

Bent (Fetal) Arlery

Abbildung 64: Unvolistédndige Wandabdeckung des Abbildung  65:  Begradigung  eines
simulierten Stents nach Implantation in ein gekrimmtes gekriimmten Gefé8es durch simulierte
Gefal3 [106] Implantation eines Stents [35]

Nach der Stentimplantation in ein Gefal® wird haufig die Stentbeanspruchung wahrend der pulsatilen
radialen Belastung durch den systolischen und diastolischen Blutdruck untersucht [61, 65, 68].

Neben der radialen Belastung der Stents durch den Blutdruck werden auch weitere Belastungen
auf das Stent-Gefal-System untersucht, wobei insbesondere die Beanspruchung in der SFA

durch Biegung und axiale Kompression des GefalRes simuliert wird.
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Dordoni et al. [43] untersuchen die Beanspruchungen eines in die SFA implantierten Nitinolstents
durch axiale Kompression und Biegung. Vor der Stentimplantation in ein um 5 % axial
vorgedehntes Gefallmodell mit Stenose unterschiedlicher Geometrien, wird eine PTA durch
Balloninflation simuliert. Nach der Stentimplantation wird das Gefal in seine Ausgangslange
zurtckgefihrt und das Stent-Gefal3-System mit einem mittleren Blutdruck belastet. Es werden
drei Be- und Entlastungszyklen der axialen Kompression durch Verschiebung der Stenoseenden
simuliert, da innerhalb dieser Zyklen eine Stabilisierung des Materialmodells eintritt. Durch die
Reibung zwischen Stent und Gefald wird die axiale Kompression nahezu vollstandig auf den
Stent Ubertragen. Am Ende jedes Zyklus der axialen Kompression wird die Biegung an den

Enden des ungedehnten Gefalies durch Rotation der Stenoseenden aufgebracht.

Auch Early et al. [49] untersuchen die Stent- und GefalRbeanspruchungen bei einer Belastungssi-
tuation durch Biegung und axiale Kompression, wobei sowohl ein Stahl- als auch ein Nitinolstent
untersucht werden. Vor der virtuellen Stentimplantation werden ein mittlerer Blutdruck von
13,3 kPa und eine axiale Vordehnung des GefalRes aufgebracht. Die Biegebelastung wird durch
Rotation eines Arterienendes um 60°, die axiale Kompression durch Verschiebung eines Endes

um 25 % der vorgedehnten Arterienlange realisiert.

Eine Kombination von verschiedenen Stentbelastungen wird von Harvey et al. [65] untersucht.
Zunachst wird die Beanspruchung des Stent-GefaR-Systems wahrend der Anderung des
Blutdrucks von 80 auf 160 mmHg untersucht. AnschlieRend erfolgt eine axiale Dehnung des
Gefalkes um 5 % sowie eine Biegebelastung um 32-48° durch Rotation der Arterienenden.
Hierbei wird ein konstanter Innendruck von 160 mmHg beibehalten. Das gebogene Gefald wird
zusatzlich um 20° an seinen Enden tordiert. Ab einem Biegewinkel von 32° wird der Kontakt

zwischen Stent und Gefal im Biegeinnenradius gelost.

Auch Meoli et al. [86] untersuchen die Stentbeanspruchung unter verschiedenen nicht-radialen
Belastungen. Hierbei orientieren sie sich an in vitro Prifungen zweier Stenttypen, die in
Publikationen mit widersprichlichen Ergebnissen bezlglich des Ermudungsverhaltens
veroffentlicht sind. Zum einen simulieren die Autoren die axiale Kompression und Biegung der
expandierten Nitinolstents ohne GefalRkontakt. Hierfir wird ein Stentende fixiert, wahrend das
andere Ende axial bzw. lateral verschoben wird. Zum anderen wird die Stentbeanspruchung in
einem Silikonschlauch als GefalBmodell untersucht, wobei das Gefal} vor der Stentimplantation
axial vorgedehnt wird. Durch Verschiebung der GefaRenden wird die axiale Kompression auf die
Stents aufgebracht. Die Biegebelastung wird ohne eine Vordehnung des Gefaltes simuliert. Mit
Hilfe zweier starrer Platten an den Gefalkenden, deren Winkel zueinander verandert wird, wird die
Biegebelastung auf den Stent aufgebracht. Zuséatzlich wird die Uberlappung von Stentenden in
der Simulation bericksichtigt. Hierfir werden zwei Stents mit einer Uberlappten Lange von
11 mm in ein vorgedehntes Gefalmodell virtuell implantiert. Zwischen den Stents wird eine
Kontaktbedingung erstellt, die ein Losen des Kontakts verhindert, um Konvergenzprobleme zu

vermeiden. Die mittlere Dehnung der partiell-iberlappten Stents ist identisch mit derjenigen der
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einzelnen Stents, wobei die Dehnungsamplitude groRer ist und im Ubergang zwischen

Uberlapptem und nicht-tUberlapptem Bereich auftritt.

Neben den aus der vorgestellten Literatur entnommenen Hinweisen zur Modellierung von
Nitinolstents im Gefallkontakt wird bei der folgenden Beschreibung der Modellierung auch auf
generelle Erfahrungswerte am Institut flir Biomedizinische Technik (IBMT) zur Simulation von

Stents zurlickgegriffen.

6.2 Strukturmodelle und deren FE-ldealisierung

Im Folgenden werden die Strukturmodelle und deren FE-Idealisierung mit den verwendeten
Materialmodellen beschrieben. Des Weiteren werden die zum jeweiligen Belastungsregime
gehdrigen Rand- und Kontaktbedingungen dargestellt. Die Auswahl der Elementtypen flr den

Stent erfolgt auf Basis einer Konvergenzstudie.

Fur die Simulation wird ein bekanntes Stentdesign verwendet, das als abgerollte zweidimensionale
Kontur vorliegt (Abbildung 66). Im aufgerollten Zustand hat der Stent einen Auflendurchmesser von
5mm und eine Wandstarke von 150 um. Fir die Berechnungen werden unterschiedliche
Stentlangen verwendet, indem die Anzahl der Ringsegmente variiert wird. Die an den Stentenden in

Abbildung 66 befindlichen Réntgenmarker werden fur die Berechnungen nicht berlcksichtigt.

T~ Strut

§€ §§§ %Ezrg % E ) > Verblnder
et é%s

Abbildung 66: Abgerollte zweidimensionale Kontur des verwendeten Stentdesigns

—~ Réntgenmarker

Ringsegment

Nach der Modifikation des in Abbildung 66 dargestellten Stentmodells bezlglich der fur die
jeweiligen Modelle bendtigten Anzahl an Ringsegementen erfolgt das Aufrollen der zweidimensi-
onalen Stentflache zu einer zylindrischen Struktur mit einem Durchmesser von 5 mm
(Pro/ENGINEER Wildfire 5.0, Parametric Technology Corp., USA) (Abbildung 67).
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Abbildung 67: Prinzip der Modellerstellung eines Stents: Aufrollen der zweidimensionalen Struktur,
Vernetzen als Schalenmodell und Aufdicken der Wandstérke durch Erzeugung von Kontinuumselementen

Die Modellerstellung erfolgt anschlieBend mit ABAQUS/CAE Version 6.8-EF1 (SIMULIA,
Dassault Systemes, USA). Zunachst wird die zylindrische Schalenstruktur mit Schalenelementen
vernetzt, die durch eine Aufdickung der Wandstarke auf 0,15 mm in dreidimensionale

Kontinuumselemente Uberfihrt werden.

6.2.1 Definition der Werkstoffkennwerte und verwendete Elementtypen

Abaqus (Dassault Systémes Corp., USA) bietet den Nutzern ein Modell zur Simulation des
superelastischen Materialverhaltens von Nitinol bei grolen Dehnungen sowohl fir implizite
(UMAT fur Abaqus/Standard) als auch flr explizite zeitabhangige (VUMAT fir Abaqus/Explicit)
Rechnungen.

Die numerische Abbildung des Materialverhaltens von Nitinol wird durch die Hysterese mit ihren
nichtlinearen Zusammenhangen erschwert. In Abaqus erfolgt die Umsetzung mit einem
nutzerdefinierten Materialmodell (UMAT/VUMAT) (Abbildung 68) nach der Theorie von Auricchio
und Taylor [15, 16, 82].
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5
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Abbildung 68: Schematische Spannungs-Dehnungs-Kurve und Materialkonstanten fiir VUMAT fiir
superelastisches Materialverhalten von Nitinol in Abaqus [4]

Mit diesem Materialmodell lasst sich das unterschiedliche Verhalten von Nitinol bei Be- und
Entlastung sowie die E-Moduln von Austenit und Martensit getrennt beschreiben, wobei die
Belastung sowohl mechanisch als auch thermisch erfolgen kann [58]. Zusatzlich werden
spezifische Variablen, wie z.B. der Anteil an Martensit, Umwandlungsdehnungen sowie

Vergleichsspannungen und -dehnungen bericksichtigt.

Die fur dieses Materialmodell bendtigten Konstanten (Abbildung 68, Tabelle 12) kdnnen aus
einachsigen Zugversuchen bei Be- und Entlastung, Wiederbelastung und Temperaturanderungen
gewonnen werden [107]. Diese individuellen Materialkonstanten schwanken durch die speziellen
Produktionsanforderungen von Nitinol in Abhangigkeit von der Anwendung sehr stark. Die Dichte

von Nitinol wird mit p = 6,45-10° kg/mm? festgelegt [112].

Fir eine weitergehende Beschreibung des Materialmodells sowie seine Uberfiihrung in den

dreidimensionalen Fall wird auf die Arbeit von Auricchio und Taylor verwiesen [15, 16].
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Tabelle 12: Materialkennwerte des verwendeten Materialmodells flir Nitinol (interne Daten IBMT)

Nr.  Symbol Bedeutung Wert
1 EA E-Modul der Austenitphase 49990
2 Ha Querkontraktionszahl der Austenitphase 0,3
3 Eum E-Modul der Austenitphase 17000
4 Mm Querkontraktionszahl der Austenitphase 0,3
5 " Dehnung wahrend der Gefllgeumwandlung 0,055
6  (060/0T), 50/5T bei Belastung 0
7 GLS Initialspannung zur Gefligeumwandlung bei Belastung 396
8 OLE Finale Spannung nach der Gefugeumwandlung bei Belastung 424
9 To Referenztemperatur 37
10  (60/0T)y 50/3T bei Entlastung 0
11 GUS Initialspannung zur Gefiigeumwandlung bei Entlastung 94
12 OUE Finale Spannung nach der Gefligeumwandlung bei Entlastung 81
13 UCLS Initialspannung zur Gefiigeumwandlung bei Druckbelastung 480
14 eVL Volumendehnung 0,055
15 N Anzahl der Gliihvorgénge wahrend der Analyse 0

Analog zum Mehrachsen-Stentprifstand wird fir die Simulationen von einem Silikonpriif-
schlauch als GefdBmodell ausgegangen. Aufgrund der zu erwartenden groflen Dehnungen
wird hyperelastisches Materialverhalten fir den Silikonprifschlauch auf der Basis von
experimentellen Daten verwendet. Die Realisierung von hyperelastischem Materialverhalten ist in
Abaqus mit unterschiedlichen Ansatzen implementiert und erfordert die Eingabe von Wertepaa-
ren aus technischer Spannung und Dehnung (Abbildung 69). Diese werden Uber einen
einachsigen quasistatischen Zugversuch (Prufgeschwindigkeit 5 mm/min, T =37 °C) ermittelt
(Universalprafmaschine Zwick ZN 2.5; Zwick GmbH & Co. KG, Ulm, Deutschland; Kraftaufneh-
mer 50 N). Die Priufkérper (n=5) werden mit Hilfe einer Stanze als Schulterproben aus
Silikonschlauchen (g = 5 mm, &, = 7 mm) (ESSKA.de GmbH, Hamburg, Deutschland) mit einer
Strutbreite von 4 mm und einer Ausgangslange (freie Lange) von lp = 18 mm gestanzt. Es wird

eine Dichte von p = 9,15-10” kg/mm? festgelegt.
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Abbildung 69: Technisches Spannungs-Dehnungs-Diagramm des Silikon-Schlauchmaterials und
verwendete Spannungs-Dehnungs-Wertepaare fiir ein hyperelastisches Materialmodell fiir die FEA

Auf Basis einer Materialevaluation wird bis zu einer Dehnung von ca. 30 % (entspricht 48 mm
Weg, vgl. Abbildung 70) eine gute Ubereinstimmung sowohl mit dem Ansatz nach Marlow als
auch mit dem Polynom-Ansatz 2.0rdnung erzielt. Bei zunehmender Dehnung ist das hyperelasti-
sche Materialverhalten des Silikonprifschlauchs am besten mit dem Ansatz nach Marlow

abzubilden (u = 0,48) (Abbildung 70).
40 1 —Experimentell
—Ansatz nach Marlow

351 —Polynom-Ansatz (2. Ordnung)
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Abbildung 70: Kraft-Weg-Diagramm der Materialevaluation von Silikon flir die FEA

Der Silikonschlauch wird mit acht Knoten Kontinuums-Hybrid-Elementen (C3D8H) vernetzt, die
fur nahezu inkompressible Materialien empfohlen werden. Es werden zwei Elemente lber die

Wandstarke verwendet.

Den bei der Simulation verwendeten Modellbestandteilen, deren Beanspruchung nicht von

Interesse ist, wie z.B. die zylindrischen Schalen fiir den Aufweit- und Crimplastschritt, wird linear-
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elastisches Materialverhalten (E = 210 000 MPa, p = 0,3) mit einer Dichte von p = 1:10°® kg/mm?
zugewiesen. Die Vernetzung erfolgt mit reduziert integrierten Vier-Knoten-Schalen- (S4R) bzw.
Acht-Knoten-Volumenelementen (C3D8R).

Der fir den Stent verwendete Elementtyp wird in Abschnitt 6.2.3 beschrieben.

6.2.2 Lastfalle, Rand- und Kontaktbedingungen

Fur die in den folgenden Kapiteln untersuchten FE-Modelle erfolgt zuerst die Aufweitung der
Stentstruktur auf ihren NennauRendurchmesser von 7 mm. Diese verformte Struktur wird als
spannungs- und dehnungsfreies Ausgangsmodell verwendet, der den spannungsfreien Zustand
des Stents nach der thermischen Behandlung darstellt. Als nachste Lastschritte erfolgen
anschlielfend das Crimpen und die Expansion des Stents in das jeweilige Gefalkmodell, bevor die

eigentliche Simulation durchgefuhrt werden kann.
Fur alle Berechnungen werden Materialmodelle entsprechend Abschnitt 6.2.1 zugewiesen.

Der Stent erhalt an allen Schnittflachen zu benachbarten Ringsegmenten eine Zwangsbedingung
(multi-point-constraint, MPC LINK), um das Ebenbleiben der Schnittflachen zu erreichen
(Abbildung 71).

Der erste Lastschritt ist die Aufweitung des Stentmodells von einem AufRendurchmesser von
5 mm auf 7 mm, was dem Nenndurchmesser des Stents entspricht. Der Aufweitlastschritt wird
mit dem impliziten Solver Abaqus/Standard Version 6.8-EF1 (SIMULIA, Dassault Systémes,
USA) berechnet. Hierfiir ist es ausreichend, ein linear-elastisches Werkstoffverhalten fir den
Stent anzunehmen (E =210 000 MPa, u = 0,3), da die Beanspruchungszustande im Stent nicht
von Interesse sind [35]. Die Aufweitung des Stents erfolgt Uber eine Kontaktbedingung mit einer
dinnwandigen zylindrischen Schale (t = 1-10™ mm), deren Knoten radial verschoben werden
(Abbildung 71). Die Kontaktbedingung erlaubt endliche Relativverschiebungen und wird als
Knoten-Flachen-Kontakt definiert, wobei die Schale als Masterflaiche festgelegt wird. Ein
minimaler Reibkoeffizient von u=0,02 wird zur numerischen Stabilisierung des Kontakts
festgelegt. In Normalenrichtung wird eine Kontaktsteifigkeit von 10 000 MPa, die linear von dem
Abstand der Kontaktflachen abhangt, definiert. Zur Entsingularisierung des numerischen Modells
des Stents (Eliminierung von Starrkdérpermoden) wird jeweils ein Knoten der Schnittflachen zu
einem Nachbarring in axialer Richtung fixiert. Zusatzlich wird einer dieser Knoten in tangentialer
Richtung behindert. Die Schnittflachen zu den Nachbarringen des Stents werden mit Hilfe von
Zwangsbedingungen (MPC LINK) eben gehalten (Abbildung 71). Die Starrkdérpermoden der

Schale werden ebenfalls blockiert.
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Zwangsbedingung

z=0

Abbildung 71: Modellerstellung zur Berechnung des Aufweitvorgangs fiir die Konvergenzstudie

Das Crimpen des Stents erfolgt analog zum Aufweitlastschritt, wobei eine zylindrische Schale mit
linear-elastischem Materialverhalten den Stent von auf3en kontaktiert, wie es auch bei der
Mehrzahl der Publikationen der Fall ist (vgl. Abschnitt 6.1). Hierbei wird dieselbe Kontaktbedin-
gung wie beim Aufweitlastschritt verwendet. Der Crimplastschritt wird mit dem expliziten Solver
Abaqus/Explicit Version 6.8-EF1 (SIMULIA, Dassault Systémes, USA) berechnet.

Die als technischer Parameter bei der Mehrachsen-Stentprifung benétigte initiale Dehnung des
Prufschlauchs €, erzeugt durch den Fahrweg u, (vgl. Abschnitt 5.2.1), erfolgt vor der Stentexpan-
sion durch Verschiebungsrandbedingungen an den Schlauchenden. Eine durch € hervorgerufene

Einschniirung des Silikonprifschlauchs wird an den Schlauchenden zugelassen.

Fir die Expansion des Stents in das entsprechende Gefalmodell werden die Knoten des
Crimpzylinders radial nach auf’en verschoben (vgl. Abschnitt 6.1), so dass der Nitinolstent
zuruckfedern kann, bis die Stentaulenflache mit der Gefallinnenflache in Kontakt tritt.
Ausgehend von einem Silikonpriifschlauch wird die Kontaktbedingung zwischen StentauRenfla-
che und der Innenfliche des Gefalles in tangentialer Richtung als rau festgelegt, da ein
Rutschen zwischen Stent und Silikonschlauch im Mehrachsen-Stentpriifstand fir den Idealfall
ausgeschlossen wird. Fur die Kontaktbedingung in Normalenrichtung werden in Abhangigkeit
vom jeweiligen FE-Modell unterschiedliche Kontaktsteifigkeiten angenommen. Der Lastschritt zur
Freisetzung des Stents in das Gefallmodell wird mit dem expliziten Solver Abaqus/Explicit
Version 6.8-EF1 (SIMULIA, Dassault Systémes, USA) berechnet. Wahrend der Expansion
werden die Starrkorperverschiebungen und -rotationen des Stents behindert. Nach dem
Expansionslastschritt werden diese entfernt, da die weitere Entsingularisierung des Stents Gber
die Kontaktbedingung erfolgt. Die Kontaktbedingung zwischen Stent und Crimpzylinder wird
ebenfalls entfernt.
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6.2.3 Stentdiskretisierung und Konvergenzstudie

Die Berechnung von Spannungskonzentrationen und groRen Dehnungsanderungen erfordert eine
Diskretisierung des Stentmodells vorzugsweise mit Kontinuumselementen, um die in den
Rechnungen vorherrschenden multiplen Kontaktprobleme darzustellen. Hexaederelemente mit
linearem Verschiebungsansatz bieten hierbei einen guten Kompromiss zwischen Ergebnisgenauig-
keit und Effizienz bezlglich der Rechenzeit. Kontinuumselemente mit einem quadratischen
Verschiebungsansatz bieten eine héhere Ergebnisgenauigkeit, so lange das zu lésende Problem
keine komplexen Kontaktbedingungen beinhaltet. Deshalb werden diese Elemente, auch wenn sie

bei Problemen, die von Biegung dominiert werden, sehr effektiv sind, nicht weiter betrachtet [77].

Vollintegrierte Elemente (C3D8) werden aufgrund der im Stent vorherrschenden Biegebelastung
nicht empfohlen, so dass reduziert integrierte Elemente (C3D8R) und solche mit inkompatiblen

Moden (C3D8I) bei der Stentsimulation bevorzugt verwendet werden [1].

Bei reduziert integrierten Elementen erster Ordnung tritt in Spannungs-Dehnungs-Analysen das
Hourglassing auf. Dadurch, dass sie nur einen Integrationspunkt haben, kénnen die Elemente so
stark verzerren, dass die Dehnungen an diesem Integrationspunkt Null sind, was zu einer
unkontrollierten Verzerrung der Elemente fiihren kann. Eine automatische Hourglass-Kontrolle
bietet eine ausreichende Genauigkeit auch bei mittlerer Vernetzung bei nur leicht erhdhter
Rechenzeit und ein besseres Ergebnis flur nichtlineares Materialverhalten bei grolen Dehnungen
gegenuber der Hourglass-Kontrolle durch Formulierung einer zusatzlichen Steifigkeit. Gerade bei

hyperelastischem Materialverhalten kommt diese Hourglass-Kontrolle zur Anwendung [77].

Bei voll integrierten Kontinuumselementen (C3D8) tritt kein Hourglassing auf, jedoch kénnen die
einzelnen Elemente keine Biegemoden darstellen, wodurch Modelle mit diesen Elementen bei
Biegebelastung zu steif werden, besonders, wenn die Elementkantenlange der Grélkenordnung
der Wandstarke entspricht [77].

Kontinuumselemente mit inkompatiblen Moden (C3D8I) sind voll integrierte Elemente und haben
neben den Verschiebungsmoden der Knotenfreiheitsgrade auch interne knotenunabhangige
Verschiebungsmoden, weshalb die Biegemoden korrekt dargestellt werden kdénnen. Durch die
zusatzlichen internen Freiheitsgrade der inkompatiblen Moden erhdht sich die Rechenzeit mit
diesen Elementen gegenlber den vollintegrierten Kontinuumselementen erster Ordnung.
Gegenliber Kontinuumselementen zweiter Ordnung ist die Rechenzeit mit Elementen mit

inkompatiblen Moden geringer [77].

Neben dem Elementtyp beeinflusst die Anzahl der Freiheitsgrade und die Bandbreite des
Gleichungssystems die Ergebnisgenauigkeit und Effizienz, so dass fiir die Konvergenzstudie ein
Stentsegment eines Stentrings mit unterschiedlicher Vernetzung und unterschiedlichen
Elementtypen in einem Aufweitlastschritt mit ABAQUS/Standard berechnet wird. In Anlehnung an
[1] werden drei Netzverfeinerungen mit den beiden Kontinuumselementtypen mit reduzierter
Integration (C3D8R) und mit inkompatiblen Moden (C3D8I) untersucht (Abbildung 72).
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a)4 4 6 b)8_8_12 c)12_12_24

Abbildung 72: Stentsegment flir Konvergenzstudie mit unterschiedlicher Netzfeinheit; Elementanzahl
tiber Strutbreite_Wandstérke_90°-Kreisbogen

Die Berechnung des Aufweitlastschritts erfolgt mit den in Abschnitt 6.2.2 aufgeflihrten Rand-,
Zwangs- und Kontaktbedingungen, wobei zusatzlich die Starrkdrperverschiebungen
und -rotationen des Stentsegments (ber eine tangentiale Fixierung der Schnittflachen zu den

Nachbarsegmenten behindert werden (Abbildung 73).

Als Konvergenzkriterium wird die Spannung an der lastfreien Oberflaiche des Stents in
Normalenrichtung bewertet, die aus Gleichgewichtsgriinden gegen Null konvergieren muss [110]
(Abbildung 73). Zuséatzlich wird die Anzahl der Knotenfreiheitsgrade als Kriterium fir die Effizienz

bezuglich der Rechenzeit in die Bewertung einbezogen.

¢=0

Zwangsbedingung

Abbildung 73: Tangentiale Fixierung der Schnittflichen zu den Nachbarsegmenten zur Berechnung
des Aufweitvorgangs fiir die Konvergenzstudie; Knoten zur Auswertung der Normalspannung
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Die reduziert integrierten Kontinuumselemente bieten durch ihren einzelnen Integrationspunkt in
der Elementmitte eine kosteneffiziente Berechnung des numerischen Problems im Vergleich zu
den Elementen mit inkompatiblen Moden flr die betrachteten Vernetzungen (Abbildung 74).
Aufgrund der im Stent vorherrschenden Biegebelastung ist eine gute Kontrolle des Hourglassings

erforderlich, wobei die automatisch unterstitzte Kontrolle verwendet wird [1].

1000 - Netzfeinheit
m4 46
446 88 12 16 16 24
m8.8_12 0 ‘ ‘ ‘
3 16_16_24
% 100 -0,5 --C3D8R
n ) —
2 S --C3D8I
£ _1 4
.§ E
F 9-1 5
[ =1 )
° c
= 10 - H]
© 4
©
I "
52
4
1 : -3
C3D8R C3D8l

Abbildung 74: Anzahl der Freiheitsgrade und Normalspannung am lastfreien Rand in Abhéngigkeit von
Netzfeinheit und Elementtyp

Die Normalspannung am lastfreien Rand konvergiert mit zunehmender Netzfeinheit gegen Null,
wobei die Kontinuumselemente mit inkompatiblen Moden eine bessere Konvergenz bei einem

gréberen Netz zeigen (Abbildung 74).

Ausgehend hiervon werden in den folgenden Rechnungen flr den Stent Kontinuumselemente erster
Ordnung mit inkompatiblen Moden verwendet, wobei jeweils vier Elemente Uber die Wandstarke und
Strutbreite sowie sechs Elemente auf einem 90°-Kreisbogen verwendet werden. Da im Folgenden
die Ergebnisse der numerischen Untersuchungen vergleichend bewertet werden, ist eine hohere

Ergebnisgenauigkeit durch eine feinere Vernetzung des Stents nicht erforderlich.

6.3 FEA der Stent-Beanspruchung im Mehrachsen-Stentprufstand

Ausgehend vom Stand der Technik zur mehrachsigen Stentprifung (vgl. Abschnitt 4.4) werden
zunachst die wesentlichen Unterschiede der beiden in der Praxis verbreiteten Basisverfahren
Querkraft- und Rotationsbiegung herausgestellt. AnschlieRend erfolgt die Untersuchung von
verschiedenen Querschnitten des Fuhrungselements fir die Rotationsbiegung, indem
unterschiedliche Prifschlauchbettungen modelliert und miteinander verglichen werden. Neben
dem Biegeradius wird hierbei auch der Einfluss des technischen Parameters der initialen

Prifschlauchdehnung € betrachtet.

Zunachst werden die Prufschlauche ohne implantierten Stent betrachtet, um Grenzbedingungen bei
den gewahlten Parametern aufstellen zu kdénnen. Aus den Ergebnissen ausgewahlte Grenzfalle
werden anschlieBend mit Stent untersucht. Zur Bewertung der Ergebnisse wird abschlie3end ein

anatomienahes FE-Referenzmodell der Kniebeugung entwickelt.
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6.3.1 Rotations- vs. Querkraftbiegung als alternative Basisverfahren fur die
mehrachsige Stentprifung

Die Mechanismen von Rotations- und Querkraftbiegung lassen sich durch eine numerische
Simulation einander gegeniberstellen. Hierbei werden die Ausbildung der aus der Biegebelas-
tung resultierenden maximalen Querschnittsdeformation durch Ovalisierung sowie die
Belastungsgeschichte durch die zeitliche Entwicklung und die Hoéhe des Bettungsdrucks
zwischen Prifschlauch und Flhrungselement/Bettung analysiert. Zunachst wird die Biegebelas-
tung eines Prifschlauchs ohne Stent betrachtet, bevor die Gegeniiberstellung der beiden

Biegeverfahren mit einem in den Prifschlauch implantierten Stent erfolgt.

Fir den Vergleich der Rotations- und Querkraftbiegung werden zwei Flhrungselemente
modelliert (Abbildung 75), wobei die Rotationsbiegung dem beim Mehrachsen-Stentprifstand
und die Querkraftbiegung dem im Stentpriifstand ElectroForce®9400 (Bose Corp., USA)
verwendeten Verfahren (vgl. Abschnitt 4.4.2 und 5.1.2) entspricht. Zwischen den Kontaktpartnern

wird ein reibungsfreier Kontakt mit endlichen Verschiebungen modelliert.

Abbildung 75: Modelle zur Rotations- (links) und Querkraftbiegung (rechts)

Uber einen Referenzpunkt (RP) werden die Randbedingungen der Fiihrungselemente
aufgebracht. Bei der Rotationsbiegung (Abbildung 75) wird die Biegung durch Rotation von RP
um die z-Achse um 48° realisiert, was dem Umschlingungswinkel fir den Silikonschlauch
entspricht. Zusatzlich wird das freie Prifschlauchende um den Betrag der Bogenlange in
negative x-Richtung verschoben, um eine gleichbleibende Prifschlauchlange wahrend der

Biegebelastung zu realisieren.

Die Querkraftbiegung (Abbildung 75) erfolgt durch Verschiebung des Fiihrungselementes in y-
Richtung. Entsprechend der bendtigten Bogenlange werden beide Schlauchenden in x-Richtung
verschoben, wobei die Endquerschnitte des Prifschlauchs um + 24° verkippt werden. Die fir den
entsprechenden Biegeradius und die initiale Prifschlauchdehnung anzupassenden Verschiebun-
gen des Fihrungselements und der Prifschlauchenden werden Kkonstruktiv ermittelt
(Pro/ENGINEER Wildfire 5.0, Parametric Technology Corp., USA), wobei das Fihrungselement
um Ay und die Prifschlauchenden um Ax verschoben werden (Abbildung 76). Die Prifschlauch-
lange | entspricht der Lange nach der initialen Prifschlauchdehnung, sofern diese vorgesehen
ist. Durch | = konstant und die Bogenlange des Fiihrungselements ergeben sich die erforderli-

chen Verschiebungen Ax und Ay.
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FlOhrungselement
y Prifschlauch
T RP
R - Radius
X
Ay R | - Prilfschlauchldnge
480
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| Ax |

Abbildung 76: Geometrische Ermittlung der fiir die Querkraftbiegung benbtigten Wege

Als Prifschlauchbettung wird eine ebene starre Schlauchbettung (esB) gewahlt (vgl. Abschnitt
5.3, Abbildung 51), wie sie im Prifsystem ElectroForce®9400 (Bose Corp., Minnesota, USA) [23]
verwendet wird. Die Modelle fir die Rotations- und Querkraftbiegung (Abbildung 75) werden mit
unterschiedlichen Biegeradien versehen (R =5 mm; 22,5 mm, 45 mm). Des Weiteren wird der
technische Parameter der initialen Prifschlauchdehnung variiert (¢ =0 %, 10,53 %, 21,05 %,
31,58 %, 52,63 %).

Bei der technischen Biegung treten durch die Bewegung der Flhrungselemente Tragheitswir-
kungen auf. Fir die Rotationsbiegung ist hierbei eine Rotation des Fihrungselementes um den
gewilnschten Biegewinkel erforderlich. Bei der Querkraftbiegung hingegen ist eine Translation
des Fuhrungselementes bei den hier durchgefihrten theoretischen Untersuchungen um bis zu
284 mm (R=5mm, €=52,63 %), in Abhangigkeit von der Prifschlauchlange, der initialen
Dehnung des Prifschlauchs € und des Biegeradius R, erforderlich. Bei beiden Verfahren wird die
Prufschlauchlange durch Verschieben der beweglichen Schlauchenden um den Betrag der

Bogenlange konstant gehalten.

Die Ausbildung von Querschnittsdeformationen ist stark durch den technischen Parameter der
initialen Prifschlauchdehnung gepragt. Zumeist bildet sich eine Ovalisierung des Querschnitts
aus, die mit steigender initialer Prifschlauchdehnung sowohl bei der Rotations- als auch bei der
Querkraftbiegung zunimmt. Bei der Querkraftbiegung ist eine geringflgig verstarkte Quer-

schnittsdeformation zu beobachten (Abbildung 77).
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Prifschlauchvordehnung € Rotationsbiegung Querkraftbiegung

0 %

10,53 %
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Abbildung 77: Querschnittsdeformationen im Vergleich von Rotations- und Querkraftbiegung;
exemplarisch: Biegeradius R = 22,5 mm, ebene starre Bettung (esB)

Die Querschnittsdeformationen beeinflussen die Verteilung des maximalen Bettungsdrucks
zwischen Bettung und Prifschlauchwand in tangentialer Richtung (Abbildung 78). Sowohl bei der
Rotations- als auch bei der Querkraftbiegung geht die Verteilung des Bettungsdrucks mit
zunehmender initialer Prifschlauchdehnung von einem einzelnen Maximum bei € =0 % in zwei
Maxima uber, die die beginnende Querschnittsdeformation der Prifschlauchwand anzeigen. Bei
einer geringen initialen Schlauchdehnung bis 10,53 % sind der Bereich des Bettungsdrucks und
damit die Breite der Kontaktflache zwischen Prifschlauch und Bettung bei der Rotationsbiegung
kleiner als bei der Querkraftbiegung. Dieses kehrt sich mit zunehmender Prifschlauchvordeh-
nung um. Im Bereich der maximalen Prifschlauchvordehnung von 52,63 % ist der Bettungsdruck

bei der Querkraftbiegung am gréRten (Abbildung 78).
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Abbildung 78: Verteilung des maximalen Bettungsdrucks zwischen Bettung und Priifschlauchwand in
tangentialer Richtung bei maximaler Biegung in Abhéngigkeit von der initialen Schlauchdehnung ¢ fiir
R=22,56mm

Die zeitliche Entwicklung des Bettungsdrucks zwischen Prifschlauch und Fihrungselement
wird exemplarisch ohne initiale Prufschlauchdehnung (¢ =0 %) in Abhangigkeit vom Biegeradi-
us R entlang der Schlauchlangsachse gezeigt (Abbildung 79). Erwartungsgemafl baut sich im
Laufe eines Lastzyklus der Bettungsdruck zwischen der Bettung und der Priifschlauchwand im
Mehrachsen-Stentprifstand kontinuierlich auf. Hierbei verteilt sich der Bettungsdruck mit
zunehmendem Biegeradius Uber die Lange des Prifschlauchs, so dass der Bettungsdruck

sowohl bei der Rotations- als auch bei der Querkraftbiegung kleiner wird (Abbildung 79).

Bei der Rotationsbiegung zeigt sich bei einem kleinen Biegeradius von R =5 mm die Ausbildung
eines zweiten Maximums des Bettungsdrucks im Verlauf des Biegezyklus. Parallel dazu wird der
maximale Bettungsdruck kleiner. Diese Beobachtung korreliert mit den in Abbildung 77 bei einem
kleinen Biegeradius beobachteten Querschnittsdeformationen, die die ungleichmaRige Verteilung
des Bettungsdrucks verursachen. Bei einem gréRReren Biegeradius tritt dieser Effekt nicht auf. Der
zeitliche Verlauf des Bettungsdrucks zeigt bei der Rotationsbiegung eine Verschiebung des Ortes

des maximalen Drucks Uber die Prifschlauchlange (Abbildung 79).

Im Vergleich der beiden Biegeverfahren zeigt sich insbesondere eine unterschiedliche
Verweildauer der Prifschlauchelemente im Kontakt mit dem Flhrungselement. Bei der
Rotationsbiegung ist der Ort des maximalen Bettungsdrucks im Verlauf des Lastzyklus variabel,
wahrend der maximale Bettungsdruck bei der Querkraftbiegung stets am selben Ort auftritt. Mit
zunehmendem Biegeradius erfolgt eine Verteilung des Bettungsdrucks Uber eine zunehmende
Prifschlauchlange (Abbildung 79).
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Abbildung 79: Gegeniiberstellung der zeitlichen Entwicklung des Bettungsdrucks an der Priif-
schlauchauBenwand in Léngsrichtung bei Rotations- und Querkraftbiegung und verschiedenen
Biegeradien R; 0 % initiale Schlauchdehnung

Der maximale Bettungsdruck tritt jeweils zum Zeitpunkt der maximalen Biegung auf und steigt mit
abnehmendem Biegeradius und zunehmender initialen Priifschlauchdehnung erwartungsgeman
deutlich an. Besonders bei einem kleinen Biegeradius steigt der Einfluss der initialen Schlauch-
dehnung auf den Bettungsdruck (Abbildung 80).

- 86 -



6 Theoretisch-numerische Analyse der Beanspruchung von Nitinolstents im Mehrachsen-Stentpriifstand

Rotationsbiegung Querkraftbiegung

0,8 1 0,8 -
0,6 1

04 -

02 - 0,2 -

Bettungsdruck [MPa]
I VN
Bettungsdruck [MPa]
o o - -
> o N N

0 10 20 30 40 50 0 10

40 50
Biegeradius R [mm]

N
=]
w
S

Biegeradius R [mm]

e —0% —1053% —2105% —3158% —52,63%

Abbildung 80: Maximaler Bettungsdruck bei verdnderlichem Biegeradius R und initialer Prifschlauch-
dehnung ¢

Bei der Rotationsbiegung fallt der Bettungsdruck besonders bei einem kleinen Biegeradius
deutlich geringer aus als bei der Querkraftbiegung, wobei auch die Abhangigkeit von der initialen
Prufschlauchdehnung kleiner ist. Mit zunehmendem Biegeradius ist der Bettungsdruck bei der
Rotationsbiegung groRer als bei der Querkraftbiegung (Abbildung 80).

Fir die Simulation der Stentbeanspruchung bei Rotations- und Querkraftbiegung wird
exemplarisch eine initiale Prifschlauchdehnung von €=21,05% und ein Biegeradius von

R =45 mm untersucht. Die Simulation der Stentimplantation erfolgt nach Abschnitt 6.2.2, wobei

im Bereich des Kontakts zwischen Stent und Prifschlauch eine feinere Vernetzung des
Schlauchs erfolgt (Abbildung 81).

Abbildung 81: Lage des Stents und Vernetzung bei Rotations- und Querkraftbiegung

Neben der Auswertung des Bettungsdrucks im Vergleich zur Biegung ohne Stent wird die

Stentbeanspruchung durch die beiden Biegeverfahren anhand der maximalen Hauptdehnung
dargestellt.
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Die Betrachtung des maximalen Bettungsdrucks zwischen Fiihrungselement und Prifschlauch
mit implantiertem Stent zeigt sowohl bei der Rotations- als auch bei der Querkraftbiegung, dass
der Kontaktbereich zwischen Fuhrungselement und Prifschlauch in tangentialer Richtung des
Schlauchs durch die Stentimplantation schmaler wird (Abbildung 82). Die radiale Steifigkeit des
Stents flihrt zu einer Abstlitzung der Prifschlauchwand, so dass deren Querschnittsdeformation
wahrend der Biegebelastung reduziert wird und damit die Abflachung an der Schlauchunterseite
vermindert wird (vgl. Abbildung 77 sowie Abbildung 92, Abschnitt 6.3.2). Trotzdem treten bei
beiden Biegeverfahren zwei Maxima des Bettungsdrucks zu den Seiten hin auf, so wie es auch
bei der Biegebelastung ohne implantierten Stent der Fall ist (Abbildung 82).
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Abbildung 82: Verteilung des maximalen Bettungsdrucks (ber die Priifschlauchwand in tangentialer
Richtung bei Rotations- und Querkraftbiegung eines Stents bei ebener starrer Bettung (R = 45 mm,
£=21,05%)

Die maximale Hauptdehnung tritt sowohl bei der Rotations- als auch bei der Querkraftbiegung an
der AuRenseite im Ubergang zum Strutende unterhalb der Stentmittelachse auf (Abbildung 83).
Die Stentbeanspruchung ist bei der Querkraftbiegung (8,8 %) grofer als bei der Rotationsbie-
gung (7,1 %) (Abbildung 84), was mit dem héheren Bettungsdruck bei Querkraftbiegung korreliert
(Abbildung 82).
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9 8,8

71

LE, Max, Principal
(Avg: 75%)

+7.600e-02
= +6.840e-02
< +6.080e-02
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+4.560e-02
+3.800e-02
+3.040e-02
+2.280e-02
+1.520e-02 0
+7.600e-03
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maximale Hauptdehnung [%]
(6]

Rotationsbiegung Querkraftbiegung

Abbildung 83: Verteilung und Ort der maximalen Abbildung 84: Maximale Hauptdehnung
Hauptdehnung im Stent unter Biegebelastung mit einer im Stent bei Rotations- und Querkraft-
ebenen starren Bettung, R=45mm, ¢€=21,05% biegung (R =45mm, €=21,05%, esB)
(exemplarisch: Querkraftbiegung)

Zusammenfassend lasst sich insgesamt eine geringfligig erhéhte Beanspruchung durch die
Querkraftbiegung im Vergleich zur Rotationsbiegung bei einer ebenen starren Bettung feststellen.
Dieses lasst sich durch die geringfiigig starker ausgepragte Querschnittsdeformation des
Prufschlauchs durch die Querkraftbiegung begriinden, durch die sich ein erhéhter Bettungsdruck
zwischen Prifschlauchwand und Bettung aufbaut, was sich durch eine Stentimplantation
verstarkt. Fur die weitere Einordnung der Ergebnisse in einen anatomienahen Zusammenhang

wird auf Abschnitt 6.5 verwiesen.

6.3.2 Einfluss der Priifschlauchbettung auf die Querschnittsdeformation des
Prifschlauchs unter Biegebelastung

Die wahrend der Biegebelastung des Silikonprifschlauchs im Mehrachsen-Stentprifstand
auftretenden Querschnittsdeformationen werden sowohl vom technischen Parameter der
Schlauchvordehnung, wie es schon im vorigen Abschnitt 6.3.1 gezeigt werden konnte, als auch
von der Form der Prifschlauchbettung im Fuhrungselement beeinflusst. Der implantierte Stent
erfahrt durch diese Querschnittsdeformation eine sekundare Beanspruchung zusatzlich zur
reinen Biegebeanspruchung, so dass ein erhdhtes Risiko fiir das Versagen der Stentstruktur bei

einer Dauerbelastung besteht.

Im Rahmen einer qualitativen Parameterstudie wird der Einfluss verschiedener Prifschlauchbet-
tungen auf die Prifschlauchkinematik untersucht. Die Untersuchungen werden exemplarisch
anhand der Rotationsbiegung des Priifschlauchs durchgefiihrt. Die Betrachtung der Stentbean-

spruchung wird anschlielend anhand eines ausgewahlten Grenzfalls dargestellt.

Es werden zunachst sowohl zwei starre (ebene starre Bettung - esB, gekrimmte starre Bettung -

gsB) als auch zwei elastische Bettungen (partiell elastische Bettung - peB, voll elastische
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Bettung - veB) modelliert (Abbildung 85), wobei die esB der Priifschlauchbettung des Priifstands
ElectroForce®9400 (Bose Corp., Minnesota, USA) [23] und die gsB der aktuell beim Mehrach-
sen-Stentpriifstand genutzten Prifschlauchbettung entspricht. Bei der peB wird ein Bettungs-
schlauch direkt auf dem Fihrungselement fixiert, wahrend bei der veB ein Bettungsschlauch tber
die komplette Lange des Prifschlauchs modelliert wird (Abbildung 85). Starre Priifschlauchbet-
tungen sind wegen ihrer einfachen technischen Realisierbarkeit bei Stentpriifstanden als Stand
der Technik anerkannt, obwohl sie aus physiologisch-anatomischer Sicht ungeeignet erscheinen.
Eine elastische Bettung ist demgegeniber nicht nur in der technischen Realisierung aufwendiger
als eine starre Bettung, sondern zusatzlichen Parametern, wie der Bettungssteifigkeit

und -geometrie unterworfen.

ebene starre
Bettung (esB)

partielle elastische
Bettung (peB)

voll elastische
Bettung (veB)

(O]
(@)

gekrimmte starre
Bettung (gsB)

Abbildung 85: Schematische und CAD-Darstellung der vier Bettungsarten: Priifschlauch (rot), starre
Bettung (blau), elastische Bettung (griin)
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In Abhangigkeit der im Mehrachsen-Stentpriifstand bendétigten technischen Parameter wird die
Krimmung Uber den Radius des Fuhrungselements (R =5 mm; 22,5 mm; 45 mm) bei einem
konstanten Umschlingungswinkel a =48° sowie die prozentuale initiale Prifschlauchdehnung
(e =0 %; 10,53 %; 21,05 %; 31,58 %; 52,63 %) variiert.

Die Erstellung der Modelle Prifschlauch und Flhrungselement erfolgt nach Abschnitt 6.3.1,
wobei Werkstoffkennwerte nach Abschnitt 6.2.1 zugewiesen werden. Die gsB hat einen
Bettungsdurchmesser von 7 mm, damit der Prifschlauch am Fiihrungselement anliegt. Die
elastischen Bettungen werden mit einem Silikonprufschlauch (&J; = 7 mm; Wandstarke t = 1 mm)
mit hyperelastischem Materialverhalten nach Abschnitt 6.2.1 realisiert, dessen Vernetzung zwei
Elemente Uber die Wandstarke aufweist. Die fiir die Rotations- und Querkraftbiegung bendtigten

Rand- und Kontaktbedingungen werden nach Abschnitt 6.3.1 zugewiesen.

Ziel der Untersuchungen ist es, auf der Basis physikalisch-physiologisch plausibler Querschnitts-
deformationen des Prifschlauchs unter Biegebelastung die Auswahl geeigneter Kombinationen
aus initialer Prufschlauchdehnung, Biegeradius und Bettung fir die Methode der Rotationsbie-
gung qualitativ einzugrenzen. Fir die Einordnung der Ergebnisse in einen anatomienahen

Zusammenhang wird auf Abschnitt 6.5 verwiesen.

Zunachst zeigt sich erwartungsgemafl eine zunehmende Querschnittsdeformation des
Silikonprifschlauchs bei zunehmender initialer Prifschlauchdehnung und abnehmendem
Biegeradius (Abbildung 86).

Initiale Prifschlauchdehnung €

v

Biegeradius R

v

Abbildung 86: Querschnittsdeformation des Priifschlauchs wédhrend Rotationsbiegung in Abhéngigkeit
von der initialen Priifschlauchdehnung und dem Biegeradius am Beispiel der ebenen starren Bettung
(esB); oben R = 22,5 mm; unten € = 21,1 %

Besonders die Querschnitte, die starr gebettet sind, passen sich der Form ihrer Bettung an, was
mit zunehmender initialer Prifschlauchdehnung und abnehmendem Biegeradius starker
ausgepragt ist (Abbildung 87). Der Schlauchquerschnitt bei der esB wird im unteren Bereich
deutlich abgeflacht, wahrend sich der Prifschlauch in die gsB einpasst und dadurch eine

unsymmetrische Querschnittsdeformation erfahrt. Durch die elastische Bettung mit einer
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Bettungssteifigkeit von E wird eine moderate seitliche Abstlitzung erzielt, wobei kein Unterschied
zwischen der peB und der veB zu beobachten ist. Bei zunehmender Steifigkeit der Bettung
nahert sich die Querschnittsform der peB derjenigen der gsB an, wahrend mit der veB eine

gleichmaRige, geringe Ovalisierung des Prifschlauchquerschnitts realisiert werden kann.

ebene starre Bettung gekrimmte starre partiell elastische voll elastische Bettung
(esB) Bettung (gsB) Bettung (peB) (veB)

=

E, = E;*10?

Abbildung 87: Querschnittsdeformation des Priifschlauchs in Abhéngigkeit von der Priifschlauchbettung
(R=226mm; ¢ = 31,6 %); elastische Bettungen peB und veB mit unterschiedlicher Bettungssteifigkeit

Querschnittsdeformationen, wie sie in Abbildung 86 und Abbildung 87 auftreten, kénnen in
Extremfallen auch bei vaskularen Gefalden auftreten, auch wenn die lokale Strukturstabilitat der
Gefallwand unter in vivo Belastung entscheidend fir die physiologische Funktion ist. Han et al.
[64] unterteilen die Deformationen des GefaRes in Biege-, Torsions- und schraubenférmiges
Beulen, Knicken und Lumenkollaps, wie das hier beobachtete partielle elastische Stabilitatsver-
sagen der GefalRwandung. Ein Lumenkollaps von Blutgefalien tritt auf, wenn der innere Druck zu
gering oder der externe Druck den inneren um einen kritischen Wert Uberschreitet. Wahrend
vendse Gefale haufig aufgrund des niedrigen inneren Drucks Kkollabieren, sind Arterien
normalerweise durch den hohen Blutdruck und dickere GefaRwande geschitzt [64]. Deshalb wird
fur die technische Simulation der Biegebelastung von Stents in einer Ermidungsprifung ein
lokales Stabilitatsversagen der Prifschlauchwandung, wie es exemplarisch in Abbildung 88

gezeigt wird, ausgeschlossen.

\\‘ .

R=5mm;esB;€=211% R =22,5mm; gsB; €=31,6%

Abbildung 88: Beispiele fiir physiologisch auszuschlieBende Querschnittsdeformationen durch
lokales geometrisches Versagen der Priifschlauchwand (esB -ebene starre Bettung, gsB -
gekriimmte starre Bettung)
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Neben der Bewertung der Querschnittsgeometrie wird der Flacheninhalt der unter Biegebelas-
tung stehenden Prifschlauchquerschnitte untersucht und bewertet, da angenommen wird, dass
die vaskulare Versorgung des Gewebes durch das Gefall unabhangig vom kinematischen
Zustand des Gefaltes gegeben ist. Aufgrund der fiir die technische Realisierung der Biegebelas-
tung bendtigten initialen Dehnung des Prifschlauchs, ist der Flacheninhalt des gebogenen
Prifschlauchquerschnitts stets kleiner als der Ausgangsquerschnitt, so dass die Querschnittsfla-

che bei Biegebelastung auf den Querschnitt des vorgedehnten Prifschlauchs bezogen wird.

Erwartungsgemal® wird die Querschnittsflaiche des Priifschlauchs bei Biegebelastung mit
zunehmender initialer Schlauchdehnung und abnehmendem Biegeradius kleiner, wie es auch die
Querschnittsdeformationen zeigen (vgl. Abbildung 86). Im Vergleich der Bettungstypen
untereinander flihrt stets die gsB zur gréRten und die esB zur kleinsten Querschnittsflache. Wie
aufgrund der Auswertung der Querschnittsform bei der peB und veB zu erwarten ist, zeigt sich
eine deutlich gréRere Querschnittsflache bei den elastischen Bettungen mit einer erhdhten
Materialsteifigkeit. Hierbei zeigt die veB die grofte Querschnittsflache (Abbildung 89). Zur
Bewertung der Querschnittsflachen bezlglich einer physiologischen Biegebelastung wird der
Grenzwert fur die Abnahme der Querschnittsflache bei 40 % der Ausgangsquerschnittsflache
festgelegt (Abbildung 89).

BR=5mm BR=225mm BR=225mm* OR =45mm
100 _ A -

90 + M

70 - .

60 -

40 -

30 -

Anderung des Flacheninhalts [%]
(4]
o

10 A

esB|gsB|peB|veB |esB|gsB |peB|veB |esB|gsB|peB|veB |esB|gsB |peB|veB |esB gsB‘iB&B
0 10,5 211 31,6 52,6

Bettungstyp / initiale Priifschlauchdehnung [%)]

Abbildung 89: Auf die Querschnittsfldche des Priifschlauchs mit initialer Priifschlauchdehnung
bezogene Querschnittsflache bei Biegebelastung in Abhdngigkeit vom Bettungstyp, der Vordehnung
und dem Biegeradius; * esB steifer - elastische Bettung mit E, = E;- 10°
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Die Bewertung der numerischen Ergebnisse zur Querschnittsdeformation des Priifschlauchs unter
Biegebelastung mit Hilfe einer Matrix ermoglicht die Eingrenzung und Festlegung des technischen
Parameters der initialen Prifschlauchdehnung €, des Biegeradius und der Bettung (Tabelle 13).
Tabelle 13: Matrix der zuldssigen Parameter fiir die Biegebelastung (griin) in Abhang/gke/t vom
Biegeradius, der Priifschlauchbettung und -vordehnung; * - Bettungssteifigkeit erh6ht (E; = E; 10 )

0% €=10,5% e=211% £=316% €=52,6%
R 5 , 5 , 5

esB

gsB
peB

veB

Die Simulation der Stentbeanspruchung bei der Belastung durch Rotationsbiegung mit
unterschiedlichen Prifschlauchbettungen wird exemplarisch fir einen Biegeradius von R =45 mm
und eine initiale Schlauchdehnung von €=31,6 % gezeigt. Dieser Radius entspricht dem im
Mehrachsen-Stentprifstand am haufigsten verwendeten. Die gewabhlte initiale Prifschlauchdehnung

stellt die in Tabelle 13 definierte maximal zuldssige Vordehnung dar.

Der Betrag der maximalen Hauptdehnung im Stent ist bei der Rotationsbiegung mit der veB* am
kleinsten, gefolgt von der gekrimmten starren Bettung (gsB) (Abbildung 90). Gegeniiber den starren
Bettungen ist die maximale Hauptdehnung im Stent bei den elastischen Bettungen gréRer, wobei die
Erhéhung der Bettungssteifigkeit (peB*/veB*) zu einer geringeren Dehnungsbeanspruchung im Stent
fihrt. Insgesamt fihrt die seitliche Abstitzung des Prifschlauchs durch die gekrimmte starre
Bettung oder die elastischen Bettungen mit erhdhter Steifigkeit zu einer geringeren Stentbeanspru-
chung als die Bettungen ohne seitliche Abstiitzung des Prifschlauchs (Abbildung 90).

8

7]
6
5 |
4
3]
2]
1
0

peB * veB *

Betrag der maximalen Hauptdehnung [%]

Prufschlauchbettung

Abbildung 90: Betrag der maximalen Hauptdehnung im Stent bei Belastung durch Rotationsbiegung in
Abhangigkeit von der Priifschlauchbettung (* - elastische Bettung E2 = E1-10°)
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Abbildung 91 zeigt den Betrag und den Ort der maximalen Hauptdehnung des Stents unter
Biegebelastung in Abhangigkeit von den untersuchten starren und elastischen Prifschlauchbet-

tungen.

LE, Max. Principal
(Avg: 75%)

+7.600e-02
= +6.840e-02
—- +6.080e-02
+5.320e-02
+4.560e-02
+3.800e-02
+3.040e-02
+2,280e-02
+1.520e-02
+7.600e-03
+0.000e+00

voll elastische Bettung (veB) voll elastische Bettung E, = E;-10? (veB*)

Abbildung 91: Ort der maximalen Hauptdehnung des Stents unter Biegebelastung in Abhdngigkeit
von der Priifschlauchbettung
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Die Ergebnisse zeigen eine vergleichbare Dehnungsverteilung fiir alle untersuchten Prifschlauch-
bettungen in den Stents. Die maximale Hauptdehnung konzentriert sich auf die Auf3enkontur der
Struts im Ubergangsbereich zu den Verbindern sowie an der StrutauRenseite im Ubergang zu den
Strutenden, auRRer bei der gsB und der peB*, bei der die maximale Hauptdehnung am Ubergang zu
einem Strutende auftritt (Abbildung 91). Hierdurch wird die Ahnlichkeit der beiden Priifschlauchbet-
tungen verdeutlicht. Die Erhéhung der Steifigkeit der elastischen Bettung bei der peB* fiihrt zu einer

Annaherung an die gsB.

Bei allen untersuchten Prufschlauchbettungen tritt die maximale Hauptdehnung auf der Hohe der
Stentmittelachse auf, bis auf bei der veB*, bei der sie an der Innenseite des gebogenen Stents ihr
Maximum aufweist (Abbildung 91).

Die Implantation des Stents fiihrt zur Abstiitzung der Prifschlauchwand, so dass die Querschnittsde-

formationen des Prifschlauchs mit Stent geringer ausfallen als ohne Stent (Abbildung 92).

Bettungstyp ohne Stent mit Stent
PN
e RN
esB ( { ) )
| \\ - B 7/’ /J'
gsB
peB ’ )
f f KL_ _ /
— - . -
/ o \ \ ——
peB* | \ )]
,.//4 )
veB | ( \ |
e T //4;
/ /// - \\ .
veB* [ ] )
. / W AN S /r'
3 "\

Abbildung 92: Querschnittsdeformationen des Priifschlauchs mit und ohne Stent bei Belastung durch
Rotationsbiegung in Abhéngigkeit von der Priifschlauchbettung (R =45 mm und einer initialen
Schlauchdehnung von € = 31,6 %), * - elastische Bettung E, = E;-1 0
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Die Stentimplantation fiihrt zu einer Annaherung der Querschnittsformen der esB, peB und veB
(Abbildung 92). Flhrt die Erhéhung der Bettungssteifigkeit bei der peB (peB*) ohne Stent zu einer
Anndherung der Querschnittsform an die der gsB, so fuhrt die Abstiitzung der Prifschlauchwand
durch den implantierten Stent zu einer gleichmaRigen Ovalisierung des Prufschlauchquerschnitts,
wie sie durch die veB* auch ohne Stent erzielt werden kann.

Sowohl die Héhe als auch der Ort der maximalen Hauptdehnung korrelieren mit den Ergebnissen
zur Querschnittsdeformation des Priufschlauchs. So tritt die grofite Verformung des Priifschlauch-
querschnitts bei allen Bettungen auf Hohe der Stent-/Priifschlauchachse bzw. leicht unterhalb dieser
Achse auf, was sich sowohl bei der Hohe als auch beim Ort der maximalen Hauptdehnung des
Stents widerspiegelt (Abbildung 90, Abbildung 91, Abbildung 92).

Die Veranderung der Querschnittsflaiche des Prifschlauchs durch die Biegebelastung verdeutlicht
ebenfalls die Stltzwirkung des implantierten Stents (Abbildung 93). Besonders die gekrimmte starre
Bettung (gsB) fuhrt durch die Uber 270° des Umfangs starr abgestiitzte Priifschlauchwand zu einer
geringen Querschnittsdeformation (vgl. Abbildung 92) und Verringerung der Querschnittsflache,
solange die in Abschnitt 6.3.1 definierten Grenzen fir die initiale Schlauchdehnung und den
Biegeradius eingehalten werden. Die Verwendung einer steiferen elastischen Bettung fihrt zu einer
mit den starren Bettungen vergleichbaren Abnahme der Querschnittsflache (Abbildung 93), was

ebenfalls mit der maximalen Hauptdehnung im Stent korreliert (vgl. Abbildung 90).

100 - B mit Stent Oohne Stent

90 4
83,2 833 g7 85,7 85,7

80 - 78,3 77’6

72,0
69,4 70,3 ’
70 A

60 +
50 4
40 ~

30 -

Anderung des Fldcheninhalts [%]

20 A

10 A

0~ —

esB gsB peB veB peB* veB*
Priifschlauchbettung

Abbildung 93: Anderung der Querschnittsfidche des Priifschlauchs mit und ohne Stent bei Biegebelastung,
bezogen auf die Querschnittsflache bei Beginn der Biegebelastung (* - elastische Bettung E, = E;-1 02)
Zusammenfassend lasst sich mit der Parameterstudie zur Rotationsbiegung zeigen, dass die
zulassige initiale Dehnung des Prifschlauchs im Mehrachsen-Stentprifstand nach oben hin
begrenzt werden muss, um den Einfluss von Querschnittsdeformationen auf das Ergebnis einer
Ermudungsprifung von Stents zu reduzieren. Des Weiteren hat die Wahl der Prufschlauchbettung
einen groflen Einfluss auf die Querschnittsdeformation des Prufschlauchs, wobei starre Bettungen
zu einer verstarkten Querschnittsdeformation fluhren, die eine gréRere Stentbeanspruchung zur

Folge haben.
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6.4 Analyse der Stent-Beanspruchung in einem biomechanischen
FE-Referenzmodell ,,Kniebeugung*

Fur die Bewertung der Ergebnisse aus den vorhergehenden Abschnitten wird ein biomechanisches
FE-Referenzmodell fir die Kniebeugung entwickelt, um die Stentbeanspruchung bei der
Biegebelastung im Mehrachsen-Stentprifstand mit einer anatomienahen Biegebelastung
vergleichen zu kdnnen. In Abgrenzung zu existierenden FE-Modellen von Stents in der SFA, bei
denen die Nachbildung der Gefaldeformation im Vordergrund steht [41, 95], ist das Ziel des in
dieser Arbeit entwickelten Referenzmodells die Darstellung der Stentbeanspruchung wahrend der
Kniebeugung und deren Vergleich mit der im Mehrachsen-Stentprifstand erzielten Beanspruchung
wahrend der Biegebelastung. Hierflir wird das FE-Referenzmodell auf die fir dieses Ziel

erforderlichen wesentlichen Komponenten sowie Rand- und Kontaktbedingungen reduziert.

Bei der FEA der Stentbeanspruchung im femoropoplitealen Gefalkabschnitt wahrend der
Kniebeugung sind multiple Nichtlinearitaten zu berlicksichtigen. Insbesondere die Kontaktbedin-
gungen zwischen Korpern mit stark unterschiedlicher Materialsteifigkeit, wie z.B. zwischen
Knochen und Weichgewebe, erschweren die numerische Simulation, wobei zuséatzlich groRRe
Starrkérperdrehungen und -verschiebungen, z.B. des Unterschenkels wahrend der Kniebeugung,
auftreten. Neben dem nichtlinearen Materialverhalten von Nitinol beinhaltet das FE-

Referenzmodell zusatzlich nichtlineares Materialverhalten des Gefalles und Gewebes.

Dieses Materialverhalten wird durch Materialmodelle beschrieben, die zunachst auf der Basis von
Publikationen zur Simulation des femoropoplitealen GefalRabschnitts bei Kniebeugung
beschrieben werden. Des Weiteren werden publizierte Simulationsmodelle der Gefalte wahrend
der Kniebeugung vorgestellt. AnschlieBend wird die Struktur des biomechanischen FE-
Referenzmodells ,Kniebeugung“ beschrieben, bevor dessen Funktionalitdt anhand der
Kniebeugung ohne Stent validiert wird. Abschlielend erfolgt die Untersuchung der Stentbean-

spruchung bei Kniebeugung.

6.4.1 Simulation von GefalRen und der umgebenden Weichgewebebettung

Viele Autoren haben Ergebnisse zu Untersuchungen von Stents in BlutgefaRen veréffentlicht.
Diese Modelle beinhalten eine Reihe von komplexen Komponenten, wie gekrimmte, verzweigte
und/oder konische Arteriengeometrien, symmetrische und asymmetrische Plaquegeometrien mit
unterschiedlichen Materialmodellen, Fluid-Interaktionen und in vivo Lasten durch Pulsation,
Torsion und Biegung der gestenteten Arterien sowie nutzerdefinierte Materialmodelle fiir das
Stent- und Arterienmaterial. Die mechanische Umgebung der Gefalle, die Bettung, bleibt zumeist
unbeachtet oder wird durch vereinfachende Randbedingungen berticksichtigt, die die groflen und

komplexen Deformationen im femoropoplitealen GefalRabschnitt nicht widerspiegeln [41, 94].

In der Literatur existiert eine groRe Varianz in den experimentellen Daten zu mechanischen

Eigenschaften von vaskularem Gewebe, da verschiedene Gefalle aufgrund ihrer Anatomie und
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Funktion unterschiedliche Eigenschaften aufweisen. Hinzu kommt der Einfluss pathologischer
Gefalveranderungen, die sowohl in ihrer Zusammensetzung als auch in ihrer Geometrie stark
differieren [14]. Des Weiteren wird die Bestimmung der mechanischen Eigenschaften durch
Faktoren wie z.B. den Zeitabstand zwischen Tod, Praparation und Prifung, das umgebende
Gewebe, die Konservierung der GefalRe sowie das Alter und Krankheiten des Patienten
erschwert [22, 138]. Eine der wesentlichen Eigenschaften arterieller Blutgefale ist ihre
Grundspannung sowohl in Umfangs- als auch in axialer Richtung, so dass z.B. Ringe, die aus
einer Arterie geschnitten werden, aufspringen oder sich in axialer Richtung geschnittene Streifen
nach auften wolben [21, 137]. Dadurch differieren die mechanischen Eigenschaften von Arterien
ex vivo und in vivo. Des Weiteren sind Arterien anisotrop, mit unterschiedlichen Eigenschaften in
Umfangs- und radialer Richtung [102]. Weitere Untersuchungen zeigen, dass nahezu jedes
Weichgewebe, so auch Arterien, ein bestimmtes Mal} an Viskoelastizitat aufweist, was sich durch
die Relaxation bei anhaltender Verformung und durch die Hysterese unter zyklischer Belastung
zeigt [53]. Durch den hohen Wassergehalt der Arterienwand von 70-80 % kann diese im globalen

Zusammenhang als inkompressibel angenommen werden [80].

Fur die FE-Simulation der mechanischen Eigenschaften von Arterien finden zumeist isotrope
nichtlineare hyperelastische Materialmodelle Anwendung. Im Folgenden werden die beiden fir
die Entwicklung des FE-Referenzmodells relevanten Publikationen zur Simulation des
femoropoplitealen GefaRabschnitts bei Kniebeugung von Diehm et al. [41] und Ghriallais et al.
[95] vorgestellt, wobei auch die daraus enthommenen Materialmodelle dargestellt werden. Die
Autoren generieren ihre Modelle aus MRT- [41] bzw. CT-Daten [95], was den Vorteil der
patienten-spezifischen Modelle bietet, die die groRe Varianz der GefalRdeformationen durch

individuelle vaskulare und muskulare Anatomie widerspiegeln kénnen [32, 41].

Diehm et al. [41] segmentieren MRT-Daten von acht Patienten in Knochen (Femur und Tibia),
muskulares Weichgewebe und Gefalte (Abbildung 94), wobei sowohl eine gestreckte als auch
eine um 40°/20° (Knie-/Huftbeugung) gebeugte Kniegelenksposition aufgenommen wird. Die
Knochen werden mit starren Schalenelementen vernetzt. Der Femur wird raumfest fixiert und die
Verschiebung auf die Tibia aufgebracht. Sowohl das Weichgewebe als auch die Arterie werden
mit Tetraederelementen vernetzt. Die Autoren verwenden fur das Gefall und das Weichgewebe
ein hyperelastisches Materialmodell nach Neo-Hooke (E = 0,045 MPa, p=0,45). Zwischen
Weichgewebe und Knochen wird eine reibfreie Kontaktbedingung generiert, wahrend zwischen
Weichgewebe und Gefal} eine kraftschlissige Verbindung erfolgt. Die Evaluation des FE-Modells
durch Vergleich der berechneten und aus MRT-Daten generierten Biegung der Arterienmittellinie
bei gestrecktem und gebeugtem Bein zeigt flr die meisten Patienten eine gute qualitative
Ubereinstimmung gerade im Bereich des Kniegelenks, obwohl standardisierte mechanische
Eigenschaften fir Gefal und Weichgewebe verwendet werden (Abbildung 94). Allerdings ist
diese Aussage auf einen Knie-/Huftwinkel von 40°/20° limitiert. Bei zwei Patienten wird eine

schlechte Ubereinstimmung festgestellt. Da diese Patienten einen sehr niedrigen Body-Mass-

-99 -



6 Theoretisch-numerische Analyse der Beanspruchung von Nitinolstents im Mehrachsen-Stentpriifstand

Index (BMI) aufweisen, wird vermutet, dass der Einfluss der muskularen Strukturen in der
Gefallumgebung wachst, wenn der Fettgehalt unter einem bestimmten Level ist. Es wird
vermutet, dass die Arterien starker in das muskuldre Weichgewebe eingebunden sind und

dadurch den Verschiebungen des Weichgewebes genauer folgen.

Abbildung 94: links: Simulationsmodell aus MRT-Daten; rechts: gute Ubereinstimmung des simulierten
(grau) und aus MRT-Daten generierten Gefdl8verlaufs (schwarz) bei Kniebeugung (Patient p3) [41]

Im Gegensatz zu Diehm et al. [41] generieren Ghriallais et al. [95] ein FE-Modell aus CT-Daten,
wobei Muskel, Knochen, Gefalle und Weichgewebe segmentiert werden (Abbildung 95). Die
Autoren unterteilen in diesem wegweisenden Modell die Knochen in Tibia, Femur und Patella
sowie die Muskeln in acht Muskelanteile, die von Weichgewebe umhillt werden. Sowohl die
Knochen als auch die Muskeln und das Weichgewebe werden mit Schalenelementen vernetzt,
da die innere Beanspruchung dieser Modellbestandteile nicht von Interesse ist. Die Muskeln
werden mit einem hyperelastischen Mooney-Rivlin Materialmodell versehen, das die grofien

nichtlinear-elastischen Deformationen der Muskeln nachbilden kann [62, 95].

Das Gefall wird mit Volumenelementen vernetzt, wobei drei Elemente Uber die Wandstarke
(t=0,637 mm) verwendet werden, die die drei Schichten der Arterienwand bilden. Fir die Arterie
wird ein hyperelastisches Materialmodell, basierend auf einer reduzierten polynomischen
Dehnungsenergiefunktion sechster Ordnung verwendet, wobei unterschiedliche Koeffizienten fir

die drei Arterienbestandteile Intima, Media und Adventitia zugewiesen werden.

Analog zu Diehm et al. [41] wird der Femur raumfest fixiert. Durch Kopplungsbedingungen zwischen
Tibia und Femur wird das Kniegelenk simuliert, wobei der Drehpunkt des Gelenks durch einen
Referenzpunkt an der Tibia definiert wird. Durch eine Verschiebungsrandbedingung am Tibiaende
wird eine Kniebeugung von 90° erreicht. Am proximalen Ende des Femurs werden Knochen,
Muskeln und Weichgewebe fixiert. Um den Einfluss der Knochen, Muskeln und des Weichgewebes
auf die Arterie genau zu simulieren, werden die Muskeln durch Zwangsbedingungen an den
Knochen gekoppelt, die die Verbindung zum Knochen durch Sehnen modellieren. Samtliche
Kontaktflachen, aulder zwischen Femur und Tibia, werden mit einem Reibkoeffizienten von y =0,4

versehen. Vergleiche zwischen der simulierten Arteriengeometrie und publizierter Bilder zeigen,
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dass das Referenzmodell experimentelle Ergebnisse der GefalRdeformation aus in vivo Studien
nachbilden kann. Neben einer guten Ubereinstimmung der axialen Langenanderung, Torsion und
der Anderung der Gefalkrimmung mit experimentellen Ergebnissen bei Kniebeugung aus der
Literatur, ermitteln Ghriallais et al. [95] eine Abnahme des mittleren Gefallumens (Querschnittsfla-
che des Gefalles) um 25 % vom gestreckten zum gebeugten Kniegelenk. Des Weiteren werden

Querschnittsdeformationen des Gefales beobachtet (Abbildung 96).

o -

O00COO0

Abbildung 95: Simulationsmodell aus CT-Daten | Abbildung 96: Simulation der GefalRquerschnitte bei
von Ghriallais et al. [95] (a - komplettes Modell, | geradem (links) und gebeugtem Bein (rechts) von
b - Modell ohne Haut, Darstellung der einzelnen | Ghriallais et al. [95]

Muskeln, c - Arterie)

Sowohl der geringste GefaRquerschnitt als auch die groRte Querschnittsdeformation werden im
Bereich der Kniekehle beobachtet. Unterschiede zwischen Simulation und publizierten Studien
werden mit der Vernachlassigung des Huftwinkels begriindet, der in Studien zur Quantifizierung

der Gefalldeformation in Abhangigkeit zur Kniebeugung variiert.

In einer weiterfihrenden Arbeit simulieren Ghriallais et al. [96] ein gestentetes Gefaly wahrend der
Kniebeugung, wobei der Stent nicht explizit dargestellt wird. Stattdessen definieren die Autoren den
gestenteten Gefallabschnitt mit einem steiferen, linear-elastischen Materialverhalten (E = 1,14 MPa;
p=0,3) auf der Grundlage von Untersuchungen gestenteter Mock-Arterien. Hierdurch wird die
entscheidende Interaktion zwischen Stent und Gefal vernachlassigt. Es wird die Abhangigkeit der
Gefalkdeformation und -spannung von der Stentlange und -lokalisation untersucht. Die Simulationen
fihren zu zwei Schlussfolgerungen. Zum einen verandert die Stentimplantation in Arterienabschnitte
die globale Deformationscharakteristik des GefalRes Uber die gesamte Lange. Dieses geht mit einer
Zunahme der Spannung und Dehnung einher. Zum anderen beeinflusst die Stentlange und -
lokalisation die Langenanderung, Torsion und Krimmungsanderung des Gefalles. So fihrt eine
proximale Stentlokalisation zu einer geringeren GefalRverkirzung und -torsion und zu einer grof3eren
distalen Biegung als eine distale Stentimplantation. Zu beachten ist allerdings, dass Ghriallais et al.
[96] in ihren Untersuchungen durch die Vernachlassigung der Stent-Gefal3-Interaktion neben dem
Kontaktproblem auch das nichtlineare Materialverhalten des Nitinolstents sowie die differenzierte

Steifigkeit des Stents in axialer und radialer Richtung vernachlassigen.
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6.4.2 Struktur, Funktion und Validierung des biomechanischen FE-
Referenzmodells ,,Kniebeugung*

Die Entwicklung des biomechanischen FE-Referenzmodells ,Kniebeugung“ erfolgt auf der Basis
anatomischer Abbildungen und radiologischer Aufnahmen des gestreckten Beins, wobei sich
eine geringe initiale Krimmung des Gefales erkennen lasst, mit der sich das im Gewebe
eingebettete Gefall der Form des Oberschenkelknochens anpasst (Abbildung 97).

Abbildung 97: Radiologische Darstellung des Kniegelenks mit dem femoropoplitealen Arterienab-
schnitt im gestreckten Zustand [128]

Mit Hilfe der CAD-Software ProEngineer (Pro/ENGINEER Wildfire 5.0, Parametric Technology
Corp., USA) werden die wesentlichen Bestandteile des biomechanischen FE-Referenzmodells
konstruiert, wobei zur Vereinfachung und Reduzierung der Modellgré3e von einem symmetri-
schen Modell ausgegangen wird. Neben dem passiven Bewegungsapparat des Kniegelenks,
bestehend aus den Knochen und Sehnen (grau), wird das Gefald mit seinen drei Bestandteilen
Adventitia (gelb), Media (orange) und Intima (rot) und die Bettung, unterteilt in Muskel (hellblau)
und Weichgewebe (dunkelblau), mit dem die Haut sowie die Muskulatur des Unterschenkels
vereinfacht dargestellt wird, modelliert (Abbildung 98).
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Abbildung 98: Biomechanisches FE-Referenzmodell ,Kniebeugung*, Darstellung der Vernetzung

Die Knochen des Kniegelenks, Femur, Tibia und Patella, bilden die Tragstruktur des Gelenks, die
nur sehr kleine elastische Verformungen erfahren und deren Beanspruchung nicht von Interesse
ist, weshalb ein willkirliches linear-elastisches Materialverhalten zugewiesen wird
(E =210 000 MPa, p =0,3). Die Vernetzung der Knochen erfolgt mit vier-Knoten Tetraederele-
menten erster Ordnung (C3D4). Da keine Spannungsanalyse der Knochen erfolgt, kann eine

relativ grobe Vernetzung erfolgen.

Neben den Knochen werden zur numerischen Stabilisierung des Modells zwei Kreuzbander
sowie zwei Bander flr die obere und untere Patellasehne modelliert, die mit linearen zwei-Knoten
Elementen vernetzt werden. Hierdurch kann ein Mehrkdérpermechanismus des Modells verhindert
werden. Da keine Spannungsanalyse der Bander erfolgt, wird ein willkirliches linear-elastisches
Materialverhalten zugewiesen (E =210 000 MPa, py = 0,3). Um eine einheitliche Steifigkeit der

Bander zu erreichen, werden deren Querschnitte anhand der Bandlange nach

_ _ (ExAy) (E*A3) _ _
Ci=C = Tl = TZ berechnet (AKreuzband =3 mmz, APatelIasehne—OberschenkeI =1 mmz’ APateIIasehne-

Unterschenkel = 1,309 mm?).

Das Gefall wird mit einem Innendurchmesser von @i=5mm und einer Wandstarke von
t = 0,64 mm modelliert. Die Vernetzung erfolgt mit linearen sechs-Knoten Elementen (dreieckige
Prismen C3D6), wobei drei Elementreihen Uber die Wandstarke die drei Bestandteile der
Arterienwand Intima, Media und Adventitia reprasentieren. Das Materialverhalten der
Arterienwand wird nach Ghriallais et al. [95] zugewiesen (Tabelle 14). Das Gefald wird durch eine

kraftschlissige Verbindung an die Kinematik des Weichgewebes/Muskelgewebes gebunden.

-103 -



6 Theoretisch-numerische Analyse der Beanspruchung von Nitinolstents im Mehrachsen-Stentpriifstand

Tabelle 14: Koeffizienten fiir ein hyperelastisches Materialmodell fiir Arterien, basierend auf einem
Polynom 6. Ordnung [62]

C1o [MPa] Czo [MPa] C30 [M Pa] C40 [MPa] C50 [MPa] CGO [MPa]

Intima 0,00679 0,54 -1,11 10,65 -7,27 1,63
Media 0,00652 0,0489 0,00926 0,76 -0,43 0,0869
Adventitia 0,00827 0,012 0,52 -5,63 21,44 0

Die Gefallbettung wird in Muskel und das umgebende Weichgewebe unterteilt und mit linearen
vier-Knoten Elementen vernetzt. Das Materialverhalten wird nach Ghriallais et al. [95]
zugewiesen (Tabelle 15). Durch Kraftschluss werden beide Bestandteile der GefaRbettung

miteinander verbunden.

Tabelle 15: Koeffizienten flir Materialmodelle zur Simulation von Muskeln und Weichgewebe [62]

Muskel Weichgewebe
. C1o = 0,00165 MPa _
yperelasison, Cor = 0,00335 MPa linear-elastisch o
y D = 0,49 H=5

Zwischen den Kontaktpartnern Femur-Tibia und Femur/Tibia-GefalRbettung wird eine

Kontaktbedingung mit einem geringen Reibkoeffizienten von p = 0,002 definiert.

Zur Entsingularisierung des numerischen Modells wird der Femur in den drei Raumrichtungen
fixiert. Zur numerischen Stabilisierung wird eine Aufhangung der Patella Uber eine Feder
(c =250 N/mm) an einem raumfesten Referenzpunkt erzeugt, so dass sich diese verkippen und
verschieben kann. Zusatzlich werden Symmetrierandbedingungen festgelegt. Die Kniebeugung
erfolgt Uber eine Verschiebungsrandbedingung des distalen Tibiaendes in y-Richtung, durch die

eine Kniebeugung von 90° realisiert wird.

Anhand von radiologischen Aufnahmen (Smouse et al. [128]) mit zunehmender Huft-
/Kniebeugung (Abbildung 99) wird das biomechanische FE-Referenzmodell validiert. Es kann
gezeigt werden, dass das Gefald wahrend der simulierten Kniebeugung der Knochenkontur folgt,
so dass ein vergleichbares Bild zur angiographischen Aufnahme entsteht, wobei eine Beugung
des Huftgelenks bei der Simulation unberucksichtigt bleibt (Abbildung 99).
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Haft- radiologische Aufnahmen Simulierte Kniebeugung
/Kniewinkel (Smouse et al. [128]) (FE-Referenzmodell)
00
70/20°
90/90°

Abbildung 99: Validierung des biomechanischen FE-Referenzmodells ,Kniebeugung® durch Vergleich
der Gefél3deformation mit radiologischen Aufnahmen von Smouse et al. [128]; es stellt sich ein
Biegeradius des Gefdl3es von R = 24 mm ein

Fir das Gefal stellt sich wahrend der Kniebeugung ein Biegeradius von etwa 24 mm ein, der

geometrisch durch Anlegen eines Kreises ermittelt werden kann (Abbildung 99).

Die Simulation der Kniebeugung ohne Stent zeigt, dass das entwickelte biomechanische
Referenzmodell in der Lage ist, die gewlnschte GefalRkinematik abzubilden, so dass im

Folgenden die Untersuchung der Stentbelastung wahrend der Kniebeugung erfolgt.
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6.4.3 Quasistatische Stent-Beanspruchung aus FE-Simulationen der
Kniebeugung

Die Simulation eines in das Gefall des biomechanischen FE-Referenzmodells implantierten
Stents unter Bericksichtigung der spezifischen Stentstruktur, der nichtlinearen Materialeigen-
schaften des Stents sowie der Stent-Gefal-Interaktion bildet eine Weiterentwicklung der aus der
Literatur bekannten Simulationsmodelle (vgl. Abschnitt 6.1). Des Weiteren wird die differenzierte
Stentsteifigkeit in axialer und radialer Richtung durch Verwendung eines realen Stentmodells
beachtet. Die Ergebnisse dieses Modells kdnnen anschlielend fiir die Bewertung der

Simulationsergebnisse des Mehrachsen-Stentprifstands verwendet werden.

Die Platzierung des Stents erfolgt analog zu Abbildung 100 in den initial gekrimmten Gefalbereich.

Abbildung 100: Stentlokalisation in neutraler Position (0°/0°) (modifiziert nach [99])

Es wird ein Stentmodell mit neun Ringen nach Abschnitt 6.2 in das Gefald des Referenzmodells
freigesetzt (Abbildung 101).

Abbildung 101: Biomechanisches FE-Referenzmodell ,Kniebeugung“ mit Stent, Darstellung der
Vernetzung
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Fir die Platzierung des Stents in einen initial gekrimmten GefalRabschnitt erfolgt zunachst der

Crimp- und Freisetzlastschritt in einen Hilfszylinder. Durch Biegen des Hilfszylinders mit dem

Stent, analog zum Rotationsbiegen nach Abschnitt 6.2.2, kann dieser anschlieRend in das

gekrimmte Gefald freigesetzt werden, indem die Kontaktbedingung zwischen Hilfszylinder und
Stent deaktiviert und zwischen Stent und Gefald aktiviert wird (Reibkoeffizient u = 1). Nach der
Stentfreisetzung in das Gefal erfolgt die Kniebeugung analog zu Abschnitt 6.4.2.

Die Steifigkeit des Stents fuhrt zu einer deutlichen Begradigung des GefalRes wahrend der

Kniebeugung, so dass die GefalRwand und die Bettung im Bereich des Stentendes weiter

Richtung Gelenkspalt geschoben werden (Abbildung 102).

Kniewinkel ohne Stent

60 °

70°

80°

mit Stent

Abbildung 102: Kniebeugung des biomechanischen FE-Referenzmodells ohne und mit implantiertem

Stent

Durch die Begradigung des Gefaltes entsteht am Stentende eine annahernd singulare

Krafteinleitung in das Gefall mit einem maximalen Kontaktdruck zwischen Stent und Gefal} von
0,365 MPa (Abbildung 103). Im Vergleich dazu ist der Kontaktdruck zwischen Stent und Gefald im
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weiteren Verlauf mit maximal 0,124 MPa deutlich niedriger. Der hohe Kontaktdruck zwischen

Gefall und Stentende kann zu einer Schadigung der GefalRwand flhren.

Durch die Kniebeugung entsteht die grote Stentbeanspruchung, dargestellt durch die maximale

Hauptdehnung, an der AulRenseite des im Aullenradius liegenden Verbinders (Abbildung 104).

CPRESS
+3.700e-01
+3.500e-01
+3.000e-01
+2.500e-01 LE, Max. Principal
+2.000e-01 (Avg: 75%)
+1.500e-01 +3.365e-02
+1.000e-01 +3.084e-02
+5.000e-02 +2.803e-02
+0.000e+00 +2.522¢-02

+2.241e-02

+1.960e-02
+1.678e-02
+1.397e-02
+1.116e-02
+8.348e-03
+5.536e-03
+2.724e-03
-8.729e-05

Abbildung 103: Ort des maximalen Kontakt-  Abbildung 104: Ort der maximalen Hauptdeh-
drucks zwischen Stentende und GefalBwand nung am oberen Verbinder des Stentendes

Die Ergebnisse zur Stent- und Gefalbeanspruchung der Kniebeugung mit implantiertem Stent
zeigen, dass die Lage des Stents einen Grenzfall fir die Implantation darstellt, da das Gefa®

durch eine nahezu singulére Krafteinleitung geschadigt werden kann.

6.5 Diskussion der Simulationsergebnisse ,,Kniebeugung® vs.
Mehrachsen-Stentpriifstand

Die Simulationsergebnisse des Mehrachsen-Stentpriifstands (vgl. Abschnitt 6.3) werden im
Folgenden anhand der Ergebnisse des biomechanischen FE-Referenzmodells ,Kniebeugung”

ohne und mit Stent bewertet und eingeordnet.

Der wesentliche Unterschied zwischen der Kniebeugung und der im Mehrachsen-Stentprifstand
durchgeflihrten Biegebelastung liegt darin, dass das Kontaktproblem zwischen Prifschlauch und
Bettung im Prifstand nicht der kraftschlissigen Verbindung von Gefall und umliegendem
Gewebe in vivo entspricht. Hierdurch kann keine Ablésung des Gefalles von der Bettung
erfolgen. Das Kontaktproblem beim Mehrachsen-Stentpriifstand liegt sowohl bei der Rotations-
als auch bei der Querkraftbiegung vor und hat die Ausbildung eines Bettungsdrucks zur Folge.
Durch die Idealisierung der Gefal-Bettungs-Interaktion im biomechanischen FE-Referenzmodell
mit einer Kontaktbedingung kann auch hier ein Bettungsdruck ermittelt werden, der im Gegensatz
zur Rotations- und Querkraftbiegung gleichmaflig in tangentialer und in Langsrichtung der
Gefallwand verlauft (Abbildung 105). Es pragt sich kein Maximum im Bettungsdruck beim

Referenzmodell ohne Stent aus.
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Abbildung 105: Verteilung des Bettungsdrucks zwischen Gefal3-/Priifschlauchwand und Bettung in

tangentialer und in L&ngsrichtung bei Rotations- und Querkraftbiegung mit ebener starrer Bettung
sowie im Referenzmodell

Die geringfiigige und gleichmafige Auspragung des Bettungsdrucks beim Referenzmodell fihrt
dazu, dass der Stent im Mehrachsen-Stentprifstand sowohl bei der Rotations- als auch bei der
Querkraftbiegung starker belastet wird (Abbildung 106).
10 -
9 8,8

8 -
71

34

maximale Hauptdehnung [%)]
[&)]

Rotationsbiegung | Querkraftbiegung | Referenzmodell

Abbildung 106: Maximale Hauptdehnung im Stent bei Kniebeugung im Referenzmodell im Vergleich
zur Rotations- und Querkraftbiegung im Mehrachsen-Stentpriifstand (ebene starre Bettung,
R=45mm, € =21,05 %)

Der Gefalverlauf wahrend der Kniebeugung (Abbildung 99, Abbildung 107) zeigt, dass die
Rotationsbiegung phanomenologisch weitgehend der physiologischen Kniebeugung entspricht, mit
dem Unterschied, dass das Gefal} bei der Kniebeugung an jedem Punkt gelagert ist. Im Gegensatz
dazu ist der Prufschlauch bei der Biegebelastung im Mehrachsen-Stentprifstand nur am

Innenradius gebettet.
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Die Simulationsergebnisse aus dem biomechanischen FE-Referenzmodell ,Kniebeugung“ ohne
Stent zeigen, dass bei einer Kniebeugung von 90° nur geringfiigige Querschnittsdeformationen
des Gefales auftreten (Abbildung 107), im Gegensatz zu Ghriallais et al. [95]. Allerdings gehen
die Autoren von reellen Gefalien aus, die im Gegensatz zu dem im Referenzmodell verwendeten
Gefall keinen kreisformigen Querschnitt zu Beginn der Simulation aufweisen, so dass die
dadurch vorhandenen Storstellen zu einer bevorzugt ausgepragten Deformation der Gefallwand
in den Untersuchungen von Ghriallais et al. [95] fuhren. Der Ort der maximal ausgepragten
Querschnittsdeformation bei 90° Kniebeugung des FE-Referenzmodells stimmt mit den
Ergebnissen zur Querschnittsdeformation des Gefalles von Ghriallais et al. [95] (Abschnitt 6.4.1,
Abbildung 95) iberein.

Kniewinkel Simulierte Kniebeugung Gefallquerschnitt aus Simulation
(FE-Referenzmodell)

00

90°

Abbildung 107: Simulation der Kniebeugung mit FE-Referenzmodell; Deformation des Gefdl3quer-
schnitts im maximal belasteten Bereich des Gefdl3es (Markierung)

Indifferente Zustande des Gefales, wie sie beim Mehrachsen-Stentprifstand auftreten (vgl.
Abschnitt 6.3.1 und 6.3.2), kénnen aufgrund der erzielten Ergebnisse bei einer physiologischen
Kinematik des GefalRes mit realitatsnaher Bettung ausgeschlossen werden. Folglich ist die in
Abschnitt 6.3.2 phanomenologisch getroffene Annahme zur lokalen Strukturstabilitdt der
GefalRwand zutreffend, indem keine starken Deformationen des GefalRquerschnitts auftreten. Es
wird ausdricklich darauf hingewiesen, dass der im Mehrachsen-Stentpriifstand erforderliche
Parameter der initialen Prifschlauchdehnung zur Realisierung der axialen Stentkompression

zwangslaufig zu einer starker ausgepragten Querschnittsdeformation des Prufschlauchs fiihrt.
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Somit wird mit der Biegebelastung im Mehrachsen-Stentpriifstand eine héhere Stentbeanspru-
chung erzielt (Abbildung 106).

Bei Betrachtung der Anderung des Flacheninhalts des GefaRes/Prifschlauchs durch die
Biegebelastung im Mehrachsen-Stentprifstand mit unterschiedlicher Bettung sowie im FE-
Referenzmodell zeigt sich, dass die Abnahme des Flacheninhalts des Gefallquerschnitts im
Referenzmodell der des Prifschlauchquerschnitts im Mehrachsen-Stentprifstand bei Bettung mit

esB, gsB und peB ohne Prifschlauchvordehnung entspricht (Abbildung 108).
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Abbildung 108: Anderung des Flécheninhalts wéhrend der Biegebelastung im Mehrachsen-
Stentpriifstand bei unterschiedlicher Priifschlauchbettung (¢ =0 %, R = 22,5 mm) und wéhrend der
Kniebeugung im biomechanischen FE-Referenzmodell

Dieses Ergebnis bestatigt die in Abschnitt 6.3.2 getroffene phdnomenologische Annahme, dass
der Flacheninhalt des Gefaldes bei der physiologischen Kniebeugung nahezu invariant ist, damit
zu jedem Zeitpunkt der Kinematik die vaskulare Versorgung des Gewebes durch das Gefal
unabhangig vom kinematischen Zustand des GefalRes ist. Unterstutzt wird diese Annahme durch
Untersuchungen von Brown et al. [26], die einen konstanten Flacheninhalt der A.femoralis bei
Muskelkontraktion des gestreckten Beins messen. Im Gegensatz dazu messen Ghriallais et al.
[95] eine Abnahme des Gefallumens durch die Kniebeugung um 25 %. Zu beachten ist hierbei
allerdings, dass die Berlicksichtigung einer realen GefaRgeometrie mit initialer Krimmung und
Imperfektionen, im Gegensatz zum im FE-Referenzmodell verwendeten idealisierten kreisformi-
gen GefalBquerschnitt, die Ausbildung von praferierten Querschnittsdeformationen mit

Reduzierung des Flacheninhalts fordert.

Aus physiologisch-anatomischer Sicht kann eine starre Prifschlauchbettung ausgeschlossen
werden. Aus technischer Sicht fiihrt die starre Bettung allerdings als Grenzfall der harten
Kontaktbedingung im Mehrachsen-Stentpriifstand zu einer héheren Sicherheit des implantierten
Stents gegeniber Ermidungsbruch und ist einfacher technisch zu realisieren als eine elastische
Bettung. Allerdings behindern derartig verscharfte Prifmethoden eine progressive Stententwick-

lung. Fir Stentprifungen nach dem ,Fatigue-to-Fracture-Prinzip kann eine starre Bettung
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empfohlen werden, da die grofiere Beanspruchung des Stents haufiger zu Briichen flhrt.
Hierdurch kann das Bruchverhalten der Stents untersucht werden. Fir eine realitdtsnahe
Stentprifung im Mehrachsen-Stentprifstand ist eine elastische Prifschlauchbettung zu
empfehlen, auch wenn deren Realisierung in einer technischen Simulation nicht nur aufwendiger,
sondern zusatzlich durch Unsicherheiten bei der Wahl der Bettungsgeometrie und -steifigkeit
behaftet ist.
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7 Zusammenfassung und Schlussfolgerungen fiir die
Pruftechnik

Gegenstand der vorliegenden Arbeit ist die strukturmechanische Analyse eines neuartigen
Mehrachsen-Stentpriifstands. Die wesentliche Zielsetzung dabei ist die Charakterisierung der
Basisverfahren fir die Biegebelastung und deren Einordnung in den realitdtsnahen Zusammen-
hang zur physiologischen Kniebeugung mit Hilfe der FEA, um die Methode des Mehrachsen-
Stentprifstands zu bestatigen. Hierbei erfordert die Simulation die mathematische Nachbildung
multipler Nichtlinearitaten, wie groRe Starrkorperverschiebungen und -rotationen, grofe

Dehnungen und mehrfache Kontaktprobleme.

Fir die Behandlung von Gefalikrankheiten, wie der peripheren arteriellen Verschlusskrankheit, ist
die Implantation intravaskularer Gefalstitzen, sogenannter Stents, etabliert, wobei bevorzugt
selbstexpandierende Stents aus der Formgedachtnislegierung Nitinol eingesetzt werden. Da
diese als permanente Implantate lebenslang im Koérper verbleiben, sind sie einer Vielzahl von
zyklischen Belastungen ausgesetzt. Insbesondere im femoropoplitealen GefafRRabschnitt treten
neben der regelmaRig zyklischen radialen Belastung durch den pulsatilen Blutfluss zusatzliche
unregelmalig zyklische Uberlagerte axiale, Biege- und Torsionsbelastungen durch die
Beinbewegung, z.B. beim Gehen, auf, die als Langzeitbelastungen zu Ermidungsbrichen bei bis
zu 65 % der implantierten Stents fuhren. Dieses Strukturversagen der Stents ist eine wesentliche
Komplikation der Stentimplantation im femoropoplitealen GefalRabschnitt, die den Verlust der
mechanischen Funktion des Stents sowie Komplikationen, wie Restenose, Thrombose oder

Gefalperforation zur Folge hat.

Das mehrachsige Belastungsregime im femoropoplitealen GefalRabschnitt wird im Rahmen dieser
Arbeit durch eine Literaturrecherche quantifiziert. Durch unterschiedliche Verfahren und
Auswertemethoden in den Studien sowie individuelle Unterschiede der untersuchten Patienten
und Koérperspender im Hinblick auf Alter, Krankenstand und Arteriengeometrie treten erhebliche
Differenzen in den Ergebnissen bezlglich Langenanderung, Torsionswinkel sowie Biegewinkel
und -radius der Gefalte auf. Ergebnis der Literaturrecherche ist die Definition eines Lastregimes.
Des Weiteren wird ein Prifregime vorgeschlagen, bei dem zunéachst die axiale Stentkompression
und Torsion aufgebracht werden, bevor der komprimierte und tordierte Zustand des
Stents/Priifschlauchs gebogen wird. Durch diese Kopplung der drei Belastungen in der Mitte des

Lastzyklus wird ein worst-case-Priifregime erreicht.

Zur Reduzierung von Stentbriichen sowie zur Beurteilung des Ermidungsverhaltens von Stents,
die diesen Belastungen ausgesetzt sind, sind dynamische Ermidungsfestigkeitsprifungen ein
wesentlicher Bestandteil der Stententwicklung und -zulassung. Sie werden von Zulassungsbe-
horden gefordert, um eine hohe technische Sicherheit flir den Patienten zu gewahrleisten.

Hierbei legen die jeweiligen landerspezifischen Normen, wie z.B. ISO 25539-2, ASTM-Normen
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oder Richtlinien, wie die FDA Guidance 1545, die allgemeinen Anforderungen an die Stentpru-
fung fest und geben Rahmenbedingungen fir die Entwicklung von adaquaten Prifmethoden flr
eine realitatsnahe Prifung der Stents flur ihre spezifische Einsatzregion vor. Hierflr wird der Stent

in der Regel in einen Prifschlauch implantiert, dessen Enden als Einspannung fungieren.

Ein neuartiger patentierter Mehrachsen-Stentpriifstand (Institut fir ImplantatTechnologie und
Biomaterialien e.V.), basierend auf dem Prinzip der Rotationsbiegung, bietet die zeitgleiche
Belastung von zwolf Stents beziglich axialer Kompression, Torsion und Biegung. Zur
Auswertung der Prufergebnisse nach einer Mehrachsen-Stentprifung wird eine Methodik
festgelegt, die die Quantifizierung und Zuordnung der aufgetretenen Stentbriiche und fehlenden
Stentfragmente als primare Beurteilungsgrole ermdglicht. Dieses erfolgt zum einen mittels
Endoskop zu festgelegten Inspektionsintervallen und zum anderen nach Prifungsende und
Stentexplantation durch Auszahlen der Briche/fehlenden Fragmente. Es zeigt sich, dass die
Anzahl der Briiche/fehlenden Fragmente durch die endoskopische Inspektion unterschatzt wird,

so dass hierdurch nur ein Anhaltspunkt flr eine Bewertung des Prifergebnisses gewonnen wird.

Im Rahmen der Priifstandvalidierung wird die Realisierung der oben aufgefiihrten Belastungen
auf den Stent Uberprift, wobei die geforderten Belastungen erzielt werden kénnen. Allerdings
muss ein besonderer Fokus auf die axiale Stentkompression gelegt werden. Hierflr ist eine
initiale Dehnung des Prifschlauchs vor der Stentimplantation erforderlich, um ein axialer
Stabilitdtsversagen des Prifschlauchs wahrend der axialen Kompression zu verhindern. Es zeigt
sich, dass die axiale Stentkompression stark von der Schlauchvordehnung sowie von der
spezifischen Stentsteifigkeit und damit vom Stenttyp und der -lange abhangt, so dass es
erforderlich ist, den Mehrachsen-Stentpriifstand fiir jede Priifung bzgl. der axialen Stentkompres-
sion erneut zu justieren. Anhand linearer Beziehungen lasst sich eine zuverlassige Abschatzung
der Schlauchlange und -vordehnung sowie der bendétigten Fahrwege ermdglichen, wodurch die
iterative Bestimmung der Parameter deutlich vereinfacht werden kann. Aufgrund der Vernachlas-
sigung der Nichtlinearitat wird die axiale Stentkompression hierbei um bis zu 2 % unterschatzt,

weshalb es erforderlich bleibt, die Parameter vor jeder Prifung experimentell zu tGberprifen.

Bei Betrachtung bestehender Prifsysteme zur mehrachsigen Stentpriifung und Vorschlagen aus
der ASTM F2477-07 stellt sich die Biegebelastung als ein weiteres charakteristisches Merkmal
der mehrachsigen Stentpriifung heraus. Wahrend bestehende Prifsysteme die Stentbiegung als
Querkraftbiegung realisieren, teilen Vorschlage nach ASTM F2942 die Biegebelastung generell in
Biegen mit und ohne Dorn sowie in Knicken ein. Die patentierte Prifvorrichtung eines neuartigen
Mehrachsen-Stentprifstands hingegen realisiert die Biegebelastung als Rotationsbiegung um ein
Flhrungselement. Die strukturmechanische Analyse von Rotations- und Querkraftbiegung mit
Hilfe der Finite-Elemente-Analyse (FEA) zeigt, dass der wesentliche Unterschied zwischen
beiden Verfahren in der zeitlichen Auspragung des Bettungsdrucks zwischen Prifschlauch und
Bettung liegt. Hierdurch werden die Belastungsgeschichte der einzelnen Prifschlauchelemente

und deren Verweildauer auf der Bettung beeinflusst. Der héhere Bettungsdruck sowie grofiere
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Querschnittsdeformationen des Prifschlauchs bei der Querkraftbiegung fiihren zu einer héheren
Stentbeanspruchung wahrend der Biegung. Das Prinzip der Rotationsbiegung bietet gegentiber
der Querkraftbiegung den Vorteil des Vermeidens groRer Translationen und entsprechender
Tragheitskrafte bei héheren Priiffrequenzen, wodurch der Prifstand bei der Rotationsbiegung

insgesamt kompakter ausgefihrt werden kann.

Die Prufvorrichtung des neuartigen Mehrachsen-Stentprifstands bietet durch die variable
Gestaltung des Fuhrungselements eine Anpassung an die am Implantationsort zu erwartenden
Verhaltnisse beziglich des Biegeradius, der Bahnkurve oder der Bettung. Als direkte Folge des
technischen Parameters der Prifschlauchvordehnung tritt bei der Biegebelastung eine
Querschnittsdeformation in Form einer Ovalisierung des Prifschlauchs auf, die sich durch die
konstruktive Gestaltung der Bettung des Flihrungselements beeinflussen Iasst. Die Untersuchung
der Querschnittsdeformation von in Prifschlduchen implantierten Stents mit Hilfe eines uCT, die
mit unterschiedlichen starren und elastischen Bettungen einer statischen Biegebelastung
unterworfen werden, zeigen eine deutliche Ovalisierung des Stents bei einer ebenen starren
Bettung. Hierdurch erfahrt der Stent neben der Biegung eine zusatzliche Belastung. Die seitliche
Abstlitzung des Prifschlauchs durch eine gekrimmte starre oder partiell elastische Bettung
verringert die Querschnittsdeformation deutlich, wie es auch durch die FEA gezeigt wird. In
Ubereinstimmung mit der Bestimmung der Querschnittsdeformation mittels uCT zeigt die FEA,
dass eine elastische Bettung des Prifschlauchs die geringsten Querschnittsdeformationen zur
Folge hat. Aus physiologisch-anatomischer Sicht muss eine starre Prifschlauchbettung
ausgeschlossen werden, wobei diese aus technischer Sicht einfacher zu realisieren ist. Varianten

einer elastischen Bettung sollten deshalb umgesetzt und experimentell untersucht werden.

Die Entwicklung eines biomechanischen FE-Referenzmodells ermdglicht die Nachbildung der
Gefallkinematik wahrend der Kniebeugung. Hierdurch kann gezeigt werden, dass die
Querschnittsovalisierung des Gefalles wahrend der Kniebeugung nur geringfligig ist, so dass der
materielle Volumenstrom des Blutes und damit die ausreichende vaskulare Versorgung des
Gewebes durch die Kinematik weitgehend unbeeinflusst sind. Die abschlieRende Simulation
eines in das Gefall des biomechanischen FE-Referenzmodells implantierten Stents unter
Bertcksichtigung der spezifischen Stentstruktur, des Stentmaterials sowie der Stent-Gefal3-
Interaktion bildet eine Weiterentwicklung der aus der Literatur bekannten Simulationsmodelle.
Hierbei zeigt sich anhand des Bettungsdrucks, dass die Rotationsbiegung der realitatsnahen
Kniebeugung ahnlicher ist als die Querkraftbiegung. Die Stentbeanspruchung ist sowohl bei der
Rotations- als auch bei der Querkraftbiegung gréRer als im biomechanischen FE-

Referenzmodell.

Die Ergebnisse dieser Arbeit zeigen, dass die Umsetzung der von den Zulassungsbehdrden
geforderten Stentprifungen auf unterschiedliche Weise erfolgen kann, da die zustandigen
Normen und Richtlinien nur Anforderungen und Rahmenbedingungen vorgeben. Das hat zur

Folge, dass verschiedene Prifverfahren fir die mehrachsige Stentprifung auch eine unter-
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schiedliche Beanspruchung der Stents verursachen. Prifungen unter worst-case Bedingungen,
die deutlich Uber den in vivo vorherrschenden Belastungen liegen und von den in vivo
Bedingungen abweichen, gewahrleisten eine ausreichende technische Produktsicherheit und
damit auch Patientensicherheit. Auch ist hiermit eine gute Mdglichkeit zur Stentpriifung nach dem
.Fatigue-to-Fracture“-Prinzip gegeben, indem bewusst Stentbriche angestrebt werden.
Andererseits behindern gegeniber der realitatsnahen Stentprifung verscharfte Methoden eine
progressive Stententwicklung. Eine gute Moglichkeit zur Einschatzung des Prifverfahrens
wlrden vergleichende Untersuchungen verschiedener etablierter Stentdesigns bieten, indem

sowohl Briiche auftreten als auch Stents ohne Briiche die Prifung absolvieren.

Insgesamt bestatigen die Ergebnisse dieser Arbeit, dass die Methode des Mehrachsen-
Stentprifstands eine zuverlassige Aussage beziiglich des Ermidungsverhaltens von Stents
liefert.
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Kompression)

initiale Verschiebung des Schlittens in x-Richtung (initiale
Prifschlauchdehnung)

Verlustfaktor durch Steifigkeitsunterschiede
Dehnsteifigkeitsverhaltnis ((EA)/(EA)*)
konstruktionsbedingtes Lagerspiel
Dehnung

Querkontraktionszahl, Reibkoeffizient
Dichte

Spannung

Durchmesser aul3en/innen
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Verzeichnis der verwendeten Symbole und Abkiirzungen

Verwendete Abkiirzungen

A./Aa.
A.Explicit
A.Standard
ASTM
B31

CAD
COF

CT

C3D8
C3D8H
C3D8R
C3D10M
DES
DLC

esB

FDA
FE/FEM/FEA
FtF/FtS
gsB
Hyper58
IBMT

iiB

ISO

MPC
MRT
pAVK
PBS

peB

PPi

PTA
RRF
SFA

SiC
SOLID185
S3/54
Type 84
Type 7
veB

Arteria/ Arteriae

Abaqus/Explicit

Abaqus/Standard

American Society for Testing Materials

3D-Balkenelement, Interpolation 1. Ordnung

computer aided design

chronic outward force

Computertomograph(ie)

voll integriertes lineares Hexaederelement

hybrid Hexaederelement

reduziert integriertes lineares Hexaederelement
modifiziertes zehn-Knoten Element mit Hourglass-Kontrolle
mit Medikamenten beschichteter Stent (drug-eluting Stent)
amorphe Kohlenstoffschicht (diamond like carbon)

ebene starre Bettung

Food and Drug Administration
Finite-Elemente/Finite-Elemente-Methode/Finite-Elemente-Analyse
Fatigue-to-Fracture/Fatigue-to-Success

gekrimmte starre Bettung

voll integriertes lineares Hexaederelement fiir hyperelastische Strukturen
Institut fir Biomedizinische Technik, Universitat Rostock

Institut fur ImplantatTechnologie und Biomaterialien e.V.
International Organization for Standardization

Zwangsbedingung (multi point constraint)
Magnetresonanztomograph(ie)

periphere arterielle Verschlusskrankheit
phosphatgepufferte Kochsalzlésung (Phosphate Buffer Solution)
partiell elastische Bettung

Prifplatz (i=1 ... 12)

perkutane transluminale Angioplastie
radial resistive force

Arteria Femoralis superficialis
Siliziumkarbid

voll integriertes lineares Hexaederelement
Drei-/Vierknoten-Schalenelement

hybrid Hexaederelement

voll integriertes lineares Hexaederelement
voll elastische Bettung
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Strukturierte Zusammenfassung zur Dissertation (Thesen)

»Experimentelle und theoretische Strukturanalyse von Nitinolstents fiir periphere Arterien

unter mehrachsiger Wechselbeanspruchung”

1.

Ein Therapieverfahren zur Behandlung der peripheren arteriellen Verschlusskrankheit ist
die minimalinvasive Implantation intravaskularer Stents. Es werden bevorzugt selbstexpan-

dierende Stents aus der Formgedachtnislegierung Nitinol eingesetzt.

Eine wesentliche Komplikation der Stentimplantation im femoropoplitealen GefaRabschnitt
sind Ermidungsbriiche bei bis zu 53 % der implantierten Stents. Das strukturelle Versagen
der Stents hat den Verlust der mechanischen Funktion sowie das Risiko von Komplikatio-

nen, wie Restenose, Thrombose oder Gefaldperforationen zur Folge.

Briche sind die Folge des sich wiederholenden mehrachsigen physiologischen
Belastungsregimes des femoropoplitealen GefaRabschnitts wahrend der Beinbewegung

durch Uberlagerung von axialer Langenanderung, Torsion und Biegung des GefaRes.

Zur Reduzierung von Stentbriichen sowie zur Beurteilung des Ermidungsverhaltens von
Stents sind dynamische Ermudungsfestigkeitsprifungen ein wesentlicher Bestandteil der
Stententwicklung und werden von Zulassungsbehorden gefordert, um eine hohe techni-

sche Sicherheit des Produkts fir den Patienten zu gewahrleisten.

Bei bestehenden Prifsystemen zur Uberlagerten mehrachsigen Ermidungsprifung von

Stents dominiert das Prinzip der Querkraftbiegung zur Realisierung der Biegebelastung.

Mit einem neuartigen Mehrachsen-Stentprifstand lassen sich die Nachteile der
Querkraftbiegung, wie z.B. grol3e Verschiebungen, die in Abhangigkeit von der Priffre-

quenz grofe translatorische Tragheitskrafte zur Folge haben, vermeiden.

Der vorgestellte und erprobte Mehrachsen-Stentprifstand basiert auf einer Prifvorrichtung
zur zeitgleichen Belastung eines in einen Prifschlauch implantierten Stents durch axiale
Kompression, Torsion und Biegung nach dem Prinzip der Rotationsbiegung. Die Prifvor-
richtung beinhaltet als wesentliches Bauteil ein Flihrungselement, das den Radius, die

Bahnkurve sowie die Bettung des Priifschlauchs wahrend der Biegebelastung bestimmt.

Die primare Beurteilungsgréfle der Ermidungsanalyse von Stents im Mehrachsen-
Stentprifstand ist das Auftreten von Stentbriichen und -fragmenten. Wahrend der Prifung
erfolgt eine endoskopische Inspektion zu festgelegten Intervallen, bei der die tatsachliche
Anzahl an Briichen/Fragmenten unterschatzt wird. Daher kann eine zuverlassige Aussage

nur nach Prifungsende und Stentexplantation erfolgen.

Validierungsmessungen belegen die Zuverlassigkeit der Lastlbertragung im neuartigen

Mehrachsen-Stentpriifstand.
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10.

11.

12.

13.

14.

15.

16.

17.

18.

19.

Die Justierung des Mehrachsen-Stentprifstands beziiglich der axialen Kompression des
Stents ist vor jedem Prifbeginn erforderlich, da diese sowohl von der Stent- und Prif-
schlauchlange als auch von der Stentsteifigkeit abhangt. Lineare Formeln ermoglichen die
Berechnung sowohl der benétigen Schlauchlange als auch der -vordehnung, was der

Vergleich zwischen Messung und nichtlinearer Finite-Elemente-Analyse (FEA) zeigt.

Die Lastaufbringung durch drei voneinander unabhangige Linearmotoren ermdglicht eine
flexible Gestaltung des Prifregimes durch die frei wahlbare Phasenverschiebung und
Frequenz. Die phasengleiche Aufbringung von axialer Kompression und Torsion mit an-
schlieRender Biegung des komprimierten und tordierten Zustands, so dass in der Mitte des

Lastzyklus alle Belastungen Uberlagert werden, wird als worst-case Priifregime festgelegt.

Die zeitliche Ausbildung des Bettungsdrucks kennzeichnet den wesentlichen Unterschied
zwischen Rotations- und Querkraftbiegung, der durch die Belastungsgeschichte der einzel-

nen Prifschlauchelemente und deren unterschiedlicher Verweildauer charakterisiert ist.

Die experimentelle Untersuchung von starren und elastischen Bettungen des Prif-
schlauchs zeigen deutliche Querschnittsdeformationen bei einer ebenen starren Bettung,

die in vivo bei physiologischer Kniebeugung nicht vorkommen.

Die Querschnittsdeformation des Prifschlauchs wahrend der Biegebelastung wird direkt
vom technischen Parameter der Vordehnung sowie der Bettung beeinflusst. Eine seitliche
Abstutzung des Prifschlauchs vermindert die Querschnittsdeformation und damit die
Stentbeanspruchung. Elastische Bettungen haben hierbei die geringste Querschnittsde-

formation zur Folge, wie Messungen und die FEA zeigen.

Ein hoéherer Bettungsdruck sowie gréRere Querschnittsdeformationen des Prufschlauchs
bei der Querkraftbiegung flhren zu einer héheren Stentbeanspruchung wahrend der Bie-

gebelastung.

Die Entwicklung eines biomechanischen FE-Referenzmodells erméglicht die Nachbildung
der GefaRkinematik wahrend der Kniebeugung. Wahrend der Simulation erfahrt das Gefaf}

nur eine geringflgige Querschnittsdeformation.

Der Vergleich mit einem biomechanischen FE-Referenzmodell zeigt, dass die Rotations-
biegung einer in vivo vorherrschenden Biegebelastung bezlglich der Belastungsgeschichte
ahnlicher ist als die Querkraftbiegung.

Die Stentbeanspruchung im biomechanischen FE-Referenzmodell ist deutlich kleiner als
bei der Rotations- und Querkraftbiegung.

Durch Variieren der Bettung und Prufschlauchvordehnung kann die Stentbeanspruchung
wahrend der Biegung beeinflusst werden, so dass eine gute Mdglichkeit zur Stentpriifung
nach dem ,Fatigue-to-Fracture“-Prinzip gegeben ist, indem bewusst Stentbriiche ange-

strebt werden
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20.

21.

Fir eine Stentprifung, die der physiologischen Belastungssituation wahrend der

Kniebeugung ahnlich ist, kann eine elastische Bettung empfohlen werden.

Das Prifverfahren des Mehrachsen-Stentprifstands erweist sich als sehr gut geeignet, um
eine technisch zuverlassige Aussage bezlglich des Ermidungsverhaltens von peripheren

Stents zu treffen.
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Anhang

Anhang

Herleitung zur linearen Abschatzung der stentfreien
Schlauchlange und Verschiebungen

Schlauch ohne Stent mit Vorspannung

Zunachst wird der Silikonprufschlauch ohne den implantierten Stent betrachtet. Hierbei wird das
rechte Ende des Schlauches der Ausgangslange lo um y, in positive x-Richtung verschoben,

wahrend das linke Ende festgehalten wird (Abb. 1). Es ergibt sich /, =/, +u, . Die Verschiebung u,
ist in ihrer GréRRe frei wahlbar.

Io U
I
X

y (EA,),
1 2
—> —>
D4, F4 D, F>
Index ,I“ ... vorgespannter Initialzustand
Index ,,0“ ... spannungsfreier Ausgangszu-

stand

Abb. 1: Mechanisches Modell des Silikonpriifschlauchs mit Vorspannung ohne Stent

Durch die Verschiebung u, des rechten Schlauchendes (Knoten 2) entsteht eine Vorspannung
_F, E-u
AO ZO

o, = konst

®)
Nach Abb. 1 folgt die Knotengleichung mit den kinematischen Randbedingungen (6), wobei sich die
Steifigkeitsmatrix aus (7) ergibt.

kaakab Dl E Dl = O
= kinematische Randbedingungen (6)
Ky Ky | Dy 2 D, =u,
EA EA
k,, = _l_ und kyy = Z_ (7)
0 0

Fir den ,eingefrorenen” Zustand ,I“ folgen somit die beiden Gleichungen

Koy -y =F und ky, -u; = F, (8)
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Vorgespannter Schlauch mit implantiertem Stent

Die Betrachtung des Gesamtsystems, bestehend aus dem mit g, vorgespannten Silikonpriifschlauch
mit implantiertem Stent, erfolgt ausgehend von dem vorgespannten Prifschlauch mit einem
spannungsfrei implantierten Stent. Stent und Prifschlauch befinden sich durch die radialen
Aufstellkrafte des Stents und den bestehenden Kontakt zwischen beiden in einem Gleichgewichtszu-
stand (Abb. 2).

[¢] U
|1 |Stent=|2 IX
X
y (EA), |4 (EA)*, 1 (EA), I,
1 12 2 3 3 4
—> —> —> —>
D1! F1 D21 F2 D31 F3 D41 F4

Abb. 2: Mechanisches Modell des Gesamtsystems, bestehend aus vorgespanntem Priifschlauch mit
spannungsfrei implantiertem Stent: 1 und 3 ((EA), |1, Iy): vorgespannter Schlauch ohne Stent; 2 ((EA)* I2):
vorgespannter Schlauch mit spannungsfreiem Stent

Fur die zu bestimmende Schlauchlange I, gilt die Bedingung (9). Falls gilt: [, =/, +/,, dann ist

u, =1_.

u, 21, > 21 +1,+1, 9)
Die Antwort auf die Frage ,Wie grof ist I, zu wahlen, damit bei einem vorgegebenen D,=-u, die
Verschiebung D3=-aug wird fir 0 < a < 1 und unter Einhaltung von (9) basiert auf der Knotengleichung
fur den eingefrorenen Zustand (10) mit den kinematischen Randbedingungen nach Abb. 2 (11). Das
Lagerspiel A greift hierbei an der linken Seite (Knoten 1) an.

koo ke 0 0|D| |Fu| | F
k[la k[lb+kja kjb 0 |D, +F02 _Fz =0
0 ky,  kptke, ko\Ds| [Fo| |F=0 (10)
0 0 kpo koDl P F,
——

fs ... Vektor der arbeitsaquivalenten Knotenkrafte,
resultierend aus Vorspannung

D, =-A
D, =-ou, kinematische Randbedingungen (11)
D, =—u,
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Zwischenbetrachtungen zur Beriicksichtigung der Vorspannung in Form des Vektors f,

Es wird ein einzelnes mit O'f) vorgespanntes Elementi (i = 1, 2, 3) betrachtet (Abb. 3).

a (i) b

X @ I @
i —> | —>
y da! fa db! fb

Abb. 3: Einzelnes Element zur Berticksichtigung der Vorspannung f,

Nach dem Prinzip der virtuellen Arbeit ergibt sich (12):

[&oav +| &0 dv —5d" f =0 (12)
Nach Diskretisierung ergibt sich (13):
C—IT = {da’db}
6d"kd+6d" f_~6d" =0 mit [ =0 (13)
Zi = {fou’fob}

Der Vektor der arbeitsaquivalenten Knotenkrafte f;, resultierend aus der Vorspannung, ergibt sich
aus (14):

[&.0,av =] [ &,0,dddx = o, 4, | & dx (14)
Vi Iy Ay, A
Die virtuelle Dehnung ergibt sich aus (15) und (16).
w=([1-2| 5 d,.d,] =d"H'
I, )1 (15)
%(_J \_Y_}
H d
1
117 T -1
S,=6d"H" =5d"| ——,— > fade=5d"[{ [ tde=5d" (16)
- N ll li L /; l 1

i

Folglich ergibt sich durch Einsetzen von (16) in (14), wobei A,; die Querschnittsflache im unverformten
Ausgangszustand ist:

f(i) -1
;[él?,o,de fcf,“f) :a,AO[{ 1} (17)

Damit lauten die Elementgleichungen (18):
k *d + fo = f

+{;@}:{2} e (18)

Aus den kinematisch vertraglichen Gleichgewichtsbetrachtungen ergeben sich die Komponenten des
Vektors f; zu (19), mit Ag1=Ag3=A und Agy= Ay*=A* (nur Schlauch).

kaa kab
kba kbb

da
db

i
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for = fo =014,
Fo = Y £ m oAy — Ayy) = ) (A= A)= 0
for =fo + ;:O',(Aoz—Am):a,(A—A) 0
fa4=fo3b:O-1A03

mit AO1=A03=A (19)

Mit Hilfe der hergeleiteten Elementgleichungen und Komponenten des Vektors f, lasst sich das

Gleichungssystem (10) (nach Abb. 2) mit den kinematischen Zwangsbedingungen (11) I6sen (20).
Hierbei ist das Lagerspiel A bekannt und die Verschiebung u0 vorgegeben.

1. _k;aA"'k:szz +fo‘1 =F

2 ki A kg KL )D, ekl + /=0 20
3. kbzaDz_a(k;b + kfa )"’o - ksbuo +/53=0
4 _ak;a”o _kb3bu0 +fos = F,
F, ... Reaktion im Lager mit Spiel
F4 ... Kraft zur Erzeugung von ug
Mit (21)
kaa kab EAI 1 _1
= — | = 1, 2, 3 (21)
Ky Ky i [=1 1
wird Gleichung 2. und 3. aus (20) zu (22) mit den unbekannten GroRen D, und I,.
EA EA (EA)* EA)*
2. —A+ —+( ) D2+a( ) uy+f,=0
ll 1 2 2
(22)
EA)* EA)* EA EA
BT [N A EAL L
12 lZ lx lx

Aus Gleichung (22) folgt, dass f,= f;3=0 wird und somit die Vorspannung nur einen Einfluss auf die
Reaktionskrafte an den Schlauchenden besitzt. Durch Ersetzen von (23) und Umstellen von (22)
ergeben sich (25)-(25) mit der Dehnsteifigkeit des Schlauches EA sowie der Dehnsteifigkeit des
Schlauches mit implantiertem Stent (EA)*.

EA (£4)*
— =K und =K, (23)
[, l,
2. K A+lx, +x,)D, +ax,u, =0 _ —KA-aku,

1 ( 1 2) 2 2Ug 5 D, = —1(1 T (24)

3. K, [wj —ar,u, +(1- a)%uo =0 > (@3)
K, +K, [
K2I{KIA+mczuo —a(zcl +K2)MOJ=—(1—(Z)EAMO N (25)
K, +K,

;= (1 - a)(zcl + K, )EAu0 _ (1 - a)(zcl + K, )EAuO (25)
’ K, (KIA_aKluO) (auo _A)Kle
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Falls das Lagerspiel A = 0 gesetzt wird, ergibt sich fur I, (26).

;- (l - 0{)(1(‘1 + K, )EA (26)
* aK K,

Im Weiteren lasst sich die Stauchung des Schlauches ohne und mit Stent errechnen. Diese lineare
Betrachtungsweise ist nur fir Dehnungen € < 5 % korrekt.

(l—a)uo __ aKK,
l

= = u Schlauch 27

] (10, )EA " ( ) (27)
oK,u, ou, (K'l + Kz)

K tK, K tK, auyK, (28)

[ lZ(Kl +K2)

Ermittlung der Dehnsteifigkeit des Schlauches ohne (EA) und mit implantiertem Stent
(EA)*

Die Bestimmung der Dehnsteifigkeit des Schlauches mit implantietem Stent (EA)* erfolgt im
weggesteuerten Zugversuch bei einer Prifgeschwindigkeit von 5 mm/min und einer Vorkraft von
0,1"N bei Raumtemperatur (Universalprifmaschine Zwick BZ2.5/TN1S). Die angegebenen
Schlauchlangen beziehen sich auf die Einspannlange. Hinzu kommen die Schlauchenden in den
Einspannungen, wobei fir das Bohrfutter 13 mm und die Schlauchklemme 8 mm Schlauch
zuzurechnen sind.

Zunachst wird ein klassischer Zugversuch mit einem Silikonschlauch (J; 5 mm, Wandstarke t = 1 mm,
Einspannlange ly = 23,5 mm) bis zu einer Verschiebung u, durchgefiihrt, so dass sich eine Spannung
o, im Silikonschlauch ausbildet (29). Die Dehnsteifigkeit des Schlauches (EA) lasst sich Gber das
Hookesche Gesetz im linearen Bereich des Spannungs-Dehnungs-Diagramms bestimmen (Al =
1 mm) ((30), Abb. 6).

AN T I
|
EA Eu
FL FA=(T)A > o, = l[ (29)
1
I
Abb: 4: Mechanisches Modell zur Ermittlung der Dehnsteifigkeit (EA) aus dem Zugversuch
Eu F F Fl
o, =—2 > _=E¢ > —=(EA)=—2=4797T N (30)
y A & 1,

Die Implantation eines selbstexpandierenden Nitinolstents erfolgt in den unter Vorspannung infolge u,
stehenden Silikonschlauch. Anschliel3end wird der Schlauch entspannt, so dass sich ein kraftschlis-
siger Kontakt zwischen Schlauch und Stent einstellt (u; > 0). Hierbei nimmt der Stent Druckspannun-
gen in axialer Richtung auf, wahrend sich die positiven Vorspannungen im Schlauch abbauen (Abb.
5). Die Ermittlung der Steifigkeit (EA)* erfolgt ausgehend von diesem vorgespannten Kontaktzustand.
Bedingt durch das Kontaktproblem gilt (EA)* > (EA).

Nach dem Einspannen des Schlauches mit implantiertem Stent in die Prifmaschine erfolgt die
erneute Durchfiihrung des Zugversuchs (Abb: 4, Abb. 6). Der Schlauch mit dem implantierten Stent
wird so eingespannt, dass die freie Lange fiir den Zugversuch der Lange des implantierten Stents



entspricht (Einspannlange |y =22,5 mm)

Anhang

und die Stentenden nicht eingespannt werden. Die

Dehnsteifigkeit des Schlauches mit implantiertem Nitinolstent berechnet sich analog zur Dehnsteifig-
keit des Schlauches nach (30): (EA)*=154,61 N .

Schlauch
SEEESKEEEEN stent

—_ <~/ Kontaktkrafte bei
Entspannung

Abb. 5: Einstellen einer kraftschliissigen
Kontaktbedingung nach  Entlastung des
Schlauchs mit implantiertem Stent

16 -
14 -
12 4
10 -

Kraft [N]
™

--- Schlauch ohne Stent

— Schlauch mit implantiertem Stent

O T T T T T T
0 2 4 6 8 10 12 1

Dehnung [mm]

Abb. 6: Kraft-Verschiebungs-Diagramm aus dem Zugversuch
eines Silikonschlauches ohne und mit implantiertem Stent
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